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1. Einleitung

Die groBen Fortschritte in der Biomaterialforschung und Implantattechnologie in den vergan-
genen Jahren eréffnen neue Mdglichkeiten zur Entwicklung innovativer Implantate und somit
zur Therapie bisher nicht ausreichend behandelbarer Krankheitsbilder. Neben allen damit
verbundenen technologischen Herausforderungen ist die gezielte Gestaltung der Zelle-Im-
plantat-Interaktion von entscheidender Bedeutung. Dabei kann das Implantat aus Poly-
meren, Metallen, Keramiken oder Kompositen bestehen (Abb. 1). Es kénnen zur Férderung
der Geweberegeneration biodegradierbare Polymere als Implantatwerkstoffe Verwendung
finden. Zur Verbesserung der Adh&sion und des Einwachsens von Zellen kann es sich auch
um mikropordse Scaffolds handeln. Zur Beeinflussung von Zelldifferenzierung und Gewebe-
aufbau sind Form-Gedachtnis-Werkstoffe denkbar. Wirkstofffreisetzende Beschichtungen
sowie chemisch modifizierte Implantatoberflachen auch in Kombination mit der Nanotechno-
logie steuern darlber hinaus als Local Drug Delivery (LDD)-Systeme [1-3] das Zellwachstum
und andere Zellfunktionen. Die Begriffe Wirkstoff und Drug werden hier synonym verwendet.

Zielzelle
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Polymere, Bioabbaubare =~ Form-Ged&chtnis-  Beschichtungen mit Chemisch
Metalle, Materialien, Werkstoffe inkorporierten Wirkstoffen, modifizierte
Keramiken,  Mikropordse Nanopartikeln Oberflachen
Komposite  Scaffolds
Abb. 1: Mdoglichkeiten der Implantatmodifizierung zur gezielten Steuerung der Zelle-Implantat-

Interaktion (schematisch)

In diesem Zusammenhang erscheinen Wirkstofftrager auf der Basis von Polymerwerkstoffen
besonders geeignet, da sie durch einfache Verfahren mit den Wirkstoffen beladen werden
kénnen. AuBerdem ist von Vorteil, dass die Funktion des Polymers als Implantatmaterial
gleichzeitig mit der als lokaler Wirkstofftrager verbunden werden kann. Die polymeren Im-
plantatwerkstoffe sollten dabei den Wirkstoff effektiv gegentber metabolischen Einflissen
des Organismus abschirmen, zugleich aber eine kontrollierte Wirkstofffreisetzung im Orga-

nismus Uber einen moglichst definierten Zeitraum gewahrleisten.

Um diese Strategie erfolgreich umsetzen zu kénnen, missen die physikochemischen und
biophysikalischen Eigenschaften der Tragermaterialien mit chemischen und physikalischen



Methoden gezielt optimiert werden. Dabei spielen die GréBe, die Oberflachenladung, die
Hydrophilie und die Hydrophobie der Grenzflache sowie die Morphologie der Oberflache eine
bedeutende Rolle. AuBerdem hangt die Wahl des geeigneten Tragersystems stark vom
Applikationsort ab. Um ein maximales therapeutisches Ergebnis zu erzielen, erfordert die
kontrollierte Freisetzung von Wirkstoffen demzufolge eine Vielzahl unterschiedlicher Trager-
systeme. Von Vorteil ist in diesem Zusammenhang der Einsatz biodegradierbarer, bioresor-
bierbarer Tragersysteme, da diese nach erfolgter lokaler Wirkstoffabgabe vollstandig degra-
dieren. Die Wirkstofffreisetzungskinetik wird in diesem Fall zusatzlich durch den Degrada-

tionsprozess des polymeren Tragers bestimmt.

Die vorliegende Arbeit beschreibt unter dem Gesichtspunkt der Implantatentwicklung die
chemische Oberflachenmodifizierung von Polymerwerkstoffen und die Beschichtung der
Implantatoberflachen, im Speziellen von Stentoberflachen, mit Polymeren zur lokalen Wirk-
stofffreisetzung (Kap. 2). Es werden verschiedene Strategien zur Entwicklung derartiger
wirkstofffreisetzender Stents, so genannter Drug-Eluting Stents (DES), fir verschiedene
medizinische Anwendungen vorgestellt, deren Vorteile vor allem in der vollstdndigen Bio-
degradierbarkeit und der exzellenten Biokompatibilitdt der polymeren Wirkstofftrager sowie in
der dosisabhangigen Zellspezifitdt der verwendeten Wirkstoffe begriindet sind (Kap. 3). Die
wesentlichen Zielsetzungen sind neben dem Aufbau methodischer Grundlagen zur DES-
Entwicklung die in vitro Charakterisierung der entwickelten DES-Systeme unter den Ge-
sichtspunkten der Wirkstofffreisetzung, der Polymerdegradation, der Biokompatibilitdt der
polymeren Tragermatrizes und der biologischen Aktivitat der ausgewahlten Wirkstoffe auf
zellularer Ebene sowie die Prifung der Prozessierbarkeit der DES-Prototypen, d. h. der
Funktionalitdt der DES nach deren Montage auf Ballonkatheter sowie nach deren Sterilisa-
tion und Aufweitung (Dilatation) (Kap. 4 bis 6). Dartber hinaus wird die Biokompatibilitat
ausgewahlter DES-Prototypen in Tiermodellen untersucht (Kap. 5 und 6).

Die Grundlage fur die DES-Entwicklung bildet der Aufbau eines geeigneten Herstellungs-
verfahrens. In diesem Zusammenhang werden die nasschemische Oberflachenankopplung
des Modellwirkstoffs Acetylsalicylsdure an biodegradierbare Polymere, die als Matrizes flr
die Generierung des Stentgrundkérpers (Polymerstent) und der Beschichtungsmatrix zur
Anwendung kommen kénnen, und die Beschichtung der Stentoberflachen mit Polymer-Wirk-
stoff-Kompositen unter Verwendung eines Tauch- und eines Spruhverfahrens vorgestellt und
diskutiert. Die nasschemischen Oberflachenreaktionen werden mit Hilfe der Fourier-Trans-
formations-Infrarot-Spektroskopie, durch die Bestimmung des Kontaktwinkels und den
Nachweis der nasschemisch generierten endstandigen Aminogruppen mit Ninhydrin sowie
die Freisetzung der ionisch gebundenen Acetylsalicylsdure mit Hilfe der Hochleistungs-Flis-
sigkeits-Chromatografie ausgewertet. Die Eignung der das Eigenschaftsbild der DES maB-



geblich bestimmenden Beschichtungstechnologie wird durch verschiedene mikroskopische
Verfahren zur Beurteilung der Oberflachen- und Volumenmorphologie der Polymer-Wirkstoff-
Komposite und des Schichtverbundes mit dem Stentgrundkdrper nachgewiesen.

Einen weiteren wesentlichen Schwerpunkt bildet die Untersuchung des Wirkstofffreiset-
zungsverhaltens der DES-Prototypen in Abhangigkeit von der Art der polymeren Beschich-
tungsmatrix und des inkorporierten Wirkstoffes sowie vom DES-Design, d. h. von der
Schichtdicke und vom Schichtaufbau. Die hierzu erforderliche Evaluierung einer die in vivo
Situation méglichst getreu nachahmenden in vitro Versuchsdurchfihrung umfasst daher bei-
spielsweise bei der Prifung koronarer DES sowohl die Untersuchung der Wirkstofffreiset-
zung in isotonischer Natriumchlorid-Lésung bzw. Phosphatpuffer als auch die in porcinem
Blutplasma, fur die im Rahmen der Arbeit verschiedene Aufarbeitungsverfahren und

Chromatografiemethoden entwickelt werden.

Da zur Minimierung von spaten Fremdkorperreaktionen biodegradierbare und bioresorbier-
bare Polymere sowohl als Beschichtungsmatrix als auch als Stentgrundkdrpermaterial Ver-
wendung finden sollen, ist es dartiber hinaus notwendig, fir ausgewahlte Polymere aus der
Gruppe der Polyhydroxycarbonsauren das durch Hydrolyse bedingte in vitro Degradations-
verhalten zu untersuchen und den Molmasseabbau mit Hilfe der Gelpermeationschroma-
tografie zu detektieren. Diese Arbeit soll somit einen wertvollen Beitrag zur Entwicklung und
systematischen Charakterisierung von DES leisten sowie das Potenzial von DES fir ver-
schiedene Anwendungen in der Medizin beleuchten, indem drei ausgewahlte DES-Indikatio-
nen in der Kardiologie, GeféBchirurgie und Urologie untersucht werden.

2. Biomaterialien und funktionalisierte Implantatoberfla-
chen

2.1 Biomaterialien als Implantatwerkstoffe

Als Biomaterial werden im Allgemeinen naturliche oder synthetische nichtlebende Materialien
oder Werkstoffe bezeichnet, die in der Medizin flr therapeutische oder diagnostische Zwe-
cke eingesetzt werden und im unmittelbaren Kontakt mit dem Gewebe des Organismus ste-
hen [4]. Diese Materialien treten dabei in Wechselwirkung mit dem entsprechenden biolo-
gischen System. Im engeren Sinne bezeichnet der Begriff Materialien, die als Implantate
langerfristig im Organismusinneren verbleiben. Die meisten Menschen sind bereits selbst mit



Biomaterialien in Kontakt gekommen, sei es in Form von Verbandsmaterial, Zahnfallungen,

Kontaktlinsen, kinstlichen Gelenken oder GefaBprothesen.

Die Geschichte der Biomaterialien geht wahrscheinlich auf einige hunderte Jahre nach Be-
ginn der Zeitrechnung zurlick, da Funde eine gezielte Anwendung von kérperfremden Mate-
rialien als therapeutische Implantate belegen. Nachweislich wurden beispielsweise Biomate-
rialien in der Antike verwendet, indem in Gummi getrénktes Leinen als Wundverschluss ein-
gesetzt wurde [5]. Aus der Zeit der Azteken wurden Schadel gefunden, die Zahnflllungen
aus Gold enthielten. Von den Rémern sind Beschreibungen Gber urologische Katheter der
Nachwelt erhalten geblieben. Die ersten Studien zur Anwendbarkeit von Kunststoffen als
Biomaterial waren die Untersuchung von Zellglas (Cellophan) zur Umhdillung von Blutgefa-
Ben im Jahre 1939 und die Untersuchung eines Nylonfadens als chirurgisches Nahtmaterial
im Jahre 1941. Die moderne Geschichte der Biomaterialien begann jedoch erst ab etwa
1950 mit der Entwicklung kiinstlicher Gewebe und Organe. So wurde beispielsweise 1952
die erste GefaBprothese im Menschen mit Erfolg eingesetzt. Der Ersatz einer Mitralklappe
durch ein kinstliches Implantat gelang erstmalig im Jahre 1960. Seit den 1960er Jahren
wurde dartber hinaus damit begonnen, das Forschungsgebiet der Biomaterialentwicklung
und -modifizierung zu etablieren, um entsprechend den medizinischen Erfordernissen, die
funktionellen Eigenschaften und die Biokompatibilitdt der Materialien gezielt beeinflussen zu
kénnen. Heute werden Biomaterialien in Form von Implantaten in vielfaltiger Weise in der
Medizin eingesetzt. Sie dienen dabei beispielsweise als Endoprothesen dem Ersatz von
Gelenkstrukturen, die durch chronische Erkrankungen oder langjahrige Belastung abgenutzt
sind (Abb. 2).

Hiftgelenksendoprothese  Herzklappenprothese Tissue Engineering-
Herzklappe
L\
o %
o=
Intraokularlinse Koronarstent Cochlea-Implantat
Abb. 2: Ausgewahlte Beispiele fur die Verwendung von Biomaterialien in Form von Implantaten



Beispiele fur den Ersatz von Organen bzw. Organteilen sind mechanische und biologische
Herzklappenprothesen zur Behandlung von irreparablen Herzklappendefekten und Intraoku-
larlinsen zur Therapie des Katarakts. Stents dienen der Kontinuitatserhaltung von Lumina,
beispielsweise der BlutgefaBe, der harnableitenden Wege, der Gallengange, der Luftréhre
und der Speiseréhre. Den Hoérnerv elektrisch stimulierende Cochlea-Implantate werden als
Hoérprothesen zur Routineversorgung tauber Patienten eingesetzt.

Um Biomaterialien als Implantatmaterialien verwenden zu kdnnen, missen diese folgende

wesentliche Anforderungen erflllen:

o Technische Funktionsfahigkeit durch auf das jeweilige Implantat abgestimmte mechanische
Eigenschaften

o Ausreichende Stabilitdt gegenlber physiologischen Medien

o Rduckstandsfreie Metabolisierung bei abbaubaren Biomaterialien

o Hohe Biokompatibilitat

o Leichte Verarbeitbarkeit

o Ausreichende Lagerféhigkeit

o Sterilisierbarkeit

Als Biomaterialien kommen Materialien aus verschiedenen Werkstoffklassen zum Einsatz.
Zu den altesten als Biomaterial verwendeten Werkstoffen zahlen Metalle, insbesondere
Edelmetalle wie Platin, Gold oder Titan. Aber auch metallische Legierungen, Keramiken,
Glaser oder Verbundwerkstoffe (Komposite) finden als Materialien Berlcksichtigung. Weit
verbreitet als Biomaterialien sind dartber hinaus natlrliche Polymere, wie Kollagen, Alginat
und Chitosan sowie synthetische Polymere, wie Polyethylen, Polyethylenterephthalat und
Polytetrafluorethylen. Hinsichtlich ihres Einsatzes als permanente bzw. temporare Implan-
tatmaterialien wird auBerdem in biostabile bzw. biodegradierbare Polymere unterschieden.

2.1.1 Biostabile Polymere

FUr den permanenten Einsatz von Implantaten werden biostabile Materialien bendétigt. Da
sich die vorliegende Arbeit mit Polymeren fir die Implantatentwicklung beschaftigt, soll im
Folgenden schwerpunktmaBig auf biostabile Polymere eingegangen werden.

Biostabile Polymere sind weitestgehend inert. Die Bezeichnung der Biostabilitét ist jedoch
mit Einschrankungen zu versehen, da die meisten als biostabil bezeichneten Polymere auf-
grund des ,aggressiven” physiologischen Milieus im menschlichen Organismus langfristig
zumindest teilweise abgebaut werden. So kénnen physikalische Abbauprozesse durch
Quellung bzw. durch Versprédung infolge des Verlustes (,Auswaschung“) von Weich-
machern stattfinden. Aber auch chemische Abbauprozesse durch allméhliche Oxydation,



beispielsweise von Polyethersegmenten in Polyurethanen in a-Position zum Ether-Sauerstoff
[6], oder durch langfristige Hydrolyse, beispielsweise von Polyamiden [7] oder Polyethylen-
terephthalat [7, 8], sind bekannt. Diese Uber einen langen Zeitraum sich vollziehenden Ab-
baureaktionen kénnen somit bei Dauerimplantaten der Langzeithaltbarkeit entgegenwirken,

indem sie eine allmahliche Materialermiidung (Alterung) verursachen.

Biostabile Polymere mussen flr die permanente Verwendung als Implantatmaterialien Mate-
rialeigenschaften aufweisen, die fir die Erflllung der Funktion im Gewebe erforderlich sind.
So sollten sie beispielsweise als Gelenkersatzmaterialien eine ausreichende Abriebfestigkeit,
als Materialien fur den Herzklappenersatz eine hohe Dauerwechselbelastbarkeit sowie als
Knochenersatzmaterialien eine ausreichende Festigkeit und Elastizitat haben. Da aufgrund
der zu erfullenden Funktion des Implantats die technischen Anforderungen an das Implan-
tatmaterial sehr verschieden sind, sind diese nur durch eine breite Auswahl an geeigneten
Polymerwerkstoffen zu realisieren. Ausgewahlte biostabile Polymere, die fUr permanente
Implantate Verwendung finden, sind:

o Polyethylen (PE)
Ultrahochmolekulares PE ist seit seiner Einfihrung durch J. Charnley im Jahre 1962 der am hau-
figsten angewendete polymere Gleitwerkstoff in der Hift- und Kniegelenksendoprothetik.

o Poly(ethylenterephthalat) (PET)

PET wird als Dacron oder Terylene zu Nahtmaterialien und kinstlichen BlutgeféBprothesen verar-
beitet. AuBerdem wird es als Stentmaterial erprobt.

o Poly(tetrafluorethylen) (PTFE)

Die hohe chemische Bestandigkeit von PTFE, das auch als Teflon oder Gore-Tex bezeichnet
wird, garantiert eine lange Lebensdauer und eine gute Vertraglichkeit des Implantats. Es wird be-
vorzugt fir GeféaBimplantate und als orthopadisches Bandersatzmaterial genutzt.

o Poly(vinylchlorid) (PVC)

PVC ist ein sehr hartes und sprdédes Material, das erst durch die Zugabe von Weichmachern far
Implantatanwendungen geeignet ist. Die notwendigen Zusétze sind jedoch haufig toxisch, so dass
es vor allem fir Kurzzeitapplikationen als Kathetermaterial Verwendung findet.

o Poly(methylmethacrylat) (PMMA)

PMMA ist ein hartes Material mit hoher Festigkeit. Es wird als Material fir Intraokularlinsen und
kinstliche Herzklappen verwendet. AuBerdem wird es als Knochenzement in der Huftprothetik
angewandt.

o Polyamide (PA)

Aufgrund der thermoplastischen Eigenschaften werden aus aromatischen PA, wie Nomex oder
Kevlar, kiinstliche Sehnen und Bander hergestellt. Aliphatische PA dienen als Nahtmaterial.



o Polyurethane (PUR)

PUR, speziell Polyetherurethane, werden aufgrund ihrer antithrombogenen Eigenschaften bevor-
zugt als Materialien fir Implantate im Blutkontakt, wie kinstliche Herzklappen, GefaBprothesen,
Herzschrittmacher und Ballonkatheter, eingesetzt.

o Silikone

Silikone weisen eine gute Biokompatibilitat auf. Sie besitzen eine hohe Resistenz im Kdrpermilieu.
Silikone sind leicht formbar und werden unter anderem flir den Weichteilersatz in der plastischen
Chirurgie, fur Intraokularlinsen und fir kiinstliche Gelenke genutzt.

2.1.2 Biodegradierbare Polymere

Biodegradierbare Biomaterialien enthalten chemische Bindungen, die unter den Bedingun-
gen im Organismus spaltbar sind. Haufig werden deshalb Polymere verwendet, die hydroly-
tisch spaltbare Bindungen enthalten. Diese Bindungen werden aufgrund des hohen Wasser-
anteils im menschlichen Kérper unabhangig vom Implantationsort abgebaut. DarlGber hinaus
gibt es aber auch chemische Bindungen, die selektiv durch Enzyme angegriffen werden. Da
die Enzymkonzentration im Organismus jedoch sehr unterschiedlich ist, sind solche chemi-
schen Bindungen bevorzugt in polymeren Biomaterialien vorhanden, die lokale Effekte, bei-
spielsweise beim organspezifischen Wirkstofftransport (drug targeting), erzielen sollen. Syn-
thetische, biodegradierbare Polymere werden im Allgemeinen nicht-enzymatisch durch Hy-
drolyse abgebaut (Tab. 1), indem das im umliegenden Gewebe vorhandene Wasser die Po-

lymerkette zuerst zu Oligomeren und im weiteren Verlauf zu Monomeren spaltet [5].

Tab. 1: Uberblick Giber einige wichtige Vertreter synthetischer, biodegradierbarer Polymere, deren
Abbaumechanismus in erster Linie die nicht-enzymatische Hydrolyse darstellt [9]

Polymerklassen Vertreter

Aliphatische Polyester Poly(a-hydroxycarbonséuren):
Polyglycolid (PGA)
Polylactid (PLA)
Poly(w-hydroxycarbonsauren):
Poly(e-caprolacton) (PCL)

Polyanhydride Polysebacinsaureanhydrid

Polycarbonate Polytrimethylencarbonat (PTMC)

Polyorthoester Poly(2,2-diethoxytetrahydrofuran-co-1,6-
hexandiol)

Anorganische Polymere Polyphosphazene



In der Tabelle 2 sind dagegen Polymere zusammengefasst, die vor allem enzymatisch ab-
gebaut werden. Dies sind hauptséchlich durch Proteasen abbauende Polypeptide sowie Po-
lysaccharide, wie Dextran und Amylose, die beispielsweise durch Amylase degradiert wer-
den. Aber auch die Gruppe der Biopolyester, deren Abbau durch Esterasen katalysiert wird,

ist in diesem Zusammenhang zu nennen.

Der Vorteil bei der Verwendung biodegradierbarer, bioresorbierbarer Implantatmaterialien
gegenlber permanenten liegt darin, dass durch die vollstandige Auflésung des Implantats im
menschlichen Organismus meist notwendige Zweitoperationen zur Implantatentfernung ent-
fallen. AuBerdem werden Langzeitfremdkdrperreaktionen vermieden. Ein weiterer wesentli-
cher Aspekt ist, dass die Wachstumsprozesse im kindlichen Organismus ungehindert erfol-

gen kdnnen.

Tab. 2: Uberblick Uber einige wichtige Vertreter biodegradierbarer Polymere, die durch Enzyme
abgebaut werden [9]

Polymerklassen Vertreter
Naturliche Polypeptide Kollagen
Kasein
Synthetische Polypeptide Poly-L-lysin
Polysaccharide Amylose
Dextran
Starke
Zellulose
Biopolyester Poly(B-hydroxycarbonsauren):

Poly(y-hydroxycarbonsauren):

(
Poly(3-hydroxybuttersaure) (P(3HB))
(
Poly(4-hydroxybuttersaure) (P(4HB))

Eine Gruppe von biodegradierbaren, bioresorbierbaren Biomaterialien stellen die Poly-
hydroxycarbonsauren dar. Diese werden im Allgemeinen synthetisch durch ringéffnende
Polymerisation (ROP) von Lactonen oder cyclischen Diestern erhalten, da die direkte Syn-
these aus den entsprechenden Hydroxycarbonsduren unter Wasserabspaltung nur zu oligo-
meren Produkten flhrt. Die ROP erfolgt anionisch, kationisch oder in Anwesenheit von Koor-
dinationskatalysatoren. Als Koordinationskatalysatoren fur die Bulkpolymerisation kommen
wegen ihrer hohen Effektivitat hinsichtlich Ausbeute und Molmasse Zinn(ll)-Verbindungen
[10], wie Sn(ll)-chlorid, Sn(ll)-laurat oder Sn(ll)-2-ethylhexanoat, zum Einsatz. Fir die bio-
medizinische Anwendung werden alternativ besser biokompatible Zinkverbindungen [10], wie
Zn(ll)-2-ethylhexanoat oder Zn-Pulver, verwendet.



Polylactid (PLA)

Der bekannteste Vertreter der Poly(a-hydroxycarbonsauren) ist das Polylactid (PLA) (Tab.
1). Es wird durch ROP aus dem Lactid hergestellt (Abb. 3). Da die Milchs&ure ein Chiralitats-
zentrum enthalt, existieren vom Lactid drei verschiedene Stereoisomere: die Enantiomere
L,L-Lactid und D,D-Lactid sowie das Diastereomere meso-D,L-Lactid. AuBerdem kommt das
Racemat aus L,L- und D,D-Lactid vor.

(0]
(0] CHs3
HsC
Y~ O ROP oﬁ/lk .
_— O
n (@) X
jH\CHg CHs o)
(0] n
Lactid-Racemat PLA
Abb. 3: Reaktionsschema zur Synthese von Polylactid (PLA) aus dem cyclischen Dimer Lactid

durch ring6ffnende Polymerisation (ROP)

Sofern bei der Polymerisation keine Epimerisierung erfolgt, werden die Eigenschaften von
PLA durch die Stereosequenz der Monomere bestimmt. Poly(L-lactid) (PLLA) ist mit einer
Kristallinitat von etwa 37 % semikristallin. Es hat einen Schmelzpunkt (T,) von 170-180 °C
und eine Glasibergangstemperatur (Tg) von 50-60 °C [11]. Poly(D-lactid) (PDLA) mit T, =
180 °C und T4 = 67 °C weist ebenfalls eine teilkristalline Struktur auf [8]. Poly(D,L-lactid)
(PDLLA) ist mit Tg = 57 °C amorph [12].

PLLA und PDLA werden aufgrund ihres teilkristallinen Charakters hydrolytisch langsamer
abgebaut als das amorphe PDLLA. Zur Variation der Abbauzeit werden statt der Homopoly-
mere meist Copolymere aus Lactid und Glycolid verwendet. Durch derartige Copolymerisa-
tionen entstehen Materialien, die aufgrund ihrers geringen Kristallisationsgrades bzw. ihres
amorphen Charakters ein beschleunigtes Degradationsverhalten gegenliber den Homopoly-
meren PLLA und PDLA aufweisen [12].

Diese biokompatiblen, thermoplastischen Materialien finden in der Medizin und Pharmazie
Anwendung, beispielsweise als Implantatmaterial zur Fixierung von Knochenfrakturen [13],
als chirurgisches Nahtmaterial [14] und fiir Local Drug Delivery-Systeme [15, 16]. In der Lite-
ratur wird PLLA nach verschiedenen in vitro und in vivo Untersuchungen hinsichtlich der Bio-
kompatibilitdt als das am besten geeignete bioresorbierbare Polymer fir Koronarstents an-
gesehen [17]. In diesem Zusammenhang hat eine japanische Arbeitsgruppe Ergebnisse zu
selbstexpandierbaren Koronarstents aus PLLA [18, 19] verdffentlicht, die bei 15 Patienten
erfolgreich eingesetzt wurden [20].



Poly(3-hydroxybuttersdure) (P(3HB))

Als ein Vertreter der Poly(B-hydroxycarbonsduren) lasst sich auch Poly(3-hydroxybutter-
saure) (P(8HB)) durch ROP aus B-Butyrolacton (B-BL) herstellen (Tab. 2, Abb. 4). P(3HB)
wird jedoch vor allem als natirlicher, optisch aktiver Polyester der D-3-Hydroxybuttersaure
von verschiedenen Bakterien in Form von Granula gebildet [21-23]. Die Synthese und Spei-
cherung von P(3HB) erfolgt in den Bakterien durch die Begrenzung eines essentiellen Nahr-
stoffs bei gleichzeitigem Uberschuss einer verwertbaren Kohlenstoffquelle. Auf dieser
Grundlage wurden groBtechnische Verfahren entwickelt, die basierend auf der bakteriellen
Synthese nach der Gewinnung und Aufreinigung zu Endprodukten mit reproduzierbaren

Eigenschaften fuhren [24].

2 Acetyl CoA
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CoA
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Abb. 4: Reaktionsschema zur chemischen Synthese von Poly(3-hydroxybuttersdure) (P(3HB))
aus B-Butyrolacton (B-BL) durch ringéffnende Polymerisation (ROP) und Biosynthese von
P(3HB) in Ralstonia eutropha unter Beteiligung folgender Enzyme: 1. 3-Ketothiolase, 2.
NADPH-abhangige Acetoacetyl-CoA-Reduktase, 3. Glucose-Dehydrogenase, 4. PHA-
Synthase [25].

In dem Bakterium Ralstonia eutropha beispielsweise erfolgt die P(3HB)-Synthese ausgehend
von Acetyl-CoA in drei Biosyntheseschritten, fir die drei unterschiedliche Enzyme benétigt
werden, die B-Ketothiolase, die NADPH-abhangige Acetoacetyl-CoA-Reduktase sowie die
PHA-Synthase (Abb. 4). Diese Enzyme werden durch drei Gene kodiert, die inzwischen er-
folgreich kloniert worden sind [26]. Damit wurde die Grundlage fiir die Etablierung des PHA-
Stoffwechsels in Pflanzen geschaffen. Pflanzen stellen eine vielversprechende Alternative fur
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die PHA-Produktion gegenlber der nicht wirtschaftlichen PHA-Produktion in Bakterien dar,
da sie die notwendige Energie durch Photosynthese selbst erzeugen. Pflanzen fehlen jedoch
die Enzyme fir den PHA-Abbau und damit fir deren energetische Nutzung. Es ist gelungen,
die Gene fur die P(3HB)-Synthese mittels Gentransfer in die Modellpflanze Arabidopsis
thaliana zu Ubertragen, die danach bis zu 40 mg/g Frischgewicht P(3HB) erzeugte [26].

Die natirliche P(3HB) hat aufgrund der Isotaktizitdt eine kompakte, helicale, kristalline
Struktur mit hochschmelzenden thermoplastischen Eigenschaften (T, = 180 °C), die ver-
gleichbar sind mit denen des hochisotaktischen Polypropylens [27, 28] und mit denen des
PLA [29]. Von Nachteil ist die hohe Sprédigkeit und geringe ReiBfestigkeit der natlrlichen
P(3HB). Durch Additive, wie Weichmacher und Blendpartner, kdnnen die mechanischen
Eigenschaften von P(3HB) den speziellen Anforderungen an ein Implantatmaterial angepasst
werden. So wurden beispielsweise Glycerolderivate [30, 31] und Zitronensaureester [32, 33]
als Weichmacher untersucht. Blends aus nattrlicher, isotaktischer, teilkristalliner und synthe-
tischer, ataktischer, amorpher P(3HB) flhrten zu Materialien mit héherer Flexibilitdt und
ReiBfestigkeit [34].

P(3HB) wird bedingt durch deren Biokompatibilitdt und Biodegradierbarkeit von zahlreichen
Forschergruppen hinsichtlich ihres Potenzials fir den Einsatz als Implantatwerkstoff
untersucht [35]. Darlber hinaus hat P(3HB) im Vergleich zu den synthetisch hergestellten
biodegradierbaren Polyestern den Vorteil, dass das Polymer als hochreiner Stoff ohne
Katalysator- oder Syntheseriickstdnde vorliegt. Weiterhin ist fir die Entwicklung von
Medizinprodukten vorteilhaft, dass sich P(3HB) in herkdmmlicher Weise ohne besondere
Aufwendungen verarbeiten Iasst. So wurden beispielsweise porése Patches fir den Einsatz
in der Kardiologie zur Perikardsubstitution [36, 37] und zum Verschluss von Vorhofsep-
tumdefekten [38] entwickelt. AuBerdem wurden Schienungshiilsen aus P(3HB) fir GefaBe
und Hohlorgane zur Unterstitzung der Gewebs- und Organheilung untersucht [39]. Dartiber
hinaus konnte von Heimerl et al. (1989) [39] nachgewiesen werden, dass sich Trennfolien
aus P(3HB) als mechanische Barriere zum Schutz von Organen, Nervenbahnen und Sehnen
gegen sich neu bildendes Narbengewebe eignen [39]. Die Anwendung von P(3HB) fir die
Nervenregeneration [40] ergibt sich aus ihren piezoelektrischen Eigenschaften, da das
Wachstum von Nervengewebe durch elektrische Ladung stimuliert wird [41]. Auch bei der
Anwendung von P(3HB) als Knochenersatzmaterial kénnen die piezoelektrischen Eigen-
schaften von Vorteil sein. In diesem Zusammenhang wurde nachgewiesen, dass P(3HB)-
Komposite das Knochenwachstum und die Knochenheilung stimulieren [42]. Weiterhin wurde
P(3HB) als potentielles Material flir Koronarstents [18, 43-46] untersucht. Nach Implantation
von Tantalstents, die mit Copolymeren aus 3-Hydroxybuttersdure und 3-Hydroxyvalerian-

saure Uberzogen waren, in porcine Koronararterien, wurde eine mit synthetischen Polyestern
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vergleichbare gute Biokompatibilitat festgestellt [44], wahrend in anderen tierexperimentellen
Studien auch Uber Entziindungsreaktionen berichtet wurde [17, 46].

Poly(4-hydroxybuttersdure) (P(4HB))

Ein Vertreter der Poly(y-hydroxycarbonsauren) ist die Poly(4-hydroxybuttersaure) (P(4HB))
(Tab. 2). Auch P(4HB) lasst sich durch ROP aus y-Butyrolacton (y-BL) synthetisieren, jedoch
hochmolekulare P(4HB) ist wie P(3HB) nur aus Mikroorganismen im Fermentationsprozess

gewinnbar (Abb. 111) [47].
Succinyl CoA
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Abb. 5: Reaktionsschema zur chemischen Synthese von Poly(4-hydroxybuttersdure) (P(4HB))
aus y-Butyrolacton (y-BL) durch ringéffnende Polymerisation (ROP) und Biosynthese von
P(4HB) in Escherichia coli K12 unter Beteiligung folgender Enzyme: 1. Succinsemialde-
hyd-Dehydrogenase, 2. 4-Hydroxybuttersaure-Dehydrogenase, 3. Diol-Oxidoreduktase, 4.
Aldehyd-Dehydrogenase, 5. Coenzym A-Transferase und 6. PHA-Synthase [47].

Fir die P(4HB)-Biosynthese wird das in der biopharmazeutischen Industrie fest etablierte
Bakterium Escherichia coli K12 verwendet, das dariiber hinaus den Vorteil bietet, hocheffi-
zient in der Synthese von P(4HB) zu sein. Die P(4HB)-Synthese erfolgt ausgehend von Suc-
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cinyl-CoA in den in Abbildung 5 dargestellten Biosyntheseschritten, fir die wie bei P(3HB)

wiederum verschiedene Enzyme bendtigt werden.

P(4HB) ist ein thermoplastischer Werkstoff, der sich einfach aus der Lésung im Tauch- und
Spruhverfahren sowie aus der Schmelze durch Extrusion verarbeiten lasst. Sie hat einen T,
von 60 °C und eine T4 von -51 °C [29]. Durch die Copolymerisation von 4-Hydroxybutter-
saure mit anderen Hydroxycarbonsauren, z. B. 3-Hydroxybuttersédure, lassen sich Polymer-
materialien mit einer hohen Variabilitdt der mechanischen Eigenschaften generieren [47].
Betragen die Anteile von 4-HB im Copolymer mit 3-HB etwa 20-35 %, so ist das resultie-
rende Copolymer fest, aber zugleich sehr flexibel. Bei niedrigeren 4-HB-Anteilen wird dage-
gen von eher harten und steifen Materialien ausgegangen, deren mechanische Eigenschaf-
ten mit denen von P(3HB) vergleichbar sind. P(4HB) weist eine hohe Zugfestigkeit auf, die
der des hochmolekularen Polyethylens &hnlich ist. Eine ReiBdehnung von 1000 % verdeut-
licht die hohe Verformungsfahigkeit von P(4HB) [47].

Aufgrund ihrer interessanten mechanischen Eigenschaften und ihrer in zahlreichen Studien
nachgewiesenen guten Biokompatibilitdt hat P(4HB) ein groBes Potenzial fir verschiedenste
medizinische Anwendungen. P(4HB) wurde bereits als Scaffold flir das Tissue Engineering
von Herzklappen [48, 49] und vaskularen Patches [50], als Nahtmaterial [51, 52], flr orthopa-
dische Implantate [51, 52], fur Stents [51-53] und fir Local Drug Delivery-Systeme [47, 52]

untersucht.

Vergleich von PLLA, P(3HB) und P(4HB)

In der Tabelle 3 sind abschlieBend ausgewahlte mechanische Kennwerte der Polyhydroxy-
carbonsauren PLLA, P(3HB) und P(4HB) sowie die Degradationszeit, die flr einen vollstan-
digen Abbau der Polymere bendtigt wird, zusammengefasst.

Tab. 3: Uberblick tiber ausgewéhlte Eigenschaften von Polyhydroxycarbonséuren [47]
Polymere Zugfestigkeit E-Modul ReiBdehnung Degradationszeit
[MPa] [MPa] [%]
PLLA 28-50 1200-2700 6 1,5-5 Jahre
P(3HB) 36 2500 3 2 Jahre
P(4HB) 50 70 1000 8-52 Wochen
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2.2 Chemische Modifizierung von Implantatoberflachen zur loka-
len Wirkstofffreisetzung

Fir die Oberflachenfixierung von Wirkstoffen auf entsprechenden Tragermaterialien ist eine
gerichtete Anbindung unter vollstdndiger Aufrechterhaltung der biomolekularen Funktionen
notwendig. Dabei hangt die Wahl der Fixierungsmethode stark von der Anwendung sowie
vom verwendeten Tragermaterial ab. Rein adsorptive Wirkstoffbeschichtungen weisen einen
sehr geringen Stabilitdtsgrad auf, werden aber aufgrund ihrer Einfachheit dennoch héufig
eingesetzt [54, 55]. Die kovalente Anbindung von Wirkstoffen an Materialoberflachen ist da-
gegen sehr stabil und die Molekulausrichtung ist Gber eine geeignete Syntheseplanung ge-
zielt steuerbar [56, 57]. Die zur kovalenten Kopplung herangezogenen chemischen Bindun-
gen sollten dabei jedoch so ausgewahlt werden, dass sie unter physiologischen Bedingun-
gen spaltbar sind und eine lokale Freisetzung des Wirkstoffes erlauben. AuBerdem ist zu be-
ricksichtigen, dass es durch die kovalente Bindung zu einer Beeintrachtigung der biologi-
schen Aktivitat des Wirkstoffes kommen kann, wenn funktionelle Gruppen in die Bindung mit
einbezogen werden, die maBgeblich die biologische Wirksamkeit der Substanz bestimmen.
Eine Alternative mittlerer Stabilitat bietet die Anbindung von Wirkstoffen Gber Affinitatsreak-
tionen [58].

Fir die Implantatanwendung, insbesondere wenn strukturierte, dreidimensionale Oberfla-
chen, z. B. Matrixstrukturen fir das Tissue Engineering mit mikrofluidischen Kanalen zur
Nahrstoff- und Sauerstoffversorgung der Zellen, benétigt werden, stellen Polymere ein ge-
eignetes Tragermaterial dar, da sie durch verschiedene, leicht handhabbare Verarbeitungs-
verfahren in die gewlnschte Form gebracht werden kénnen. Zudem lassen sich die che-
mischen, physikalischen und optischen Eigenschaften von polymeren Tragermaterialien
durch die Art des Polymers sowie durch Additive steuern. Viele Polymere haben allerdings
den Nachteil, dass sie in chemischer Hinsicht vergleichsweise inert sind, da sie lediglich ein
aliphatisches CH-Grundgerist ohne reaktive funktionelle Gruppen aufweisen. Zu dieser
Gruppe der Polymere gehéren auch die bereits im Kapitel 1 vorgestellten Polyhydroxy-
carbonsauren. Die Wirkstofffixierung kann hier zwar durch Adsorption, hauptséchlich Uber
hydrophobe Wechselwirkungen, an die Implantatoberflache erfolgen, jedoch ist fur
dreidimensionale, komplexe Oberflachenstrukturen die definierte und stabile kovalente An-
bindung der Wirkstoffe notwendig. Diese chemische Funktionalisierung von Polymerober-
flachen ist nach dem heutigen Stand der Technik beispielsweise durch nasschemische
Oberflachenreaktionen [59-61], durch plasmachemische Prozesse [50, 62, 63] und durch
photochemische Methoden Uber photoaktivierbare Crosslinker [64, 65] mbglich.
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Nasschemische Oberfldchenmodifizierung

Bei der nasschemischen Modifizierung von festen Polymerwerkstoffen sind nur die funktio-
nellen Gruppen der Oberflache zuganglich, da es sich um einen heterogenen Prozess han-
delt. Die nasschemischen Oberflachenreaktionen sind stark von den gewahlten Reaktions-
bedingungen, wie der Temperatur, dem Lésungsmittel und den Aufarbeitungsverfahren, ab-
hangig. Um die Reproduzierbarkeit der Ergebnisse garantieren zu koénnen, missen
Lésungsmittel gewahlt werden, in denen das Polymer nicht quillt, da sonst beispielsweise die
angreifbare Oberflache stark vergrdBert ist und eine tiefergehende Modifizierung stattfindet.
Von Vorteil ist die einfache Handhabbarkeit der nasschemischen Methode. Ein Nachteil
nasschemischer Oberflachenreaktionen an Festkdrpern kann sein, dass die Reaktionen
haufig nicht zu einer 100 %igen Umsetzung flihren und somit ein Gemisch modifizierter und

nicht modifizierter funktioneller Gruppen vorliegt.

Da bei den hochmolekularen Polyhydroxycarbonsauren fir die direkte Wirkstoffankopplung
nur die vergleichsweise wenigen freien Hydroxyl- (-OH) und Carboxyl-Gruppen (-COOH) an
den Enden der Polymerketten zur Verfigung stehen, sind hier zusatzliche Oberflachen-
aktivierungsreaktionen erforderlich. So kann beispielsweise durch die nasschemische s&ure-
katalysierte bzw. basische Spaltung von Esterbindungen die Anzahl an diesen reaktiven
Gruppen an der Polymeroberflache erhéht werden [66-68]. Nach der Oberflachenaktivierung
ist es mdglich, in Folgeschritten Spacermolekile und die gewiinschten Wirkstoffmolekule an-
zukoppeln.

Plasmachemische Oberflachenmodifizierung

Eine alternative Methode zur Oberflachenaktivierung von Polymerwerkstoffen, wie Poly-
hydroxycarbonsauren, stellt die Plasmabehandlung mit thermisch gering belastendem Nie-
derdruckplasma dar. Durch eine entsprechende Auswahl der Prozessgase lassen sich po-
lare und funktionelle Gruppen auf der Polymeroberflache mit spezifischen Eigenschaften er-
zeugen. So reagiert beispielsweise Gasplasma, das aus reaktivem Sauerstoff besteht, mit
dem Wasserstoff und dem Kohlenstoff aus der Oberflache der Polyhydroxycarbonsauren
unter Bildung der typischen Reaktionsprodukte Kohlendioxid und Wasser, die unter den ge-
gebenen Vakuumbedingungen als leicht flichtige Gase entfernt werden kénnen [68, 69]. An
der Polymeroberflache bilden sich durch diese plasmachemischen Reaktionen des atomaren
Sauerstoffs neue sauerstoffhaltige funktionelle Carbonyl- (-C=0), Carboxyl- (-COOH) oder
Hydroxyl-Gruppen (-OH), die fur eine Ankopplung von Wirkstoffen tber Spacer zur Verfi-
gung stehen. Die Anlagerung der polaren, gegebenenfalls reaktiven funktionellen Gruppen
an der Polymeroberflache ist relativ stabil, da die polaren Gruppen Uber o-Bindungen an die
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Polymerkette gebunden sind. Der Vorteil der Plasmabehandlung besteht darin, dass nahezu
jedes Polymer groBflachig und einheitlich modifiziert werden kann. Von Nachteil ist der groBe
apparative Aufwand.

Photochemische Oberflachenmodifizierung

Eine weitere Mdglichkeit zur chemischen Modifizierung von Polymeroberflachen stellt deren
photochemische Veranderung durch die Einwirkung von Photonen dar. Die photochemi-
schen Reaktionen sind dabei von polymerbedingten Parametern, wie der Polaritat, der
Kristallinitat, der Viskositat und der Glasiibergangstemperatur, abhéngig. Die fir die Wirk-
stoffankopplung notwendigen funktionellen Gruppen kdnnen durch UV-Lampen, Excimer-
lampen und UV-Laser erzeugt werden. Die direkte Ankopplung von Wirkstoffmolekilen kann
Uber photoaktivierbare Gruppen, beispielsweise von Benzophenon-Derivaten, erfolgen [70,
71]. Darlber hinaus wurden photoinduzierte Polymerisationen, wie die Copolymerisation von
PLLA-Oberflachen mit Methacrylsaure, beschrieben, die eine Immobilisierung von Kollagen
mit Carbodiimiden erlaubte [72].

2.3 Beschichtung von Implantatoberflachen mit Polymeren zur lo-
kalen Wirkstofffreisetzung

Wirkstofffreisetzende Polymerbeschichtungen fir Implantate gewinnen an Bedeutung, wenn
durch die chemische Ankopplung der Wirksubstanzen an die Implantatoberflaiche und die
resultierende lokale Wirkstofffreisetzung keine ausreichende pharmakologische Wirkung am
Implantationsort erzielt wird. Dies kann der Fall sein, wenn lokal sehr hohe Wirkstoffdosen
erforderlich sind und wenn die Wirkstofffreisetzung tUber lange Zeitrdume erfolgen muss. Hier
stoBt die Wirkstoffapplikation Uber chemische Modifizierungsreaktionen an Grenzen, da kein
ausreichendes Wirkstoffdepot zur Verfigung gestellt werden kann. Darlber hinaus ist es
maoglich, durch einen Mehrschichtaufbau und eine zeitlich programmierbare Freisetzung ver-
schiedener Wirksubstanzen eine Optimierung der Zelle-Implantat-Interaktion in verschiede-
nen Phasen des Einheilungsprozesses des Implantats vorzunehmen. Dieses Konzept der so
genannten aktiven Implantatbeschichtungen baute auf dem der passiven Implantat-
beschichtungen auf, die entwickelt worden waren, um die Biokompatibilitdt des Implantats zu
erhdhen.

Flr passive Implantatbeschichtungen kommen bevorzugt anorganische Verbindungen zur
Anwendung. Bei Implantaten im Blutkontakt haben sich aufgrund ihrer hervorragenden Ha-
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mokompatibilitat [73-75] diamantartige Kohlenstoff-Schichten (Diamond-like carbon, DLC)
[76] und amorphe Siliziumkarbid (a-SiC:H)-Beschichtungen [76] durchgesetzt, die Uber-
wiegend durch plasmaaktivierte chemische Gasphasenabscheidung (PECVD) hergestellt
werden. Fir Implantate im Knochenkontakt werden zur Verbesserung der Osseointegration
beispielsweise Beschichtungen auf der Basis von Hydroxylapatit [77] verwendet.

Die auf der Grundlage der Plattformen der passiven Beschichtungen entwickelten aktiven
Implantatbeschichtungen zeichnen sich flr ihre Anwendung in verschiedenen Bereichen der
Medizin dadurch aus, dass sie die Einheilung der Implantate durch die lokale Freisetzung
von beispielsweise antiphlogistischen, antibiotischen und wachstumssteuernden Wirksub-
stanzen verbessern. Zu nennen sind in diesem Zusammenhang unter anderem die Be-
schichtung von osteosynthetischen Implantaten mit Wachstumsfaktoren zur Verbesserung
der Frakturheilung [78], von dentalen Endotontie-Titanimplantaten mit antiphlogistischen und
antibiotischen Wirkstoffen zur Verbesserung der Kontakiflachenkompatibilitdt zwischen
periimplantarer Gingiva und Implantathals [79], von Cochlea-Implantatelektrodentragern mit
das Wachstum von Fibroblasten hemmenden und das Wachstum von Spiralganglienzellen
férdernden Wirkstoffen zur Verhinderung der Bindegewebsneubildung und zur Regeneration
des Hornervs [80], von Intraokularlinsen mit antiproliferativen Substanzen zur Verhinderung
des Nachstars [81] und von Stents mit antiphlogistischen und antiproliferativen Wirkstoffen
zur Vermeidung der Wiederverengung des Stentlumens [82].

Auf dem Gebiet der Drug-Eluting Stents (DES), die Gegenstand der vorliegenden Arbeit
sind, beschaftigen sich viele Forschergruppen weltweit mit der Entwicklung von polymer-
basierten Beschichtungen fir die lokale Wirkstofffreisetzung (Abb. 6). Die Begriffe
Wirkstofffreisetzung und Wirkstoffelution werden hier synonym verwendet.

Abb. 6: Koronarstent (CoCr-Legierung, Durchmesser: 3.5 mm, Lange: 13 mm, Goldréntgenmarker
an den Stentenden) mit wirkstoffhaltiger PLLA-Beschichtung (Sternberg et al. (2007) [83])

Ein Stent ist ein réhrchenférmiges, meist gitterartiges Implantat, das zur Abstlitzung der

Wande von Hohlorganen und somit zum Offenhalten der Lumina dient. Es wird spekuliert,
dass die Bezeichnung auf den Zahnarzt C. T. Stent (1845-1901) zurlckzuflihren ist, der

17



Stutzmaterialien fir medizinische Anwendungen entwickelte. Heute existiert eine groBe
Vielfalt von Metallstents, die am haufigsten aus Edelstahl (316L), Kobalt-Chrom (CoCr)-
Legierungen oder Nickel-Titan (NiTi, Nitinol)-Legierungen hergestellt werden. Grundsatzlich
unterscheidet man zwischen selbstexpandierenden (z. B. Maschenstent: Magic Wallstent
[84]) und ballonexpandierbaren Stents (z. B. Spiralstent: GRII-Stent [84], Rdhrchenstent:
Palmaz-Schatz-Stent [84], Ringstent: Micro Stent Il [84], Multidesign-Stent: Navius ZRI [84]).

Andere Entwicklungen in der Stenttechnologie zielen darauf ab, dass sich der Stent nach
seiner eigentlichen Funktionszeit von etwa 6 Monaten auflést. Fiir solche abbaubaren Stents
stehen heute zwei Werkstoffgruppen zur Verfligung: die biodegradierbaren Polymere, wie
PLA und Copolymere [18-20], und die korrodierbaren Metalle, wie Magnesium [85, 86] und
Eisen [87, 88]. Vorteile der ersten Gruppe sind die vorliegenden Erfahrungen in anderen
klinischen Anwendungen und die nachgewiesene Biokompatibilitdt dieser Polymerwerkstoffe.
Far die zweite Gruppe sprechen die besseren mechanischen Eigenschaften und die
Tatsache, dass gangige Stentdesigns tibbernommen werden kdnnen.

Da Stents hoch beanspruchte Implantate sind, deren Grundprinzip auf der Plastizierung der
Stentstrukturen wahrend des Aufweitungsprozesses beruht, missen an Polymerbeschich-
tungen zusatzliche Anforderungen gestellt werden. Neben einer hohen Biokompatibilitat,
leichten Verarbeitbarkeit, ausreichenden Lagerféhigkeit und Sterilisierbarkeit sollten poly-
mere Stentbeschichtungen eine ausreichende Haftfestigkeit aufweisen. Die Haftfestigkeit der
Polymere kann durch haftvermittelnde Schichten erhéht werden.

Im Rahmen der vorgestellten Untersuchungen werden deshalb Koronarstents aus einer
CoCr-Legierung verwendet, die zur Erhéhung der Haftfestigkeit der Polymer-Wirkstoff-
Beschichtungen mit einer (a-SiC:H)-Beschichtung versehen sind. Neben der Erhdéhung der
Haftfestigkeit der Polymerbeschichtungen ist bei der Verwendung biodegradierbarer
Polymere die hervorragende Biokompatibilitdt der (a-SiC:H)-Beschichtung von Vorteil, da
diese nach vollstandiger Fragmentation der Polymerschicht mit dem umliegenden Gewebe
interagiert.
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3. Drug-Eluting Stents fir verschiedene medizinische An-

wendungen

3.1 Ausgewahlite Drug-Eluting Stent-Indikationen

Drug-Eluting Stents (DES), die die o6rtlich begrenzte und zeitlich gesteuerte Abgabe von
Wirkstoffen erméglichen, sind aufgrund ihres modularen Konzeptes sehr vielseitig anwend-
bar und besitzen ein groBes Potenzial fir zahlreiche medizinische Anwendungen. Das Prin-
zip der DES besteht darin, dass die Stents nicht mehr nur als Stitze zur Kontinuitatserhal-
tung von Lumina, sondern auch als Trager zur lokalen Applikation biologisch aktiver Sub-

stanzen dienen.

Das Wirkprinzip eines DES unter lokaler Freisetzung von Wirkstoffen in das umliegende
Gewebe zur Adressierung einer gewlnschten biologischen Reaktion ist in der Abbildung 7
schematisch dargestellt.
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Abb. 7: Schematische Darstellung des Wirkprinzips eines Drug-Eluting Stents (DES): Lokale Wirk-
stofffreisetzung von der beschichteten Stentoberflache (orange) ausgehend in das umlie-
gende Gewebe (gelb) zur Adressierung einer gewlinschten biologischen Reaktion

Dabei ist das Ergebnis nach DES-Implantation maBgeblich von der Auswahl fir die DES-
Indikation geeigneter Wirkstoffe, von der Auswahl biokompatibler Polymere und von der
Wirkstofffreisetzung, d. h. von der erreichten lokalen Wirkstoffdosis Uber die Zeit und somit
von der Art, wie der Wirkstoff bzw. die -kombination auf der Stentoberflache fixiert wurde,
abhangig (Kap. 3.2.4).

In den folgenden Kapiteln werden ausgewdhlte Beispiele fir DES-Indikationen in verschie-
denen Teilgebieten der Medizin vorgestellt, die Gegenstand dieser Arbeit sind.
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3.1.1 Koronare Herzkrankheit (KHK)

Eine wichtige Indikation fur die Anwendung von DES ist die Verengung von Koronararterien
im Rahmen der koronaren Herzkrankheit (KHK), die durch die Arteriosklerose verursacht

wird.

Die Arteriosklerose ist eine Volkskrankheit. Sie wird durch die Weltgesundheitsorganisation
(WHO) folgendermaBen definiert: ,Die Arteriosklerose ist eine variable Kombination von In-
timaveranderungen, bestehend aus herdférmigen Ansammlungen von Lipiden, komplexen
Kohlenhydraten, Blut, Blutbestandteilen, Bindegewebe und Kalziumablagerungen, verbun-
den mit Veranderungen der Arterienmedia.“ [89].

Der Schlaganfall und der Herzinfarkt sind oft tédliche Folgen der durch die Arteriosklerose
resultierenden Arterienverengungen und -verschlisse mit entsprechender arterieller Minder-
versorgung des distalen Gewebes. Uber Jahrzehnte standen zur Behandlung der Arterio-
sklerose operative Therapieansatze im Vordergrund, bei denen der betroffene GeféBab-
schnitt durch einen operativen Zugang via Hautschnitt erreicht und ausgeschélt (Atherekto-
mie) bzw. der unzureichend durchblutete Gewebebereich mittels einer GefaBumleitung (By-
pass) versorgt wurde. Die Wiederherstellung eines ausreichend weiten GefaBlumens ist aber
auch Uber einen endovaskularen Zugang mdglich, indem das stenosierte Gefa3 Gber Punk-
tion der A. femoralis oder A. brachialis unter Réntgenkontrolle von innen mittels eines Bal-
lonkatheters aufgeweitet wird. Diese Technik der Aufweitung verengter, stenosierter Arte-
rienabschnitte wird als Perkutane Transluminale Angioplastie (Percutaneous Transluminal
Angioplasty, PTA) bzw. Perkutane Transluminale Koronare Angioplastie (Percutanous
Transluminal Coronary Angioplasty, PTCA) bezeichnet. Um der elastischen Ruckstellkraft
des BlutgefaBes nach Deflation des Ballonkatheters entgegenzuwirken und das Ergebnis der
Ballonaufweitung dauerhaft aufrechterhalten zu kénnen [90-92], werden dartber hinaus
Stents implantiert (Abb. 8).

Eine Indikation fur die Stentimplantation stellen hdmodynamisch wirksame Koronarstenosen
dar. Nach morphologischem Status werden als ideal kurzstreckige, konzentrische, nicht ver-
kalkte und proximal in einer geraden Strecke lokalisierte Stenosen (Typ A) angesehen.
Durch die zunehmende Verbesserung der Ballonkatheter- und Stentsysteme hat sich das
Indikationsspektrum erweitert, indem auch in morphologisch komplexe Stenosen, wie stark
kalzifizierte, langstreckige und exzentrische Stenosen (Typ B) sowie Stenosen bzw. Ver-
schlisse in stark gewundenen GeféaBen (Typ C), Stents implantiert werden kdnnen.
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Engstelle im HerzkranzgefaB
vor und nach Stentimplantation
I "‘._‘h : .

Implantationsort im Herzkranzgefa3

Aorta mit Fiihrungskatheter

Einfiihrkatheter in die A. femoralis

Ballonkatheter mit Stent

Abb. 8: Aufweitung verengter, stenosierter Arterienabschnitte durch die Perkutane Transluminale
Koronare Angioplastie (PTCA) in Kombination mit der Stentimplantation

Trotz der genannten Vorteile, die die Stentimplantation bietet, ist auch diese mit Nachteilen
behaftet. Die Stentdilatation kann zum Einriss der Intima mit nachfolgender Einblutung zwi-
schen Intima und Media (Dissektion) sowie zur mechanischen L&sion und zum Abtrag des
Endothels (Denudation) flihren [93], da schon geringe Driicke (= 3 bar) eine véllige Zersto-
rung des Endothels verursachen [94]. So ist die Stentimplantation ein traumatischer Eingriff,
der in einem multifaktoriellen Prozess zu einer Wiederverengung bzw. einem Wiederver-
schluss des GefaBlumens, der so genannten In-Stent-Restenose, fihren kann, die ihrerseits
durch reaktive komplexe zelluldare Mechanismen eingeleitet und unterhalten wird [95-97].

Die Entwicklung der In-Stent-Restenose wird in drei wesentliche Phasen unterteilt [98]: 1. die
Inflammation, 2. die Granulation und 3. das Remodeling (Tab. 4).

Tab. 4: Phasen der Restenoseentwicklung [98]

Phase Zeitraum Vorgénge

Inflammation <5 Tage Verletzung, Denudation

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

Remodeling 10-120 Tage Abschluss der Reendothelialisierung

Reduktion der Restenose
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Wenige Minuten nach der durch den Stent hervorgerufenen Endotheldenudation kommt es in
der ersten Phase zur Anlagerung von Thrombozyten an der gegentiber dem Blutstrom expo-
nierten geschadigten GefaBwand sowie zur Einwanderung segmentkerniger Granulozyten
und anderer Entziindungszellen unter Freisetzung von Wachstumsfaktoren, wie Platelet
Derived Growth Factor (PDGF), Epidermal Growth Factor (EGF) und B-Transforming Growth
Factor (TGF-B) [99-101]. AuBerdem werden Thrombine freigesetzt, die proliferationsférdernd
auf glatte Muskelzellen wirken [102], die Expression von PDGF [103] und Adhé-
sionsmolekilen férdern [104] sowie eine chemotaktische Wirkung auf Monozyten haben
[105].

In der zweiten Phase wandern etwa 30 % der in der Media gelegenen und in ihrer Prolifera-
tion verstarkt angeregten glatten Muskelzellen aus dem Bereich der Media in die Intima ein
[106], wo sie ihren Phanotyp vom kontraktilen zum sekretorischen Typ wechseln und zahl-
reiche Matrixproteine in das Lumen sezernieren [107-109]. Dabei hangt der Grad der Ein-
wanderung und Proliferation der glatten Muskelzellen maBgeblich vom Grad der initialen
Entziindungsreaktion ab [110]. AuBerdem ist in der zweiten Phase eine beginnende Endo-
thelialisierung des Stents (Reendothelialisierung) zu verzeichnen. Ist die Reendothelialisie-
rung verzdgert, kommt es zu einer Ansammlung phéanotypisch modifizierter glatter Muskel-
zellen im GefaBlumen. Dieser Vorgang scheint dann mit einer gesteigerten Intimahyperplasie
einherzugehen [106].

In der dritten Phase findet die Endothelialisierung (Neoendothelialisierung) ihren Abschluss.
Die Neointima erreicht ihnre maximale Dicke maximal 4 Monate nach Intervention [111].

Im Prozess der In-Stent-Restenose spielt auch die Thrombogenese eine wichtige Rolle [112,
113], da der Stent als Fremdkérper ein gerinnungsférderndes Potenzial aufweist und die
GefaBwandverletzung durch das tiefe Eindringen der Stentstreben starker ausgeprégt ist als
bei der PTCA [90, 91]. Zur Verringerung des Thromboserisikos nach Stentimplantation hat
sich in der klinischen Praxis die systemische Gabe von Thrombozytenaggregationshem-
mern, wie Acetylsalicylsdure (z. B. Aspirin®) in Kombination mit Clopidogrel (z. B. Plavix®),
und Heparin durchgesetzt [114, 115].

Dartiber hinaus wurde die lokale Wirkung von antithrombogenen Beschichtungen auf der
Basis von Heparin [116, 117] und Hirudin [118] erprobt. Die Heparin-Beschichtung flr Stents
wurde klinisch mit der Benestent |I-Studie eingefihrt [119, 120]. Diese passiven Beschich-
tungen waren nicht ausreichend, um die durch den Stent ausgeléste In-Stent-Restenose als
komplexe Wundheilungsreaktion vollstandig zu unterbinden. Deshalb wurde nach aktiven
Mechanismen gesucht, die eine dauerhafte Reduktion der Restenoserate zur Folge haben.
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Die Weiterentwicklungen auf dem Gebiet der Stenttechnologie waren notwendig, weil es bei
10 - 30 % der etwa 220.000 in Deutschland jahrlich durchgefihrten klassischen Koro-
narstent-Implantationen zur In-Stent-Restenose kommt [121, 122]. Zu deren Verhinderung
wurden deshalb Stents mit Polymeren beschichtet, in die Wirkstoffe eingebettet sind [123-
126] - die Geburtsstunde der DES.

Der Vorteil liegt auf der Hand: DES geben aus ihrer Beschichtung Uber mehrere Wochen
hinweg definierte Mengen eines Wirkstoffs am Ort der GefaBverletzung in das betroffene
Gewebe ab. Dort verhindert der Wirkstoff das Wachstum der glatten Muskelzellen und unter-
stitzt im Idealfall die Besiedelung des Stents mit Endothelzellen, so dass es bei Verhinde-

rung der Intimahyperplasie zur Ausbildung einer diinnen Neointima kommt.

Exemplarische histologische Befunde nach Implantation eines klassischen, unbeschichteten,
koronaren Metallstents unter Ausbildung einer In-Stent-Restenose und eines koronaren DES
unter Vermeidung der Wiederverengung des GefaBes bei gleichzeitiger Stentendothelialisie-
rung verdeutlichen die Bedeutung der DES-Applikation anschaulich (Abb. 9). In einer Reihe
von Patientenstudien konnte statistisch belegt werden, dass die Anwendung von DES bei
koronaren Herzerkrankungen die In-Stent-Restenose auf unter 10 % der Félle verringert
[127, 128].

Abb. 9: Histologische Schnitte von BlutgefaBabschnitten nach Implantation eines klassischen
unbeschichteten, koronaren Metallstents (links) und eines koronaren DES (rechts)

Die Kardiologie nimmt eine Vorreiterstellung auf dem Gebiet der Entwicklung und klinischen
Erprobung von DES ein, da in allen Teilbereichen der Medizin, in denen Stents etabliert sind,
DES einen erheblichen Fortschritt bei der lokalen Medikation darstellen kénnen.

Ausgewahlte Beispiele von im Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelten koronaren DES
auf der Basis der Wirkstoffe Tetraethylthiuramdisulfid (Disulfiram) und Genistein sowie die
Ergebnisse der in vitro und in vivo Charakterisierung werden im Kapitel 5 beschrieben.
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3.1.2 Periphere arterielle Verschlusskrankheit (PAVK)

Die endovaskulare Therapie nimmt inzwischen auch bei der Behandlung der peripheren arte-
riellen Verschlusskrankheit (PAVK) einen immer grdBeren Stellenwert ein [129, 130], da viele
GefaBerkrankungen primar endovaskular versorgt und erst nach Versagen dieser Therapie-
variante einer Operation zugefiihrt werden. Obwohl die operative Therapie in vielen Fallen
derzeit noch die besseren Langzeitresultate liefert, werden sich endovaskulare Techniken

aufgrund der geringeren Invasivitat weiter durchsetzen.

Neben den primar endovaskularen Eingriffen werden zunehmend Patienten einer so ge-
nannten Hybridoperation unterzogen, bei der der operative Eingriff mit der endovaskuléren
Therapie kombiniert wird [131]. Als ein klassisches Beispiel sei hier die operative Ausscha-
lung einer verschlossenen A. femoralis communis genannt, der sich die interventionelle
Stentversorgung der stenosierten A. iliaca communis anschlieBt. Ein neues Therapiekonzept
im Sinne des Hybrideingriffs stellt dariiber hinaus das ,Uberstenten” einer Prothesenbypass-
Anastomose dar [132-136]. Diese Therapievariante ist notwendig, da auch im Anastomosen-
bereich Dissektionen entstehen kénnen, die zur Restenose und somit zum Bypassverschluss
fuhren. Weiterhin kénnen ein Missverhaltnis in der Compliance der BlutgefaBe (Beitrag der
elastischen, statischen Widerstande der BlutgeféaBe zum resultierenden Blutdruck) sowie In-
kongruenzen vorliegen, die ebenfalls ein negatives Therapieergebnis im Sinne eines
Bypassverschlusses bewirken [137-140]. Diese Komplikation kann durch die Harmonisierung
der Stufe zwischen der Prothese und dem natirlichen BlutgeféaB verhindert werden (Abb.
10).

Abb. 10:  Harmonisierung der Stufe zwischen dem BlutgefaB und der Prothese bei einer Prothesen-
GefaBanastomose (links) durch die Implantation eines Stents (rechts)

Da einerseits durch die Glattung der Stufe mit Hilfe eines implantierten Stents der initiale
hamodynamische Nutzen mit einem erhéhten Risiko zur Ausbildung einer In-Stent-Reste-
nose erkauft wird und andererseits die Stentfunktion nur bis zum Abschluss der GefaB-
heilung etwa 6-12 Monate nach dem operativen Eingriff notwendig ist [141, 142], ist die
Verwendung eines biodegradierbaren DES anzustreben. AuBerdem er6ffnet diese Therapie-
variante weitere Optionen fiir eine Nachbehandlung, da der Stent nicht als permanenter
Fremdkorper im Implantationsbereich verbleibt.
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Im Kapitel 6 werden eigene Untersuchungsergebnisse auf dem Gebiet der biodegradierba-
ren, peripheren DES, basierend auf dem Polymer PLLA und dem Wirkstoff Sirolimus, vorge-
stellt.

3.1.3 Maligne Prostataneoplasie (MPN)

Seit Fabian et al. (1980) [143] erstmals eine rostfreie Stahlspirale als Stent in der Therapie
der subvesikalen Obstruktion der Harnrdhre (Urethra) einsetzten, war der urologische Stent
einem stetigen Wandel unterworfen. Als Alternative zum Langzeitkatheterismus sowie zu
herkdmmlichen operativen Therapien sollte so auch dem multimorbiden, inoperablen
Patienten eine effektive, minimalinvasive Behandlungsform angeboten werden. Im Laufe der
Zeit wurden durch die Verwendung unterschiedlicher Stentmaterialien und -designs diverse
Harnréhrenstents fir den temporaren wie permanenten Einsatz konzipiert. Beispielhaft seien
hier der Urocoil-Nickel-Titan-Stent [144], der Polyurethan-Stent nach Nissenkorn [145] und
der ASI (Advanced Surgical Interventions)-Titanstent [146] erwahnt. Mittlerweile stehen auch
fir die Behandlung der pravesikalen Harntransportstérung in den Harnleitern (Ureter) selbst-
expandierbare endoluminale Stents, wie der Wallstent® aus einer Kobalt-Chrom-Nickel-
Molybdén-Eisen-Legierung [147] und der Memotherm®-Stent aus einer Nickel-Titan-
Legierung [148], zur Verfigung. Dennoch stellt der urologische Stent immer noch eine
therapeutische Seltenheit dar. Ursachlich hierfir sind die in Abhangigkeit vom eingesetzten
Stenttyp auftretenden Komplikationen, wie Inkrustation, Fragmentation, Infektion, Korrosion
und Stentdislokation. Infolge der Stent-Epithel-Interaktion kommt es darlber hinaus zur
Induktion einer urothelialen Hyperplasie, die ihrerseits ein sekundéares Stentversagen durch
Re-Okklusion [149] bedingen kann. Die Entfernung eines solchen Stents ist dann oft sehr
schwierig bzw. unmdglich. Entscheidend fur das AusmafB der Komplikationen ist in diesem
Zusammenhang, ob und in welcher Zeit der Stent epithelialisiert und wie er in die Ureter-
oder Urethrawand integriert wird. Dem allgemeinen Trend in der Medizin folgend, versucht
man deshalb, durch Verwendung biokompatibler, biodegradierbarer und bioresorbierbarer
Polymere die Komplikationsrate zu minimieren und so die Stentzuverlassigkeit zu erhdhen.
Wesentlich ist dabei, dass der Polymerstent fiir einen definierten Zeitraum, der
beispielsweise fir die Ausreifung von strikturiertem, fibr6sem Gewebe notwendig ist,
funktionell stabil bleibt, bevor er lber den Stoffwechsel oder den Urin abgebaut wird.

Erstmals wurde im Jahre 1993 Uber die Entwicklung eines bioresorbierbaren Urethrastents
zur Behandlung der Benignen Prostatahyperplasie (BPH) in der Literatur berichtet [150].
Dieser spiralférmige Poly(L-lactid)-Stent (PLLA) war mit einer Schicht aus Poly(D,L-lactid)
(PDLLA) Uberzogen. In zahlreichen nachfolgenden Arbeiten kamen fast ausschlieBlich
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selbstexpandierbare Polymerstents zum Einsatz, die im Design dem Fabian-Metallstent [143]
nachempfunden wurden. Zur klinischen Anwendung kamen Stents aus Poly(glycolid) (PGA)
als adjuvante MaBnahme in der Therapie der BPH mittels thermischer Verfahren, wie VLAP
(Visual Laser Ablation of the Prostate) [151, 152], TUMT (Transurethral Microwave
Thermotherapy) [153] und ILC (Interstitial Laser Coagulation) [154]. Allerdings ergaben sich
Komplikationen, die auf eine zu schnelle Degradation zurlickgeftihrt wurden [155]. In nach-
folgenden klinischen Untersuchungen wurde daher PLLA als langsam resorbierbares Poly-
mer ausgewahlt und zur Behandlung von rezidivierenden Strikturen [156] sowie der BPH
[157] eingesetzt. In diesem Zusammenhang bestatigten auch tierexperimentelle Unter-
suchungen an Merino-Mix-Schafen von Hdlzl et al. [158] sowie an Kaninchen von Isotalo et
al. [159] die hohe Biokompatibilitdt von PLLA-basierten urologischen Stents, die sowohl in
einer Reduktion der urothelialen Hyperplasie als auch in der Férderung der Geweberegene-
ration ihren Ausdruck fand. Analoge Experimente wurden mit Poly(lactid-co-glycolid) (PLGA)-
[160] und ,self-reinforced” (SR)-Poly(L/D-lactid) (96/4, PLA96)-Stents [161] durchgefihrt. In
vorklinischen Arbeiten wurden auBerdem die Beladung (PGA, Poly(L/D-lactid) (96/4, PLA96)
[162]) bzw. Beschichtung (PLLA [163, 164]) mit Antibiotika sowie der Einbau von
Réntgenkontrastmitteln (SR-PLLA [176], PLA96 [165]) untersucht.

Wesentliche Vorteile degradierbarer Urethrastents sind die Vermeidung der durch die Epi-
thelialisierung bedingten problematischen Extraktion sowie die Mdglichkeit, die organbezo-
gene Funktionalitdt wiederzuerlangen. Durch ein hohes MafB an Biokompatibilitat lieBe sich
das Risiko einer Restenosierung infolge UberschieBender Hyperplasie deutlich senken. De-
gradierbare Urethrastents waren somit, auch wiederholt, bei den verschiedensten Formen
der subvesikalen Obstruktion einsetzbar. AuBerdem ergibt sich im Bereich der harnableiten-
den Wege eine wissenschaftliche Fragestellung mit hoher klinischer Relevanz bei der Be-
handlung von Karzinomen. Der gezielte Einsatz von zytostatikabeladenen, biodegradier-
baren DES kénnte hier eine attraktive Therapievariante darstellen. Im Falle tumorbedingter
Stenosen bei beispielsweise maligner Prostataneoplasie (MPN) ware neben dem mechani-
schen Effekt des zytostatikabeladenen Stents als Platzhalter auch eine lokale Chemothera-
pie mit adjuvantem als auch palliativem Ansatz denkbar.

Die Ergebnisse der eigenen DES-Entwicklung auf diesem Gebiet werden am Beispiel von
mit dem Zytostatikum Methotrexat beladenen PLLA-Urethrastents im Kapitel 7 dargestellt.
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3.2 Drug-Eluting Stents als funktionalisierte Implantate

Damit DES far die gewtinschte Indikation das geeignete Wirkstoffreservoir bieten, ist ein hyb-
rides Stentkonzept notwendig, das maBgeblich von den Eigenschaften des Stentgrundkér-
pers, der Auswahl der polymeren Tragermatrizes zur Fixierung der Wirkstoffe auf der Stent-
oberflache, der Auswahl der Wirkstoffe sowie vom gewahlten DES-Konzept unter material-
wissenschaftlichen Gesichtspunkten abhangig ist. Diese Einflussfaktoren bedingen das
spatere Verhalten des Gesamtsystems DES, namlich dessen mechanisches Eigenschafts-
bild, dessen Biokompatibilitdt sowie das resultierende Wirkstofffreisetzungs- und Degrada-
tionsverhalten. Ein fur die DES-Applikation zu verwendender Stentgrundkérper muss zur
Realisierung einer hohen Wirkstoffbeladung und zur Abdeckung groBer Lasionsbereiche
eine groBe Stentoberflaiche und geringe Abstande zwischen den Stentstegen (Struts) auf-
weisen. Dariiber hinaus sollte die Strutdeformation méglichst gering sein und die Oberflache
des Stentgrundkdrpers sollte eine ausreichende Haftung des Beschichtungsmaterials er-
maoglichen, um Ablésungen bzw. Abplatzungen der Stentbeschichtung wahrend der Stent-
aufweitung (Dilatation) zu vermeiden. Nach Auswertung experimenteller und histologischer
Befunde von 20 in Deutschland zugelassenen Metallstentsystemen [98] werden Stents als
ideal angesehen, die eine durch das Material, die Form und die Beschaffenheit der
Stentoberflachen determinierte geringe Thrombogenitat aufweisen sowie mit einer elektrisch
neutralen (klassische Metallstents) oder biologisch aktiven Beschichtung (DES) ausgestattet
sind. Bei der Auswahl der Polymere fir die Stentbeschichtung sollten deren mechanische
Eigenschaften, aber auch Aspekie, wie die Biokompatibilitdt und die Besténdigkeit
gegenlber herkdmmlichen industriellen Sterilisationsverfahren, im Vordergrund stehen. Bei
biodegradierbaren Polymeren sind zusatzlich der Polymerabbau und die rickstandsfreie
Metabolisierung von Bedeutung, die nicht mit unerwlnschten entzindlichen Prozessen oder
anderen Fremdkdrperreaktionen einhergehen dirfen. Die Auswahl der Wirkstoffe wird durch
die am Applikationsort zu erzielende biologische Wirkung bestimmt. AuBerdem sollten im
Kontext mit der polymeren Beschichtungsmatrix deren physiko-chemische Eigenschaften,
die Polymer-Wirkstoff-Interaktion und die Sterilisierbarkeit Berlcksichtigung finden. Die zu
verwendende Beschichtungstechnologie sollte eine reproduzierbare Schichtzusammen-
setzung, -dicke und -morphologie sowie eine hohe Schichtqualitat garantieren, da diese Pa-
rameter nach erfolgter Polymer- und Wirkstoffauswahl maBgeblich das Wirkstofffreiset-
zungsverhalten der DES bestimmen. Aus diesen Anforderungen leiten sich verschiedene
zum Teil komplexe Untersuchungsschritte fir die DES-Entwicklung ab, die in den folgenden
Kapiteln der Arbeit vorgestellt und mit entsprechenden in vitro und in vivo Ergebnissen un-
termauert werden (Abb. 11).
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Abb. 11:  Schematische Darstellung relevanter Untersuchungsschritte der DES-Entwicklung bis hin
zur Durchfiihrung préklinischer Studien
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3.2.1 Biostabile und biodegradierbare Polymermatrizes fiir Drug-Eluting Stents

Flr Koronarstents wurden verschiedenste Polymere auf ihre Eignung als Polymermatrix ge-
pruft (Abb. 12). Als nicht abbaubare Polymere wurden beispielsweise Polyurethane (PUR)
[141, 166], Silikone [45, 167], Polymethacrylate (PMA) [168], Poly(ethylen-co-vinylacetat)
(PEVA) [169], Poly(styren-b-isobutylen-b-styren) (SIBS) [170], Polyorganophosphazene
[171, 172] und Polyethylenterephthalat (PET) [173] untersucht. Als biodegradierbare
Polymermatrizes synthetischen oder natlrlichen Ursprungs wurden unter anderem Polylactid
(PLA) und Copolymere [83, 174, 175], Poly(e-caprolacton) (PCL) [45], Polyorthoester (POE)
[45], Poly(3-hydroxybuttersaure) (P(3HB) [45], Fibrin [141], Hyaluronsaure (HA) [116],
Chitosan [176] und auf Poly(L-lysin)-basierende Polymere [177] verwendet. Zur
Verhinderung von Thrombosen nach Stentimplantation wurden auBerdem Stents mit Heparin
[116, 117, 178], Hirudin [118, 179] und Phosphorylcholin-Polymeren [180] beschichtet.

Als auBerst biokompatible und somit zu bevorzugende Polymere fiir DES-Beschichtungen
werden in der aktuellen Diskussion angesehen: PUR und PET als biostabile sowie PLA und

Copolymere, vor allem PLGA, als biodegradierbare Polymermatrizes [181].
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Grundkorper Stent
Metalle Polymere Nichtmetalle Polymere Wirkstoffe

-Stahl (316 L) -Polyurethane -Diamond-like -Polymethacrylate -Antiproliferative

-CoCr-Legierungen -Silikone carbon -Poly(ethylen-co-vinyl-  Stoffe

-NiTi-Legierungen -Poly(L-lactid) -Siliziumkarbid  acetat) -Antithrombogene

-Magnesium -Poly(3-hydroxy- -Poly(styren-b- Stoffe

-Eisen buttersaure) isobutylen-b-styren)  -Immunmodulatoren

-Chitosan -Polyorganophospha- -Migrationshemmer

zene -Modulatoren der
-Polyethylenterephtha- extrazellularen Matrix

lat

-Polylactid und

Copolymere

-Wundheilungs-/

Endothelialisierungs-
férderer

-Poly(e-caprolacton)
-Polyorthoester
-Fibrin
-Hyaluronséaure
-Poly(L-lysin)-
basierende Polymere
-Phosphorylcholin-
Polymere

Abb. 12:  Schematischer Aufbau eines Stents bestehend aus dem Stentgrundkdérper und der Be-

schichtung und exemplarische Ubersicht bereits verwendeter Stentmaterialien und Be-
schichtungsmatrizes nach dem derzeitigen Stand der Technik, modifiziert nach [181]

3.2.2 Spezifische Wirkstoffe fiir Drug-Eluting Stents

Es wurden in zahlreichen Studien unterschiedliche antiproliferative und antiinflammatorische
Substanzen fir koronare DES erprobt, die in Polymertrager unterschiedlicher chemischer
und physikalischer Zusammensetzung eingebracht oder direkt auf die Stents aufgebracht
wurden [19, 127, 171, 174, 178, 182-193] (Tab. 5). Mit dem Ziel der Verhinderung von
Thrombosen kamen Thrombozytenaggregationshemmer zur Anwendung, die in die Poly-
mermatrix inkorporiert wurden [118, 179, 194]. Dartber hinaus wurden zur Inhibition der In-
Stent-Restenose Substanzen untersucht, die die Migration von glatten Muskelzellen in das
BlutgefaBlumen hemmen und/oder die die Umbauprozesse der extrazellularen Matrix (Extra-
cellular Matrix, ECM) beeinflussen [195-201]. Zur Beschleunigung des Heilungsprozesses
und der Stentendothelialisierung wurden Wirkstoffe getestet, die eine differenzielle Wirkung
auf die GefaBwandzellen ausitben, indem sie die glatten Muskelzellen in ihrer Proliferation
und Migration hemmen, gleichzeitig aber eine Proliferationssteigerung der Endothelzellen
bewirken [202-204]. AuBerdem wurde zur Forderung der Endothelialisierung der humane,
rekombinante vaskulare endotheliale Wachstumsfaktor (Vascular Endothelial Growth Factor,
VEGF) lokal in die Stentimplantationszone appliziert [205].
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Tab. 5:

Antiproliferative
und/oder antiinflamma-
torische Stoffe

Sirolimus [182]
Tacrolimus [183]
Everolimus [184]
Biolimus A9 [185]
Cyclosporin A [83]
Mycophenolsaure [187]
Corticosteroide [171,

Antithrombogene
Stoffe

Hirudin [179]
lloprost [118, 179]
Abciximab [194]

Ubersicht iber ausgewéhlte Wirkstoffe fir DES

Migrationshemmetr/
ECM-Modulatoren

Probucol [195]
Tretinoin [195]
Halofuginon [198]
Prolylhydroxylase-
Inhibitoren [199]
MMP-Inhibitoren [200]
Batimastat [201]

Wundheilungs-/
Endothelialisierungs-
forderer

17B-Estradiol [202, 207]
Statine [203]
Tyrosinkinase-
Inhibitoren [204]

VEGF [205]
EPC-Antikérper [208,
209]

174] NO-Donatoren [210]
Paclitaxel [188] Genistein [206]
Methotrexat [178]

Actinomycin D [189]

Tranilast [19]

Mitomycin [127]

QP-2[190]

Vincristin [127]

Angiopeptin [191]

C-myc Antisense-

Technologie [192]

ABT 578 [193]

Pimecrolimus [206]

Neben dem Konzept der klassischen DES werden weiterhin Ansatze zur Stimulierung der
Endothelzellbesiedelung unter Bildung von Endothelzellmonolayern auf der Stentoberflache
verfolgt. In aktuellen Studien wird jedoch aufgrund der Instabilitat der auf der Stentoberflache
generierten Zellschichten nicht mehr die Vorbesiedelung der Stentoberflachen mit Endothel-
zellen favorisiert [211], sondern die Beschichtung von Stents mit monoklonalen, spezifisch
auf endotheliale Progenitorzellen (Endothelial Progenitor Cells, EPC) wirkenden Antikdrpern,
wie Anti-CD34, die die im Blut natirlich vorkommenden EPCs auf der Stentoberflache
binden sollen [208, 209]. Da die Endothelzerstérung infolge Stentimplantation zu einer
Reduzierung der Aktivitdt der endothelialen NO-Synthase (eNOS) fahrt, wurden NO-
Donatoren getestet [210]. Es kamen in diesem Zusammenhang auch gentherapeutische
Verfahren zur Anwendung, bei denen durch das adenovirale Einbringen von mit eNOS
transfizierten glatten Muskelzellen die e-NOS-Aktivitat erfolgreich wiederhergestellt werden
konnte, was zu einer reduzierten Neointimaproliferation fihrte [212, 213]. AuBerdem wurden
zur Forderung der Stentendothelialisierung und zur Verhinderung von spaten
Stentthrombosen Kombinationsansatze verfolgt, bei denen beispielsweise das auf die glatten
Muskelzellen antiproliferativ wirkende Sirolimus mit dem die Endothelzellproliferation
fdrdernden humanen Ostrogen 17B-Estradiol in einer Stentbeschichtung vereint wurde [207].
Ein weiteres Beispiel fiir ein kombiniertes DES-Konzept stellt der SymBio™-Stent der Fa.
Conor dar, auf dessen Oberflache das vorwiegend antiphlogistisch wirkende Pimecrolimus

und das antiproliferativ wirkende Paclitaxel in Wirkstoffdepots installiert wurde [206].
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3.2.3 Wirkungsnachweis von Drug-Eluting Stents in klinischen Studien

Essentielle Voraussetzung fir die klinische Akzeptanz von DES ist deren erfolgreiche
Erprobung in prospektiven, randomisierten, kontrollierten klinischen Studien. Auf der
Grundlage der heutigen verfligbaren Datenlage [127, 128, 214] ist feststellbar, dass von den
vielen fir die DES-Anwendung untersuchten Wirkstoffen bisher nur Paclitaxel, Sirolimus und
Everolimus in randomisierten klinischen Studien einen Wirkungsnachweis erbracht haben.
Die wesentlichen Studien und die Charakteristika der in diesen Studien verwendeten DES
sind in den Tabellen 6 und 7 zusammengefasst.
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Tab. 6: Uberblick ber randomisierte klinische Studien Paclitaxel-freisetzender DES und
Charakteristika der in diesen Studien verwendeten DES in Abhé&ngigkeit von der
Stenttechnologie und Dosisdichte [127]

Studie ASPECT ELUTES DELIVER TAXUS
Firma Cook Cook Guidant/Cook Boston Scientific
Substanz Paclitaxel Paclitaxel Paclitaxel Paclitaxel
Stentplattform | Supra G™ VilexPlus™ Multi-Link Penta™ | NIR™

ExpressTM
Polymertrager nein nein nein SIBS (Translute™)
Dosisdichte 1.3/3.1 0.2/0.7,1.4/2.7 3.0 1.0
[ug/mm?]

Tab. 7: Uberblick tber randomisierte klinische Studien Sirolimus- bzw. Everolimus-freisetzender
DES und Charakteristika der in diesen Studien verwendeten DES in Abhangigkeit von der
Stenttechnologie und Dosisdichte [127]

Studie RAVEL SIRIUS FUTURE
Firma Cordis/J & J Cordis/J & J Guidant/Biosensors
Substanz Sirolimus Sirolimus Everolimus
Stentplattform Bx-Velocity Bx-Velocity S-Stent
Polymertrager Parylen C (Primer- Parylen C (Primer- PLA

Schicht), PEVA/PBMA Schicht), PEVA/PBMA

(als wirkstoffhaltige (als wirkstoffhaltige

Grundschicht und Grundschicht und

wirkstofffreie wirkstofffreie Decksicht)

Decksicht)
Dosisdichte 1.4 1.4 197
[ug/mm?]



Die Tatsache, dass nur fir wenige Substanzen in randomisierten klinischen Studien deren
Effektivitdt nachgewiesen werden konnte, bestatigt, dass die klinische Wirkung vieler
Wirksubstanzen unzureichend war, obwohl sie zun&chst vielversprechende experimentelle in

vitro und in vivo Resultate gezeigt hatten.

Um diese fundierte und kritische Bewertung der Wirksubstanzen und der DES vornehmen zu
kénnen, war es notwendig zu definieren, wann ein DES als wirksam zu bezeichnen ist.
Deshalb wurden Richtlinien far die Durchfihrung von préklinischen [123] und klinischen
Studien [127] zur Erprobung von DES erarbeitet und primare Endpunkte definiert, auf die in

den folgenden Ausfihrungen naher eingegangen wird [214].

Zur Bestimmung der nicht-klinischen primaren Endpunkte werden in der Regel die
quantitative Koronarangiografie (Quantitative Coronary Angiography, QCA) und der
intravaskulare Ultraschall (Intravascular Ultrasound, IVUS) herangezogen. Bei der QCA
werden folgende Parameter im untersuchten Stent- bzw. Segmentbereich bestimmt, die in
eine Bewertung der DES einflieBen [127]:

o ReferenzgefaBdurchmesser (RVD, in mm)

o Stenosen- bzw. L&sionslange (LL, in mm)

o Diameterstenose (DS, in %)

o Minimaler Lumendurchmesser (MLD, in mm)
o ,bindre" Restenoserate (RR, in %)

o Late lumenloss (LLL, in mm)

o Late lumen loss index (LLLI, in %)

IVUS wird in Studien meist daflr verwendet, um das BlutgefaBlumen, den Stent und die

Intimahyperplasie zu vermessen.

Da es nicht das primare Ziel nach Stentimplantation ist, angiografische Parameter zu
verbessern, sondern den klinischen Genesungsverlauf des Patienten zu beeinflussen und
klinische Ereignisse zu reduzieren, sollte die Wirksamkeit von DES bevorzugt nach Klini-
schen primaren Endpunkten beurteilt werden. Der klassische klinische Verlaufsparameter ist
in diesem Zusammenhang die MACE (Major Adverse Cardiac Event)-Rate, die sich aus der
Summe an zahlreichen klinischen Einzelparametern, wie Tod oder Myokardinfarkt, ergibt.
Weitere klinische Endpunkte stellen die Parameter TLR (Target Lesion Revascularization)
und TVR (Target Vessel Revascularization) dar. Zusatzlich wird der zielgefaBbezogene Pa-
rameter TVF (Target Vessel Failure) bestimmt, der auch die koronaren Ereignisse von nicht
nachangiografierten und nicht revaskularisierten Patienten berlcksichtigt.
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3.2.4 Drug-Eluting Stent-Konzepte unter materialwissenschaftlichen Gesichtspunk-
ten

Entsprechend dem Design des Hybridsystems aus Stentgrundkérper, polymerer Trager-
matrix und Wirkstoff lassen sich verschiedene DES-Konzepte entwickeln. Die in der Abbil-
dung 13 schematisch dargestellten DES-Konzepte resultieren aus der Variabilitdt des
Stentgrundkdrpers (permanent - abbaubar) und aus der Art des Wirkstoffdepots (polymerfrei
- polymerbasiert, Beschichtung - Stentreservoir).

RSN E TR RS testaltetellet

Nicht polymerbasierte Chemische Wirkstoff- Polymer-Wirkstoff-
Wirkstofffreisetzung ankopplung an Konjugate
Polymerschicht
:.::.::.:.::.: ..,.0....0..0..0....0. o 00 _00_0_o00 o

Wirkstofffreisetzung aus

Wirkstoff-Polymer- Wirkstoffdiffusion durch

quellbarer Beschichtung

i

Wirkstoffbeladung
zwischen zwei
Schichten

Mischung, Freisetzung
durch Diffusion

Wirkstofffreisetzung
aus biodegradierbarer
Beschichtung

auBere Polymerschicht

Wirkstofffreisetzung
aus nanoporoser
Beschichtung

..O0.00.0.00.K
Biodegradierbarer
Polymerstent

Wirkstofffreisetzung
aus Stent-Reservoir

Abb. 13:  DES-Konzepte, die aus der Variabilitdt des Stentgrundkdrpers und aus der Art des

Wirkstoffdepots resultieren [215, 216]

Die polymerfreie Variante besteht darin, dass die Wirkstoffe durch chemische Bindung direkt
auf dem metallischen Stentgrundkérper fixiert werden (Variante A). Aber auch die Wirkstoff-
anbindung an polymere Trager als direkte Oberflachenankopplung des Wirkstoffes an die
Polymerbeschichtung (Variante B) [216] oder in Form von Polymer-Wirkstoff-Konjugaten

(Variante C) ist mdglich. Die Wirkstofffreisetzung erfolgt durch Dissoziation der ionischen



Bindungen zwischen Polymer und Wirkstoff bzw. durch hydrolytische oder enzymatische
Spaltung der kovalenten Bindungen.

Die lokale, Uber mehrere Monate in ausreichenden Dosen zu realisierende Wirkstofffreiset-
zung wird bei den im klinischen Alltag befindlichen DES [123-125] vorwiegend durch
Polymerbeschichtungen garantiert. Der Wirkstoff wird in diesem Falle als Polymer-Wirkstoff-
Gemisch auf die Stentoberflache aufgetragen. Durch die Art des Polymers wird mit
hydrophilen Polymeren eine schnelle Freisetzung (Variante D) und mit hydrophoben
Polymeren eine langsame Freisetzung (Variante E) erreicht. AuBerdem kann der Stent
zusatzlich mit einer wirkstofffreien polymeren Deckschicht ( Topcoat) versehen werden, um

durch die Diffusionsbarriere eine Retardation der Wirkstofffreisetzung zu erzielen (Variante
F) [126].

Ist der Wirkstoff mit dem Polymer schlecht mischbar, wird die Einbettung der Substanz
zwischen den Polymerschichten im Sandwich-Aufbau favorisiert (Variante G). Die lokale
Wirkstoffabgabe ist dartiber hinaus durch Fragmentation der Polymerbeschichtung infolge
Degradation (Variante H) [217] und durch nanoporése Beschichtungen méglich (Variante 1)
[218]. Neben den klassischen Polymerbeschichtungen werden aber auch Anséatze zur
Wirkstoffbeladung in Stentreservoirs, so genannten Kavitaten, verfolgt (Variante J) [219]. Mit
Hinblick auf neueste Trends in der Stenttechnogie kdnnen auch biodegradierbare Stents mit
Wirkstoffbeschichtungen ausgestattet werden. Bei Polymerstents besteht zusatzlich die
Méglichkeit der Wirkstoffinkorporation in das Bulkmaterial (Variante K) [19, 186].

Entsprechend der medizinischen Fragestellung kann ein Wirkstoff mit der gewlnschten bio-
logischen Wirkung in die Stentbeschichtung inkorporiert werden (Variante L) (Abb. 14). Sol-
len verschiedene pharmakologische Wirkungen in der Stentumgebung ausgeldst werden,
kénnen auch mehrere Wirkstoffe mit unterschiedlichen Wirkmechanismen, wie beispiels-
weise eine auf einen gewilinschten Zelltyp antiproliferativ wirkende Substanz und ein Anti-
phlogistikum, Verwendung finden (Variante M). Entsprechend den chemischen Eigenschaf-
ten der Stoffe werden diese mit unterschiedlicher Kinetik aus der Beschichtung freigesetzt.
Um eine einheitliche Freisetzungskinetik aus dem Polymer zu erzielen, ist auch die Synthese
so genannter Codrug-Systeme sinnvoll, bei denen verschiedene Wirkstoffe durch eine oder
mehrere chemische Bindungen verknupft werden. Nach Freisetzung aus der Stentbeschich-
tung zerféllt das Codrug-System infolge Hydrolyse dieser Bindungen in die Einzelkompo-
nenten (Variante N). Mit dem Voranschreiten der Nanotechnologie ist die Variante O verbun-
den, bei der an den Stent verankerte Nanopartikel die bioaktiven Substanzen freisetzen [218,
220].
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Abb. 14:  DES-Konzepte, die aus verschiedenen Modifizierungsvarianten des Wirkstoffs resultieren

Hinsichtlich der Schichtverteilung auf der Stentoberflache werden weiterhin DES-Konzepte
verfolgt, die bevorzugt eine Wirkstofffreisetzung zur abluminalen Seite gewahrleisten, indem
die Beschichtung nur auf der StentauBenseite aufgetragen wird (Abb. 15, Variante P).
AuBerdem wird untersucht, ob die Freisetzung verschiedener Wirkstoffe in die luminale
Richtung durch eine Beschichtung der Stentinnenseite und in die abluminale Richtung durch
eine Beschichtung der StentauBenseite eine spezifische Gewebereaktion induzieren kann,
die das Wachstum eines Zelltyps stimuliert und somit das zur Verhinderung von Fremdkdr-
perreaktionen erwiinschte Einwachsen des Stents garantiert bei gleichzeitiger Inhibition der
unerwinschten Vermehrung eines anderen Zelltyps, der sich im Kontakt mit der Stent-
auBenseite befindet (Variante Q).

Abb. 15:  Schematische Darstellung eines Stentstegs mit Beschichtung der StentauBenseite (Vari-
ante P) sowie der -auBenseite und -innenseite (Variante Q)

Die im Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelten DES-Beschichtungen beruhen haupt-
sachlich auf Polymer-Wirkstoff-Kompositen, die durch einen Tauch- bzw. Spriihprozess aus
der Lésung auf der Stentoberflache erhalten wurden. Daruber hinaus wird die Mdglichkeit
aufgezeigt, den Polymer-Wirkstoff-Verbund durch nasschemische Reaktionen an der Ober-
flache der polymeren Beschichtungsmatrix zu erzeugen.
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4. Methodische Grundlagen der Drug-Eluting Stent-Ent-
wicklung und -Charakterisierung

4.1 Modifizierung von Polymeren durch nasschemische Oberfla-
chenreaktionen zur Ankopplung von Acetylsalicylsaure als
Modellwirkstoff

Winschenswert sind Biomaterialien bzw. Implantate, die durch die gezielte Oberflachenge-
staltung, zum Beispiel durch die Ausristung mit bioaktiven Substanzen, eine spezifische
biologische Antwort auslésen. Diese Gestaltung der Oberflache ist jedoch bei Polymeren er-
schwert, die lediglich ein aliphatisches CH-Grundgerilst ohne reaktive funktionelle Gruppen
aufweisen. Im Zusammenhang mit der Entwicklung biodegradierbarer, wirkstoffoeladener
Implantatoberflachen wurde deshalb untersucht, ob bei derartigen vergleichsweise inerten
Polymeren, wie Poly(L-lactid) (PLLA, Resomer® L214, M,, = 650000 g/mol, Boehringer-Ingel-
heim Pharma, Ingelheim, Deutschland), Poly(3-hydroxybuttersdure) (P(3HB), M,, = 640000
g/mol, Helmholtz-Zentrum far Umweltforschung UFZ, Halle-Leipzig, Deutschland) und
Poly(4-hydroxybuttersaure) (P(4HB), M,, = 450000 g/mol, Tepha Inc., Boston, USA), durch
nasschemische Oberflachendegradationsreaktionen die Anzahl an reaktiven Hydroxyl (-OH)-
und Carboxyl (-COOH)-Gruppen so erhéht werden kann, dass die nachfolgende Ankopplung
und Freisetzung des Modellwirkstoffs Acetylsalicylsaure (ASS) zu Wirkstofffreisetzungspro-
filen Gber 1-3 Monate flhrt, die fir eine Inhibierung des In-Stent-Restenoseprozesses (s.
Kap. 3.1.1) notwendig sind. Als Vergleich diente ein Polyetherurethan (PUR, Pellethane®,
Dow Chemical Co., Midland, USA), das ein fir die Oberflachenreaktionen zugangliches re-
aktives Urethan-NH-Proton im Monomergrundbaustein aufweist und somit durch Substitution
des Urethan-NH-Protons nasschemischen Oberflachenmodifizierungen leichter zuganglich
ist. FUr die DES-Entwicklung ist von grundlegender Bedeutung, dass die nasschemischen
Oberflachenreaktionen zur Ankopplung von Wirkstoffen in wenigen Modifizierungsschritten
praktikabel umsetzbar sind und eine einfache Uberfiihrung auf polymere Stentbeschich-
tungsmatrizes erlauben. AuBerdem muss garantiert werden, dass bei der chemischen An-
kopplung des Wirkstoffes an die Stentoberflache die biologische Aktivitat des Wirkstoffes er-
halten bleibt. Deshalb wird im folgenden Abschnitt exemplarisch die chemische Wirkstoffan-
kopplung an Polymeroberflachen demonstriert (DES-Variante B, Kap. 3.2.4), die eine alter-
native bzw. erganzende Strategie zu polymeren Stentbeschichtungen, bei denen die Wirk-
stoffbeladung durch Inkorporation in den Polymerbulk realisiert wird (DES-Variante E, Kap.
3.2.4), darstellt.
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4.1.1 Nasschemische Reaktionen zur Polymeroberflaichenmodifizierung

Far PUR, PLLA, P(3HB) und P(4HB) wurden reproduzierbar durchzufihrende Reaktionen

zur Oberflachenanbindung von sauren Wirkstoffen entwickelt.

Oberflachenmodifizierung von PUR

PUR wurde mit 4,4’-Methylen-bis(phenylisocyanat) (MDI) zur Reaktion gebracht unter Bil-
dung eines N-substituierten Harnstoffderivates (Allophanat) (Abb. 16). Durch anschlieBende
Einwirkung von wassriger Ammoniak (NHs;)-Lésung wurde die endsténdige Isocyanatgruppe
unter Abspaltung von Kohlendioxid in eine primdre Aminogruppe Uberfuhrt. Mit dem Ziel
einer lokalen Wirkstofffreisetzung wurde in weiteren Syntheseschritten exemplarisch das
Antiplogistikum ASS ionisch an die basische PUR-Oberflache unter Bildung eines Aryl-

ammoniumacetylsalicylats fixiert.

o
Re L o/R1

0]

SRk redlloe
HsN (@)

O)\CHs ]

Abb. 16:  Reaktionsschema zur Oberflachenmodifizierung von Polyurethanen (PUR, Pellethane®):
1. Reaktion mit 4,4’-Methylen-bis(phenylisocyanat) (MDI), 2. Reaktion mit Wasser unter
Abspaltung von Kohlendioxid, 3. lonische Ankopplung von Acetylsalicylsdure (ASS)

37



Oberfldchenmodifizierung von PLLA, P(3HB) und P(4HB)

Um die Anzahl an reaktiven funktionellen Gruppen an der Oberflache der Polyester PLLA,
P(3HB) und P(4HB) zu erhéhen, wurden diese zunéchst in einer heterogenen Oberflachen-
reaktion einer basischen Hydrolyse (Verseifung) mit Natronlauge (NaOH) bzw. einer Amino-
lyse mit Ethylendiamin-Lésung (EDA) unterzogen. Die stdchiometrische Verseifung von Car-
bonsaureestern mit Basen wurde gegeniber der saurekatalysierten Hydrolyse bevorzugt an-
gewendet, da diese schneller verlauft aufgrund der gréBeren Nukleophilie der Hydroxidionen
im Vergleich zu der der Wassermolekiile. Bei der Aminolyse von Carbonsaurestern mit pri-
maren Aminen, wie EDA, entstehen die entsprechenden sekundaren Carbonsaureamide und
die Alkohole. Die Reaktionsmdglichkeiten zur Spaltung von Esterbindungen unter Verseifung
und Aminolyse sind am Beispiel der P(3HB) in der Abbildung 17 verdeutlicht. In den durch-
geflhrten nasschemischen Oberflachenreaktionen ist von einer statistischen Esterspaltung
innerhalb der Polymerkette auszugehen. Zur besseren Ubersichtlichkeit wird die Spaltung
der Esterbindung in der Abbildung 17 am Kettenende unter Abspaltung von 3-HB de-
monstriert. Die alternative Verwendung von EDA anstatt NaOH war bei der Oberflachen-
modifizierung von PLLA notwendig, da dieser Polyester im Gegensatz zu P(3HB) und
P(4HB) in der NaOH-L&ésung unbestandig war.

HO. o OY\H/OH
n

+NaOH (- HO OH - |+ HZN\/\NH
>

CHs; O

HO. o ONa HO. o NH
TONH,
CH; O| CHs O CH; O| CHs O
n n

Abb. 17:  Reaktionsschema zur Oberflachendegradation von Poly(3-hydroxybuttersaure) (P(3HB))
unter Spaltung von Esterbindungen durch Hydrolyse (Verseifung) mit Natronlauge
(NaOH) bzw. durch Aminolyse mit Ethylendiamin (EDA)

Danach wurden die Polymeroberflachen mit dem Diisocyanat MDI zur Reaktion gebracht.
Die Reaktionsbedingungen fur die nasschemischen Oberflachenreaktionen mussten in die-
sem Zusammenhang dahingehend optimiert werden, dass zum einen Lésungsmittel gewahit
wurden, in denen die Polymere nicht quellen, um eine VergréBerung der Oberflache und
eine tiefergehende Modifizierung im Bulk zu verhindern. Zum anderen wurde angestrebt, die
nasschemischen Reaktionen hinsichtlich Reaktionszeit und -temperatur so einzustellen, dass
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eine nahezu 100 %ige Umsetzung der reaktiven Gruppen an der Polymeroberflache erreicht
wird, die mittels Fourier-Transformations-Infrarot (FTIR)-Spektroskopie (Kapitel 4.1.2) in den
einzelnen Modifizierungszwischenstufen nachgewiesen werden sollte. In der Abbildung 18 ist
die exemplarische Reaktion der endstandigen Hydroxyl (-OH)-Gruppe von P(3HB) mit MDI
unter Bildung einer Urethanbindung dargestellt. Die anschlieBenden Reaktionen mit wassri-
ger NHs-Lésung und ASS-Lésung fuhrten wiederum zur Bildung eines Arylammoniumacetyl-
salicylats an der P(3HB)-Oberflache. Bei PLLA wurde die NH;-Lésung durch EDA-L&sung

ersetzt, da PLLA auch in dieser L6sung nicht bestandig war.

HO o OWOH
n
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Abb. 18:  Reaktionsschema zur Oberflaichenmodifizierung von  Poly(3-hydroxybuttersaure)
(P(8HB)): 1. Reaktion mit 4,4’-Methylen-bis(phenylisocyanat) (MDI), 2. Reaktion mit Was-
ser unter Abspaltung von Kohlendioxid, 3. lonische Ankopplung von Acetylsalicylsaure
(ASS)

Eine Ubersicht tber die fir PUR, PLLA, P(3HB) und P(4HB) ermittelten optimalen Reakti-
onsbedingungen an 100 um dicken Polymerfolien mit einem Durchmesser von 6 mm und
einer Gesamtoberflache von 56.5 mm? (entspricht annahernd der Gesamtoberflache eines

spater zu modifizierenden koronaren Stents) gibt die Tabelle 8.
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Tab. 8:

gen von PUR, PLLA, P(3HB) und P(4HB)

Polymere

PUR
Reaktionszeit:
Reagenz/

Lésungsmittel:

Temperatur:

PLLA
Reaktionszeit:
Reagenz/

Lésungsmittel:

Temperatur:

P(3HB)
Reaktionszeit:
Reagenz/

Lésungsmittel:

Temperatur:
P(4HB)
Reaktionszeit:
Reagenz/

Lésungsmittel:

Temperatur:

1. Basische
Oberflachen-
degradation

20 h

3 M EDA/
H20

50 °C

2h

2 M NaOH/
H-0

50 °C

4h

2 M NaOH/
H20

40 °C

2. Reaktion zur
endstandigen
-NCO

12h
1.0x10° M MDV/
Toluol
50 °C

15h

1.5x10° M MDV/
n-Heptan

50 °C

10 h

1.5x10° M MDV/
n-Heptan

50 °C

10h
1.5x10° M MDI/
n-Heptan

40 °C

3. Reaktion zur

endstandigen
-NH;

30 min

25 %iger NHs/
H-0O

RT

30 min

2 M EDA/
H-0

RT

30 min

25 %iger NHs/
H-0

RT

30 min

25 %iger NHa/
H20

RT

Ubersicht tber die Reaktionsbedingungen der nasschemischen Oberflachenmodifizierun-

4. Reaktion mit
ASS

72 h
1x10" M ASS/
CH5CN/H.0
50 °C

48 h
1x10™" M ASS/
CH3CN/H-0
50 °C

48 h

1x10™" M ASS/
CH3CN/H-0
50 °C

48 h

1x10" M ASS/
H.0O

40 °C

4.1.2 Qualitativer und quantitativer Nachweis der Oberflachenreaktionen

Die nasschemischen Oberflachenreaktionen wurden unter Verwendung folgender Methoden
qualitativ bzw. quantitativ beurteilt:

Qualitativer Nachweis

(o]

Bestimmung und Auswertung der Lage der Absorptionsbanden von relevanten Molekilgruppen

mit Hilfe der Fourier-Transformations-Infrarot (FTIR)-Spektroskopie

Quantitativer Nachweis

o

Bestimmung des Kontaktwinkels, den ein Wassertropfen auf der Oberflaiche der modifizierten
Polymere zu dieser Oberflache bildet und der ein MaB fur bestimmte Oberflacheneigenschaften,

wie die Benetzbarkeit darstellt, mit Hilfe der Sessile Drop-Methode

Nachweis der im Rahmen der Modifizierung erzeugten endstandigen Aminogruppen mit dem Nin-

hydrin-Test

Untersuchung der ASS-Freisetzung von der Polymeroberflache mit Hilfe der Hochleistungs-

Flissigkeits-Chromatografie (HPLC, s. Kap. 4.1.3)
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FTIR-Spektroskopie zum Nachweis der Oberfldchenreaktionen

Eine geeignete Methode zum qualitativen Nachweis der Oberflachenreaktionen stellt die
Fourier-Transformations-Infrarot (FTIR)-Spektroskopie dar, da viele funktionelle Gruppen von
organischen Molekllen charakteristische Schwingungen und somit Absorptionsbanden in
definierten Bereichen des IR-Spektrums zeigen. Fir die Untersuchungen wurde ein FTIR-
Spektrometer (Equinox 55, Fa. Bruker Optik GmbH, Leipzig, Deutschland) verwendet, des-
sen ATR-Einheit (attenuated total reflection = Abgeschwéachte Totalreflexion) eine zersto-
rungsfreie Analyse der modifizierten Polymeroberflachen ermdglicht. Bei der ATR-Technik
wird die Probe auf einen Kristall mit hohem Brechungsindex (z. B. Diamant) aufgebracht. Die
den Kristall unter ein- oder mehrmaliger Totalreflexion passierende IR-Strahlung wird an der
Grenzflache Kristall-Probe reflektiert. Ein Teil der Strahlung wird jedoch von der Probe ab-
sorbiert und fehlt im reflektierten Strahl. Diese Intensitdtsdnderung des einfach bzw. mehr-
fach reflektierten Strahls in Abh&angigkeit von der Wellenlange bzw. Wellenzahl wird als Ab-
sorptionsspektrum aufgezeichnet. Weiterhin hdngt nach dem Lambert-Beerschen Gesetz die
Intensitat der Absorptionsbanden von der Anzahl der absorbierenden Bindungen bzw. von
der Konzentration der absorbierenden Substanz ab [221].

Die Substitution des Urethan-NH-Protons Uber den Einbau einer endsténdigen Isocya-
natgruppe und die anschlieBende Anbindung von ASS an die basische PUR-Oberflache
wurden durch die FTIR-ATR-Spektroskopie nachgewiesen (Abb. 19). Die ermittelten Wellen-
zahlen und die aus der Literatur [222] zuganglichen Absorptionsbereiche wesentlicher che-
mischer Bindungen des unmodifizierten PUR und der einzelnen Modifizierungsstufen sind in
der Tabelle der Abbildung 19 zusammengefasst. Die nachgewiesenen Bindungsverhaltnisse
korrelieren mit den in der Abbildung 16 dargestellten Strukturformeln der einzelnen Modifizie-
rungsschritte. Die charakteristischen FTIR-Spekiren der Oberflachenreaktionen von PLLA,
P(3HB) und P(4HB) in einzelnen Stufen der Modifikation sind in den Abbildungen 20-22 dar-
gestellt. Die Tabellen in den Abbildungen geben einen Uberblick liber die ermittelten Wellen-
zahlen und die in der Literatur angegebenen Absorptionsbereiche [222] wesentlicher chemi-
scher Bindungen der unmodifizierten Polyester PLLA, P(3HB) und P(4HB) und der einzelnen
Modifizierungsstufen. Im Rahmen der Spektrenauswertung wurde eine vollstandige Identifi-
zierung aller Peaks vorgenommen. Zugunsten einer besseren Darstellbarkeit wurde sich je-
doch auf die Zuordnung der fir den Modifizierungsschritt relevanten Bindungen beschréankt.
Durch die Reaktion der endstéandigen OH-Gruppen von PLLA, P(3HB) und P(4HB) mit MDI
werden NCO- und OH-Gruppen verbraucht, wéhrend Urethangruppen gebildet werden. Ne-
benreaktionen, wie eine Dimerbildung des Isocyanats zu Uretdiongruppen (1780 cm™), Tri-
merbildung zu Isocyanoratgruppen (1690 cm™) oder die Bildung eines Allophanats durch die
Reaktion des Isocyanats mit der gebildeten Urethangruppe, wurden nicht detektiert.
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Transmission

3600 3400 3200 3000 2800 2600 2400 2200 2000

0,8 1

Transmission
o
D

0,4

1900 1700 1500 1300 1100 900 700
Wellenzahl [1/cm]

—PUR —PUR - NCO —PUR - NH2 — [PUR - NH3]+[ASS]-]

Peak- Wellenzahl Absorptionsbereich Absorbierende Bindung
nummer vem™] v [em™] ([222])
PUR

1 3319 3500 - 3100 NH (Urethan)

2 1728, 1700 1740 - 1690 C=0 (Urethan)
Reaktion zur endstandigen -NCO

3 3413 3460 - 3400 (m), 3100 - HN-C=0

3070 (m)

4 3032 3100 - 3000 CH (Aryl)

5 2265 2270 - 2100 N=C=0

6 1636 1660 HN-C=0
Reaktion zur endsténdigen -NH2

7 3485, 3384 3509 - 3460 (as), Ar-NHz

3416 - 3382 (s), 700 - 600
(w)
Reaktion mit ASS

8 1767 1750 - 1735, CH3-C=0
1700 - 1725 0O-Cc=0

Abb. 19:  FTIR-Spektren der nasschemisch modifizierten PUR-Oberflachen in einzelnen Stufen der
Modifikation im Vergleich zur unmodifizierten PUR-Probe (Pellethane®) sowie Zuordnung
der Peaks des FTIR-Spektrums der nasschemisch modifizierten PUR-Oberflachen zu den
Schwingungsdaten von wichtigen Molekllgruppen (s. Tabelle)
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1900 1700 1500 1300 1100 900 700
Wellenzahl [1/cm]
—PLLA —PLLA - NCO —PLLA - NH2 — [PLLA - NH3]+[ASS]-|
Peak- Wellenzahl Absorptionsbereich Absorbierende Bindung
nummer vem™] v [em™] ([222])
PLLA
1 3506 3650 - 3590 (v), 1150 - 1040 OH (C-OH)
(s)
2 2996, 2941, 1450, 2960 - 2850 (s), 1470 - 1430 CH-CH;
1357, 1381 (m), 1390 - 1370 (m)
3 2876 2890 - 2880 (w), 1400 CH-CHs
4 1748 1725 - 1700 C=0
Reaktion zur endstéandigen -NCO
5 3316 3500 - 3100 NH (Urethan)
6 2299 2270 - 2100 N=C=0
7 1653 1740 - 1690 C=0 (Urethan)

Reaktion zur endsténdigen -NH2

8

3495, 3330

Reaktion mit ASS

9

Abb. 20:

1715

3509 - 3460 (as),
3416 - 3382 (s), 700 - 600 (w)

1750 - 1735,
1700 - 1725

Ar-NH>

CHs-C=0
0-C=0

FTIR-Spektren der nasschemisch modifizierten PLLA-Oberflachen in einzelnen Stufen der
Modifikation im Vergleich zur unmodifizierten PLLA-Probe sowie Zuordnung der Peaks
des FTIR-Spektrums der nasschemisch modifizierten PLLA-Oberflachen zu den Schwin-
gungsdaten von wichtigen Molekllgruppen (s. Tabelle)
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Abb. 21:
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Peak- Wellenzahl
nummer vem™]
P(3HB)
1 3435
2 3004, 2995, 2975,
2931, 2870
3 1724
Reaktion zur endstandigen -NCO
4 3323
5 2300
6 1769
Reaktion zur endstéandigen -NH;
7 3333

Reaktion mit ASS
8 1745

Absorptionsbereich
v [em™] ([222])

3650 - 3590 (v), 1150 - 1040
(s)

2960 - 2850 (s), 1470 - 1430
(m), 720 (w)

2960 - 2850 (s), 1470 - 1430
(m), 1390 - 1370 (m)

2890 - 2880 (w), 1400

1725 - 1700

3500 - 3100
2270 - 2100
1740 - 1690

3509 - 3460 (as),
3416 - 3382 (s), 700 - 600 (W)

1750 - 1735,
1700 - 1725

Absorbierende Bindung

OH (C-OH)
C-H (CHy)
CH-CHs
CH-CHs
C=0

NH (Urethan)
N=C=0
C=0 (Urethan)

Ar-NH2

FTIR-Spektren der nasschemisch modifizierten P(3HB)-Oberflachen in einzelnen Stufen

der Modifikation im Vergleich zur unmodifizierten P(3HB)-Probe sowie Zuordnung der
Peaks des FTIR-Spektrums der nasschemisch modifizierten P(3HB)-Oberflachen zu den
Schwingungsdaten von wichtigen Molekllgruppen (s. Tabelle)
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Transmission
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Wellenzahl [1/cm]

| —P(4HB) — P(4HB) - NCO — P(4HB) - NH2 — [P(4HB) - NH3]+[ASS]-]

Peak- Wellenzahl Absorptionsbereich Absorbierende Bindung
nummer viem’] v [em™] (222])
P(4HB)

1 3535 3650 - 3590 (v), 1150 - 1040 OH (C-OH)

(s)
2 2974, 2962, 2942, 2960 - 2850 (s), 1470 - 1430 C-H (CH2)
2898, 2878 (m), 720 (w)

3 1715 1725 - 1700 Cc=0
Reaktion zur endsténdigen -NCO

4 3312 3500 - 3100 NH (Urethan)

5 2300 2270 - 2100 N=C=0

6 1769 1740 - 1690 C=0 (Urethan)
Reaktion zur endstéandigen -NH»

7 3361 3509 - 3460 (as), Ar-NH;

3416 - 3382 (s), 700 - 600 (w)
Reaktion mit ASS

8 1685 1750 - 1735, CHs-C=0
1700 - 1725 O-C=0

Abb. 22:  FTIR-Spektren der nasschemisch modifizierten P(4HB)-Oberflachen in einzelnen Stufen
der Modifikation im Vergleich zur unmodifizierten P(4HB)-Probe sowie Zuordnung der
Peaks des FTIR-Spektrums der nasschemisch modifizierten P(4HB)-Oberflachen zu den
Schwingungsdaten von wichtigen Molekllgruppen (s. Tabelle)

45



Bestimmung des Kontaktwinkels

Der Kontaktwinkel ist der Winkel, den eine Tangente an der Tropfenkontur im Drei-Phasen-
Punkt zur Oberflache des Festkérpers bildet. Er ist ein MaB fir die Benetzbarkeit einer Ober-
flache oder Grenzflache durch eine Flissigkeit und kann somit zur Untersuchung von Ober-

flachenveranderungen genutzt werden.

Die Messung des Kontaktwinkels erfolgte am Contact Angle System (OCA 20, Fa. Data-
physics Instruments GmbH, Filderstadt, Deutschland). Zur Anwendung kam die Sessile Drop
Methode, bei der auf die ebene Flache der zu untersuchenden Polymerfolien Tropfen dest.
Wassers gegeben wurden (Abb. 23). Die Dosierung des Wassertropfens wurde elektronisch
Uber ein Spritzenmodul gesteuert. Die Bestimmung des Kontaktwinkels erfolgte Uber die
Young-Laplace-Methode. Der liegende Wassertropfen wurde mittels einer CCD-Kamera auf-
gezeichnet. Danach wurde manuell am Bildschirm die Basislinie als Grenze zwischen Was-
sertropfen und Folie markiert sowie nach Ziehen der Kontur des Wassertropfens der Kon-
taktwinkel durch die Auswerte-Software (SCA 20) berechnet.

Gasphase (v

/ / / /
Flussigkeit (1) ///

;cLSh///////

\ \,;, RN \
\ — RN

Abb. 23:  Tropfen auf einer Festkdrperoberflache mit dem Kontaktwinkel ®

Die Minimierung der freien Energie bei konstantem Volumen definiert die Form eines Trop-
fens. Einer VergréBerung der Oberflache wirkt die Oberflachenspannung der Fliissigkeit o,
die Grenzflachenspannung von Fliissigkeit und Gasphase der Flissigkeit, entgegen. Ein
Energiegewinn entsteht durch die Absenkung der Oberflachenenergie des Festkérpers
Cs - oLs durch die Bedeckung mit der FlUssigkeit. Fir den Kontaktwinkel ® des liegenden
Tropfens ergibt sich die so genannte Young-Gleichung (Gl. 4.1) [223]:

Oy =0y

cos® = (4.1)

oL

Je gréBer o ist, desto hdher werden die Kontaktwinkel, weil dann eine hdhere Energie der

Ausbreitung entgegenwirkt. s ist die freie Oberflachenenergie des Festkérpers, wahrend o5
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die Grenzflachenenergie zwischen Festkérper und Flissigkeit ist. os - 6,5 ist ein MaB fur die
Starke der Bindung der Flissigkeit an den Festkdrper. Je starker die Bindung wird, umso
kleiner werden die Kontaktwinkel. Ein Kontaktwinkel von 0 bedeutet ideale Benetzbarkeit.
Die Bindung an den Festkorper ist dann starker als die Wechselwirkung der Flissigkeits-

molekUle untereinander.

Die Ergebnisse der Kontaktwinkelmessungen (Tab. 9) der modifizierten gegentber den
unmodifizierten Polymeroberflachen zeigen eine Erniedrigung der Kontaktwinkel des liegen-
den Wassertropfens nach basischer Oberflachendegradation von P(3HB) und P(4HB) mit
NaOH infolge der Erhéhung der Hydrophilie der Oberflache. Bei dem in NaOH unbestéandi-
gen PLLA war nach Umsetzung mit EDA keine nennenswerte Anderung des Kontaktwinkels

zu verzeichnen.

Tab. 9: Ergebnisse der Kontaktwinkelmessungen nach Oberflachenmodifizierung, Mittelwerte der
gemessenen Kontaktwinkel von n=12 Polymerproben pro Modifizierungsstufe

Modifizierungsreaktion ®prur [ Opua [ O pgne) [ O punp) [
ohne Modifikation 83.1+43 715 +2.9 69.3 +6.9 67.7 £4.0
Basische Oberflachen- - 72.0 £95 58.6 +6.2 36.2 £4.8
degradation

Reaktion zur endstéandigen 99.0+9.4 80.6 +7.5 69.6 +8.0 717 £75
-NCO

Reaktion zur endstandigen 440 £6.2 89.1 +7.3 70.3 +6.0 679 +15
-NH,

Reaktion mit ASS 53.0 +6.7 88.2 +6.5 67.1 £7.8 73.0 +8.4

Nach kovalenter Ankopplung von MDI ist eine Erhdhung der Kontaktwinkel zu beobachten,
die mit der Einfihrung der phenylsubstituierten Alkylkette einhergeht. Die Hydrolyse der
endstandigen Isocyanatgruppe und die Ankopplung von ASS flhrt beim hydrophoben PUR
zu einer starken Erniedrigung des Kontaktwinkels, wahrend bei PLLA, P(3HB) und P(4HB)
eine weniger starke Anderung des Kontaktwinkels zu beobachten ist.

Nachweis der Aminogruppenbeladung mit Ninhydrin

Der quantifizierende Nachweis der nach Reaktion der endstédndigen Isocyanatgruppen mit
wassriger NH;- bzw. EDA-L6sung auf den modifizierten Polymeroberflachen gebildeten Ami-
nogruppen erfolgte mittels Fotometrie. Dazu wurde Ninhydrin genutzt, das mit den freien
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Aminogruppen unter Wasserabspaltung zunachst zum Azomethin (Schiffschen Base) umge-
setzt wird. Das von der modifizierten Polymeroberflache abgespaltene Amino-Ninhydrin di-
merisiert mit Ninhydrin zum Ruhemanns Purpur (Abb. 24) [224]. Die Intensitat dieses gebil-
deten Farbstoffes, die durch Mesomerie unter Beteiligung einer Wasserstoffbriickenbindung
innerhalb des Systems konjugierter Doppelbindungen erklart werden kann, ist dabei der
Konzentration der zu bestimmenden Aminogruppen an der Polymeroberflache proportional.
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Abb. 24:  Oberflachenreaktion der primaren Aminogruppen der modifizierten Polymere mit Nin-
hydrin zum Ruhemanns Purpur [224]

Zur Quantifizierung der Aminogruppen auf den modifizierten Oberflachen wurde eine Eich-
gerade mit der a-Aminosaure Glycin erstellt. Danach wurden die oberflichenmodifizierten
Polymerproben mit einem Durchmesser von 6 mm und einer Gesamtoberfliche von
56.5 mm? gegen die Referenz dest. Wasser bei 570 nm im UV/VIS-Spektrophotometer
(Ultrospec 2000, Fa. Pharmacia Biotech, Uppsala, Schweden) vermessen. Die Kontrolle be-
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inhaltete die gleiche Anzahl an Polymerpléattchen der MDI-Vorstufe. Die Ergebnisse des
Aminogruppennachweises mit Ninhydrin sind in der Abbildung 25 dargestellt und werden far
eine bessere Vergleichbarkeit der Polymerproben untereinander in umol/mm? angegeben.
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NH,-Beladung [pumol/mm?]
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01+ N ---------|  f--------1

Polymer

Abb. 25:  Aminogruppenbeladung von PLLA, P(3HB) und P(4HB)-Folien nach Oberflachendegrada-
tion mit Natronlauge (NaOH) bzw. Ethylendiamin (EDA), Umsetzung mit 4,4’-Methylen-
bis(phenylisocyanat) (MDI) und anschlieBender Reaktion mit Ammoniak (NH3) bzw. EDA;
Vergleich mit PUR-Modifizierung nach Umsetzung mit MDI und anschlieBender Reaktion
mit NH;

Es ist festzustellen, dass die Aminogruppenbeladung auf der PUR-Oberflache bei der Um-
setzung mit MDI/EDA etwa 3-mal héher ist als beim ebenfalls mit diesen Reagenzien behan-
delten PLLA. Diese Tatsache ist darauf zurlckzufihren, dass an der PUR-Oberflache das
Urethan-NH-Proton des Monomerbausteins substituiert werden kann, wahrend beim PLLA
nur die nach Oberflachendegradation erhaltenen endstandigen reaktiven Hydroxyl- und Ami-
nogruppen fur den Einbau der Isocyanat- und anschlieBend der Aminogruppe zur Verfligung
stehen.

Bei den Polyestern weisen P(3HB) und P(4HB) nach Umsetzung mit MDI/NH; die héchsten
Aminogruppenbeladungen auf. Die Anzahl an Aminogruppen, angegeben in pmol/mm?, ist
auf den modifizierten P(3HB)- und P(4HB)-Oberflachen etwa 2-mal héher als die auf der
modifizierten PLLA-Oberflache. Dies lasst darauf schlieBen, dass die Anzahl der reaktiven
Gruppen nach der basischen Oberflachendegradation durch Aminolyse beim PLLA geringer
war als durch Hydrolyse (Verseifung) bei P(3HB) und P(4HB).

Diese Annahme wird auch durch die geringe Anderung des Kontaktwinkels beim PLLA nach
Umsetzung mit EDA im Vergleich zu P(3HB) und P(4HB) unterstltzt (Tab. 9).
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4.1.3 In vitro Elution von Acetylsalicylsaure

Das Freisetzungsverhalten von Acetylsalicylsaure (ASS) wurde in isotonischer (0.9 %iger)
NaCl-Lésung bei 37 °C mittels Hochleistungs-Flissigkeits-Chromatografie (HPLC) (Saule:
Eurospher 100, C18, 5 um, 250x4 mm ID; Laufmittel: Acetonitril/Wasser/85 %ige ortho-
Phosphorsaure-Gemisch 40/60/0.2 v/v/v; isokratisch; Flussgeschwindigkeit: 1 ml/min; Sau-
lentemperatur: 25 °C) bestimmt. Bei der PUR-Modifizierung wurde eine vollstédndige Freiset-
zung der ionisch gebundenen ASS innerhalb von 6 Tagen erreicht, wobei die héchste Frei-
setzungsgeschwindigkeit innerhalb der ersten 24 h beobachtet wurde.

Vergleicht man die im vorangegangenen Modifizierungsschritt erreichte Aminogruppenbela-
dung auf der Oberflache mit der in der Abbildung 26 in pmol/mm? angegebenen kumulativ
freigesetzten ASS-Masse so ist festzustellen, dass bei der ionischen Ankopplung des Mo-
dellwirkstoffs an die PUR-Oberflache eine Ausbeute von annahernd 37 % erreicht wurde.

Die Hydrolyse der freigesetzten ASS wurde berlcksichtigt, indem im Elutionsmedium sowohl
ASS als auch Salicylsaure (SS) chromatografisch erfasst und die Gehalte summiert wurden.
Das Elutionsmittel mit einem Volumen von 4 ml wurde an jedem Probennahmezeitpunkt
erneuert, um eine ungehinderte Wirkstofffreisetzung zu ermdéglichen und eine Sattigung des
Wirkstoffes im Medium zu verhindern.
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Abb. 26:  Freisetzung der an die PUR-Oberflache ionisch gebundenen ASS in isotonischer (0.9
%iger) NaCl-Lésung bei 37 °C

Bei der Untersuchung der ASS-Freisetzung von der aktivierten PLLA-Oberflache wurde fest-
gestellt, dass deutlich geringere Mengen an ASS in das Elutionsmedium abgegeben wurden
als beim oberflachenmodifizierten PUR (Abb. 27). Dies ist damit zu erklaren, dass im

vorangegangenen Modifizierungsschritt weniger Aminogruppen auf dem hydrophoben PLLA
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synthetisiert werden konnten und somit eine geringere Anzahl reaktiver Gruppen fir die Fol-
gereaktion mit ASS zur Verflgung stand.

Im Gegensatz zum oberflachenmodifizierten PUR war jedoch beim oberflachenmodifizierten
PLLA die ASS-Freisetzung erst nach etwa 20 Tagen beendet, was auch auf eine zusatzliche
Bulkmodifizierung hindeuten kdénnte. Darlber hinaus war nach der initialen Freisetzungs-
phase von etwa 24 h eine nahezu konstante Freisetzungsgeschwindigkeit zu beobachten,

die sich im anschlieBenden linearen Kurvenverlauf manifestiert.
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Abb. 27: Freisetzung der an die PLLA-Oberflache ionisch gebundenen ASS in isotonischer

(0.9 %iger) NaCl-Lésung bei 37 °C

Diese beim PLLA beobachtete Freisetzungskinetik des Wirkstoffes ASS kénnte sich als
Vorteil fur die DES-Applikation erweisen, da die Mechanismen des In-Stent-Restenose-
prozesses eine entziindungshemmende Wirkung auch Uber die Inflammationsphase (s. Kap.
3.1.1) von 5 Tagen hinaus erfordern, sofern zusatzliche, beispielsweise durch den Abbau der
polymeren Beschichtungsmatrix verursachte entzindliche Prozesse, nicht auszuschlieBen
sind. Zu klaren ist unter dem Gesichtspunkt der Dosis-Wirkungs-Zeit-Beziehung, ob und in
welchem Zeitraum die freigesetzten ASS-Konzentrationen eine lokale Entziindungshem-
mung gewahrleisten kénnen. Die Ausbeute an gekoppelter und nach etwa 20 Tagen voll-
standig freigesetzter ASS betrug 0.2 % in Bezug zum vorangegangenen Modifizierungs-
schritt.

Bei der oberflachenmodifizierten P(3HB) wurde eine sehr schnelle ASS-Freisetzung inner-
halb weniger Stunden beobachtet, die sich im Freisetzungsprofil der Abbildung 28 wieder-
spiegelt. Die ASS-Freisetzung war nach einer so genannten ,burst release™-Phase von etwa
4 h nahezu vollstandig, da bereits 90 % der auf der P(3HB)-Oberflache fixierten ASS freige-

setzt wurden. Nach einer Elutionsdauer von 7.5 Tagen wurde keine weitere Anreicherung
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von ASS bzw. SS im Elutionsmedium detektiert. Bezogen auf die zur Reaktion angebotene

Anzahl an Aminogruppen der vorangegangenen Modifizierungsstufe konnte eine Ausbeute

an ionisch gebundener ASS von annédhernd 4.5 % erzielt werden.

Abb. 28:
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Freisetzung der an die P(3HB)-Oberflache ionisch gebundenen ASS in isotonischer
(0.9 %iger) NaCl-Lésung bei 37 °C

Auch bei der oberflachenmodifizierten P(4HB) wurde eine sehr schnelle ASS-Freisetzung

beobachtet, da nach etwa 5 h 99 % des Wirkstoffes freigesetzt waren. Die noch auf der

P(4HB)-Oberflache verbliebene ASS wurde innerhalb der folgenden 6 Tage in sehr geringen

Konzentrationen eluiert (Abb. 29).

Abb. 29:
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(0.9 %iger) NaCl-Lésung bei 37 °C
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Die Ausbeute der Reaktion von ASS mit der oberflachenaktivierten P(4HB) betrug bezogen
auf die zur Reaktion angebotene Anzahl an Aminogruppen der vorangegangenen Modifizie-
rungsstufe 5.75 %.

4.1.4 In vitro Biokompatibilitat der modifizierten Polymeroberflachen

Da aus den nasschemischen Oberflachenmodifizierungen eine Verminderung der Biokom-
patibilitat der Polymerwerkstoffe resultieren kann, wurden in vitro Untersuchungen zur Beur-
teilung der Hamokompatibilitat und der Zytotoxizitat von oberflachenmodifizierten Folienprif-
kérpern nach der Europédischen Norm zur biologischen Beurteilung von Medizinprodukten
(DIN EN ISO 10993-4, 2007 ,,Auswahl von Prifungen zur Wechselwirkung mit Blut“, 10993-
5, 1999 ,Prifungen auf in vitro-Zytotoxizitat”) durchgefiihrt.

In vitro Untersuchungen zur Beurteilung der Himokompatibilitat

Der menschliche und tierische Organismus antwortet auf den drohenden Verlust der Integri-
tat seiner Zellen und Gewebe mit einer Serie komplexer biochemischer und zellularer Reak-
tionen, die in ihrer Gesamtheit entziindlicher Prozess genannt werden. Entziindungsreaktio-

nen werden durch unterschiedliche Mechanismen ausgelést.

Ein Auslésemechanismus ist die physikalische, chemische und/oder toxische Schadigung
von Geweben durch bioinkompatible Werkstoffe. Von besonderer Bedeutung fur Entzin-
dungsreaktionen sind Leukozyten und Enzymsysteme, wie das Gerinnungssystem, das fibri-
nolytische System, das Kininsystem und das Komplementsystem. Neben den Leukozyten
spielen bei der Unterhaltung des Entziindungsprozesses aber auch Thrombozyten, Endo-
thelzellen und Fibroblasten eine wichtige Rolle. Die Entzindungszellen sezernieren eine er-
hebliche Anzahl von Mediatoren (u. a. Arachidonsauremetabolite, Zytokine, Komplement-
komponenten, reaktive Sauerstoffspezies und Enzyme), die sowohl der Bekadmpfung der
eingedrungenen Noxen als auch dem Signalaustausch zwischen den Zellen dienen und

damit die Aktivierung oder Inaktivierung dieser Zellen steuern.

Eine Schllsselrolle bei der Auslésung und Verstarkung von Entziindungen spielt das Kom-
plementsystem. Es besteht aus mehr als 20 verschiedenen Plasmaproteinen, die Uber zwei
Mechanismen, den klassischen und den alternativen Weg, aktiviert werden kdnnen. Der
alternative Weg der Komplementaktivierung wird beschritten, wenn die Proteine des Kom-
plementsystems im Blut mit kérperfremden Oberflachen in Berihrung kommen. Der Grad der
Aktivierung kann als ein MaB fur die ,Hamokompatibilitat” bzw. ,Hamoinkompatibilitat“ von

Biomaterialien angesehen werden. Da diese Aktivierung auch in vitro in frischem Blutserum
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stattfindet, ist somit eine geeignete in vitro Methode zur Hamokompatibilitatsprifung von
Biomaterialien gefunden. Wird in dem zu untersuchenden Testsystem Blutserum-Polymer-
werkstoff eine erhéhte Konzentration an C3a festgestellt, so liegt eine Inkompatibilitdt des
Biomaterials, in diesem Falle des oberflachenmodifizierten Polymers, vor. C3a ist sehr kurz-
lebig und wird im Blutserum rasch in das stabilere C3a-desArg unter Abspaltung des C-ter-
minalen Arginins durch die Einwirkung von Carboxypeptidase B umgewandelt. C3a-desArg

wird mit Hilfe eines Enzymimmunoassays bestimmt.

In den durchgefiihrten Hamokompatibilitatsstudien wurde gepruft, ob die oberflachenmodifi-
Zierten Folienprifkérper, hier exemplarisch fir die modifizierten PUR-Folien gezeigt, bei in
vitro Kontakt mit humanem Blutserum das Komplementsystem aktivieren. Dabei wurde fest-
gestellt, dass die mit endstandigen Aminogruppen im 3. Modifizierungsschritt beladene PUR-
Oberflache im Vergleich zur unmodifizierten PUR-Oberflache keine Aktivierung der Komple-
mentkaskade Uber den alternativen Weg verursacht (Abb. 30).

16
B ohne Material

14 L\OPUR |-
OPUR + MDI/NH3

12 +|®@Inulin @~ -----1W - - ____

—_
o
!

(o)
!

C3a-Konzentration [ug/ml]
0]

N
Il

N
|

1h 2h 3h

Abb. 30: C3a-desArg-Konzentrationen in humanem Blutserum nach Kontakt der mit endstéandi-
gen Aminogruppen im 3. Modifizierungsschritt beladenen PUR-Oberflache im Ver-
gleich zur unmodifizierten PUR-Oberflache (jeweils 200 mm?) als MaB fir deren
Hamokompatibilitat; Kontrollen: NC ohne Material, PC Inulin (2 mg/ml)

Zur Beurteilung der Hamokompatibilitdt der PUR-Materialien wurden die Werte der C3a-
desArg-Konzentrationen im Blutserum ohne Material mit denen im Blutserum mit Test-
material verglichen. Die um bis zu 10 % hdheren Werte der C3a-desArg-Konzentrationen in
den Seren mit PUR-Materialien wurden nicht durch die gepriften Werkstoffe verursacht, da
auch mit zunehmender Inkubationsdauer der PUR-Materialien im Serum keine nennens-
werte Konzentrationserhéhung des C3a-desArg infolge Aktivierung des Komplementsystems
festgestellt wurde. Im Vergleich dazu wiesen die C3a-desArg-Konzentrationen in Serum, das
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mit Inulin (Positivkontrolle PC) als sehr starkem Aktivator des Komplementsystems Uber den
alternativen Weg behandelt wurde, mehrfach héhere Werte auf.

Auch die Untersuchungen zur Aktivierung der plasmatischen Gerinnung im humanen Hepa-
rinplasma zeigten nach einer Inkubationszeit von bis zu 1 h keine Verschlechterung der
Hamokompatibilitat der oberflachenmodifizierten PUR-Oberflache im Vergleich zur unmodifi-
zierten PUR-Oberflache (Abb. 31). Dieses Ergebnis ist hinsichtlich einer Beurteilung der

Oberflacheneigenschaften nach erfolgter Wirkstofffreisetzung von Bedeutung.

Bei der plasmatischen Gerinnung entsteht Uber die Aktivierung verschiedener Gerinnungs-
faktoren sowie mit Hilfe von Phospholipiden und Ca**-lonen ein Komplex, an dem die Akti-
vierung von Prothrombin zu Thrombin ablauft. Bei der Spaltung des Prothrombins entsteht
neben Thrombin das Prothrombin-Aktivierungsfragment F1+2, dessen Konzentration mit
einem Enzymimmunoassay erfasst wird und das somit ein MaB fir die durch die PUR-Ober-
flachen ausgeldste Aktivierung der plasmatischen Gerinnung ist. Thrombin leitet die End-
phase der Gerinnung mit der Umwandlung von Fibrinogen in Fibrin ein. Bei dieser Umwand-
lung werden von der Aa- und BB-Kette des Fibrinogens die Fibrinopeptide A und B ab-
gespalten und die Fibrinmonomere gebildet, die sich schlieBlich zum verfestigten und unlés-

lichen Fibrinnetz verbinden.
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Abb. 31: F1+2-Konzentrationen in humanem Heparinplasma nach Kontakt der mit endsténdi-

gen Aminogruppen im 3. Modifizierungsschritt beladenen PUR-Oberflache im Ver-
gleich zur unmodifizierten PUR-Oberflache (jeweils 200 mmz) als MaB fir deren
Hamokompatibilitat; Kontrollen: NC ohne Material, PC Kaolinit (5 mg/ml)

Nach Behandlung der Plasmaproben mit dem Aktivator Kaolinit als Positivkontrolle (PC)
wurden etwa 5- bis 6-mal héhere Konzentrationen an F1+2 als bei den zu untersuchenden
PUR-Folien gemessen, die auf die erfolgte Aktivierung der plasmatischen Gerinnung hin-
weisen und die Funktionsféhigkeit des Testsystems beweisen.
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In vitro Untersuchungen zur Beurteilung der Zytotoxizitét

Die Untersuchungen zur Zytotoxizitat der oberflachenmodifizierten Folienprifkérper, exem-
plarisch an P(3HB) in den einzelnen Modifizierungsstufen dargestellt (Abb. 32), wurden mit
Hilfe des MTS-Tests durchgeflhrt [225].

Der MTS-Test ist eine kolorimetrische Nachweismethode, bei dem das verwendete Tetrazo-
liumsalz 3-(4,5-Dimethylthiazol-2-yl)-5-(3-carboxymethoxyphenyl)-2-(4-sulphophenyl)-2H-
tetrazolium durch zellulare Dehydrogenasen in einen Formazanfarbstoff verstoffwechselt
wird. Der daraus resultierende Farbumschlag wurde photometrisch (ELISA-Reader Anthos
[ll, Anthos-Microsystems, Krefeld, Deutschland) bei einer Wellenlange von 492 nm, abzlg-
lich der unspezifischen Absorptionen bei 690 nm, nachgewiesen und ist ein MaB fir die me-
tabolische Aktivitat der Zellen. Diese wird direkt proportional zur Anzahl der vitalen Zellen
gesetzt und gibt somit Auskunft Uber die Zytotoxizitat, d. h. die Fahigkeit der oberflachen-
modifizierten Folienprifkdrper, Zellen zu schadigen.

Die L929-Mausfibroblasten zeigten eine Verringerung der Zellvitalitdt, wenn man diese in
direkten Kontakt mit der mit endstandigen Isocyanatgruppen beladenen P(3HB)-Oberflache
brachte. Im Gegensatz zur mit Isocyanatgruppen beladenen P(3HB)-Oberflache, die zu einer
Verringerung der relativen Zellvitalitat (in %) gegentber der Negativkontrolle Polystyrol (PS)
auf anndhernd 50 % nach 3 Tagen und 30 % nach 5 Tagen Inkubation flhrte, konnte mit der
mit Aminogruppen beladenen P(3HB)-Oberflache keine Beeinflussung der Vitalitat der L929-
Mausfibroblasten nachgewiesen werden.
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Abb. 32:  Relative Vitalitat (MTS-Test, bei A=492 nm) von L929-Mausfibroblasten im Direktkontakt
mit verschiedenen P(3HB)-Oberflachen (jeweils 28 mm2) im Vergleich zur Negativ-
kontrolle Polystyrol (PS); P(3HB): unmodifizierte P(3HB), P(3HB)-OH, COOH: Basische
Oberflachendegradation, P(3HB)-NCO: Reaktion zur endstandigen -NCO, P(3HB)-NH,:
Reaktion zur endstandigen -NH,
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Da nach vollstandiger lokaler Freisetzung des Antiphlogistikums ASS die mit Aminogruppen
beladene P(3HB)-Oberflache in Interaktion mit den Zellen des Gewebeverbandes treten
wird, kann somit von einer ausreichenden Biokompatibilitdt der oberflachenmodifizierten
P(3HB) auch gegeniber der unmodifizierten P(3HB) ausgegangen werden. Die im spateren
zeitlichen Verlauf einsetzenden Degradationsprozesse des biodegradierbaren Polymers
P(3HB) unter Freisetzung saurer Degradationsprodukte und die sich daraus ergebenden
mdglichen Inkompatibilititen des Polymers bleiben bei dieser Biokompatibilitdtsprifung un-

berlcksichtigt.

4.2 Verfahrenstechnische Grundlagen zur Herstellung von Drug-
Eluting Stent-Beschichtungen

Die zur Herstellung von DES verwendete Beschichtungstechnologie ist ein wesentlicher Ein-
flussfaktor, da durch die mechanischen Charakteristika, die Oberflachenqualitéat der Stentbe-
schichtung und die Restgehalte an Lésungsmitteln, die nach dem Beschichtungsprozess in
der Stentschicht verbleiben, die Biokompatibilitdt des DES-Systems bestimmt wird. AuBer-
dem wird das Freisetzungsverhalten des Wirkstoffes durch die Oberflachen- und Volumen-
morphologie der Polymer-Wirkstoff-Beschichtung gepragt. Die in dieser Arbeit untersuchten
Beschichtungsverfahren basieren auf Polymer-Wirkstoff-Kompositen, die ohne vorherige
chemische Oberflachenmodifikation auf die Stentgrundkérper appliziert werden.

4.2.1 Allgemeine Anforderungen an Stentbeschichtungsverfahren

Aufgrund der filigranen Geometrie der handelstiblichen Koronarstents werden an fir die Her-
stellung von DES zu verwendende Beschichtungsverfahren besondere Anforderungen ge-
stellt. Vor allem verursacht durch die engen Stentradien (Abb. 33) kann es zur Ansammlung
des Beschichtungskomposits bestehend aus Polymer und Wirkstoff im Bereich der Stentge-
lenke und -schlaufen kommen. Daraus resultierende Verklebungen der Stentstege kénnen
wahrend der Stentdilatation zum Verlust der Schichtintegritdt und zur Behinderung der
gleichméaBigen Stentaufweitung flhren.

Bei der Verwendung von Sprihverfahren zur Stentbeschichtung ist darGber hinaus auf ein
auBerst feines und eng verteiltes Trépfchenspektrum zu achten, das mit den verschiedens-
ten Polymer-Wirkstoff-Kombinationen in Lésung realisierbar ist. Die mittlere TrépfchengréBe
des Spriihnebels sollte kleiner als die Stegbreite und -dicke sein, die im Mittel im Bereich von
75.5-82.5 um variieren, sowie sollte sich unterhalb des minimalen Stegabstandes von 77.5
um bewegen, um eine Passage der Trépfchen durch das Stentgitter zur lumenseitigen Be-
schichtung des Stents zu gewahrleisten.
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Abb. 33:  Detailausschnitt eines Koronarstents der Fa. Biotronik GmbH & Co. KG, MaBangaben in
Millimeter (mm) und Grad (°)

Die Beschichtung des Stentlumens wird notwendig, wenn keine chemische Bindung zwi-
schen Beschichtungsmatrix und Oberflache des Stentgrundkdérpers durch chemische Aktivie-
rungsreaktionen angestrebt wird und eine formschlissige Stentbeschichtung tribologischen
Beanspruchungen, beispielsweise beim Passieren des Stents durch Stenosen oder bei der
Dilatation des Stents, entgegenwirken soll. Die allgemeinen Anforderungen an eine Stentbe-
schichtungstechnologie koronarer Stents kénnen wie folgt zusammengefasst werden:

o Erzeugung homogener, qualitativ hochwertiger Stentbeschichtungen mit variablen Schichtdicken,
die im Mittel 5 - 10 um betragen

o Verarbeitbarkeit von Polymer-Wirkstoff-Lésungen mit variablen Wirkstoffkonzentrationen zur
Erzeugung von Stentbeschichtungen mit gewiinschtem Wirkstofffreisetzungsprofil

o Bei Verwendung eines Spriihprozesses Zerstaubung von Polymer-Wirkstoff-Losungen mit einer

TrépfchengréBe < 70 um

o Realisierung einer formschlissigen Beschichtung zur Gewahrleistung der Schichtintegritat nach
Stentprozessierung

o Herstellung von Stentbeschichtungen mit hoher Reproduzierbarkeit hinsichtlich Schichtqualitat,
-masse, -dicke, -verteilung, -zusammensetzung und hinsichtlich der Wirkstofffreisetzungsrate

o Méoglichkeit der Herstellung ausreichend hoher Stlickzahlen beschichteter Stents sowohl im
LabormaBstab zur Bereitstellung von DES-Prototypen fir deren in vitro- und in vivo-Erprobung als

auch im industriellen MaBstab zur DES-Produktion.

Die Beschichtung der Stents aus der Schmelze der Beschichtungspolymere scheidet haufig
von vornherein aus, da beispielsweise bei den biodegradierbaren Polymeren PLLA und
P(3HB) Verarbeitungstemperaturen von mindestens 170-180 °C erforderlich sind, die zur
Zersetzung der dem Polymer zugesetzten Wirkstoffe fihren kénnen.
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4.2.2 Untersuchung eines Tauch- und eines Sprihverfahrens hinsichtlich ihrer Eig-
nung fiir die Beschichtung von Stents in Abhéangigkeit von relevanten Prozess-
parametern

Far die Herstellung von DES-Beschichtungen im LabormaBstab wurden im Rahmen der vor-

liegenden Arbeit ein Tauch- und ein Spriihverfahren hinsichtlich ihrer Eignung gepruft.

Als Polymere wurden neben PLLA (Resomer® L214, M,, = 650000 g/mol, Boehringer-Ingel-
heim Pharma, Ingelheim, Deutschland) P(3HB) (M,, = 640000 g/mol, Helmholtz-Zentrum fir
Umweltforschung UFZ, Halle-Leipzig, Deutschland) und P(4HB) (M,, = 450000 g/mol, Tepha
Inc., Boston, USA) verwendet, die in halogenierten organischen L&sungsmitteln, wie Di-
chlormethan (CH.Cl,) und Trichlormethan (Chloroform, CHCIj), 16slich sind.

Zur Herstellung der PLLA-Beschichtungslésungen wurde zuerst eine PLLA-Stammlésung
erzeugt, bei der 1.68 g PLLA unter Rihren mit einem Magnetrihrer in 147 g (100 ml)
Chloroform eingetragen und im geschlossenen Gefal3 ca. 4-5 h geriihrt wurden bis eine klare
Lésung entstanden war. Zu verwendende Wirkstoffe wurden in wenig Chloroform bzw. in
einem LOésungsmittel, das mit Chloroform mischbar ist, wie Methanol oder Ethanol, vorgeldst
und anschlieBend der Polymerlésung unter Rihren zugesetzt.

Als Modellwirkstoff wurde Tetraethylthiuramdisulfid (TETD, Disulfiram) verwendet, das als
antiproliferative Substanz hinsichtlich seiner Wirksamkeit fur die DES-Applikation in weiteren
in vitro Studien untersucht werden sollte. TETD wurde als 0.01 M methanolische Lésung der
PLLA-L6sung zugemischt, so dass im resultierenden PLLA/TETD-Komposit ein Masse-
verhaltnis von 70/30 % vorlag.

Fir das zu untersuchende Tauchverfahren wurde bevorzugt eine 1.1 %ige (w/w) PLLA-
Stammlésung ohne eine weitere Verdinnung verwendet. Fur die Validierung des Sprihver-
fahrens wurde die PLLA-Stammlésung mit Chloroform auf 0.1, 0.13 und 0.16 %ige (w/w)
PLLA-L&sungen verdiinnt. P(3HB) wurde im Sprihprozess als 0.24 %ige (w/w) Lésung ver-
wendet. P(4HB) wurde durch Zusatz von Chloroform zu einer 0.17 %igen (w/w) Lésung ver-
arbeitet. Die zum Lbésen des Wirkstoffes erforderliche Lésungsmittelmenge (Masse in @)
wurde von den flr die Verdinnung der Stammldsung erforderlichen Gewichtsteilen Chloro-
form subtrahiert und wurde somit mit in die Verdiinnung der Stammldsung einbezogen.

Die fur die Beschichtung verwendeten Koronarstents (Durchmesser: 3.5 mm, Lange: 15 mm,
Oberflache: 71 mm?) aus medizinischem Edelstahl (316 L) mit einer amorphen Silizium-
karbidbeschichtung (a-SiC:H, [75]) wurden von der Firma Biotronik GmbH & Co. KG bereit-
gestellt.

59



Tauchverfahren

Beim manuellen Tauchverfahren wurden die mit Isopropanol und Aceton im Ultraschallbad
gereinigten, im Vakuumtrockenschrank (6-8 mbar) bei 40 °C getrockneten und mit Hilfe einer
Analysenwaage (Typ: Kern 770, Ablesbarkeit + 10 pg) gewogenen Stents in die in einem L6-
sungsreservoir befindliche Polymer-Wirkstoff-Losung flr 2 s vollstdndig eingetaucht. Nach
mehrmaliger Wiederholung des Tauchens sowie des Trocknens der Stents fir 15 min an der
Luft wurden die beschichteten Stents einer erneuten Wagung unterzogen. Die Endbestim-
mung der Schichtmassen erfolgte nach Lagerung der beschichteten Stents fir 5 Tage im
Vakuumtrockenschrank (6-8 mbar) bei 40 °C und und wurde durch Differenzwagung ermit-
telt.

Bei Verwendung des Tauchverfahrens wurde festgestellt, dass der Massezuwachs an Be-
schichtungsmaterial, der sich durch Tauchen erreichen lasst, zu gering ist. Versuche, die
Schichtmasse durch eine Erhdéhung der Anzahl der Tauchvorgange mit dazwischen ge-
schalteten Trocknungsperioden zu steigern, hatten wenig Erfolg (Tab. 10). Es ist davon
auszugehen, dass bei erneutem Tauchen die bereits vorhandene Schicht wieder angeldst
und dadurch ein Massezuwachs teilweise verhindert wird. Folgende Schichtmassen wurden
nach mehrmaligem Tauchen mit einer PLLA/TETD-Lésung auf jeweils 6 (a-SiC:H)-be-
schichteten Edelstahlstents erreicht:

Tab. 10: Schichtmassezuwachs nach Beschichtung von Koronarstents (jeweils n=6) mit einer
chloroformhaltigen PLLA/TETD-L6sung (PLLA: 1.1 % w/w, TETD: 0.47 % w/w,

PLLA/TETD 70/30 % w/w) im Tauchverfahren in Abh&ngigkeit von der Anzahl der
Tauchgange

Anzahl der Tauchgénge Mittlere Schichtmasse [ug]

4 75+ 15
8 130 + 40
12 140 + 45
16 145 + 45

Eine weitere Steigerung der Anzahl der Tauchvorgange auf 12 und 16 bewirkte kaum eine
Erhéhung der Schichtmasse. Zudem verschlechterte sich die Oberflachenqualitat (Krater-
bildung) und es kam zu einem rapiden Anstieg der unerwlinschten Verschlisse der Steg-
zwischenrdume (Abb. 34). AuBerdem zeigte sich, dass das Tauchverfahren auf Stents mit
einer maximalen Stentldnge von 15 mm begrenzt ist, da bei langeren Stentprototypen kein
vollstandiges Entfernen der Beschichtungslésung aus dem Stentlumen gewahrleistet werden
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konnte. Da die zum Lésen des TETD notwendige Menge des Lésungsmittels Methanol mit in
die Verdinnung der PLLA-Stammldsung einbezogen wurde, resultierte aus dem Zusatz des
niedermolekularen Wirkstoffes TETD keine Veranderung der Lésungsviskositat gegentber
der reinen PLLA-L6sung. Deshalb wurde bei der Einstellung des Prozessparameters
,Losungskonzentration® auch nur die PLLA-Konzentration variiert. Eine Veranderung der
PLLA-Konzentration in der Tauchlésung fihrte zu keiner Verbesserung des Beschichtungs-
ergebnisses, da eine Erniegrigung der PLLA-Konzentration einen zu geringen Schichtaufbau
bewirkte und eine Erhéhung der PLLA-Konzentration und somit der Losungsviskositat die
Ausbildung einer héheren Anzahl von Fehlstellen im Bereich der Stentgelenke und -schlau-
fen verursachte.

Abb. 34:  Lichtmikroskopische Aufnahmen von Beschichtungsfehlstellen, die im Tauchprozess mit
einer chloroformhaltigen PLLA/TETD-L6sung (PLLA: 1.1 % w/w, TETD: 0.47 % w/w,
PLLA/TETD 70/30 % w/w) mit Zunahme der Anzahl der Tauchgange entstehen; Fehler-
typen: a) Hautbildung in Stentschlaufe, b) Hautbildung zwischen zwei Stentstegen, c)
Hautbildung im Bereich des Stentgelenks, d) Fadenbildung

Eine langere Verweilzeit des Stents >2 s in der Beschichtungslésung hatte ebenfalls uner-
wunschte Resultate zur Folge, da die bereits auf dem Stent aufgetragene PLLA/TETD-
Schicht zu stark angeldst wurde und erhebliche Polymeransammlungen im Bereich der Ge-
lenke und Schlaufen resultierten. Somit war im manuellen Tauchprozess das Beschich-
tungsergebnis nur durch wenige Prozessparameter einstellbar. In der Tabelle 11 sind diese
beim Tauchverfahren relevanten Prozessparameter und optimale ParametergréBen flr die
Beschichtung von Stents mit PLLA als Polymermatrix zusammengefasst:
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Tab. 11: Uberblick {ber die beim Tauchverfahren wesentlichen Prozessparameter und die
optimalen ParametergréBen fir eine Stentbeschichtung, die als polymeren Trager
PLLA, geldst in Chloroform, enthéalt

Parameter ParametergréBBen
Stentlange <15 mm
Lésungskonzentration 1.1 % (w/w), d. h. 16.8 g/l

Verweilzeit des Stents in der Tauch- <2s
I6sung

Anzahl der Tauchvorgange mit 8
dazwischen geschalteten
Trocknungsperioden

Sprihverfahren

Fir die Beschichtung der Stents im Sprihverfahren wurde eine elektro-pneumatische Be-
schichtungsanlage verwendet, mit der in einem automatisierten Arbeitsgang Stenttypen ver-
schiedenster Dimensionen mit Stentlangen < 30 mm mit Polymer-Wirkstoff-L6sungen be-
schichtet werden kénnen. Der Aufbau und das Funktionsprinzip der elektro-pneumatischen
Beschichtungsanlage sind in der Abbildung 35 dargestellt.

Dise pSpray

U |

Pventi

Druckluft ®

Abb. 35:  Elektro-pneumatische Beschichtungsanlage (links) und deren Blockschema (rechts)

Das Funktionsprinzip dieses Sprihverfahrens beruht darauf, dass beim Vorbeifihren des
Luftstroms an der Offnung firr die Lésungszufuhr ein Unterdruck tiber der Offnung entsteht,
welcher zur Forderung der Lésung aus dem Vorratsbehélter fihrt. Gelangt die Polymer-
I6sung in den Luftstrom, wird der Lésungsstrom aufgrund der Geschwindigkeitsdifferenz
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zwischen Luftstrom und Lésungsstrom in viele kleine Tropfchen zerstdubt. Diese Trépfchen
werden vom Luftstrom auf die zu beschichtende Oberflache geschleudert. Die Gr6Be der
erzeugten Tropfchen sowie auch deren Verteilung sind fir den Beschichtungsvorgang von
Bedeutung. Trépfchen geringer GréBe sind notwendig, um Polymeransammlungen in den
Steggelenken des Stents und Verklebungen der Stentstege untereinander zu verhindern
sowie ein Passieren der Trépfchen durch das Stentgitter auf die Stentinnenseite zu erlauben.

Die Vorgehensweise bei der Sprihbeschichtung von Stents untergliedert sich in folgende
Teilschritte: 1) Einflllen der Polymerlésung in das Lésungsreservoir, 2) Stentmontage in fir
deren Halterung vorgesehene Hulsen, 3) Einstellung der Prozessparameter und 4) Be-
schichtung des Stents. Daran schlossen sich die 15-minltige Trocknung der Stents bei
Raumtemperatur und die mikroskopische Sichtkontrolle an. Nach der Lagerung der be-
schichteten Stents Uber 2 Tage im Vakuumtrockenschrank (6-8 mbar) bei 40 °C erfolgte wie-
derum die Wé&gung zur gravimetrischen Bestimmung der Schichtmasse. Der prinzipielle Ab-
lauf des Fertigungsprozesses ist in der Abbildung 36 als Flussschema dargestellt.

RAMSES )

Bereitstellung Polymerlésung\ [ Befiillung Polymerlésung ]

Bereitstellung und Reinigung [ Montage Stent ]
der Bare-Stents ) x

[ Einstellung der Sprihparameter ]

[ Beschichtung der 1. Stenthalbseite

Trocknung des Stents
Sichtkontrolle und Wagung

Reinigung und Wagung

1. Stenthalbseite in Ordnung?

[ Umstecken des Stents ]
|

[ Beschichtung der 2. Stenthalbseite]
Trocknung des Stents < |
Sichtkontrolle und Wagung

nein
2. Stenthalbseite in Ordnung?

Qualitatsuntersuchungen an
Stichprobe und Dokumentation

Lagerung der DES

Abb. 36:  Schematische Darstellung des Ablaufplanes des DES-Sprihbeschichtungsprozesses mit
der RAMSES (Rostock Advanced Manufacturing of Spraycoated drug-Eluting Stents)-An-
lage

Das Sprihverfahren bietet gegentiber dem Tauchverfahren den Vorteil, dass unter Beriick-
sichtigung des Stentdesigns, insbesondere der Stentlange, der Stentoberfliche und der
raumlichen Anordnung der Stentstege die Prozessparameter dieser Beschichtungstechnolo-
gie in einem groBen Bereich variierbar sind. Dadurch gelingt es unter Erhalt einer hohen
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Oberflachengiite, die fiir ein Wirkstoffdepot von 1-5 ug Wirkstoff/mm? notwendigen Schicht-
massen mit hoher Reproduzierbarkeit auf der Stentoberflache zu installieren. Daflr wurden
jeweils 6 Stents mit 240 + 24 ug (annahernd 1 pg TETD/mm?), 480 + 48 ug (annéhernd 2 ug
TETD/mm?), 720 + 50 pg (anndhernd 3 ug TETD/mm?), 960 + 67 ug (annahernd 4 pg
TETD/mm? und 1200 + 84 pg (anndhernd 5 pg TETD/mm?) PLLA/TETD-Lésung
(PLLA/TETD 70/30 % w/w) beschichtet.

Die mit dem Sprihverfahren erreichten Schichtmassen wurden der mittleren Schichtmasse
nach 8 Tauchgéangen im Tauchverfahren gegenibergestellt und verdeutlichen, dass ein aus-
reichend groBes Wirkstoffdepot auf den filigranen Koronarstentstrukturen nur im Sprihver-

fahren zu erzielen ist (Tab. 12). Aus der mittleren Schichtmasse mi,,, wurde Uber die
Berechnung des mittleren Schichtvolumens V., die mittlere Schichtdicke d,,,, ent-

sprechend Gl. 4.2 kalkuliert:

— Ve i me,.
Asepion = St mit Vsehion = Schicl (4.2)
Stent Polymer
gsmkht - mittlere Schichtdicke [mm]
Ve - Mittleres Schichtvolumen — [mm?]
o - Stentoberflache [mm?], A, =71 mm’
My,,... - Mittlere Schichtmasse [ug]
Prosmer - Dichte des Polymers [ug mm?, Py, = 1200'u;g3
’ mm
Tab. 12: Ubersicht (iber wesentliche SchichtkenngréBen, die aus den im Tauch- bzw. Spriih-

prozess aufgetragenen mittleren Schichtmassen nach Beschichtung von Koronarstents
(jeweils n=6, Lange: 15 mm, Masse: ca. 15 mg, Oberflache: 71 mm?) mit chloroform-
haltiger PLLA/TETD-L6sung (70/30 % w/w) resultieren

Tauchverfahren Spriihverfahren
Masse der Beschichtung [ug] 130 240 — 1200
Volumen der Beschichtung [mm?] 0.11 0.2 -1
Dicke der Beschichtung [um] 1.5 28-14
Masse der Schicht pro Flache [pg/mmz] 1.8 3.3-17
Wirkstoffbeladung pro Flache bei PLLA/TETD- 0.5 1-5
Komposit 70/30 % (w/w) [pg/mm?]
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Die gewinschten unterschiedlichen Schichtmassen wurden Uber eine gezielte Einstellung
der Prozessparameter Spriihabstand und Sprihdruck unter Variation der Sprihzeit erreicht.
Grundlage dafir war eine SprUhprozessvalidierung, bei der die resultierende Schichtmasse
in Abh&ngigkeit von den genannten EinflussgréBen untersucht wurde. Die ermittelten mittle-
ren Schichtmassen in Abh&dngigkeit vom Spriihabstand sind in der Abbildung 37 fir die reine
chloroformhaltige 0.1 %ige (w/w) PLLA-L&sung aufgetragen.
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Abb. 37:  Mittlere PLLA-Schichtmasse, die im Sprihprozess mit einer chloroformhaltigen 0.1 %igen
(w/w) PLLA-L6sung erhalten wurde, in Abhangigkeit vom Sprihabstand und Gleichung
der Regressionsgeraden mit BestimmtheitsmaB bei Konstanz der folgenden Prozesspa-
rameter: Sprihdruck 2 bar, Lésungsdruck 0.05 bar, Spriihdauer 60 s; n=5 Stents [226]

Eine VergréBerung des Sprihabstandes auf > 30 mm flhrte zu einer Verringerung der
Schichtmasse bei konstanter Sprihdauer von 60 s. Dabei war bei den untersuchten Sprih-
abstéanden im Bereich von 30-50 mm eine anndhernd lineare Abh&ngigkeit zwischen der
Schichtmasse und dem Spruhabstand zu verzeichnen. In Voruntersuchungen wurde dartber
hinaus nachgewiesen, dass eine Verringerung des Sprihabstandes auf < 30 mm eine Ver-
schlechterung der Beschichtungsqualitdt zur Folge hat, da eine zunehmende Polymer-
ansammlung in den Stentschlaufen zu beobachten war. Deshalb wurde bei der weiteren
Prozessvalidierung als Optimum ein konstanter Spriihabstand von 30 mm eingestellt.

Da die Beschichtungslésung unter Druck durch die Zweistoffdiise gepresst und so zerstaubt
wird, ist auBerdem von Interesse, ob durch die Erhéhung bzw. Erniedrigung des Sprih-
druckes der AusstoB der Beschichtungslésung reguliert und somit die Schichtmasse auf der
Stentoberflache gezielt eingestellt werden kann. In der Abbildung 38 sind die ermittelten
mittleren Schichtmassen in Abhangigkeit vom Sprihdruck, der zwischen 1 und 3 bar variiert
wurde, dargestellt. Es wurde festgestellt, dass mit den untersuchten Sprihdriicken hohe
Schichtmassen auf die Stents aufgetragen werden kénnen. Da eine hohe Reproduzierbarkeit
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der zu erzielenden Schichtmasse im Beschichtungsprozess mit geringer Standardabwei-
chung (in %) angestrebt wird, sollte der optimale Sprihdruck jedoch im Bereich von 2-2.5 bar

liegen.

Abb. 38:
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Mittlere PLLA-Schichtmasse, die im Spriihprozess mit einer chloroformhaltigen 0.1 %igen
(w/w) PLLA-L&sung erhalten wurde, in Abhangigkeit vom Sprihdruck bei Konstanz der
folgenden Prozessparameter: Sprithabstand 30 cm, Lésungsdruck 0.05 bar, Spriihdauer

60 s; n=5 Stents [226]

Um far DES relevante Wirkstoffbeladungen (s. Tab. 12) auf der Stentoberflache installieren
zu kénnen, sind unter Annahme der in Abbildung 39 dargestellten linearen Abhdngigkeit
zwischen der Spriihzeit und der Schichtmasse fir Schichtmassen von 240-1200 ug bei
einem Sprihabstand von 30 cm und einem Sprithdruck von 2 bar Sprihzeiten von 35-170 s

erforderlich.

Abb. 39:
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Mittlere PLLA-Schichtmasse, die im Sprihprozess mit einer chloroformhaltigen 0.1 %igen
(w/w) PLLA-L&sung erhalten wurde, in Abh&ngigkeit von der Spriihzeit und Gleichung der
Regressionsgeraden mit BestimmtheitsmaB bei Konstanz der folgenden Prozessparame-
ter: Sprihabstand 30 cm, Spriuhdruck 2 bar, Lésungsdruck 0.05 bar; n=5 Stents [226]
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Die Untersuchung des Beschichtungsergebnisses hinsichtlich der Schichtqualitat in Ab-
hangigkeit von der Lésungskonzentration zeigte, dass eine Erhéhung der PLLA-Konzentra-
tion auf 0.13 und 0.16 % (w/w) und somit der Lésungsviskositat zu einer Zunahme der Fehl-
stellen in Form von Hautbildungen in den Stentschlaufen und -gelenken fihrte. Die Tabelle
13 gibt eine Ubersicht tber die fir die PLLA-Beschichtung von Stents relevanten Prozess-
parameter und ihre nach Prozessvalidierung ermittelten optimalen Bereiche.

Tab. 13: Uberblick ber die beim Spriihverfahren wesentlichen Prozessparameter und die
optimalen ParametergréBen flr eine Stentbeschichtung, die als polymeren Trager PLLA
enthalt; Umgebungsbedingungen: Temperatur 23 °C, Luftfeuchtigkeit 48 %

Parameter ParametergréBen
Stentlange <30 mm

Zweistoffdiise, auBere Mischung 45°d=0.02"
Spriihabstand 30 mm

Sprihdruck 2—-25bar
Lésungsdruck 0.05 bar
Lésungskonzentration 0.1 % (w/w), d. h. 1.47 g/l
Spriihldsungsvolumenstrom 2.5-3 ml/min (< 0.2 /h)
Luftvolumenstrom 10 — 30 I/min (< 2 m%h)
Stentrotation 100 — 130 1/min
Sprihzeit 25-170s

Dartber hinaus wurde im Rahmen der Parameterstudie Dichlormethan als alternatives
Lésungsmittel fur PLLA getestet. Vorteil des Dichlormethans gegentber Chloroform ist der
héhere Dampfdruck von 453 hPa gegentiber 211 hPa (20 °C) [226], der zur Beschleunigung
des Trocknungsprozesses der DES flihren sollte. Deshalb wurden auch fiir dichlormethan-
haltige PLLA-Lé6sungen umfangreiche Parameterstudien durchgefiihrt. Es wurde festgestellt,
dass mit einer 0.16 % (w/w) dichlormethanhaltigen PLLA-L&sung unter Erhéhung des
Spruhabstandes auf 35 cm und des Spriihdruckes auf 2.5 bar exzellente Schichtqualitaten
erzielt werden kdnnen, die mit denen aus chloroformhaltigen PLLA-Lésungen erhaltenen
Qualitaten vergleichbar sind. In der Abbildung 40 sind die ermittelten Schichtmassen in Ab-

héngigkeit von der Spriihzeit dargestellt.
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Abb. 40:  Mittlere PLLA-Schichtmasse, die im Sprihprozess mit einer dichlormethanhaltigen
0.16 %igen (w/w) PLLA-LS6sung erhalten wurde, in Abh&ngigkeit von der Spriihzeit und
Gleichung der Regressionsgeraden mit BestimmtheitsmaB bei Konstanz der folgenden
Prozessparameter: Sprihabstand 35 cm, Spriihdruck 2.5 bar, Lésungsdruck 0.05 bar;
n=5 Stents [226]

Bei den untersuchten Spriihzeiten im Bereich von 60-210 s war eine anndhernd lineare Ab-
hangigkeit zwischen der Schichtmasse und der Spriihzeit zu verzeichnen, wobei jedoch nach
ca. 210 s etwa 20 % weniger Schichtmasse aufgetragen werden konnten als bei der Verar-
beitung der chloroformhaltigen PLLA-L&6sung. Unter Annahme der in Abbildung 40 darge-
stellten Linearitat im Bereich von 60-210 s verdeutlicht die hohe Verschiebungskonstante
von +435.29, dass zu Beginn des Beschichtungsprozesses bei Sprihzeiten <60 s mit di-
chlormethanhaltigen PLLA-L&sungen keine lineare Abhangigkeit zwischen der Spriihzeit und

der Schichtmasse zu erwarten ist.

4.2.3 Trocknungsverfahren fiir Drug-Eluting Stents und Untersuchung des Losungs-

mittelrestgehaltes

Eine wesentliche Fragestellung beziglich der Biokompatibilitdt des DES ist der durch den
Herstellungsprozess bedingte Ldsungsmittelrestgehalt in der Beschichtungsmatrix. Fir die
Risikoabschatzung von Lésungsmittelrestgehalten bei der DES-Fertigung unter Verwendung
halogenierter Lésungsmittel, wie Trichlormethan (Chloroform, CHCI;) und Dichlormethan
(CH.Cl,), gibt derzeit nur die Sicherheitsrichtlinie der International Conference on Harmoni-
zation (ICH) ,Impurities: Guideline For Residual Solvents” [227] fur Arzneimittelformen eine
Orientierung. Diese sieht, basierend auf der "permitted daily exposure” (PDE), Konzentrati-
onslimits flr Lésungsmittel vor, mit denen der Mensch bei einer taglichen Dosis von <10 g
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der gesamten Arzneimittelform, d. h. einschlieBlich des Arzneistofftragers und der Hilfsstoffe,
in Kontakt kommen darf. Die nach dieser Richtlinie maximal zuldssigen Konzentrationen von

CHCI3 und CH,CI, in Arzneimittelformen sind in der Tabelle 14 aufgeflhrt.

Tab. 14:  Entsprechend der ICH-Richtlinie vorgegebene Konzentrationslimits [ug/g] fir den Gehalt
an Chloroform (CHCI3) und Dichlormethan (CH,Cl,) in Arzneimittelformen [227]

Lésungsmittel PDE [mg/Tag] Konzentrationslimit [ug/g]
CHCl; 0.6 60
CH.Cl, 6.0 600

Da der Grenzwert fir den Gehalt an CH.Cl, um das Zehnfache hdéher liegt als der des
CHCI3, war es sinnvoll, CH,Cl, als alternatives Lésungsmittel fir die Herstellung der Stent-
beschichtungen auf der Basis von PLLA zu testen. Auf den Vorteil des schnelleren Ab-
dampfens von CH,Cl, gegenliber CHCI; wurde bereits hingewiesen (s. Kap. 4.2.2). Die
Trocknungszeiten der Stentbeschichtungen kdnnten somit verkirzt werden unter Verwen-
dung von Trocknungstemperaturen, die unterhalb des Bereichs der Glaslibergangstempe-
ratur T4 von 50-60 °C [11] fur PLLA liegen. In diesem Zusammenhang wurden verschiedene
Trocknungstemperaturen untersucht, die innerhalb einer im industriellen Fertigungsprozess
realisierbaren Trocknungszeit von 2 Tagen zur Losungsmittelfreiheit fihren sollten, da neben
der biologischen Inkompatibilitdt des DES-Systems mit einem in der Stentbeschichtung vor-
handenen Ldsungsmittelrestgehalt auch weitere Nachteile, wie die Nachkristallisation der
Beschichtungskomponenten und somit die Veranderung der Wirkstofffreisetzungsprofile im
zeitlichen Verlauf der DES-Lagerung sowie die auBere Weichmachung der Polymermatrix
durch das Lésungsmittel, verbunden sind.

Zur Quantifizierung der Ldsungsmittelgehalte in PLLA-Stentbeschichtungen, die mit dem
Immunsuppressivum/Antiphlogistikum Pimecrolimus beladen sind, wurden die Stentbe-
schichtungen vollstdndig in N,N-Dimethylformamid gelést und das zu untersuchende
Lésungsmittel CHCI; bzw. CH.Cl, mit n-Hexan extrahiert. Die extrahierten Lésungsmittel-
gehalte wurden mittels GC-MS (Dr. WeBling Laboratorien GmbH, Berlin, Deutschland, Saule:
DB-VRX, Innendurchmesser 0.25 mm, Lange 30-60 m, Schichtdicke 1 um; Tragergas
Helium) bestimmt und sind in der Tabelle 15 als in ug ermittelte Absolutwerte pro Stentprobe
sowie als Absolutwerte in ug bezogen auf 1 g Schichtmasse dargestellt.
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Tab. 15: Gehalte an Chloroform (CHCIz) und Dichlormethan (CH.Cl,) in PLLA/Pimecrolimus
(55/45 % w/w)-Stentbeschichtungen nach Stentauslagerung unter verschiedenen Be-
dingungen (mit n = 2 Stents pro Auslagerungsbedingung)

Auslagerungs- Schichtmasse Lésungsmittelgehalt | Losungsmittelgehalt
bedingung [ual [mg/Stent] [ug/g Beschichtung]
CHCI;

RT/2d 790 48.3 61139
RT/2d 740 56.4 76216
RT/Vakuum/2 d 1120 66.7 59553
RT/Vakuum/2 d 1000 62.5 62500
40 °C/Vakuum/2 d 780 28 35897
40 °C/Vakuum/2 d 740 28.9 39054
80 °C/Vakuum/1 d [228] 1883 2.7 1434
80 °C/Vakuum/1 d [228] 1891 4.9 2591
80 °C/Vakuum/2 d [228] 1850 0 0
80 °C/Vakuum/2 d [228] 1925 0 0
CHzClz

RT/Vakuum/1 d 1060 7.6 7170
RT/Vakuum/1 d 1140 8.6 7544
RT/Vakuum/2 d 1020 5.7 5612
RT/Vakuum/2 d 980 5.5 5612
40 °C /Vakuum/1 d 1090 4 3670
40 °C /Vakuum/1 d 1100 4.3 3909
40 °C /Vakuum/2 d 980 1.8 1837
40 °C /Vakuum/2 d 980 2 2041

Die Untersuchungen zur Bestimmung des L&sungsmittelgehaltes in den Stentbeschichtun-
gen nach Trocknung der DES unter verschiedenen Auslagerungsbedingungen zeigten, dass
es mit CHCI; nur bei einer Temperatur von 80 °C im Vakuum (6-8 mbar) gelingt, eine
Lésungsmittelfreiheit der Stentbeschichtungen nach 2 Tagen zu erreichen. Die Verwendung
des fliichtigeren CH,CI, fUhrte nicht zum gewinschten Ergebnis, da nach 2 Tagen Trock-
nung bei 40 °C im Vakuum (6-8 mbar) nach der ICH-Richtlinie unzuldssige CH,Cl,-Gehalte
von > 600 pg/g nachweisbar waren.

Das Uberschreiten der Trocknungstemperatur (ber die Glaslibergangstemperatur T, von
PLLA bedeutet nicht nur eine Erhdhung der Kettenbeweglichkeit, d. h. der thermischen
Bewegung von Kettensegmenten und Seitenketten (Mikrobrownsche Bewegung), sondern
kann auch eine Veranderung der mechanischen Eigenschaften, wie der Zugfestigkeit und
des Elastizitadtsmoduls, zur Folge haben.

Fiar das fir die Stentbeschichtung verwendete teilkristalline PLLA mit einem Kristallisations-
grad g = 49 % [83] ist dies jedoch auszuschlieBen, da im Bereich T4 kein Einbruch des
Speichermoduls E’ als ReferenzmaRB fur die mechanischen Eigenschaften in Abhangigkeit
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von der Temperatur fur PLA-Typen mit &hnlichem Kristallisationsgrad nachgewiesen wurde
[229].

Im Zusammenhang mit einer Temperaturprozessfiihrung oberhalb der Glasibergangstempe-
ratur T ist zuséatzlich der Einfluss der unterschiedlichen Langenausdehnungskoeffizienten a
des metallischen Stentgrundkérpers (Edelstahl, CoCrMo-Legierung: a = 12 - 20x10° K™,
[230, 231]) und der PLLA-Beschichtungsmatrix (a = 80 - 250x10° K, [230, 231]) von Bedeu-

tung, die Delaminationen der Stentbeschichtung begtnstigen kdnnten.

Delaminationen der Beschichtung infolge Stenttrocknung bei 80 °C Uber 2 Tage wurden
nach mikroskopischer Begutachtung der Oberflachenmorphologie der aufgeweiteten Stents
nicht beobachtet (s. Kap. 4.3.1). Demzufolge ist eine Prozessfihrung bei 80 °C mdglich,
sofern der inkorporierte Wirkstoff bei dieser Temperatur stabil ist.

4.3 Mikroskopische Verfahren zur Beurteilung der Oberflachen-
und Volumenmorphologie des Polymer-Wirkstoff-Komposits
und Schichtverbundes

FOr eine umfassende Charakterisierung von Werkstoffzustdnden ist sowohl die Unter-
suchung der Oberflachen- als auch der Volumenmorphologie erforderlich. Ausgehend von
der Metallografie, Uber Plasto- und Keramografie, wurde die Ubergreifende und allgemein
akzeptierte Bezeichnung der Materialografie gepragt.

Die Gebrauchseigenschaften von Polymeren sind wesentlich durch ihre rdumliche Makro-
molekulanordnung determiniert. Diese wird wiederum von der chemischen Struktur und der
physikalischen Uberstruktur der Polymere beeinflusst. In diesem Zusammenhang wird auch
der Begriff der Struktur-Eigenschafts-Korrelation verwendet. Kenntnisse hinsichtlich der
GréBe und Verteilung von Phasen sowie deren Vertraglichkeit sind unabdingbar, um Zu-
sammenhange zwischen der Funktionalitdt und den Verarbeitungsbedingungen darstellen

und interpretieren zu kénnen.

Fdr die im Rahmen dieser Arbeit durchgefihrten Untersuchungen zur Oberflachen- und Vo-
lumenmorphologie der Polymer-Wirkstoff-Komposite wurden verschiedene mikroskopische
Methoden herangezogen, die in den Kapiteln 4.3.1 und 4.3.2 vorgestellt werden. Auf die
Volumenmorphologie des Schichtverbundes zwischen Stentgrundkdrper und Beschichtung
wird im Kapitel 4.3.3 néher eingegangen.
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4.3.1 Oberflachenmorphologie des Polymer-Wirkstoff-Komposits

Lichtmikroskopie

Die Qualitdt und strukturelle Integritdt der Polymerbeschichtung wurde mit der Licht-
mikroskopie beurteilt. Dazu wurde das Auflichtmikroskop Axioskop (Fa. Carl Zeiss) verwen-
det. Digitalisiert und dokumentiert wurde mittels einer Videokamera (CF 15/4, Kappa,
Framegrabber FG 32, Fa. Hasotek).

Die Unterschiede in der Oberflachenmorphologie der Polymer-Wirkstoff-Komposite, exem-
plarisch an einem PLLA/TETD-Komposit (PLLA/TETD 70/30 % w/w) gezeigt, die aus zwei
unterschiedlichen Inkorporationsverfahren resultieren, sind in den lichtmikroskopischen Auf-
nahmen in der Abbildung 41 dargestellt. Die Aufnahme der Abb. 41a zeigt die Oberflachen-
morphologie des PLLA/TETD-Komposits, wenn das im Lésungsmittel des PLLA unlésliche
TETD ohne vorheriges Losen als Feststoff mit unterschiedlicher KristallgréBe der PLLA-
Ldsung zugesetzt wird und ein Komposit mit inhomogener TETD-Verteilung resultiert.

Abb. 41:  Lichtmikroskopische Aufnahmen (Auflicht) der Oberflache zweier PLLA/TETD (70/30 %
w/w)-Folien; Herstellung des Polymer-Wirkstoff-Komposits aus der Lésung ohne (a) und
mit (b) Lésungsvermittlung

Eine homogene TETD-Verteilung in der PLLA-Matrix unter Ausbildung von TETD-Kristallen
mit geringer KristallgroBe wird dagegen erreicht, wenn das mit Chloroform mischbare Me-
thanol zum Lésen des TETD Verwendung findet und das in Methanol vorgel6ste TETD der
PLLA-Chloroform-Lésung unter Lésungsvermittlung zugesetzt wird (Abb. 41b, Kap. 4.2.2).
Da nur eine homogene Wirkstoffverteilung in der polymeren Stentbeschichtungsmatrix zu
reproduzierbaren Ergebnissen hinsichtlich der Schichtmorphologie, der Freisetzungskinetik
des Wirkstoffes und des Degradationsverhaltens der biodegradierbaren Polymermatrix fih-
ren kann, wurden alle fir die DES-Indikation zu untersuchenden Wirkstoffe der Polymer-
matrix unter Lésungsvermittlung zugesetzt, sofern sie nicht im Lésungsmittel des Polymers

[6slich waren.
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Die Oberflachenmorphologie der Stentbeschichtungen wurde sowohl wéahrend des Be-
schichtungsprozesses stichprobenartig als auch nach der Fertigstellung der beschichteten
Stents in lichtmikroskopischen Untersuchungen dokumentiert. Die im Sprihprozess herge-
stellten Stentbeschichtungen (Kap. 4.2.2) auf der Basis der untersuchten biodegradierbaren
Polymere PLLA, P(3HB) und P(4HB) wiesen Uber die gesamte Stentlange eine sehr hohe
Oberflachenqualitéat ohne das Vorhandensein von Fehlstellen im Bereich der Stentgelenke
und -schlaufen auf, die in den lichtmikroskopischen Aufnahmen (Abb. 42) anhand eines mit
P(3HB) beschichteten Metallstents aus einer CoCr-Legierung am Stentende (Abb. 42 a) und
in der Stentmitte (Abb. 42 b) veranschaulicht ist.

Abb. 42:  Lichtmikroskopische Aufnahmen (Auflicht, Strutbreite 90 um) einer P(3HB)-Beschichtung
auf einem undilatierten Metallstent (CoCr-Legierung, Durchmesser: 3.5 mm, Lange: 13
mm), Schichtmasse ca. 900 pg

Die lichtmikroskopischen Aufnahmen der Stentoberflachen dienten darUber hinaus zur Vor-
selektion der Untersuchungsareale fir die Rasterelektronenmikroskopie.

Rasterelektronenmikroskopie (REM)

Die konventionelle Rasterelekironenmikroskopie (REM) erfordert wasserfreie Proben und bei
elektrisch nicht leitenden Proben eine nachfolgende Sputterung, vorzugsweise mit Gold, bis
zum Erhalt einer Schichtdicke von ca. 15 nm. Dem Vorteil der hohen Auflésung und sehr
guten Abbildungsschérfe steht der Nachteil von Praparationsartefakten infolge der Trock-
nungsprozesse und des Sputterns gegeniiber. Daher sollten oberflachenmorphologische
REM-Untersuchungen immer mit weiteren mikroskopischen Untersuchungsmethoden, wie
der Auflichtmikroskopie und der Environmental Scanning Electron Microscopy (ESEM), veri-
fiziert werden. Die rasterelektronenmikroskopischen Untersuchungen der Stentoberflache
und -strukturen wurden deshalb bevorzugt im ESEM-Modus (ESEM, Typ XL30, Fa. Philips,
Eindhoven, Niederlande) durchgefthrt. Als Untersuchungsparameter wurden verwendet:
Hochspannung 10 kV, Probenabstand 10 mm, Spotsize 5 und Druck in der Probenkammer
1.9 mm Hg (GSE-Detektor). Fir die ESEM-Untersuchung wurden die Stents auf Aluminium-

73



probenteller mit doppelseitigen Leit-Tabs fixiert. Die ESEM-Untersuchungen wurden auf
nachfolgende Auffalligkeiten, sowohl auf der &uBeren als auch der inneren Stentoberflache,

konzentriert:

o Vorhandensein/Nichtvorhandensein von Kantenbeschadigungen,
o Vorhandensein/Nichtvorhandensein von Rissen, Inhomogenitéten, Schichtablésungen und fest-
haftenden Auflagerungen sowie auffalligen Veranderungen bzgl. der Stegbreite und -dicke,

o Reprasentative Oberflachenmorphologie iber die gesamte Stentlange.

Die Abbildungen 43a-f zeigen reprasentativ die Oberflachenmorphologie von mit P(3HB)-
beschichteten Metallstents aus einer CoCr-Legierung in verschiedenen Stadien der
Stentprozessierung: 1) nach Herstellung und Trocknung (Abb. 43a-b), 2) nach maschineller
Crimpung auf dem Ballonkatheter bei 70 °C und nach B-Sterilisation (Abb. 43c-d) und 3)
nach Stentdilatation bei 37 °C in isotonischer NaCl-Lésung (Abb. 43e-f). Die ESEM-Para-
meter sowie die dazugehdrigen AbbildungsmaBstdbe sind der Datenzeile der Abbildungen
zu entnehmen. Die mit P(3HB) beschichteten Stentoberflachen wiesen weder nach der
Trocknung noch nach der maschinellen Crimpung und Sterilisation sowie nach der Stentauf-
weitung Einrisse, partielle Delaminationen oder flachenhafte Ablésungen auf, was auf eine
hohe strukturelle Integritdt zwischen dem Stentgrundkdrper und der Stentbeschichtung
schlieBen lasst. Diese hohe Integritat wird dabei maBgeblich durch den Sprihprozess er-
reicht, der festgelegt durch die GrdBe der Trépfchen im Spriihnebel eine Passage des Stent-
gitters erlaubt und somit einen vollstdndigen Formschluss um die Stentstege garantiert.

-

AccV Spot Magn  Det WD Exp 100 pm AccV Spot Magn Det WD Exp |———— 100pm
100kV 5.0 200x GSE110 0 1.9 Torr T6M 13-A 03030613 100kV 5.0 200x GSE 101 0 1.9 Torr T5M 13B 03030620

AccV SpotMagn Det WD Exp |———— 200pm AccV Spot Magn Det WD BExp |——— 200pm
10.0kV 5.0 160x GSE 142 0 1.8 Torr 04012006-8m 31010630 10.0kv 5.0 160x GSE 142 0 1.9 Torr 04012006-8m 31010632
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AccV  SpotMagn  Det WD Exp p————————— 200um AccV SpotMagn Det WD BExp |——— | 200pm
100kv 50 156x  GSE 153 0 1.9 Torr 3.0/13(B) 01020685 100kv 5.0 150x GSE 12.8 0 1.9 Torr 3.0/13(B) 01020679

Abb. 43:  Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen (ESEM) von P(3HB)-Beschichtungen
(Schichtmasse ca. 900 ug) auf Metallstents (CoCr-Legierung, Durchmesser: 3.5 mm,
Lange: 13 mm) nach unterschiedlichen Stadien der Stentprozessierung: a-b: undilatiert, c-
d: maschinell gecrimpt und B-sterilisiert, e-f: maschinell gecrimpt, B-sterilisiert und dilatiert

Auch durch die Iésungsvermittelte Wirkstoffinkorporation in die polymere Beschichtungs-
matrix wurde keine Verschlechterung der Schichtqualitéat beobachtet, wie es exemplarisch an
einer PLLA-Beschichtung mit einer hohen Wirkstoffbeladung von 45 % in der Abbildung 44
gezeigt wird.

AccY Spot Magn Det WD 200 um

AccV  Spot Magn  Det WD 200 pm | T E——
100kv50 150x SE 111 Stent112 11050619

————
10.0kv 50 160x SE 113 Stent113 11050627

Abb. 44:  Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen (REM, 150x) einer PLLA/Pimecrolimus-Be-
schichtung (PLLA/Pimecrolimus 55/45 % w/w) auf einem gecrimpten und B-sterilisierten,
undilatierten Metallstent (CoCr-Legierung, Durchmesser: 3.5 mm, Lange: 15 mm),
Schichtmasse ca. 1500 ug

Somit ist davon auszugehen, dass die im Spriihprozess hergestellten Stentbeschichtungen
bei einer wie in den Abbildungen 43-44 dargestellten Oberflachengite fir tierexperimentelle
Studien verwendet werden kdnnen, vorbehaltlich der noch durchzufiihrenden in vitro Studien
zur Freisetzung der Wirkstoffe, zur Degradation der polymeren Beschichtungsmatrix und zur
Prifung klinisch relevanter Funktionalitdtsparameter, auf die in den Kapiteln 4.4 bis 4.6
detaillierter eingegangen wird.
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Rasterkraftmikroskopie (Atomic Force Microscopy, AFM)

Die morphologischen Untersuchungen der DES-Oberflachen wurden darlber hinaus durch
die Verwendung der Rasterkraftmikroskopie (NanoWizard® |, JPK Instruments AG, Berlin,
Deutschland) erweitert. Die Abbildung 45 zeigt exemplarisch die Oberflache einer DES-Be-
schichtung, die bestehend aus der polymeren Tragermatrix PLLA und dem Wirkstoff TETD in
einem Masseverhaltnis von PLLA/TETD 70/30 % im Sprihprozess auf die Stentoberflache
aufgetragen wurde, im Vergleich zu einer im GieBverfahren hergestellten Folie aus dem
gleichen PLLA/TETD-Komposit. Die Untersuchungen wurden an statistisch verteilten Arealen
der PLLA/TETD-Folie bzw. der AuBenseite der Stentstege im Contact-Modus durchgefihrt.
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Abb. 45:  Rasterkraftmikroskopische Aufnahmen der Oberflachen einer PLLA/TETD (70/30 % w/w)-
Folie (la) und eines im Spruhverfahren hergestellten PLLA/TETD (70/30 % w/w) DES (lla)
sowie Darstellung der charakteristischen Hohenprofile der Folie (Ib) und des DES (llb)
entlang der in la und lla eingezeichneten Linien von jeweils 4 pm Offset (Gocke,
Sternberg et al. [232))

Auf der PLLA/TETD-Folie treten regelmaBige Erhéhungen im Oberflachenrelief mit einer

Ausdehnung von < 5 um auf (Abb. 45, la). Die Topografie der DES-Oberflache zeigt neben
Unebenheiten im Bereich von < 1 ym nahezu kreisrunde, homogen verteilte Vertiefungen,
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die einen Durchmesser < 3 um aufweisen (Abb. 45, Ib). Die Tiefe dieser konkaven Struk-
turen betragt im Mittel 200-300 nm (Abb. 45, IIb). Da die Gesamtdicke der Stentbeschichtung
annahernd 20 um betragt, ist die abgebildete Rauigkeit, die abgesehen vom Stegprofil deut-
lich unterhalb 1 um auf einer Flache von 100 pm? liegt, ein Effekt der Oberflachenbildung
wahrend des Sprihprozesses (Abb. 45, lla).

Dartiber hinaus kénnen herstellungsbedingte Unterschiede in der Oberflachenmorphologie
der PLLA/TETD-Komposite dargestellt werden, die aus einer schnellen Kristallisation des
Wirkstoffes im Sprihprozess infolge schnellen Abdampfens des Lésungsmittels und einer
vergleichsweise langsamen Kristallisation des Wirkstoffes bei der Folienherstellung und

-trocknung resultieren.

Die rasterkraftmikroskopischen Untersuchungen erlauben somit eine detaillierte qualitative
und quantitative Charakterisierung der Polymer-Wirkstoff-Kompositoberflachen unter Be-
ricksichtigung der lateralen und vertikalen Ausdehnungen.

4.3.2 Volumenmorphologie des Polymer-Wirkstoff-Komposits

Transmissionselektronenmikroskopie (TEM)

FOr die Abbildung der Ultrastruktur der Polymer-Wirkstoff-Komposite wurde ein Hoch-
leistungs-Transmissionselektronenmikroskop vom Typ Libra 120 (Carl Zeiss AG, Ober-
kochen, Deutschland) mit einer maximalen Beschleunigungsspannung von 120 kV verwen-
det. Exemplarisch sind in der Abbildung 46 die Volumenmorphologien der Polymer-Wirkstoff-
Komposite PLLA/TETD (70/30 % w/w) (Abb. 46 Ia, b) und PLLA/Cyclosporin A (CsA, 70/30
% w/w) (Abb. 46 lla, b) dargestellt.

Dafur wurden im GieBverfahren hergestellte und in kalthartendes Epoxidharz (EpoThin, Fa.
Buehler GmbH, Disseldorf, Deutschland) eingebettete Folienstiicke aus PLLA/TETD und
PLLA/CsA zu Ultradiinnschnitten (60-90 nm) verarbeitet und im TEM untersucht.

Die TEM-Analyse der Volumenmorphologie des PLLA/TETD-Komposits zeigte eine homo-
gene, feindisperse Wirkstoffverteilung in der Polymermatrix ohne die Ausbildung von
Phasengrenzen. AuBerdem waren vereinzelt Kumulationsbereiche hdherer Wirkstoff-
konzentration zu beobachten, die als dunkelgraue Areale in der Abbildung 46 Ib erkennbar
sind. Die TEM-Aufnahmen des PLLA/CsA-Komposits zeigen separierte ca. 300-500 nm
groBe Wirkstoffkristalle/-cluster mit deutlichen Phasengrenzen zur PLLA-Matrix (Abb. 46 lIb).

77



Abb. 46:  TEM-Aufnahmen des PLLA/TETD-Komposits (70/30 % w/w, la,b) und des PLLA/CsA-
Komposits (70/30 % w/w, lla,b) in zwei unterschiedlichen Aufldsungen: la, lla — Uber-
sichtsaufnahmen, Ib, Ilb — Wirkstoffverteilungen in der Polymermatrix mit vereinzelten
Kumulationsbereichen héherer Wirkstoffkonzentration

Obwohl sowohl TETD als auch CsA unter Lésungsvermittlung als methanolische Lésungen
der PLLA-L6sung zugesetzt wurden, unterscheidet sich die Volumenmorphologie beider
Komposite deutlich voneinander.

Dies kann unter anderem auf die unterschiedlichen MolekllgréBen der Wirkstoffe
zurlckgefuhrt werden, da die homogenere Wirkstoffverteilung des TETD gegeniber dem
CsA daraus resultieren kdnnte, dass sich das kleine TETD-Molekiil (M=296.5 g/mol) weitaus
besser zwischen die linearen Polymerkettensegmente des teilkristallinen PLLA einlagert als
das deutlich gréBere cyclische CsA-Molekil (M=1202.6 g/mol).

4.3.3 Volumenmorphologie des Schichtverbundes

Auch fir die Untersuchung der Volumenmorphologie des Verbundes zwischen Stentgrund-
kdérper und -beschichtung sowie fir die Bestimmung der Schichtdicke der Stentbeschichtung
und ihrer 6rtlichen Verteilung wurde die Lichtmikroskopie in Kombination mit Bildanalyse-

verfahren eingesetzt.
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Von der Praparation bis zur Auswertung der DES waren folgende Arbeitsschritte notwendig:

o Einbettung des DES in kalthartendes Epoxidharz,

o Sukzessive Praparation verschiedener Schnittebenen,

o Digitale lichtmikroskopische Dokumentation der Stentstegquerschnitte in drei Schnittebenen zur
Untersuchung des Schichtverbundes und zur Ermittlung der Schichtdicke,

o Vermessung der Schichtdicke einzelner Stentstege sowie

o Statistische Auswertung der Schichtdicke.

Nach der lichtmikroskopischen Auswertung der praparierten Stentstegquerschnitte konnte
gezeigt werden, dass durch die Anwendung des Sprihverfahrens haftfeste, formschlissige
Beschichtungen auf die metallische Stentoberflache aufgetragen werden kénnen (Abb. 47).

Aufgrund der gitterartigen Struktur des Stents und der dadurch erschwerten Passage der
Tropfchen des Spriihnebels in das Stentlumen hinein war ein héherer Materialauftrag auf der
abluminalen Stentseite zu beobachten, was sich in einer deutlich héheren Schichtdicke auf
dieser Seite manifestiert. DarGber hinaus wird ersichtlich, dass, wie bereits im Kapitel 4.2.2
diskutiert, sehr dinne, wenig reproduzierbare Beschichtungen mit inhomogener
Schichtverteilung tber den Stegquerschnitt aus dem Tauchverfahren resultieren.

Abb. 47:  Schichtdicke im Stegquerschnitt; links: Tauchverfahren, rechts: Sprihverfahren,
Schliffanfertigung R. Rohde, LEBAO Hannover [83]

Die Auswertung der Schichtdickenverteilung Uber die Stentldnge zeigt, dass beim Sprih-
verfahren die Schichtdicke an den Stentenden im Mittel um 34 % héher ist als in der Stent-
mitte (Abb. 48). Die Schichtdickenunterschiede zwischen den linken und rechten Stegflachen
sind dagegen weniger groB und betragen im Mittel 9 %. Die Schichtdicke auf der duBeren
(abluminalen) Stegflache ist im Mittel um 45 % hdher als auf der inneren (luminalen) Steg-

flache.
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M abluminal Oluminal

Olateral 1 M lateral 2

Schichtdicke [um]

Abb. 48:  Schichtdickenverteilung eines DES (CoCr-Legierung, Durchmesser: 3.5 mm, Lange: 13
mm, Schichtmasse ca. 1100 ug) Uber den Stentstegquerschnitt (abluminal, luminal, lateral
1, lateral 2 mit jeweils n=14 MeBpunkten) und Uber die Stentldnge (proximal, medial,
distal), ermittelt durch die sukzessive Praparation und digitale lichtmikroskopische
Dokumentation (Auflicht) dreier Schnittebenen [233]

Die héhere Schichtdicke an den Stentenden ist prozessbedingt damit zu erklaren, dass der
Spruhstrahl in der Beschichtungsanlage bauartbedingt abgelenkt wird, so dass es zu einer
héheren Polymerablagerung im Bereich der Stentenden kommt. Deshalb wurden die
Prozessparameter in den durchgefihrten Parameterstudien optimiert (Kap. 4.2.2), um eine
maoglichst homogene Schichtverteilung Uber die Stentlange zu erreichen.

4.4 In vitro Elutionsverhalten von Drug-Eluting Stents

Die klinische Wirksamkeit eines DES wird neben der Auswahl eines flir die Applikation ge-
eigneten Wirkstoffes, beispielsweise zu Verhinderung der In-Stent-Restenose, entscheidend
durch sein Wirkstofffreisetzungsverhalten bestimmt, durch das die lokale Konzentration er-
reicht wird, bei der die erwiinschte Wirkung eintritt.
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Gegenstand der vorliegenden Arbeit sind DES-Beschichtungen auf der Basis langsam de-
gradierbarer Polymere, bei denen primér von einer Wirkstofffreisetzung (-elution) durch
Diffusion aus der intakten Polymerbeschichtung und weniger von einer Wirkstofffreisetzung
wdahrend der Fragmentation der Polymerbeschichtung auszugehen ist. Dabei diffundieren die
Wirkstoffmolekile aus der Polymerschicht in das den DES umgebende Elutionsmedium, wo
der zeitliche Anstieg der Konzentration der Wirkstoffmolekile gemessen wird. Beim Dif-

fusionsvorgang von Wirkstoffen aus Stentbeschichtungen sind somit zu berlcksichtigen:

o die Diffusion der Wirkstoffmolektle aus der Polymerschicht

o die zeitliche Abhangigkeit der Konzentration der Wirkstoffmolekile an der Oberflache der
Polymerschicht

o die Rickdiffusion der im Elutionsmedium geldsten Wirkstoffmolekile

Die in die Polymerbeschichtung eingebrachten Wirkstoffe diffundieren in das umgebende
Medium, d. h. in das umgebende Gewebe und in die umgebende Koérperflissigkeit. Die
Diffusion von Wirkstoffmolekilen aus einer diinnen Schicht in ein Gewebe oder eine ruhende
Flussigkeit kann naherungsweise als ein eindimensionaler Diffusionsvorgang angesehen
werden, bei der die Konzentration der diffundierenden Moleklle eine Funktion c(x,t) des
Ortes x und der Zeit t darstellt. Die Zeit- und Ortsabh&ngigkeit von ¢ wird hier durch das 2.
Fick’'sche Gesetz beschrieben [234]. Da bei den nach der DIN EN ISO 10993-12
(Biologische Beurteilung von Medizinprodukten - Teil 12, 2006: ,Probenvorbereitung und
Referenzmaterialien®) durchgefihrten in vitro Wirkstofffreisetzungsuntersuchungen (Kap.
4.4.2) eine bewegte Flussigkeit simuliert wird, wurde jedoch zur theoretischen Beschreibung
der Wirkstoffelution aus Stentbeschichtungen das Modell der Auflésung eines festen Stoffes
in einer bewegten FlUssigkeit unter Zuhilfenahme des 1. Fick’schen Gesetzes [234]
herangezogen, das im Kapitel 4.4.1 vorgestellt wird.

4.4.1 Theoretische Grundlagen zur diffusionsgesteuerten Wirkstoffelution

Zur Beschreibung des Diffusionsvorganges, der die Wirkstofffreisetzung der innerhalb dieser
Arbeit untersuchten DES bestimmt, kann ansatzweise das Modell der Auflésung eines festen
Stoffes in einer bewegten Flissigkeit verwendet werden. Bei dieser Naherung wird davon
ausgegangen, dass die Konzentration des Stoffes an der Oberflache des Festkérpers kon-
stant bleibt und der Konzentrationsgradient sich auf die Nernst’'sche Diffusionsschicht be-
schrankt (Abb. 49).
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Abb. 49:  Schematische Darstellung des charakteristischen Freisetzungsprofils eines DES (rote
Kurve) und modellhafte Naherung unter Betrachtung des Diffusionsvorganges infolge des
Konzentrationsgradientens in der Nernst’schen Diffusionsschicht

Wird nun das 1. Fick’'sche Gesetz (Gl. 4.3), das die Diffusion als Folge eines Konzen-
trationsgradientens an einer Phasengrenze beschreibt, herangezogen, so ergeben sich unter
Berilicksichtigung der oben genannten Annahmen folgende Beziehungen (Gl. 4.3-4.5):

M __p.ogd

_ 4.3
dt dx (4-3)
dc  (cg—c)
wenn —— =, (4.4)
dx )
dM -
dann M _pop L= (4.5)
dt o
mit
M - Menge des Stoffes (Anzahl der Molekiile)
t - Zeit
D - Diffusionskonstante
A - Flache, von der Moleklle abdiffundieren
¢ - Konzentration des Stoffes
x - Ort (Strecke)
cs - Sattigungskonzentration an der Oberflache des Festkoérpers
d - Dicke der Nernst'schen Diffusionsschicht
Bezogen auf das Volumen V ist:
dc
—=k-(cg—c) (4.6)
dt S
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dc

und somit =k-dt (4.7)
(cg—c)
mit
k - Auflésungskonstante, k = D-4
V.o
Die Integration flhrt dann zur Gl. 4.8:
¢s — ¢ = cgexp(—ki) (4.8)

Da nach hinreichend langer Diffusionszeit in Naherung die Sattigungskonzentration an der
Oberflache des Festkérpers cs der Sattigungskonzentration in der Flissigkeit csg gleichzu-
setzen wére, kann der Konzentrationsverlauf in der Flissigkeit somit durch folgende Bezie-

hung beschrieben werden:

c(t) = ¢ (1 —exp(—kt)) (4.9)
mit
CsF -  Sattigungskonzentration in der FlUssigkeit, hier im Elutionsmedium

Die Gleichsetzung cs = csr bedeutet aber, dass cs zeitabhéngig ist in Abweichung zur ein-
gangs beschriebenen Néherung cs = konstant. Dies erfordert eine Korrektur, die unter Be-
ricksichtigung des physikalischen Prozesses durch die Zeitabh&ngigkeit der Auflésungs-
konstante k in Gl. 4.10 realisiert wird.

k =k(t) (4.10)

Die Dicke der Nernst’schen Diffusionsschicht wird somit zeitabh&ngig. Ist das Volumen der
FlUssigkeit Ve groB gegentber dem Volumen der Stentbeschichtung, so ist bei Erreichen des
Gleichgewichts naherungsweise folgende Beziehung anzunehmen (Gl. 4.11):

M
Cyr :V— (4.11)
F

Unter Bertcksichtigung der oben getroffenen Annahmen ergeben sich die Gl. 4.12 und 4.13
(for diskrete c(t) Messungen), mit denen das Wirkstofffreisetzungsverhalten von DES an-
naherungsweise beschrieben werden kann:

k() = In(I-c(t)/cg)

(4.12)
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Far diskrete ci(t;)-Messungen:
_In(d-c/cg)
t,

1

k, =

L

(4.13)

Die Funktion k(t) charakterisiert dabei die zeitliche Anderung der Beladung des fliissigen
Elutionsmediums mit Wirkstoffmolekilen aus der Stentbeschichtung und damit die Anderung
der Ergiebigkeit der ,momentan ebenen Quelle® der Stentbeschichtung. Jeder k-Wert be-
schreibt eine bestimmte Aufladefunktion des Elutionsmediums und damit die Entladefunktion

der Stentbeschichtung.

Die zeitliche Anderung soll mit Hilfe der k(t)-Funktion an einem Beispiel erlautert werden.
Grundlage dafir ist die Gl. 4.12, wobei als Sattigungswert csg flir eine Stentschicht der nach
hinreichend langer Zeit gemessene Konzentrationswert ¢ (in ug/ml) eingesetzt wird. Um k(t)
zu bestimmen, genligen wenige diskrete Messungen der Wirkstofffreisetzung in Abhangig-
keit von der Zeit, da sich markante Unterschiede in der Diffusion des Wirkstoffes aus den zu
untersuchenden DES bereits innerhalb eines Elutionszeitraumes von wenigen Stunden zei-
gen. Der k-Wert kennzeichnet dabei den zeitlichen Verlauf der Diffusion des Wirkstoffes aus
der Stentschicht sowie die zeitliche Abnahme der Wirkstoffkonzentration an der Stent-
oberflache in Relation zum Sattigungswert csg. AuBerdem wird durch k die zeitliche Zunahme
der Dicke der Nernst’schen Diffusionsschicht beschrieben.

Exemplarisch wird dies somit an den Messwerten von vier DES-Typen veranschaulicht (s.
Tab. 16), deren kumulativ freigesetzte Wirkstoffkonzentrationen ci(t;) (in pg/ml) bestimmt wur-
den (s. Abb. 55). Die Séttigungswerte csg werden durch die ermittelten Konzentrationswerte
nach ca. 260 Stunden Elutionszeit repréasentiert.

Die Diffusion des Wirkstoffes aus der Stentbeschichtung beginnt zum Zeitpunkt t = 0, bei
dem die Konzentration des Wirkstoffes in der Flissigkeit c(0) = 0 ist. Nach Gl. 4.12 ergibt
sich flr k(0) nach Anwendung der L’'Hospitalschen Regel

k(0) = k, = (dc/dt)

(4.14)

Csr

Messtechnisch wird bei t = 0 Ac/At ermittelt, wobei das Zeitintervall At méglichst klein bleiben
soll. Da bei der in vitro Untersuchung von DES das Verhalten der Wirkstofffreisetzung tber
langere Zeit im Vordergrund steht, wurde auf die Bestimmung des Konzentrationsgradien-
tens im Nullpunkt und damit auf ko verzichtet.
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Tab. 16: Berechnete ki-Werte aus der gemessenen Wirkstoffkonzentration ¢ (in pg/ml) und der
Zeit t nach dem Start der Diffusion bei t = 0 nach Gleichung 4.13

DES 1 DES 2 DES 3 DES 4
mit csF = 83.5 pg/ml mit csF = 49 pg/ml mit csr = 54 pg/ml mit csr = 68.5 pg/mi

t [h] ki [h] t[h] ki [h] t [h] ki [h] t[h] ki [h™]
0.25 0,28 0.25 0.27 0.25 0.26 0.25 0.29
0.58 0.21 0.58 0.18 0.58 0.17 0.58 0.2
1 0.19 - - -
1.5 0.18 1.5 0.12 1.5 0.105 1.5 0.133
2.25 0.16 - - -
3 0.15 3 0.08 3 0.07 3 0.093
8 0.1 5 0.064 5 0.05 5 0.073
20 0.06 11 0.052 11 0.039 11 0.055
62 0.04 25 0.036 25 0.027 25 0.039
104 0.037 106 0.02 106 0.017 106 0.023
196 0.026 196 0.016 196 0.015 196 0.019

Im Falle der untersuchten vier DES-Typen beginnt die Messung der Wirkstofffreisetzung erst
abt = 0.25 h und reicht bis zu t = 260 h fir jede Stentschicht. Die in der Tabelle 16 berech-
neten k-Werte ergeben in Abhangigkeit von der Zeit charakteristische k(t)-Schichtentlee-
rungsfunktionen, wie sie in der Abbildung 50 dargestellt sind.

0,3

0,25

e

L R e

ki[h™]
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0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200
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Abb. 50:  Kk(t)-Schichtentleerungsfunktionen nach den Messergebnissen von vier DES-Typen (s.
Abb. 55): DES 1 - Stent P(4HB)/SIR 85/15, P(4HB)-Deckschicht_733-510, DES 2 - Stent
PLLA/P(4HB) 70/30, 15 % SIR, P(4HB)-Deckschicht_733-510, DES 3-Stent PLLA/P(4HB)
50/50, 15 % SIR, P(4HB)-Deckschicht_733-510, DES 4 - Stent PLLA/P(4HB) 30/70, 15 %
SIR, P(4HB)-Deckschicht_733-510
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Der Ansatz der Zeitabhéangigkeit des k-Wertes korrigiert die eingangs gemachte Annahme,
dass die Konzentration der Molekiile an der Oberflache des festen Kérpers, der sich in einer
Flussigkeit auflést, konstant bleibt. Diese Korrektur wird durch die zu Beginn der Wirkstoff-
elution auftretende starke Abnahme der Konzentration des Wirkstoffes an der Oberflache der
Stentschicht und somit durch die Abnahme der k-Werte bestatigt. Die starken Unterschiede
in den k-Werten zeigen sich besonders im niedrigen Zeitbereich bis anndhernd 10 h. Danach

verringern sie sich und gehen oberhalb von 100 h in wenig zeitabh&ngige k-Werte Gber.

Der Ubertragungsprozess der Wirkstoffmolekiile aus der Stentbeschichtung in das Elutions-
medium wird vom DES-Design, d. h. von der Art des Polymers, der Schichtdicke und dem
Schichtaufbau, bestimmt und beeinflusst somit maBgeblich den Prozess der Wirkstoff-

diffusion und seiner zeitlichen Anderung.

Die Zielsetzung der entwickelten und in den folgenden Kapiteln dargestellten in vitro Pr0f-
methoden war die Charakterisierung des Wirkstofffreisetzungsverhaltens von koronaren DES
hinsichtlich der Wirkstoffmenge, die pro Zeiteinheit in ein das Blut simulierendes Elutions-
medium abgegeben wird, und hinsichtlich der Wirkstoffverteilung in einer die BlutgefaBwand
simulierenden Alginatmatrix in Abhangigkeit von den Parametern des DES-Designs.

4.4.2 In vitro Wirkstoffelution in Abhangigkeit vom DES-Design

Zur quantifizierenden Charakterisierung des Wirkstofffreisetzungsverhaltens von DES in An-
lehnung an die DIN EN ISO 10993-12 wurden die im Elutionsmedium dilatierten DES jeweils
in schraubdeckelverschlieBbaren Glasvials in 1.0 ml Elutionsmedium bei 37 °C in einem
Warmeschrank aufoewahrt (Abb. 51).

Abb. 51:  Aufbau der Apparatur zur Untersuchung der Wirkstofffreisetzung von DES in ein beweg-
tes, wassriges Elutionsmedium bei 37 °C im Warmeschrank
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Die ProbengefaBe wurden dabei auf einer Schittelmaschine bewegt, um eine ungehinderte
Wirkstoffdiffusion und eine homogene Wirkstoffverteilung im Elutionsmedium zu gewahr-
leisten. AuBerdem wurde das Elutionsmedium regelmaBig erneuert, um die Konzentration
des gel6sten Wirkstoffs innerhalb des kalibrierten Messbereichs des Analysenverfahrens zu
halten. Das resultierende Eluat wurde der HPLC zugefuhrt und die Elution des jeweiligen
DES wurde sofort mit 1.0 ml frischem Elutionsmittel fortgesetzt. Um die untersuchten
lipophilen Wirkstoffe in den wassrigen Eluatproben analytisch vollstandig zu erfassen, wur-
den die Eluatproben vor ihrer chromatografischen Auswertung mit Acetonitril oder Methanol

als Lésungsvermittler verdinnt (1:1, v/v).

Die fir die Wirkstofffreisetzungsuntersuchungen verwendete HPLC-Anlage der Firma
Wissenschaftlicher Geratebau Dr. Ing. Herbert Knauer GmbH (Berlin, Deutschland) bestand
aus folgenden Komponenten: der HPLC-Pumpe K-1001, dem Spektralphotometer K-2501
(Detektor), dem manuellen 6-Port-3-Kanal-Injektionsventil, dem 4-Kanal-Vakuum-Entgaser
PL-DG 804, dem Steuer-Computer Compaq Deskpro P4, 1.5 GHz und der Software Euro-
Chrom 2000 WIN 2.05 HPLC. Die Art der Trennsaule richtete sich nach dem zu unter-
suchenden Wirkstoff.

Der Gehalt des innerhalb des Zeitintervalls At; zwischen zwei Entnahmepunkten in das
Elutionsmedium freigesetzten Wirkstoffes m;(At) wurde aus dem erhaltenen Detektorsignal,
in Form der Peakflache Uber die Retentionszeit bestimmt. Die Versuchsdauer sowie der
Abstand und die Anzahl der Probenentnahmezeitpunkte sind von vielen EinfluBfaktoren ab-
hangig, beispielsweise von der Art und Morphologie der Polymermatrix, der Art des Wirk-
stoffs, der Konzentration des zu testenden Wirkstoffs in der Polymermatrix, der L&slichkeit
des Wirkstoffs im Elutionsmedium sowie dem Verhaltnis zwischen Oberflache und Volumen
des Prufkorpers.

Da zu jeder Probennahme das Elutionsmittel vollig erneuert wurde, wurden die Messwerte
der eluierten Wirkstoffmasse akkumuliert (Gl. 4.15). Dartber hinaus wurde der eluierte Wirk-
stoffanteil (in %) bezogen auf die gesamte urspriinglich in der Stentbeschichtung installierte
Wirkstoffmasse kalkuliert (Gl. 4.16).

J
m J, summiert = zmi (Atl) (415)
i=0
J
D m, (A1)
W= 2 .100% (4.16)
My
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mit

ie N, - Nummer des Probenentnahmeintervalls
Jje [0;i] - Anzahl der Probenentnahmeintervalle bis i = |
M Cummien - Summierte eluierte Wirkstoffmasse voni =0 bisi =
At =t —t,_, - Zeitzwischen zwei Probeentnahmen
w. - Eluierter Wirkstoffanteil bezogen auf die gesamte urspringlich in der Probe

J
installierte Wirkstoffmasse

m; (At,) - Eluierte Wirkstoffmasse im Probenentnahmeintervall i

Mg - Gesamte in der Probe installierte Wirkstoffmasse

Die urspringlich in der Stentbeschichtung vorhandene Wirkstoffmasse mys wurde nach voll-
standiger Extraktion des Wirkstoffes aus der Polymermatrix durch organische Lésungsmittel,
wie Methanol oder Acetonitril, durch Untersuchung des Extraktes in der HPLC bestimmt.
Dartber hinaus wurde die Wirkstoffmasse vergleichend aus der durch Wéagung ermittelten
Schichtmasse berechnet.

Um das in vitro Modell den physiologischen Bedingungen besser anzupassen, wurde zur
Charakterisierung des Wirkstofffreisetzungsverhaltens der entwickelten koronaren DES-
Prototypen neben isotonischer (0.9 %iger) NaCl-Lésung porcines Blutplasma als Elutions-

medium benutzt.

Zur Auswertung der Wirkstofffreisetzung in Blutplasma wurde nach Bardelmeijer et al. [235]
folgende Probenvorbereitung durchgefiihrt: 0.8 ml Plasmaprobe wurden in einem 4 ml-Vial
mit 3.2 ml Diethylether versetzt, verschlossen und 5 Minuten heftig geschittelt. Danach lief3
man die Phasen trennen und fror die wassrige Phase im Gefrierschrank (-18 °C) ein. Die
Etherphase wurde abgetrennt, im Wasserbad bis zur Trockne eingeengt und mit 0.2 ml
Acetonitril aufgenommen. Zur Kalibrierung des Verfahrens wurde exakt die gleiche Ver-
fahrensweise an definiert mit Wirkstoff dotierten Leerplasmaproben angewandt.

Die in Abbildung 52 exemplarisch dargestellten Ergebnisse der Freisetzung des lipophilen
Wirkstoffes Cyclosporin A (CsA) zeigen, dass aus der Affinitat des CsA zu den EiweiBen des
Blutplasmas (PlasmaeiweiBbindung 33 % [83]) und damit verbunden aus dem hdheren
Konzentrationsgradienten eine hdhere CsA-Freisetzungsgeschwindigkeit aus DES, einge-
lagert in Blutplasma, resultiert im Vergleich zu DES der gleichen Herstellungscharge, die in
NaCl-Lésung eluiert wurden.
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Abb. 52:  Abhangigkeit der in vitro Wirkstofffreisetzung vom Elutionsmedium (0.9 %ige NaCl-
Lésung, porcines Blutplasma) am Beispiel von PLLA/CsA DES (70/30 % w/w, pro
Elutionsmedium jeweils n=2) bei 37 °C [83]

Weiterhin wurde die Wirkstofffreisetzungskinetik ausgewahlter im Rahmen der vorliegenden
Arbeit entwickelter DES in Abh&ngigkeit vom DES-Design, speziell in Abh&ngigkeit vom
Wirkstoffmasseanteil in der Polymerbeschichtung, von der Art der polymeren Be-
schichtungsmatrix, von der Schichtdicke und vom Schichtaufbau untersucht.

Wirkstoffelution in Abhdngigkeit vom Wirkstoffmasseanteil

Die Abbildung 53 den Einfluss des Wirkstoffmasseanteils (in %) in der Polymerbeschichtung
auf das Freisetzungsverhalten von DES, exemplarisch an DES-Prototypen (DES-Variante H,
Kap. 3.2.4) auf der Basis von PLLA und all-trans-Retinoesaure (Tretinoin, atRA) dargestellt.
atRA wurde als potentieller Wirkstoff fir DES untersucht, da atRA in vitro bei Konzentra-
tionen von 1x10° M bis 1x10® M eine Inhibition der Proliferation und Migration von glatten
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Muskelzellen verursacht [236-238]. Mit der Fragestellung, ob aus PLLA/atRA-Stentbeschich-
tungen diese fir die Verhinderung der In-Stent-Restenose relevanten atRA-Konzentrationen
freigesetzt werden kénnen, wurden in die PLLA-Beschichtungsmatrix 20, 40 bzw. 60 % (w)
atRA inkorporiert. Das Freisetzungsverhalten der DES-Prototypen, eingelagert in porcinem
Blutplasma bei 37 °C, wurde Uber 20 Tage verfolgt.

350
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Abb. 53:  In vitro Freisetzung von Tretinoin (atRA) aus PLLA-Stentbeschichtungen mit unterschiedli-
chen atRA-Konzentrationen (20, 40, 60 %; jeweils n=2) in porcinem Blutplasma (37 °C)
[197]

Es zeigte sich, dass mit zunehmendem atRA-Masseanteil in der PLLA-Beschichtung héhere
atRA-Konzentrationen im Blutplasma nachweisbar waren. Wird die plasmatische Halbwerts-
zeit des atRA von anndhernd 1 Stunde [239] berucksichtigt und wird davon ausgegangen,
dass nur das atRA und nicht seine Metabolite die gewlinschte Wirksamkeit bei Konzentrati-
onen von 1x10° M bis 1x10® M besitzen, so ist festzustellen, dass bei der PLLA/atRA (40/60
% w/w)-Beschichtung ausreichend hohe atRA-Konzentrationen in das Blutplasma pro
Stunde abgegeben wurden. Lokale Effekte, die aus der Anreicherung des Wirkstoffes in der
GefaBwand resultieren, bleiben bei dieser Betrachtungsweise unberiicksichtigt, da mit dem
verwendeten Freisetzungsmodell die Elution des Wirkstoffes in blutdéhnliche Medien simuliert

wird.

Wirkstoffelution in Abhdngigkeit von der Art der polymeren Beschichtungsmatrix

In der in der Abbildung 54 dargestellten Untersuchungsreihe wurden verschiedene biodegra-
dierbare, hydrophobe Polymere als Beschichtungsmatrizes fiir DES erprobt. Dabei wurde
analysiert, wie sich die Verwendung von Homopolymeren und Copolymeren sowie von

Polymerblends unterschiedlicher Zusammensetzung auf das Freisetzungsverhalten des
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antiproliferativen Modellwirkstoffes TETD [240] aus DES-Prototypen (DES-Variante H, Kap.
3.2.4) auswirken. Zur vergleichenden Untersuchung des durch die Art des Polymers be-
dingten Wirkstofffreisetzungsverhaltens wurden CoCr-Stentgrundkérper der gleichen Her-
stellungscharge verwendet. AuBerdem wurden der TETD-Masseanteil in der Beschichtung
und die Schichtmasse konstant gehalten.
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Abb. 54:  In vitro Freisetzung von TETD aus verschiedenen biodegradierbaren Stentbeschichtun-

gen (jeweils n=2) in 0.9 %iger NaCl-Lésung (37 °C); P(3HB)/P(4HB) 50/50 % w/w mit 30
% TETD (*), P(4HB)/TETD 70/30 % w/w, P(3HB-co-4HB)/TETD 70/30 % w/w, P(3HB)/at.
P(3HB) 70/30 % w/w mit 30 % TETD, P(3HB)/P(4HB) 70/30 % w/w mit 30 % TETD,
P(3HB)/TETD 70/30 % w/w, PLLA/TETD 70/30 % w/w.

Vergleicht man die Freisetzungsprofile der teilkristallinen Homopolymere PLLA, P(3HB) und
P(4HB) so ist festzustellen, dass der freigesetzte TETD-Anteil im Untersuchungszeitraum
von anndhernd 4 Tagen bei PLLA am niedrigsten und bei P(4HB) am héchsten war. Da bei
den genannten Homopolymeren von einem &hnlichen Kristallisationsverhalten unter Aus-
bildung kristalliner und amorpher Bereiche ausgegangen werden kann, wird die deutlich
schnellere TETD-Freisetzung aus P(4HB) wahrscheinlich durch ihre chemische Struktur be-
stimmt. Aufgrund des Fehlens der hydrophoben Methylgruppe (-CHs) in der Polymerkette ist
gegeniber PLLA und P(3HB) ein héherer Wassereintrag pro Zeiteinheit anzunehmen, der
die beschleunigte TETD-Freisetzung begriindet. Die im Kapitel 4.1.2 fir PLLA bestimmten
gréBeren Kontaktwinkel mit Wasser verdeutlichen das schlechtere Benetzungsverhalten von
PLLA im Vergleich zu P(3HB) und bedingen die langsamere TETD-Freisetzung aus der
PLLA- gegeniber der P(3HB)-Matrix. Die Inkorporation von TETD in das untersuchte Co-
polymer aus 3-HB und 4-HB (Copolymerverhaltnis 3-HB/4-HB 82/18, Tepha Inc., Boston,
USA) fuhrt aufgrund des 4-HB-Anteils zu einer schnelleren TETD-Freisetzung als die im
Homopolymer P(3HB). Eine Verblendung der isotaktischen P(3HB) mit ataktischer (amor-
pher) P(3HB) [241] bzw. mit P(4HB) hat ebenfalls eine héhere TETD-Freisetzungsrate im
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Vergleich zur unverblendeten P(3HB) zur Folge. AuBerdem zeigte die Steigerung der
P(4HB)-Konzentration im P(3HB)/P(4HB)-Blend von 30 % auf 50 % (w) eine weitere Zu-
nahme der Freisetzungsrate, die hdher als die von P(4HB) war.

Diese gezielte Steuerung des Freisetzungsverhaltens von DES in Abhéangigkeit von der
Blendzusammensetzung der Beschichtungsmatrix konnte darliber hinaus an Sirolimus (SIR)-
haltigen Stentbeschichtungen gezeigt werden. Dazu wurden verschiedene Stentbeschich-
tungen auf der Basis von PLLA und P(4HB) inkorporiert mit SIR hergestellt und hinsichtlich
ihres Freisetzungsverhaltens in vitro im Vergleich zum klinisch wirksamen Cypher-Stent (Fa.
Johnson & Johnson, USA, DES-Design: Polymerblend-Grundbeschichtung aus
Poly(butylmethacrylat) (PBMA) und Poly(ethylen-co-vinylacetat) (PEVA) 50/50 % w/w mit
einem SIR-Anteil von 33 % (w) gegenilber PEVA/PBMA, SIR-Beladung 1.4 pg/mm?, SIR-
freie PBMA-Deckschicht) analysiert (Abb. 55). Bei einem SIR-Anteil von 15 % wurde die dem
Cypher-Stent analoge SIR-Beladung von annédhernd 1.4 pg/mm? durch die Schichtmasse der
Grundschicht realisiert. Die Freisetzungsgeschwindigkeit in der initialen Phase wurde durch
das Verblenden von P(4HB) mit PLLA sowie durch das Auftragen einer P(4HB)-Deckschicht
erniedrigt (DES-Variante F, Kap. 3.2.4). Bei hinsichtlich ihres Schichtaufbaus analogen
PLLA/SIR-Beschichtungen mit einer Zusammensetzung von 85/15 % (w/w) lagen die ge-
messenen Wirkstoffkonzentrationen im Eluat nahe der Nachweisgrenze des HPLC-Analyse-
verfahrens von 0.05 pg/ml. Deshalb wurde auf die Aufnahme der Daten in die Abbildung 55
sowie auf die weitere Untersuchung von DES diesen Typs verzichtet.
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Abb. 55:  In vitro Freisetzung von SIR aus PLLA/P(4HB)/SIR-Stentbeschichtungen (jeweils n=1) im
Vergleich zum kommerziellen CYPHER-Stent (n = 1) in 0.9 %iger NaCl-L6sung/0.06 %
Brij 35 (37 °C); PLLA/P(4HB)/SIR-Stentbeschichtungen mit unterschiedlichen PLLA/
P(4HB)-Blendzusammensetzungen (70/30, 50/50, 30/70 % w/w) und 15 % SIR in der
PLLA/P(4HB)-Grundschicht mit einer Schichtmasse von 733 pg sowie einer SIR-freien
P(4HB)-Deckschicht mit einer Schichtmasse von 510 ug.
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Die Verwendung hydrophiler Polymere und deren Einfluss auf die Wirkstoffelution wurde an-
hand einer chemisch vernetzten Hyaluronsdure (HA)-Beschichtung experimentell getestet
(DES-Variante D, Kap. 3.2.4). Daflr wurden CoCr-Stents zuerst mit wassriger 0.1 %iger
(w/w) HA-Lésung und dann mit einer 1x10* M Dimethylaminopropyl-3-ethylcarbodiimid
Hydrochlorid (EDC)-Lésung bespriht. Nach Trocknung (40 °C, Vakuum 6-8 mbar, 2 Tage)
und Wagung der mit HA beschichteten Stents wurden diese fir 30 Minuten mit einer 0.01 M
atRA-Ldsung inkubiert. Zum Schluss wurden die getrockneten HA/atRA-DES (40 °C, Va-
kuum 6-8 mbar, 2 Tage) einer abschlieBenden Wagung zur Bestimmung der installierten

atRA-Masse unterzogen.

Die Ergebnisse der atRA-Freisetzung von drei mit diesem Beschichtungsverfahren herge-
stellten HA/atRA-DES verdeutlichen die geringe Reproduzierbarkeit des Verfahrens, da sehr
unterschiedliche Freisetzungsprofile resultierten, die durch die starken Unterschiede im er-
reichten Beladungsgrad der HA-Matrix mit atRA hervorgerufen wurden (Abb. 56).
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Abb. 56:  In vitro Freisetzung von Tretinoin (atRA) aus chemisch vernetzten Hyaluronsaure (HA)-
Stentbeschichtungen (n=3, jede Kurve reprasentiert einen Stent) in porcinem Blutplasma
(37 °C); Wirkstoffinkorporation durch Inkubation der HA-Beschichtung in 0.01 M atRA-L&-
sung [197]

AuBerdem war festzustellen, dass atRA aus der hydrophilen, quelloaren HA-Matrix innerhalb
von 0.3-1 h vollstdndig abgegeben wurde. Die aus der HA-Beschichtung maximal freige-
setzte absolute atRA-Masse von 0.35 pug war auf Grund des gewahlten Verfahrens der Wirk-
stoffinkorporation durch Inkubation und der dadurch erreichten geringen Beladung der HA-
Matrix mit atRA deutlich kleiner als bei den untersuchten PLLA/atRA-Beschichtungen, bei
denen eine hdhere atRA-Beladung in der PLLA-Matrix realisiert werden konnte und bei de-
nen im Mittel absolute atRA-Massen von 23 ug atRA (PLLA/atRA 80/20 % w/w) bis 285 ug
atRA (PLLA/atRA 40/60 % w/w) freigesetzt wurden (s. vergleichend Abb. 53).
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Wirkstoffelution in Abhdngigkeit von der Schichtdicke und vom Schichtaufbau

Die Abhéangigkeit des DES-Freisetzungsverhaltens von der Schichtdicke und dem Schicht-
aufbau wird an P(4HB)/SIR-DES (DES-Variante F, Kap. 3.2.4) demonstriert, die bei gleichem
SIR-Anteil von 15 % (w) in der P(4HB)-Grundschicht unterschiedliche Schichtmassen und

somit -dicken der Grund- und Deckschicht aufweisen (Abb. 57).

Die kumulativ héchsten SIR-Konzentrationen im Eluat wurden bei dieser Untersuchungsreihe
mit den DES-Prototypen erzielt, die Uber die héchste Grundschichtmasse von 733 pg ver-
fugten. Eine Retardation der Wirkstofffreisetzungsgeschwindigkeit wurde erwartungsgeman
mit zunehmender Deckschichtmasse erreicht. Die maximale deckschichtbedingte Retarda-
tion wurde innerhalb der ersten 5 Stunden beobachtet, was darauf schlieBen lasst, dass trotz
P(4HB)-Deckschicht ein schneller Wassereintrag in die Beschichtung erfolgt. Mit zunehmen-
der Erschoépfung des Wirkstoffreservoirs in der Polymermatrix und somit mit abnehmendem
Konzentrationsgradienten wurde eine Angleichung der Elutionskurven unter geringer Frei-

setzungsgeschwindigkeit festgestellt.
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Abb. 57:  In vitro Freisetzung von SIR aus P(4HB)/SIR-Stentbeschichtungen (jeweils n=1) im Ver-
gleich zum kommerziellen CYPHER-Stent (n=1) in 0.9 %iger NaCl-L6sung/0.06 % Brij 35
(37 °C); P(4HB)/SIR-Stentbeschichtungen mit P(4HB)/SIR 85/15 % (w/w) in einer hin-
sichtlich der Schichtmasse und somit -dicke variierten Grundschicht (Basecoat) und mit
einer hinsichtlich der Schichtmasse und somit -dicke variierten SIR-freien Deckschicht
(Topcoat); Beispiele: Stent 85/15-733-0 = DES mit P(4HB)/SIR 85/15 % (w/w)-Grund-
schicht mit einer Schichtmasse von 733 ug, ohne Topcoat; Stent 85/15-733-210 = DES
mit P(4HB)/SIR 85/15 % (w/w)-Grundschicht mit einer Schichtmasse von 733 ug, mit ei-
nem SIR-freien P(4HB)-Topcoat mit einer Schichtmasse von 210 pg.

Bei der Beladung von CoCr-Stents mit dem Mitosehemmer Paclitaxel (PTX) [242] wurden
zwei unterschiedliche Strategien bei der Gestaltung des Schichtaufbaus verfolgt. So wurde
zum einen das herkdbmmliche Beschichtungsverfahren unter Inkorporation des PTX in den
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Polymerbulk angewandt (DES-Variante H, Kap. 3.2.4). Zum anderen wurde zunachst eine
polymerfreie PTX-Grundschicht aufgetragen, die zum Schutz vor mechanischer Ablésung
und zur Retardation der PTX-Freisetzung durch eine diinne formschlissige Polymerbe-
schichtung abgedeckt wurde (modifizierte DES-Variante G, Kap. 3.2.4). Die Ergebnisse der
Freisetzungsstudien mit derartigen P(4HB)/PTX-DES-Prototypen sind in der Abbildung 58

dargestellt.
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Abb. 58: In vitro Freisetzung von Paclitaxel (PTX) aus P(4HB)-Stentbeschichtungen mit
unterschiedlichem Schichtaufbau (jeweils n=1) in 0.9 %iger NaCl-Lésung (37 °C); DES-
Prototyp 1: P(4HB)-Beschichtung mit Inkorporation von 15 % PTX (ca. 100 pg), DES-
Prototyp 2: PTX-Grundschicht (ca. 100 pg) mit PTX-freier P(4HB)-Deckschicht (ca. 150

HQ)

Bei ann&hernd gleicher absoluter Wirkstoffbeladung von 100 ug PTX wurden innerhalb der
ersten 220 h bei der mit 15 % PTX inkorporierten P(4HB)-Beschichtung (DES-Prototyp 1)
héhere PTX-Konzentrationen im Eluat gemessen als bei der reinen PTX-Beschichtung mit
P(4HB)-Deckschicht (DES-Prototyp 2). Im weiteren zeitlichen Freisetzungsverlauf wurde das
PTX aus dem DES-Prototyp 2 mit héherer Geschwindigkeit freigesetzt, was am starkeren
Kurvenanstieg des DES-Prototyps 2 und am Schnittpunkt beider Kurven bei annahernd
280 h erkennbar ist. Eine vollstandige PTX-Freisetzung wurde beim DES vom Typ 2 nach
annahernd 400 h erreicht. Die Freisetzungsgeschwindigkeit verringerte sich beim unter-
suchten DES des Typs 1 deutlich, was durch die Abflachung der Freisetzungskurve nach
annahernd 400 h sichtbar wird. Nach annahernd 550 h war die PTX-Freisetzungsrate des
DES vom Typ 1 so gering, dass die Studie beendet wurde. Die PTX-Restbeladung dieses
DES betrug im Mittel 8 %.
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4.4.3 Raumliches Wirkstoffverteilungsmuster in einem in vitro Impragnierungsmodell

AuBerdem wurden von Neubert et al. [243] im Rahmen der gemeinsamen Forschungstatig-
keit der Nachwuchsgruppe ,Stenttechnologien fir die vaskulare Regeneration® (FKZ:
0402010, Leiterin: Dr. K. Sternberg) zur Untersuchung der in vitro Freisetzung von DES eine
an das Arzneibuch adaptierte Methode entwickelt, bei der eine fir die Freisetzungsunter-
suchung von Tabletten und Kapseln etablierte Durchflusszelle (USP 4) aus
Poly(methylmethacrylat) (PMMA) als Vorbild diente (Abb. 59). Um die Wirkstoffverteilung auf
der abluminalen Stentseite untersuchen zu kdnnen, wurde eine die GefaBwand simu-
lierende, durch den Zusatz von 10 % (w) Lipofundin lipophilisierte Alginatmatrix in die Durch-
flusszelle gegossen. Dabei diente ein 3 mm dicker Metallstab im Zentrum der Zelle als Platz-
halter, der nach der Gelierung der Alginat-Lipofundin-Matrix entnommen wurde. In das resul-
tierende Lumen kann anschlieBend der zu untersuchende DES mit Hilfe eines Ballon-
katheters implantiert werden. Im unteren Teil der so adaptierten Durchflusszelle befanden
sich Glasperlen von ca. 1 mm Durchmesser, die eine laminare Strémung erzeugten. Das
Medium wurde von unten kommend mittels einer Schlauchpumpe mit einer Flussrate von 35
ml/min durch die Zelle geleitet [243]. Die einzelnen Komponenten wurden Uber PVC-
Schlauche miteinander verbunden. Die Zelle wurde in einem Dissolutiontester (PT-DT7) auf
37 °C temperiert. Als Durchflussmedium wurde NaCl-haltiger Phosphatpuffer (pH 7.4)

verwendet.
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Abb. 59:  Modifizierte Durchflusszelle mit Stent (schematisch, links): 1 Durchflussmedium, 2
Hydrogelmatrix, 3 Glasperlen, 4 Stent; Durchflusszelle mit lipophilisierter Alginatmatrix
(Draufsicht, Mitte) und Durchflusszellenapparatur (schematisch, rechts): A auf 37 °C tem-
periertes Wasserbad, B Durchflusszelle, C Schlauchpumpe, D auf 37 °C temperiertes
VorratsgefaB mit Rihrer [243]

Flr die Matrixgenerierung wurde Natriumalginat als Hydrogelbildner ausgewahlt, da es nach
Zugabe von Kalziumionen durch deren Einlagerung in die Hohlrdume der Polyguluronat-
ketten geliert und formstabile, im Freisetzungsmedium unlésliche Gele bildet. Alginatgele
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bieten dariiber hinaus den Vorteil, dass Ol-in-Wasser-Emulsionen, wie das verwendete
Lipofundin, oder Proteine in die Matrix eingebettet werden kénnen.

Zur Etablierung der Methode wurden CoCr-Stents mit dem fluoreszierenden Wirkstoff
Triamteren, inkorporiert in PLLA, beschichtet. Zur qualitativen Auswertung der Triamteren-
Verteilung in der Alginatmatrix wurde diese in ca. 5 mm dicke Segmente geschnitten, die zu-
nachst in Tissue Tec eingebettet und dann in Petrolether bei -80 °C eingefroren wurden. Da-
nach wurden mit einem Kryomikrotom (Microm HM 550) 20 um dicke Schnitte angefertigt.
Die Wirkstoffdiffusion senkrecht zur Flussrichtung wurde anhand der Schnitte mit Hilfe eines
Fluoreszenzmikroskops (Axiovert 200, Zeiss) bei einer Belichtungszeit von 50 ms ausge-
wertet. Das Lumen, in den der Stent implantiert wurde, war durch den intensiv blau fluores-

zierenden ringférmigen Saum im Mikroskop erkennbar (Abb. 60).

la

Abb. 60:  Fluoreszenzmikroskopische Ubersichtsaufnahme (la, Fotocollage) sowie Ausschnitts-
vergréBerung (Ib) der Alginat-Lipofundin-Matrix (20 pm dicke Schnitte) nach Implantation
eines mit PLLA/Triamteren (70/30 % w/w)-beschichteten Stents und Triamterenfreiset-
zung Uber 48 h [244]

Zur Untersuchung der Triamteren-Verteilung parallel zur Flussrichtung wurden 500 um dicke
Alginatfilme hergestellt, die zur Erzeugung des fir die Stentimplantation notwendigen
Lumens um einen 3 mm dicken Metallstab gerollt wurden. Der so aufgerollte Film wurde zur
Stabilisierung in der Durchflusszelle zusatzlich mit Alginatgel umhllt. Nach Beendigung der
Freisetzungsstudie wurde der Film entnommen und direkt im Fluoreszenzmikroskop unter-
sucht (Abb. 61).

Die Untersuchung der Wirkstofffreisetzung entlang der Flussrichtung hat den Vorteil, dass
die Wirkstoffverteilung in Abhangigkeit von der Stentstegposition beurteilt werden kann, da
die Abdriicke der Stege auf dem Alginatfilm sichtbar sind. Die Filme zeigten nach Implanta-
tion eines Polyvinylpyrrolidon (PVP)/Triamteren-Stents und Inkubation Uber 20 Minuten eine
intensive blaue Fluoreszenz (Abb. 61, llb), die beim unbeschichteten Stent nicht erkennbar
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war (Abb. 61, lla). Besonders hohe Triamterenkonzentrationen waren im Bereich der
Stentstege durch eine verstarkte Farbintensitat detektierbar.

Abb. 61:  Fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen eines Alginatfilms nach Implantation eines unbe-
schichteten Stents (lla) sowie eines mit Polyvinylpyrrolidon (PVP)/Triamteren (50/50 %
w/w)-beschichteten Stents und Triamterenfreisetzung Uber 48 h (llb) [243]

Das entwickelte in vitro Modell ist somit geeignet, eine qualitative Beurteilung der Verteilung
von fluoreszierenden bzw. fluoreszenzmarkierten Wirkstoffen, die aus Stentbeschichtungen
in eine lipophilisierte Alginatmatrix durch Diffusion freigesetzt wurden, vorzunehmen. Dar-
Uber hinaus ist es méglich, quantifizierende Aussagen zur Wirkstoffanreicherung in der Algi-
natmatrix durch die anhand von Kalibrationsgeraden nachgewiesene lineare Beziehung von
Fluoreszenzintensitat und Wirkstoffkonzentration sowie zur Wirkstoffanreicherung im Durch-
flussmedium zu treffen, was in weiterflihrenden Untersuchungen von Neubert et al. [243]

gezeigt werden konnte.

4.5 In vitro Degradationsverhalten der polymeren Beschichtungs-
matrizes

Eine weitere wesentliche Fragestellung bei der Entwicklung von DES stellt die Charakteri-
sierung des Abbauverhaltens der verwendeten biodegradierbaren, polymeren Beschich-
tungsmatrizes dar. Da im Rahmen der hier vorgestellten DES-Entwicklungen bevorzugt
Polyhydroxycarbonséuren, wie PLLA, P(3HB) und P(4HB), verwendet wurden, soll in den
folgenden Ausflihrungen naher auf diese Polymere und ihr Degradationsverhalten einge-

gangen werden.

Entsprechend ihrer chemischen Struktur werden die teilkristallinen Polyester PLLA, P(3HB)
und P(4HB) im wassrigen Milieu durch Hydrolyse bis hin zu ihren monomeren Ausgangs-

98



stoffen abgebaut. Die relativ langen Degradationszeiten (Kap. 2.1.2) werden durch den
hydrophoben Charakter der Polymere erklart, der eine relativ niedrige Wasseraufnahme ge-
wahrleistet und somit eine verminderte Hydrolyserate zur Folge hat. Der hydrolytische Abbau
von PLLA, P(3HB) und P(4HB) im wassrigen Milieu kann in 4 Phasen unterteilt werden: 1.
Lockerung sowie Aufldsung sekundarer und tertiarer Strukturen des Polymers durch Was-
seraufnahme (Hydratation), 2. Hydrolytische Spaltung von Esterbindungen - Verklrzung der
Polymerketten und Verringerung der Molmasse (Festigkeitsverlust), 3. Weitere Spaltung von
Esterbindungen - Unterschreiten einer kritischen Molmasse (ca. 10000-20000 g/mol), die fur
den Massenzusammenhalt unzureichend ist (Verlust des Massenzusammenhalts), 4. Voll-
standiger Abbau - Fragmentierung und Auflésung der niedermolekularen Verbindungen.
Wahrend der Degradation ist ein Anstieg der Kristallinitat zu beobachten, der auf die Kristal-
lisation von Kettenfragmenten in den hydrolysierten, amorphen Bereichen des Polymers

zurickzufihren ist.

Hinsichtlich des Einflusses der Molmasse auf das Degradationsverhalten der Polymere ist zu
bemerken, dass generell eine schnellere Degradation mit abnehmender Molmasse diskutiert
wird, dass aber auch der Kristallinitdtsgrad der Polymere von Bedeutung ist. AuBerdem
spielen Faktoren, wie die ImplantatgroBe (Oberflachen-Volumen-Verhéltnis), der Implanta-
tionsort und Beimengungen zum Polymer, eine groBe Rolle. So fiihren amorphe oder
hydrophile Blendpartner zu einer verstarkten Wasseradsorption und damit beschleunigten
Hydrolyse. Wasserldsliche Zusétze, beispielsweise auch wasserldsliche Wirkstoffe, haben
durch das Herauswaschen des Zusatzes aus der Polymermatrix eine VergréBerung der
inneren Oberflache zur Folge, was zu einer Beschleunigung der Degradation fihren kann.
Dartber hinaus ist durch saure bzw. basische Zuséatze, beispielsweise auch in Form inkorpo-
rierter Wirkstoffe, ein beschleunigter Abbau von PLLA, P(3HB) und P(4HB) zu erwarten, da
die Spaltung der Esterbindungen sowohl sdurekatalysiert als auch durch den stéchio-

metrischen Zusatz von Basen erfolgt.

Beim hydrolytischen Polymerabbau muss in vivo zusétzlich der Einfluss von kdrpereigenen
Enzymen diskutiert werden. So wurden héhere Degradationsraten bei PLLA-Implantaten in
vivo (s.c., Ratte) gegenuber vergleichbaren in vitro Untersuchungen damit erklart, dass am
Degradationsprozess in vivo zusatzlich Enzyme, wie die Lactatdehydrogenase, beteiligt sind
[245].

4.5.1 Nachweis des durch Hydrolyse bedingten Molmasseabbaus

Da PLLA, P(3HB) und P(4HB) primé&r durch Hydrolyse abgebaut werden, ist die Prifung der

in vitro Degradation in wassrigen L6ésungen vor allem fir das Materialscreening von groBer
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Relevanz. Die Polymerproben in Form von Folien und beschichteten Stents wurden zu die-
sem Zwecke in Sgrensen-Puffer bei 37 °C (Echtzeittest) bzw. bei 70 °C (beschleunigter Test)
eingelagert. Fir die Versuchsplanung, -durchfiihrung und -auswertung wird auf die DIN EN
ISO-Norm 10993-13 (,Qualitativer und quantitativer Nachweis von Abbauprodukten in Medi-
zinprodukten aus Polymeren®) und die ISO-Norm 13781:1997-02 (,Chirurgische Implantate -
Poly-L-lactid als Rohmaterial und in verarbeitender Form fiir chirurgische Implantate - In vitro
Prifung auf Degradation®) verwiesen. Die verwendeten Methoden werden in den folgenden

Ausfuhrungen dargestellt.

Die zu untersuchenden gewogenen Polymerfolien (& = 6 mm, d = 100 um) wurden in mit
Schraubdeckel verschlieBbare Vials gegeben und unter sterilen Bedingungen jeweils mit 4
ml Sgrensen-Puffer versetzt. Die fest verschlossenen GeféaBe wurden dann bei 37 °C bzw.
70 °C Uber verschiedene Zeitraume gelagert. Der Puffer wurde wdchentlich erneuert. Am
Entnahmezeitpunkt wurden die Polymerfolien zweimal mit je 4 ml dest. Wasser gewaschen
und fur einen Tag im Vakuumtrockenschrank (6-8 mbar) bei 40 °C getrocknet. Zur Bestim-
mung des degradationsbedingten Molmasseabbaus mittels Gelpermeationschromatografie

(GPC) wurden die Polymerfolien in Chloroform gelést.

Um den Molmasseabbau der polymeren Stentbeschichtungen analysieren zu kénnen,
mussten mindestens 3 Stents mit einer Schichtmasse von jeweils 500 pg gepoolt werden. In
tarabestimmten Vials wurden deshalb in Abhangigkeit von der zu erwartenden Polymerfrag-
mentation jeweils 3 bzw. 5 Stents mit 1 ml Chloroform tberschichtet und verschlossen bei 50
°C 30 Minuten gelagert. Danach wurden die Stents vorsichtig entnommen und mit 150 pl
Chloroform gespult. Das Chloroform wurde bei Raumtemperatur unter dem Abzug in 48
Stunden eingedampft. AnschlieBend erfolgten die Trocknung der in den Vials befindlichen
Polymerrickstande im Vakuumtrockenschrank (6-8 mbar) bei 40 °C und deren Wé&gung. Die
in den Vials befindlichen Polymerproben wurden vor der GPC-Untersuchung in definierten

Mengen Chloroform geldst.

Die GPC-Messungen wurden unter folgenden Bedingungen durchgefiihrt: Elutionsmittel
Chloroform (ethanolstabilisiert), Temperatur 35 °C, Flussrate 1 ml/min, interner Standard
Hexylbenzen und Probenkonzentration 0.7-1.4 mg/ml. Fiur die 3-fachen Bestimmungen jeder
Polymerprobe fand eine GPC-Anlage der Firma Polymer Standards Service GmbH, (Mainz,
Deutschland) Verwendung, bestehend aus der isokratischen Doppelkolbenpumpe (Spectra
Series P100), dem Autosampler (Spectra Series AS100), dem Saulenofen (K4 mit Graphic
Gradient Controller), dem RI-Detektor (Shodex Rl 71), dem Viskositatsdetektor (n 1000),
dem A/D-Wandler (VFC 24/126) sowie dem Online-Entgaser (PL-DG 804, Polymer Laborato-
ries, Darmstadt, Deutschland). Die Trennung der Polymermolekile entsprechend ihrer
GrdBe wurde durch drei Trennsaulen (8 mm x 300 mm, Packungsmaterial SDV, Teilchen-
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gréBe 10 um) in der Anordnung von 106 A, 105 A und 103 A PorengrdBe realisiert. Aus dem
resultierenden Chromatogramm und den Viskositédtswerten kénnen mit der fir das System
bestimmten Kalibrierkurve die Molmassenverteilung, der Zahlenmittelwert der Molmasse (M,)
und der Gewichtsmittelwert der Molmasse (M,,) sowie der Heterogenitéats- oder Polydisper-
sitatsindex M,/M, berechnet werden. Das in den weiteren Ausfihrungen verwendete Ge-
wichtsmittel der Molmasse M,, wird durch die Mark-Houwink-Gleichung definiert, die eine Be-
ziehung zwischen dem Gewichtsmittel der Molmasse M,, der gelésten Polymerketten und der
intrinsischen Viskositat n darstellt (Gl. 4.17).

M, = (ImK™H" (4.17)
mit
M, - Gewichtsmittelwert der Molmasse
(7] - intrinsische Viskositat
K, - polymer- und I6sungsmittelspezifische Konstanten

K und a sind Konstanten, die nicht exakt theoretisch berechnet werden kénnen und deshalb
fir jedes Polymer-Lésungsmittel-Paar empirisch bestimmt werden missen. Sie sind von der
geometrischen Gestalt (hydrodynamisches Volumen) und damit auch von der Wechselwir-
kung mit dem Lésungsmittel abhangig. Die Werte werden mit Hilfe von Eichproben ermittelt,
die eine sehr enge Molmassenverteilung mit bekanntem Viskositatsmittel haben sollten.
Nach konventioneller Auswertung (Standardkalibrierung) wurden folgende Mittelwerte fir K
und o zugrunde gelegt: K = 1.29x10™* | mol g und a = 0.82 (PLLA) (25 °C, in Chloroform)
[246] sowie K = 1.18x10™ I mol g® und o = 0.78 (P(3HB)) (25 °C, in Chloroform) [247].

Degradation in Abh&ngigkeit vom Polymer und von Weichmacherzusétzen

Im Rahmen der durchgefiihrten Degradationsstudien konnte im Echtzeittest bei 37 °C an
Polymerfolien gezeigt werden, dass es sich bei den untersuchten Homopolymeren PLLA und
P(3HB) um langsam degradierbare Polymere handelt, bei denen nach 52 Wochen erst eine
Molmassenreduktion um ann&hernd 45-50 % zu verzeichnen war (Abb. 62). Bei PLLA war im
Vergleich zu P(3HB) im Degradationszeitraum von bis zu 26 Wochen eine niedrigere Degra-
dationsgeschwindigkeit und somit eine weniger starke Molmassenreduktion zu beobachten,
die sich aber nach 52 Wochen auf die von P(3HB) anglich. AuBerdem wurde festgestellt,
dass durch die Zugabe von 30 % (w) niedermolekularer P(3HB) zur hochmolekularen
P(3HB) keine Erhdhung der Degradationsgeschwindigkeit zu erzielen ist. Eine beschleunig-
ter Molmassenabbau wurde bei P(3HB) durch den Zusatz des Weichmachers Triethylcitrat
(TEC) erreicht, da das Herauslésen von TEC im fiir die Einlagerung der Polymerproben ver-

101



wendeten Sgrensen-Puffer zu einem erhdhten Wassereintrag in die Polymermatrix und zu
einer vergrdBerten Polymeroberflache flhrten.
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-0~ P(3HB)

1000 8s -~ P(3HB)/dg. P(3HB)
(BHB)/TEC
EBHB-co-4HB)

(
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Abb. 62:  Degradationsbedingter Molmasseabbau verschiedener Polymere in Sgrensen-Puffer (pH
7.4, 37 °C); Prufkérper: Polymerfolien (& = 6 mm, d = 100 um); PLLA: reines PLLA-
Homopolymer mit M,, = 650000 g/mol, P(3HB): reines P(3HB)-Homopolymer mit M,, =
640000 g/mol, P(3HB)/dg. P(3HB): Blend aus P(3HB)/degradierter P(3HB) mit M,, = 3000
g/mol 70/30 % w/w, P(3HB)/TEC: P(3HB) mit Weichmacherzusatz Triethylcitrat (TEC)
70/30 % w/w, P(3HB-co-4HB): Copolymer aus 3-HB/4-HB (82/18), P(3HB)/at. P(3HB):
Blend aus natrlicher, isotaktischer P(3HB) und synthetischer, ataktischer P(3HB) mit M,,
= 10000 g/mol 70/30 % w/w, P(4HB): reines P(4HB)-Homopolymer mit M,, = 450000 g/mol
[248]

Die starkste Degradationsbeschleunigung wurde bei P(3HB) durch deren Verblendung mit
30 % (w) ataktischer, amorpher P(3HB) (at. P(3HB)) nachgewiesen (Abb. 62), da die
synthetische, amorphe P(3HB) deutlich schneller degradiert als die natirliche, teilkristalline
P(3HB) [249]. Die beschleunigte Degradation des P(3HB)/at. P(3HB)-Blends manifestierte
sich in einer Molmassenreduktion nach 52 Wochen um annahernd 80 %. AuBerdem ist von
Vorteil, dass die Hydrolyse von amorpher P(3HB) zum gleichen natirlichen Abbauprodukt 3-
Hydroxybuttersaure (3-HB) fUhrt und somit zuséatzlich auftretende Bioinkompatibilitaten durch
den Blendpartner ausgeschlossen werden kénnen. Auch das untersuchte Copolymer der 3-
Hydroxybuttersdure und 4-Hydroxybuttersaure (P(3HB-co-4HB) 82/18) zeigte gegenuber
dem Homopolymer P(3HB) einen schnelleren Abbau innerhalb des Untersuchungszeit-
raumes, da nach 52 Wochen eine Verringerung der Molmasse um anné&hernd 65 % resul-
tierte. Die beschleunigte Degradation sowohl von P(3HB-co-4HB) als auch von P(4HB) im
Vergleich zu P(3HB) kann mit dem Fehlen der Methylgruppe bei 4-HB begriindet werden, da
die bei P(3HB) vorhandene hydrophobe Methylgruppe am asymmmetrischen C-Atom den
Angriff des Wassers und somit die Hydrolyse der Esterbindung sterisch behindert. Beim
Homopolymer P(4HB) war nach 52 Wochen ein Molmasseabbau um Uber 90 % mit Hilfe der

GPC nachzuweisen.

102



Degradation in Abhéngigkeit vom Wirkstoffzusatz

Die Abhangigkeit des Degradationsverhaltens vom Wirkstoffzusatz als relevanter Einfluss-
gréBe fur die Beurteilung des Degradationsverhaltens von DES-Beschichtungen wurde an
PLLA sowie an PLLA mit Zusatz von 30 % Wirkstoff im beschleunigten Test bei 70 °C
untersucht (Abb. 63). Daflir wurden PLLA-Folien verwendet, die mit den Modellwirkstoffen
TETD bzw. CsA beladen waren.
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Abb. 63:  Degradationsbedingter Molmasseabbau wirkstoffbeladener Polymerfolien (& = 6 mm, d =
100 pum) in Sarensen-Puffer (pH 7.4, 70 °C); PLLA: reines PLLA-Homopolymer mit M,, =
650000 g/mol; PLLA/CsA 70/30 % (w/w): PLLA-Matrix, in die 30 % Cyclosporin A inkorpo-
riert wurde; PLLA/TETD 70/30 % (w/w): PLLA-Matrix, in die 30 % Disulfiram inkorporiert
wurde.

Die Untersuchungen zeigten, dass in der initialen Degradationsphase von bis zu 14 Tagen
eine deutlich beschleunigte Degradation des PLLA infolge Wirkstoffzusatzes stattfand. Dies
kann damit erklart werden, dass durch die aus der Wirkstoffelution resultierende Wasserauf-
nahme in die gebildeten HohlrAume der hydrophoben Polymermatrix und die VergréBerung
der inneren Oberflache eine héhere Anzahl von Esterbindungen gespalten wurde. Die PLLA-
Degradation war bei den mit TETD inkorporierten Proben nach 28 Tagen vollstandig. Bei den
CsA enthaltenen PLLA-Proben war der Molmassenabbau nach 35 Tagen auf 96 % vorange-
schritten. Die reine PLLA-Matrix war nach 35 Tagen nahezu vollstandig degradiert, da nur
noch 0.8 % der urspriinglichen Molmasse mit Hilfe der GPC detektiert wurden.

Die Unterschiede in der Degradation der PLLA-Matrix bei Zusatz der lipophilen Wirkstoffe
TETD und CsA kdnnen durch die langsamere Elution des groBen CsA-Molekiils (M=1202.6
g/mol) gegeniber dem TETD-Molekil (M=296.5 g/mol) verursacht worden sein, da nachge-
wiesen wurde, dass die Wirkstoffelution nach initialem ,burst release“ von CsA unter den
gewahlten Bedingungen langsamer verlief als die von TETD. Die TETD-Freisetzung war
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nach etwa 14 Tagen und die CsA-Freisetzung war nach etwa 21 Tagen abgeschlossen.
Somit konnte wahrend der Einlagerung der Proben, der PLLA/TETD-Komposit starker vom
Wasser durchdrungen werden als der PLLA/CsA-Komposit, was die tendenziell etwas
schnellere Degradation der PLLA-Matrix erklart, die mit TETD inkorporiert wurde.

Degradation von Stentbeschichtungen nach -Sterilisation

Weiterhin wurde getestet, welchen Einfluss die B-Sterilisation mit einer flir Medizinprodukte
dblichen Strahlendosis von 25 kGy auf das Degradationsverhalten von PLLA hat. Um eine
realitdtsnahe Beurteilung bei relevantem Oberflachen-Volumen-Verhéltnis fiir DES vorneh-
men zu kénnen, wurden deshalb B-sterilisierte PLLA-Stentbeschichtungen mit einer Dicke
von annahernd 10 um im Vergleich zu unsterilisierten PLLA-Stentbeschichtungen in Sgren-
sen-Puffer bei 70 °C eingelagert und hinsichtlich ihres Degradationsverhaltens untersucht
(Abb. 64).
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Abb. 64:  Degradationsbedingter Molmasseabbau unsterilisierter und B-sterilisierter PLLA-Stent-
beschichtungen (d = 10 um) in Sgrensen-Puffer (pH 7.4, 70 °C); pro Probennahmezeit-
punkt wurden n = 3 Stents (flr nicht sterilisierte Stents bis einschlieBlich 21 Tage) und n =
5 Stents (flr alle B-sterilisierten Stents und nicht sterilisierten Stents ab 28 Tagen Einlage-
rungsdauer) herangezogen [83]

Da durch die B-Sterilisation annadhernd 70 % der urspriinglichen Molmasse von PLLA abge-
baut wurden, degradierten die sterilisierten deutlich schneller als die nicht sterilisierten PLLA-
Stentbeschichtungen. Ein nahezu vollstdndiger Abbau der sterilisierten PLLA-Stentbe-
schichtungen war nach 21 Tagen zu verzeichnen. Das Degradationsverhalten der unsterili-
sierten PLLA-Stentbeschichtungen war mit dem der untersuchten PLLA-Folien (Abb. 63) ver-
gleichbar, da auch hier nach 35 Tagen die PLLA-Matrix so stark abgebaut war, dass die
Proben der GPC nicht mehr zugefihrt werden konnten. In diesem Zusammenhang ist zu be-
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ricksichtigen, dass mit dem beschleunigten Degradationstest innerhalb von 21 Tagen ein
Einlagerungszeitraum bei 37 °C simuliert wird, der vergleichend mit einem PLLA &hnlicher
Molmasse (Resomer® L210, M,, = 280000 g/mol, Boehringer-Ingelheim Pharma, Ingelheim,
Deutschland) einer Degradationszeit bei 37 °C von etwa 2 Jahren entspricht [248].

4.5.2 Nachweis des Masseverlustes infolge Polymerfragmentation

Der Masseabbau der PLLA-Stentbeschichtungen wahrend der in vitro Degradation als MafB
fir deren Fragmentation wurde durch Wagung mit Hilfe einer Analysenwaage (Typ: Kern
770, Ablesbarkeit £ 10 pg) an den zu verschiedenen Probennahmezeitpunkten entnomme-
nen und getrockneten Stents bestimmt (Abb. 65).
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Abb. 65:  Degradationsbedingter Masseabbau unsterilisierter und p-sterilisierter PLLA-Stent-
beschichtungen (d = 10 um) in Sarensen-Puffer (pH 7.4, 70 °C)

Die Untersuchungen zum degradationsbedingten Masseabbau ergaben, dass bei den [3-
sterilisierten PLLA-Stentbeschichtungen verursacht durch den vorangeschrittenen Mol-
masseabbau (im Vergleich dazu Abb. 64) bereits nach 7 Tagen die Schichtfragmentation
einsetzte. Die Einlagerung der unsterilisierten PLLA-Stentbeschichtungen in Sgrensen-Puffer
fihrte erst nach 21 Tagen zu einem deutlichen Masseabbau.

Dartber hinaus wurden Untersuchungen zur Oberflachenmorphologie der [B-sterilisierten
PLLA-Stentbeschichtungen wahrend des Degradationsprozesses bei 70 °C vorgenommen,
die zeigen, dass es nach 7 Tagen zu Rissbildungen in der Beschichtung und zu ersten
Fragmentablésungen kam. Nach 14 Tagen verlor die sterilisierte PLLA-Beschichtung ihre
mechanische Integritdt, die mit einer starken Ablésung der Schichtfragmente vom
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Stentgrundkérper einherging (Abb. 66). Da die Temperatur im Schnelltest Gber der Glastiber-
gangstemperatur von PLLA liegt (s. Kap. 2.1.2), das Material jedoch in der Praxis unterhalb
der GlaslUbergangstemperatur eingesetzt wird und zudem ein stark beschleunigter Polymer-
abbau bei 70 °C erfolgt (s. Kap. 4.5.1), sind derartige Fragmentationen der PLLA-Schicht bei
37 °C erst nach einer Degradationszeit von 6-9 Monaten zu erwarten.

{
AccY Spot Magn Det WD Exp )J)um AccY SpotMagn Det WD Exp ———1 100pm

10.0kV 5.0 160x GSE 112 1 Stent1 0.4 24110304 10.0kV 5.0 1560x GSE 104 1 Stent2 4.4 24110321

AccY SpotMagn Det WD Exp —— 100um
10.0kv 5.0 150x GSE 11.4 1 Stent4 10.5. 24110316

Abb. 66:  Rasterelektronenmikroskopische (ESEM) Aufnahmen von [-sterilisierten PLLA-
beschichteten Stents nach 0 (a), 7 (b) und 14 (c) Tagen in vitro Degradation (in Sgrensen-
Puffer, pH 7.4, 70 °C)

Weiterhin konnte in im Rahmen dieser Arbeit durchgefthrten in vivo Studien im Tiermodell
Kaninchen nachgewiesen werden, dass die Endothelialisierung von DES auf der Basis von
PLLA nach 4 Wochen Implantation und somit weit vor dem Beginn der Fragmentation abge-
schlossen ist (s. Kap. 5.5) und dass somit eine unkontrollierte Abgabe von Schichtfragmen-
ten in das Stentlumen hinein, die einen Wiederverschluss des Stents bzw. Irritationen in der
GeféaBwand verursachen kdnnen, auszuschlieBen ist. AuBerdem ist daraus abzuleiten, dass
biodegradierbare Polymere, wie PLLA, trotz ihrer degradationsbedingten Fragmentationsnei-
gung als Beschichtungsmaterialien fir DES empfohlen werden kénnen.
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4.6 Ermittlung klinisch relevanter Funktionalitatsparameter

Neben den in den Kapiteln 4.1 bis 4.5 dargestellten grundlagenorientierten Untersuchungen
zur Entwicklung und Charakterisierung von DES-Prototypen steht im folgenden Kapitel die
Funktionalitéatsprifung zu deren Eignung fur den klinischen Alltag im Vordergrund. Dazu
zahlen Untersuchungen zur Sterilisierbarkeit von DES (Kap. 4.6.1), zur Systemintegritat
zwischen DES und Ballonkatheter (Kap. 4.6.2) sowie zu den tribologischen Eigenschaften

ausgewahlter DES-Systeme (Kap. 4.6.3).

4.6.1 Einfluss verschiedener Sterilisationsverfahren auf Drug-Eluting Stent-Be-
schichtungen

Die Anwendung von Werkstoffen als Implantatmaterialien schreibt zwingend deren Sterilitét
vor, die durch verschiedene etablierte Standard-Sterilisationsverfahren erreicht werden kann.
Durch die Sterilisation sollte bei gleichzeitiger Gewahrleistung der Abtdétung aller Mikro-
organismen inklusive der Dauerformen und Sporen die chemische und mechanische Be-

schaffenheit der Implantatmaterialien gar nicht oder nur wenig beeinflusst werden.

Far die biomedizinische Anwendung kommen vor allem in Betracht:

o die Dampfsterilisation mit gespanntem und gesattigtem Wasserdampf
o die Gassterilisation mit Formaldehyddampf (FAD) bzw. Ethylenoxid (EtO)
o die Plasmasterilisation mit Wasserstoffperoxid (H2O,)

o die Strahlensterilisation mit 3- oder y-Strahlung.

Die Sterilisation mit Wasserdampf bei ca. 120 °C und 2 bar Druck ftr 20 Minuten ist fir bio-
degradierbare Polymere im Allgemeinen nicht geeignet, da deren hydrolytischer Abbau-
prozess bereits wahrend der Sterilisation beginnen wirde. Zusétzlich kann die thermische
Behandlung, die im Rahmen der Sterilisation notwendig ist, zu einer Verédnderung der
Kristallinitat, zu einem thermischen Abbau oder zum Erweichen bzw. Schmelzen des Poly-
mers fOhren. DarUber hinaus ist eine thermische Zersetzung von in die Polymere eingebet-
teten Wirkstoffen bei diesen hohen Temperaturen méglich, die den Verlust der biologischen
Aktivitat der Wirkstoffe zur Folge hat.

Auch die zum Zwecke der Sterilisation verwendeten Substanzen, wie FAD und EtO, dirfen
keine Inaktivierung der inkorporierten Wirkstoffe hervorrufen, indem sie mit diesen chemisch
reagieren. AuBerdem missen diese Substanzen vollstandig aus den Implantaten entfernbar

sein, da sie toxisch und zum Teil kanzerogen wirken.

107



Die sterilisierende Wirkung bei der Plasmasterilisation ist einerseits auf die im Plasma gene-
rierte UV-Strahlung und andererseits auf die Bildung freier Radikale sowie den Beschuss der
Mikrooganismen mit lonen zurlickzufihren. Bei der Plasmasterilisation von wirkstoffbelade-
nen Polymeren ist somit zu beachten, dass deren Oberflachen aktiviert werden und nach der
Plasmasterilisation gegebenenfalls veranderte Eigenschaften aufweisen, die sich zum einen
in einer drastischen Reduktion der biologischen Aktivitéat der inkorporierten Wirkstoffe und
zum anderen in einer Verschlechterung der Biokompatibilitdt der Polymeroberflache aus-

dricken kénnen.

Sterilisationsbedingte Verdnderungen des Polymers

Aufgrund der Nachteile, die sich durch die Wasserdampf- und die Plasmasterilisation far
wirkstoffbeladene, biodegradierbare Polymere ergeben, wurden fir DES als potentielle Steri-
lisationsverfahren die Gassterilisation mit EtO sowie die Sterilisation mit - und y-Strahlen
untersucht. Das Ziel der Studie war, die Molmasse von PLLA-Folien nach Sterilisation mit
Hilfe der GPC zu bestimmen und den Einfluss der Strahlendosis bei - und y-Sterilisation auf
den zu erwartenden Molmasseabbau zu analysieren (Abb. 67).
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Abb. 67:  Abbau von PLLA infolge Sterilisation mit Ethylenoxid (EtO), B-Strahlen (25 kGy, 40 kGy)
und y-Strahlen (25 kGy, 40 kGy)

In diesem Zusammenhang wurde gezeigt, dass sowohl die (- als auch die y-Sterilisation bei
einer Strahlendosis von 25 kGy (4.5 MeV) einen Molmasseabbau von anndhernd 70 % ver-
ursachen. Bei einer Erhdhung der Strahlendosis auf 40 kGy (4.5 MeV) wurde bei beiden
Strahlensterilisationen ein Molmasseabbau von annahernd 80 % festgestellt. Werden fir
DES die B- oder y-Sterilisation verwendet, missen die Auswirkungen des strahlungsindu-
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zierten Molmasseabbaus sowohl bei der Beurteilung des Degradationsverhaltens (Kap. 4.5)
als auch des Elutionsverhaltens (Kap. 4.4) Berucksichtigung finden. Demzufolge sollten die
damit im Zusammenhang stehenden in vitro Prifungen an sterilisierten DES durchgefihrt
werden. Die EtO-Sterilisation hatte dagegen keine nennenswerte Reduktion der Molmasse
von PLLA zur Folge.

Die mit der Sterilisation einhergehenden chemischen Veranderungen kénnen ferner eine
Anderung der mechanischen Eigenschaften des Polymers bewirken. Um dies zu priifen,
wurden deshalb von Grabow et al. [250] mechanische Untersuchungen unter Verwendung
eines Dynamic Mechanical Analyzer (DMA 2980, TA-Instruments, New Castle, Delaware,
USA) bei 37 °C durchgeflhrt. Die sterilisierten PLLA-Proben wurden im Vergleich zur un-
sterilisierten PLLA-Probe einer Zugbeanspruchung unterworfen und jeweils der Elastizitats-
modul (E-Modul), die ReiBdehnung und die Zugfestigkeit ermittelt (Abb. 68). Die Prifge-
schwindigkeit betrug 1 N/min.
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Abb. 68:  Anderung ausgewahlter im Zugversuch ermittelter mechanischer Kennwerte von PLLA-
Priifkérpern infolge Sterilisation mit Ethylenoxid (EtO), B-Strahlen (25 kGy) und y-Strahlen
(25 kGy) (Grabow, Schlun, Sternberg et al. [250])

Die EtO-Sterilisation bewirkte eine deutliche Erhéhung der ReiBdehnung der PLLA-Prif-
korper, die mit einer unvollstdndigen EtO-Entfernung aus der PLLA-Matrix und der damit
verbundenen weichmachenden Wirkung des in der Matrix verbliebenen EtO erklart werden
kann. Die mechanischen Kennwerte E-Modul und Zugfestigkeit blieben im Vergleich zur un-
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sterilisierten PLLA-Probe nahezu unverandert. Die B-Sterilisation verursachte eine leichte
Erniedrigung des E-Moduls und der Zugfestigkeit, die im Rahmen der ermittelten Standard-
abweichungen im Vergleich zur unsterilisierten PLLA-Probe tolerierbar ist. Die y-Sterilisation
erwies sich dagegen als weniger geeignet, da diese energiereiche Strahlung zu einer deutli-
chen Erniedrigung der ReiBdehnung und der Zugfestigkeit fiihrte, die mit der Erhéhung des
Kristallinitatsgrades der y-sterilisierten PLLA-Prifkdrper korrelierte [250].

Sterilisationsbedingte Verdnderungen des Wirkstoffs

Die Stabilitat der Wirkstoffe wahrend des Sterilisationsprozesses wurde zunachst an der
Reinsubstanz untersucht, die den fir DES in Frage kommenden Sterilisationsverfahren mit
EtO und B-Strahlen unterzogen wurde. Die Auswertung der sterilisierten Wirkstoffe hinsicht-
lich der Bildung méglicher Additions- und Zersetzungsprodukte erfolgte mit der HPLC und
wenn erforderlich zur Strukturaufklarung der Produkte mit der NMR-Spektroskopie. Bei kom-
plexen Wirkstoffmolekulen, wie SIR, kann auBerdem die Kombination HPLC-MS angewendet
werden, bei der die Hochleistungs-Flussigkeits-Chromatografie zur Auftrennung und die
Massenspektrometrie zur Identifikation der Substanzen dient.

Danach wurden dartber hinaus die mit dem Wirkstoff inkorporierten polymeren Stentbe-
schichtungen hinsichtlich ihrer Sterilisationsféhigkeit geprdft, indem der Wirkstoff mit organi-
schen Lésungsmitteln aus der sterilisierten Stentbeschichtung extrahiert und der Analyse
zugefihrt wurde. Um eine zusatzliche thermische Schadigung der Wirkstoffe bei der EtO-
Sterilisation ausschlieBen zu kénnen, wurde mit Kaltgas bei 35 °C sterilisiert. Wirkstoffe, die
mit EtO reagierende funktionelle Gruppen, wie Hydroxyl- oder Aminogruppen, enthielten,

wurden bevorzugt mit B-Strahlen behandelt.

4.6.2 Systemintegritat zwischen Drug-Eluting Stent und Ballonkatheter

Komplikationen bei der DES-Implantation kénnen auftreten, wenn sich der auf den Ballon-
katheter gecrimpte DES vorzeitig vom Ballon ablést. Daher wurde in den folgenden Untersu-
chungen geprtft, ob durch die DES-Beschichtung die Systemintegritéat zwischen dem Stent
und dem Ballonkatheter im Vergleich zum unbeschichteten Stent herabgesetzt wird.

Der strukturelle Verbund des Systems DES-Ballonkatheter wurde anhand von Stentab-
zugstests ermittelt. Dazu wurden sowohl mit PLLA beschichtete Stents mit und ohne Wirk-
stoffinkorporation als auch lediglich (a-SiC:H)-beschichtete Stents mit einer Stentldnge von
13 mm auf Ballonkatheter (3.5x15 mm) manuell aufgecrimpt. Der auf dem Ballon montierte
Stent wurde mittels Klebestreifen in einem Haltejoch in der oberen Einspannung einer Uni-
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versalprifmaschine (Zwick, Typ BZ2.5/TN1S) fixiert. Dabei wurde darauf geachtet, dass die
Stentenden, insbesondere das fir den Abzug relevante distale Ende, durch die Fixierung
nicht beeinflusst werden. Der Katheterschaft wurde in die untere Einspannung der Prifma-
schine geklemmt, wobei durch einen aufgeschobenen Silikonschlauch Beschadigungen des
Schafts vermieden werden sollten. Die freie Einspannlange zwischen der Unterkante des
Haltejochs und der unteren Einspannung betrug 200 mm. Die Messung wurde mit einer
Prifgeschwindigkeit von 20 mm/min durchgefihrt. Eine eingestellte Vorkraft von 0.001 mN
sicherte den exakten Messbeginn. Als Parameter fir die Crimpfestigkeit diente das mit dem
Lésen des Stents aus der Crimpposition korrespondierende Kraftmaximum der ermittelten
Kraft-Weg-Kurve beim Abzug (Abb. 69).
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Abb. 69:  Schematische Darstellung zur Ermittlung der Stentabzugskraft mittels Universalprifma-
schine (links) und ermittelte Kraft-Weg-Kurven beim Abzug von (a-SiC:H)-beschichteten
Stents ohne PLLA-Beschichtung, mit PLLA-Beschichtung, mit PLLA/Disulfiram (TETD)-
Beschichtung 70/30 % (w/w) bzw. mit PLLA/Cyclosporin A (CsA)-Beschichtung 70/30 %
(w/w) (rechts)

Die in der Tabelle 17 zusammengefassten Ergebnisse der Abzugstests verdeutlichen, dass
fir das Abziehen des gecrimpten Stents vom Ballon bei der reinen PLLA-Beschichtung eine
héhere Kraft aufgewendet werden musste als bei der (a-SiC:H)-Beschichtung. Somit wurde
durch die PLLA-Beschichtung eine Erhéhung der Crimpfestigkeit des Stents auf dem Ballon
erreicht. Durch die Inkorporation von Wirkstoffen in die PLLA-Matrix wurde sowohl mit TETD
als auch mit CsA eine Verringerung der Stentabzugskraft gegenliber der reinen PLLA-Be-
schichtung beobachtet, die aber nicht die mit dem Kklinisch etablierten (a-SiC:H)-
beschichteten Stent erreichte Stentabzugskraft unterschritt, so dass von einer sicheren
Applizierbarkeit der entwickelten DES auf PLLA-Basis ausgegangen werden kann.
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Tab. 17: Ergebnisse der Abzugstests mittels Universalpriifmaschine zur Ermittlung der System-
integritat Stent - Ballonkatheter

Stentbeschichtung Stentabzugskraft [N]
a-SiC:H 1.49
PLLA 2.36
PLLA/TETD 70/30 % (w/w) 1.46
PLLA/CsA 70/30 % (w/w) 1.78

Als grenzwertig sind in dieser praxisnahen Prifung Stentabzugskrafte von < 1.2 N zu be-
trachten. In weiteren Untersuchungen zurm Einfluss der Wirkstoffbeladung auf die Crimp-
festigkeit von DES auf PLLA-Basis konnte gezeigt werden, dass mit 50 % CsA in der PLLA-
Matrix im Mittel 10 % héhere Abzugskrafte aufgebracht werden mussten als bei den DES mit
30 % CsA-Beladung (jeweils n= 3 Stents) [83].

4.6.3 Schichtintegritat nach ,,Delivery” im in vitro GefaBmodell

Far die Untersuchung der entwickelten DES hinsichtlich ihrer Schichtintegritét bei praxis-
naher Belastung wurde eine Prifstrecke mit GefaBsimulation nach Schmidt et al. [251] ver-
wendet (Abb. 70).

Flhrungsrichtung

Fihrungskatheter

GefaBmodell

A-B 55 mm
A-C 115 mm
A-D 160 mm

Abb. 70:  Schematische Darstellung der in vitro Priifstrecke mit GeféaBsimulation nach Schmidt et al.
[251] zur Untersuchung der Schichtintegritdt von DES nach Delivery

112



Bei dieser in vitro Prifstrecke wird der auf den Ballonkatheter gecrimpte DES im Wasserbad
bei 37 °C zuerst durch einen Flhrungskatheter und dann durch eine mit Hilfe eines Poly-
ethylenschlauchs simulierte, nachgeschaltete GeféBstrecke mit einem Innendurchmesser
von 2.0 mm geschoben wurde (= ,Delivery®). Nach der Passage der Prifstrecke erfolgte die
Stentdilatation mittels Handpumpe mit einem Druck von 10 bar.

Um die Schichtintegritéat nach Delivery und Dilatation beurteilen zu kénnen, wurden die DES
getrocknet und der hochauflésenden Rasterelektronenmikroskopie (REM) zugefthrt. Exem-
plarisch sind in der Abbildung 71 REM-Aufnahmen von mit PLLA/Pimecrolimus (55/45 %
w/w) beschichteten Stentoberflachen dargestellt, die verdeutlichen, dass selbst bei hohen
Wirkstoffbeladungen in der PLLA-Matrix keine Einrisse oder flachenhaften Ablésungen der

Schichten zu verzeichnen waren.

AccV Spot Magn Det WD Exp p———f 100m | AccV Spot Magn Det WD Exp |p—— m
100KV 50 200x GSE 124 1 1.7 Torr 28080608 100kV 50 200x GSE 122 1 1.7 Torr 28080612

Abb. 71:  Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen (ESEM, 200x) einer PLLA/Pimecrolimus-Be-
schichtung (PLLA/Pimecrolimus 55/45 % w/w) auf einem gecrimpten, B-sterilisierten und
dilatierten Metallstent (CoCr-Legierung, Durchmesser: 3.0 mm, L&nge: 18 mm) nach
Delivery im in vitro GefaBmodell, Schichtmasse ca. 1800 ug

Dies lasst auch unter praxisnahen Bedingungen auf eine hohe strukturelle Integritéat zwi-
schen dem Stentgrundkérper und der Stentbeschichtung schlieBen, die bereits im Kapitel
4.3.1 an DES derselben Beschichtungscharge nach Crimpung und B-Sterilisation unter Be-
weis gestellt werden konnte.

Die Schichtintegritat wird dabei maBgeblich durch das feindisperse Versprihen der Polymer-
Wirkstoff-Lé6sungen und den damit verbundenen Formschluss der Beschichtung um die
Stentstege herum erreicht. Da selbst in den Stentzonen hoher Deformation kein EinreiBen
und Ablésen der Stentbeschichtung beobachtet wurde, konnte somit gezeigt werden, dass
sich das teilkristalline, relativ spréde PLLA als Beschichtungsmatrix fur DES unter praxis-
naher Belastung eignet, sofern die angestrebten Schichtdicken von 5-10 um nicht Uber-
schritten werden. Sind hohe absolute Wirkstoffdosen in der Stentimplantationszone und so-
mit hdhere Schichtdicken von etwa 20 um notwendig, wurde zur Verhinderung der Rissbil-
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dung beispielsweise eine Verblendung von PLLA mit P(4HB) vorgenommen (Kap. 4.4.2).
DarUber hinaus kdnnen in der Medizintechnik etablierte und hinsichtlich ihrer Biokompatibili-
tat als unbedenklich eingestufte Weichmacher, wie z. B. Triethylcitrat (TEC), verwendet wer-
den. Der mit dem Zusatz des Weichmachers TEC zusétzlich verbundene Vorteil des schnel-
leren Abbaus der Polymermatrix wurde im Kapitel 4.5.1 nachgewiesen.

Die Ergebnisse der morphologischen Untersuchungen nach Passieren einer kinstlichen
GefaBstrecke bestatigen ein optimales tribologisches Verhalten der entwickelten DES am
Beispiel von PLLA/Pimecrolimus-DES und veranschaulichen, dass durch diese Stent-
beschichtungen die Schichtintegritéat bei DES-Implantation und -Dilatation sichergestellt wer-
den kann.

5. Entwicklung von Drug-Eluting Stents fur die Kardiolo-
gie
Im Rahmen dieser Arbeit wurden DES zur Behandlung der koronaren Herzkrankheit und zur
Verhinderung der In-Stent-Restenose (Kap. 3.1.1) entwickelt, bei denen Koronarstents
(Durchmesser 3.5 mm, Lange 13 mm) aus einer CoCr-Legierung mit den Wirkstoffen
Tetraethylthiuramdisulfid (TETD) bzw. Genistein beschichtet wurden, die in hochmolekulares
PLLA (F{esomer® L214, M,, = 650000 g/mol, Fa. Boehringer-Ingelheim Pharma GmbH & Co.
KG) eingebettet waren. Die Stents wurden mit den PLLA/Wirkstoff-Lésungen im Sprihver-

fahren (Kap. 4.2.2) beschichtet. Die Oberflachenmorphologie der DES-Beschichtungen ist an
Hand der REM-Aufnahmen in der Abbildung 72 ersichtlich.

aqn WD |—| - _ 1 200 pom
10.0kV 652 160x GSE 149 1 29040206 Stent 34 10.0ky 6.0 160x E 148 1.8 Torr 18040611

- g -
AccVY  Spot Magn Det WD E m AccV  Spi

Abb. 72:  Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen (ESEM, 150x) der PLLA/TETD-Beschich-
tung (70/30 % w/w, links) und der PLLA/Genistein-Beschichtung (70/30 % w/w, rechts) auf
Metallstents (CoCr-Legierung, Durchmesser 3.5 mm, Lange 13 mm)
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TETD wurde als 0.01 M und Genistein als 0.045 M methanolische Lésung der 0.16 %igen
(w/w) PLLA-L6sung zugemischt, so dass die entsprechenden Masseverhalinisse von
PLLA/TETD 70/30 % und einer TETD-Beladung von 2 ug/mm? sowie von PLLA/Genistein
70/30 % und einer Genistein-Beladung von 2.5 ug/mm? resultierten. Die PLLA/TETD- bzw.
PLLA/Genistein-DES wurden im Vakuumtrockenschrank (6-8 mbar) bei 40 °C Uber 2
Wochen getrocknet, um die Lésungsmittelfreiheit zu gewahrleisten.

TETD ist in Deutschland als Arzneimittel Antabus® zur Alkoholentwdhnung zugelassen.
AuBerdem wurde Uber die Anwendung von TETD als Immunmodulator [252] sowie zur The-
rapie von Aids [253] und von Metallvergiftungen [254-256] berichtet. TETD und das durch
Reduktion entstehende Diethyldithiocarbamat (DETC) hemmen eine Vielzahl von Enzymen
durch Komplexbildung mit Metallen in Metalloenzymen (in Superoxiddismutase, Dopamin-@3-
Hydroxylase, DNA-Polymerase, Metalloproteinasen) oder durch Reaktion mit funktionellen
SH-Gruppen von Enzymen (Hexokinase, Ecto-ATPase). AuBerdem kénnen TETD/DETC mit
funktionell wichtigen SH-Gruppen verschiedener Zellproteine, unter anderem mit SH-Grup-
pen von Mikrotubuli, reagieren und diese inaktivieren [257]. TETD/DETC haben auf verschie-
dene Zellen in vitro antiproliferative Wirkung und hemmen andere Zellfunktionen (unter ande-
rem die Migration). Aus dem Vergleich der Konzentrationen, die in vitro biologisch wirksam
sind, mit den pharmakologisch und toxisch wirksamen Dosen in vivo kann eine gute lokale

Wirksamkeit bei sehr geringen oder keinen systemischen Effekten angenommen werden.

Genistein ist ein Isoflavon-Derivat und wird aus der Sojabohne gewonnen. Es ist ein soge-
nannter sekundarer Pflanzenstoff und zahlt zur Familie der Phyto6strogene. Genistein hat
eine antioxydative Wirkung sowie einen regulierenden Einfluss auf das Immunsystem und
den Gesamt-Cholesterin- und Kalziumhaushalt [258]. Die in der Literatur beschriebenen Wir-
kungen und Wirkmechanismen des Genisteins, die unter anderem fir die Verhinderung der
In-Stent-Restenose ausschlaggebend sein kénnen, werden in den folgenden Ausfihrungen
spezifiziert. Genistein ist ein Hemmstoff der Protein-Tyrosinkinase (PTK) und der Topoiso-
merase |l. AuBerdem hemmt dieser Wirkstoff die kardialen L-Typ Kalziumkanale. Hinsichtlich
der Wirkungen auf Endothelzellen sind die durch Genistein hervorgerufenen Hemmungen
der kollageninduzierten Plattchenaggregation, der Monozytenadhédsion an Endothelzellen
nach Stimulation des Tumornekrosefaktors (TNF), der durch Homocystein ausgeldsten
Apoptose und der durch mechanische Scherkrafte ausgelésten Expression des chemotak-
tisch wirkenden Interleukins IL-8 zu nennen [259]. Die Wirkungen des Genisteins auf vasku-
lare glatte Muskelzellen sind im Wesentlichen die Inhibition der Proliferation dieses Zelltyps
durch die Hemmung der PTK und die Inhibition der durch oxidativen Stress induzierten Zell-
migration [260].
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Neben der in vitro Biokompatibilitdt von Polymeren, die als Beschichtungsmatrizes Verwen-
dung finden kénnen, wurden die zellspezifischen und konzentrationsabhangigen Effekte der
Wirkstoffe Tetraethylthiuramdisulfid und Genistein auf die Zellen der GefaBwand untersucht.
Dartber hinaus war das Wirkstofffreisetzungsverhalten der auf der Basis von Tetraethylthiu-
ramdisulfid und Genistein generierten DES-Prototypen Gegenstand der Untersuchungen.
Die in vitro Studien wurden durch die Erprobung von DES auf der Basis von Genistein im
Tiermodell Kaninchen vervollstandigt. Die Ergebnisse dieser umfangreichen in vitro und in

vivo Prifungen werden in den folgenden Kapiteln 5.1 bis 5.5 vorgestellt und erlautert.

5.1 In vitro Biokompatibilitat polymerer Beschichtungsmatrizes

Da fir die Beschichtung von Stents duBerst biokompatible Polymere Anwendung finden sol-
len, wurden zur Beurteilung der Biokompatibilitdt verschiedener permanenter und biodegra-
dierbarer Polymere Zytotoxizitdtsuntersuchungen mit Hilfe des MTS-Tests (Kap. 4.1.4) ge-
maB der Europaischen Norm zur biologischen Beurteilung von Medizinprodukten (Teil 5:
Prafungen auf in vitro Zytotoxizitat, DIN EN ISO 10993-5, 1999) durchgefihrt. Daflr wurden
humane koronare, arterielle Endothelzellen (Human Coronary Artery Endothelial Cells,
HCAEC) und humane koronare, arterielle glatte Muskelzellen (Human Coronary Artery
Smooth Muscle Cells, HCASMC) auf den Folienstanzen (& 6 mm, d=100 um) der verschie-
denen Polymere ausgesat (Direktkontakttest) und die metabolische Aktivitat der HCAEC und
HCASMC nach 48 h im MTS-Test Uberprift. Als Kontrollen wurden Polystyrol (Negativkon-
trolle NC) und Zinn-PVC (Positivkontrolle, PC) mitgefiihrt. Die HCAEC und HCASMC sowie
die Basal- und Wachstumsmedien wurden von der PromoCell GmbH (Heidelberg, Deutsch-
land) bezogen.

Die Ergebnisse der MTS-Tests zur Beurteilung der Biokompatibilitat der fir die Stentbe-
schichtungen zu verwendenden Polymere verdeutlichten eine gute Biokompatibilitat der bio-
degradierbaren, teilkristallinen Polymere PLLA und P(4HB) (Abb. 73). Die relative Vitalitat in
Bezug zur Negativkontrolle Polystyrol betrug auf PLLA bei den HCAEC im Mittel 83 % und
bei den HCASMC im Mittel 97 %. Die niedermolekulare P(4HB) zeigte im Direktkontakt mit
den HCASMC eine mit PLLA vergleichbare Biokompatibilitdt, da eine mittlere relative Zell-
vitalitat von 99 % resultierte. Mit den HCAEC wurde auf P(4HB) mit Hilfe des MTS-Tests eine
mittlere relative Zellvitalitdt von 64 % ermittelt. Die teilkristalline P(3HB) und das amorphe
PDLLA waren weniger biokompatibel und fihrten zu einer Reduktion der HCAEC-Vitalitat um
33 % (P(3HB)) und 42 % (PDLLA) sowie der HCASMC-Vitalitdt um 43 % (P(3HB)) und 30 %
(PDLLA). Bei Direktkontakt mit dem teilkristallinen Copolymer PLLGA, ein statistisches Co-

116



polymer des L,L-Dilactids und Diglycolids mit 12-18 % Diglycolid-Anteil, zeigten die beiden

untersuchten Zelltypen ein sehr unterschiedliches Verhalten, da die HCAEC PLLGA besser

tolerierten als die HCASMC, was sich in einer hdheren metabolischen Aktivitdt der HCAEC

gegeniber den HCASMC ausdrlckte (Abb. 73). In der Gruppe der permanenten Polymere

wurde die héchste Vitalitat der Zellen auf den PMMA-Oberflachen nachgewiesen. Ein starke

Hemmung der Zellvitalitat hatten aufgrund einer auf diesen Polymeroberflachen geminderten

Zelladhasion die permanenten Polymere PBMA, PUR und PEVA zur Folge.
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Relative Vitalitdt (MTS-Test, bei A=492 nm) von HCAEC (a) und HCASMC (b) nach

Direktkontakt (48 h) mit verschiedenen Probenmaterialien in Bezug zur Negativkontrolle
Polystyrol (PS): PLLA nM,, - PLLA mit niedriger Molmasse von 280000 g/mol, PLLA hM,, -
PLLA mit hoher Molmasse von 650000 g/mol, PDLLA - Poly(D,L-lactid), PLLGA - Poly(L-
lactid-co-glycolid), P(3HB) - Poly(3-hydroxybuttersaure), P(4HB) nM,, - Poly(4-hydroxy-
buttersaure) mit niedriger Molmasse von 140000 g/mol, P(4HB) hM,, - Poly(4-hydroxy-
buttersdure) mit hoher Molmasse von 450000 g/mol, PMMA - Poly(methylmethacrylat),
PBMA - Poly(butylmethacrylat), PEVA - Poly(ethylen-co-vinylacetat), PUR - Polyurethan
Pellethane®, Glas - Glasplattchen, SnPVC - Zinn-PVC als Positivkontrolle (PC)
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Relevante Unterschiede in der Biokompatibilitdt in Abhangigkeit von der Molmasse des
Polymers waren nicht zu verzeichnen, da die untersuchten PLLA- und P(4HB)-Chargen mit
jeweils hoher und niedriger Molmasse zu sehr &hnlichen Ergebnissen hinsichtlich der Vitalitat
der auf den Polymeroberflachen ausgesaten Zellen flihrten.

5.2 Untersuchung ausgewahlter wirkstoffbedingter Effekte auf zel-
lularer Ebene

In diesem Kapitel werden ausgewéhlte Untersuchungsergebnisse Uber zelluldare Effekte in
kultivierten Endothelzellen und glatten Muskelzellen vorgestellt, die durch die Wirkstoffe
Tetraethylthiuramdisulfid (TETD) und Genistein hervorgerufen werden. Da die Wirkstoffe die
In-Stent-Restenose (Kap. 3.1.1) verhindern sollen, wurden in diesem Zusammenhang
folgende wirkstoffbedingte Effekte untersucht:

o zytotoxische bzw. die Zellvitalitdt beeinflussende Effekte durch den Nachweis der Aktivitat der
zellularen Dehydrogenasen (MTS-Test),

o die Zellproliferation beeinflussende Effekte durch den Nachweis des Einbaus des Thymidin-
analogons 5-Bromo-2°-desoxyuridin, das in die DNA proliferierender Zellen inkorporiert wird
(BrdU-Test),

o die durch zytotoxische Effekte hervorgerufene Veranderung der Ultrastruktur der Zellen mit Hilfe

der Transmissionselektronenmikroskopie (TEM),
o die Veranderung des Zytoskeletts mit Hilfe der Immunhistochemie und

o die Beeinflussung der Zellmigration in Chemotaxis-Experimenten.

Es wurden folgende Zellen verwendet: BFA - Zelllinie boviner, fétaler Endothelzellen aus der
Aorta (European Collection of Cell Cultures - ECACC), A7r5 - Zelllinie glatter Muskelzellen
aus der thorakalen Aorta einer embryonalen BDIX-Ratte (ECACC), HCAEC - primare,
humane koronare, arterielle Endothelzellen (PromoCell GmbH, Heidelberg, Deutschland)
und HCASMC - primére, humane koronare, arterielle glatte Muskelzellen (PromoCell GmbH,
Heidelberg, Deutschland). Die in den Tests verwendeten HCAEC und HCASMC stammten
aus der zweiten bis sechsten Passage. Sie wurden jeweils in einer Dichte von 1x10* Zel-
len/ml in 96-Lochplatten ausgesat und in den jeweiligen Wachstumsmedien kultiviert, die wie
die Basalmedien von der PromoCell GmbH (Heidelberg, Deutschland) bezogen wurden. Um
den natirlichen Zustand der Zellen in der GefaBwand zu simulieren, wurden die Zellen in der
Zellkultur zunachst arretiert. Zur Nachahmung der wahrend des In-Stent-Restenoseprozes-
ses (s. Kap. 3.1.1) gesteigerten Zellproliferation in Folge der Freisetzung von Wachstums-
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faktoren erfolgte danach die Restimulierung der Zellen, indem den Zellkulturmedien die ent-
sprechenden Wachstumsfaktoren zugesetzt wurden. Zur Arretierung der Zellen wurde das
Wachstumsmedium gegen das Basalmedium, das mit 0.5 % f6talem Kélberserum (FKS) far
die HCAEC und 0.1 % FKS fur die HCASMC angereichert war, ausgetauscht. Danach wur-
den die Zellen weitere 2 Tage unter 5 % CO,-Atmosphare bei 37 °C kultiviert. Der zu unter-
suchende Wirkstoff wurde in frischem Basalmedium mit dem entsprechenden FKS-Gehalt
appliziert und nach 6 h wurden die Zellen mit 25 ng/ml rekombinantem, humanem EGF
(HCAEC) bzw. 25 ng/ml rekombinantem, humanem PDGF (HCASMC) sowie 5 % FKS resti-
muliert. Die folgenden Kontrollen wurden mitgefhrt: NC1 — die Zellen wurden in frischem
Basalmedium kultiviert, dem FKS zugesetzt war; NC2 - die Zellen wurden in frischem Ba-
salmedium kultiviert, dem FKS zugesetzt war und anschlieBend erfolgte die Restimulierung
mit EGF bzw. PDGF zur Uberpriifung der Restimulierbarkeit und als Referenz (= 100 %
gesetzt) fur die Wirkstoffapplikation.

Das Medium fir die Kultivierung der BFA-Zellen bestand aus Ham’s F12-Medium mit 20 %
FKS, 100 U/ml Penicillin, 100 pg/ml Streptomycin, 14 mmol/l NaHCO3z; und 25 mmol/I
HEPES. Fulr die Arretierung der BFA-Zellen wurde das Ham’s F12-Medium ohne weitere
Zuséatze verwendet. Die glatten Muskelzellen der Zelllinie A7r5 wurden in Dulbecco’s
Modified Eagle’'s Medium (DMEM) mit 10 % FKS, 100 U/ml Penicillin, 100 pg/ml
Streptomycin, 0.045 mol/l NaHCO; und 25 mmol/l HEPES kultiviert. DMEM, supplementiert
mit 2 % FKS fand bei der Arretierung der A7r5-Zellen Verwendung.

Um die Effekte auf die Testzellen in Abhangigkeit vom Wirkstoff und von der Wirkstoff-
konzentration beurteilen zu kénnen, wurden diese mit TETD- bzw. Genistein-Ldsungen (ver-
diinnt aus den ethanolischen Wirkstoffstammldsungen mit einer Konzentration von 1x10™" M
TETD bzw. Genistein) verschiedener Konzentrationen fir 24 h bei 37 °C und 5 % CO,-Ge-
halt inkubiert und die wirkstoffbedingte Inhibition bzw. Stimulation zellulérer Prozesse in Be-
zug zu den TETD- bzw. Genistein-freien Negativkontrollen untersucht. Zur besseren Veran-
schaulichung der komplexen Untersuchungsergebnisse der in vitro Studien, sind diese in

den folgenden Ausfihrungen wirkstoff- und zelltypbezogen untergliedert worden.

TETD-Wirkung auf die Endothelzellen BFA

In den Untersuchungen zum Einfluss von TETD auf BFA konnte gezeigt werden, dass das
TETD nur eine schwach hemmende Wirkung auf die Vitalitdt der Endothelzellen im Konzen-
trationsbereich von 1x10° M bis 1x10* M TETD hatte. Bei Konzentrationen von 1x10™"? M bis
1x10® M TETD war eine die Zellvitalitat leicht stimulierende Wirkung durch das TETD nach-
zuweisen, da die ermittelten Werte der relativen Zellvitalitdten in diesem Konzentrations-
bereich im Mittel 119 % in Bezug zur Negativkontrolle (NC) betrugen (Abb. 74).
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Abb. 74:  Relative Vitalitdt (MTS-Test, bei A=492 nm) von BFA nach 24 h-Inkubation mit TETD-L&-
sungen verschiedener Konzentrationen (1x10'12 -1x10* M, n=6 pro TETD-Konzentration)
in Bezug zur Negativkontrolle NC (ohne TETD-Zugabe, n=6)

Betrachtet man die Ergebnisse des BrdU-Tests, bei dem die Teilungsaktivitat der Testzellen
durch den Einbau des Thymidinanalogons 5-Bromo-2°-desoxyuridin in die neu synthetisierte
DNA mit einem ELISA-Reader (Anthos lll, Anthos-Microsystems, Krefeld, Deutschland) bei
einer Wellenlange von 450 nm und einer Referenzwellenlange von 690 nm quantifiziert wird,
so ist festzustellen, dass bei TETD-Konzentrationen von 1x10° M bis 1x10* M eine starke
Hemmung der Proliferation der Endothelzellen um im Mittel 91 % zu verzeichnen war. Bei
geringeren TETD-Konzentrationen war keine Hemmung der Proliferation der Endothelzellen
mehr nachzuweisen (Abb. 75).
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Abb. 75:  Relative Proliferation (BrdU-Test, bei A=450 nm) von BFA nach 24 h-Inkubation mit TETD-
Loésungen verschiedener Konzentrationen (1x107'% - 1x10* M, n=6 pro TETD-Kon-
zentration) in Bezug zur Negativkontrolle NC (ohne TETD-Zugabe, n=6)
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TETD-Wirkung auf die glatten Muskelzellen A7r5

Die glatten Muskelzellen A7r5 reagierten sensitiver auf TETD als die Endothelzellen BFA, da
die Vitalitat dieser Zellen bereits ab einer Konzentration von > 1x107 M stark gehemmt
wurde. Die héhere Sensitivitat der A7r5-Zellen im Vergleich zu den BFA-Zellen wird beson-
ders dadurch deutlich, dass bei einer TETD-Konzentration von 1x107 M die mittlere relative
Vitalitét in Bezug zur TETD-freien Negativkontrolle (NC) bei den A7r5-Zellen nur 35 % be-
trug, wahrend bei den BFA-Zellen bei dieser Konzentration eine mittlere relative Vitalitat von
112 % ermittelt wurde. Bei TETD-Konzentrationen von < 1x10® M war keine Hemmung der
Vitalitat der A7r5-Zellen mehr nachweisbar (Abb. 76).
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Abb. 76:  Relative Vitalitat (MTS-Test, bei A=492 nm) von A7r5 nach 24 h-Inkubation mit TETD-
Lésungen verschiedener Konzentrationen (1x107% - 1x10™* M, n=6 pro TETD-Konzentra-
tion) in Bezug zur Negativkontrolle NC (ohne TETD-Zugabe, n=6)
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Abb. 77:  Relative Proliferation (BrdU-Test, bei A=450 nm) von A7r5 nach 24 h-Inkubation mit
TETD-Losungen verschiedener Konzentrationen (1x107'? - 1x10* M, n=6 pro TETD-Kon-
zentration) in Bezug zur Negativkontrolle NC (ohne TETD-Zugabe, n=6)
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Die Ergebnisse der MTS-Tests bestatigten sich in den BrdU-Tests, da auch hier im Konzent-
rationsbereich von 1x107 M bis 1x10* M eine starke Inhibition der Proliferation der A7r5-
Zellen aufgrund des zytotoxischen Effekts des TETD festgestellt wurde. Bei Konzentrationen
von < 1x10® M war keine Proliferationshemmung durch TETD zu verzeichnen (Abb. 77).
Dass die TETD-Konzentrationen von > 1x10” M TETD stark zytotoxisch auf die Testzellen
A7r5 wirken, wurde auch durch die durchgefiihrten TEM-Untersuchungen bestatigt (Abb. 78).
Daflir wurden die nach Zentrifugation (175xg) der Zellansatze und Absaugung des Kultur-
mediums erhaltenen Zellpellets mit Fixierlésung, bestehend aus 25 % Glutardialdehyd und
0.2 M Natriumkakodylat in Phosphatpuffer (PBS), Uberschichtet [261]. Fir die mikroskopi-
sche Begutachtung der Zellultrastruktur wurde ein TEM vom Typ EM 902 A (Typ Libra 120
(Carl Zeiss AG, Oberkochen, Deutschland) verwendet.

Die untersuchten TETD-Konzentrationen von 1x10°® M und 1x10* M fiihrten zu starken Ver-
anderungen in der Zellultrastruktur, die sich in einer zusatzlichen Vakuolenbildung infolge
vakuolarer Degeneration (Vakuolisierung) und in einer Fragmentation der Zellkerne aus-
driickten. Nach Inkubation der A7r5-Zellen mit einer 1x10® M TETD-Lésung waren nur noch
geringe Unterschiede in der Zellmorphologie im Vergleich zu den mit TETD unbehandelten
A7r5-Zellen zu erkennen.

Abb. 78:  TEM-Aufnahmen von A7r5-Zellen nach 24 h-Inkubation mit TETD-Lésungen verschiede-
ner Konzentrationen: a - ohne Wirkstoff TETD, b - 1x10* M TETD, ¢ - 1x10° M TETD, d -
1x10® M TETD
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Die intrazellulare Veranderung der Zellstruktur durch hohe TETD-Konzentrationen wurde
auch immunhistochemisch nachgewiesen, indem die Effekte von TETD auf den
Spindelapparat, im Speziellen auf die Mikrotubuli in den Spindelfasern, dargestellt werden
konnten (Abb. 79).

Durch die Zugabe von Wirkstoffen kann es zur Stabilisierung oder Destabilisierung der
Mikrotubuli kommen, indem die Depolymerisation des in den Mikrotubuli befindlichen, in
helicaler Anordnung polymerisierten a- und B-Tubulins, behindert oder geférdert wird. Um
den Effekt von TETD auf den Spindelapparat der A7r5-Zellen zu untersuchen, wurden die in
Aceton fixierten Zellen mit einem monoklonalen anti-a-Tubulin-Antikérper (Maus, Klon:
DM1A+DM1B, Acris Antibodies, Hiddenhausen, Deutschland, 1:100-Verdinnung in PBS)
inkubiert. An diesen Primarantikdrper wurde ein anti-Maus Immunglobulin-Konjugat (lgG-
HRP-Konjugat, Dako, Hamburg, Deutschland) als Sekundarantikdérper gebunden. Die
Visualisierung wurde mit einem chromogenen Enzymsubstrat (AEC Reagenz, Dako,
Hamburg, Deutschland) erreicht. Darlber hinaus wurden die Zellen mit Hamalaun (BD

Bioscience, Heidelberg, Deutschland) gegengefarbt.
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Abb. 79:  Immunhistochemische Tubulin-Farbung von A7r5-Zellen mit einem anti-a-Tubulin-
Antikérper (Maus) und einem anti-Maus 1gG-HRP-Konjugat nach 24 h-Inkubation mit
TETD-L&sungen verschiedener Konzentrationen: a - ohne TETD, b - 1x10* M TETD, ¢ -
1x10° M TETD, d - 1x10® M TETD; Visualisierung mit chromogenem AEC Reagenz;
Zellfarbung mit Hamalaun
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Durch die immunhistochemischen Untersuchungen konnte nachgewiesen werden, dass die
Inkubation der A7r5-Zellen mit einer 1x10* M TETD-Lésung die nahezu vollstandige
Zerstérung des Spindelapparats der Zellen unter Depolymerisation des Tubulins zur Folge
hat. Bei einer TETD-Konzentration von 1x10® M wurde ebenfalls eine starke Verénderung
der Struktur des Spindelapparats festgestellt. Nach Behandlung der A7r5-Zellen mit einer
1x10® M TETD-L&sung waren nur noch geringe morphologische Unterschiede im Vergleich
zu den unbehandelten A7r5-Zellen beobachtbar (Abb. 79).

Als weiterer wesentlicher Parameter wurde der Einfluss von TETD auf die Migration der
A7r5-Zellen unter dem Einfluss eines Attraktans (Lockstoff) untersucht. Das Prinzip dieser
Methode besteht darin, die Versuchszellen entlang eines Konzentrationsgradienten des
Attraktans in einem Zweikammersystem wandern zu lassen. Man bezeichnet diese
gerichtete Bewegung als Chemotaxis. Die beiden Kammern sind dabei durch einen
Membranfilter getrennt, der es nur aktiv wandernden Zellen erlaubt, aus der oberen Kammer
zum Attraktans in der unteren Kammer zu gelangen. Nach einer bestimmten Zeit werden die
gewanderten Zellen in definierten Filtertiefen bzw. in ihrer Gesamtheit auf der Unterseite des

Filters gezahlt.

FOr die Untersuchung der Migration der A7r5-Zellen wurde die untere Kammer des
Zweikammersystems mit DMEM gefullt, das 1 % bovines Serumalbumin (BSA) enthielt. Die
A7r5-Zellen wurden dann im selben Medium in einer Konzentration von 1x10° Zellen/ml auf
dem mit Kollagen beschichteten Filter in der oberen Kammer ausgesat. Nach Zugabe der
jeweiligen TETD-L6sung in die obere Kammer und Inkubation flir 6 h wurde in der unteren
Kammer das Attraktans PDGF (10 ng/ml) zugesetzt. Nach 18 h wurden die migrierten A7r5-
Zellen auf der Unterseite des Filters fixiert, gefarbt und gezahlt. Die Negativkontrolle (NC,
= 100 %) stellte auch in diesen Versuchen die unbehandelte Zellprobe dar, bei der die

Migration der A7r5-Zellen allein unter dem Einfluss des Attraktans PDGF untersucht wurde.

Die Migrationsexperimente zeigten, dass aufgrund der zytotoxischen Wirkung von TETD im
Konzentrationsbereich von 1x107 M bis 1x10®° M nur wenige A7r5-Zellen migrieren. Bei einer
Konzentration von 1x10™* M TETD wurde keine Zellmigration beobachtet, da nach Inkubation
der A7r5-Zellen mit dieser hohen TETD-Konzentration die Zellen fast ausschlieBlich avital
waren (s. Abb. 76). Bei einer TETD-Konzentration von 1x107'° M waren keine Unterschiede
im Migrationsverhalten der A7r5-Zellen im Vergleich zur wirkstofffreien Negativkontrolle (NC)
mehr zu verzeichnen (Abb. 80).
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Abb. 80: Relative Migration von A7r5 nach Inkubation mit TETD-Lésungen verschiedener
Konzentrationen (1x10'10 - 1x10* M, n=3 pro TETD-Konzentration) entlang eines
Konzentrationsgradientens des Attraktans PDGF in Bezug zur Negativkontrolle NC (ohne
TETD-Zugabe, n=3)

Aufgrund der nachgewiesenen Zytotoxizitdt von TETD bei Konzentrationen von > 1x107 M
ist dieser Wirkstoff nur im relativ engen Konzentrationsbereich von 1x10° M bis 1x107 M fiir
die DES-Anwendung einsetzbar. Von Vorteil ist, dass in diesem Konzentrationsbereich
TETD keine Inhibition der Vitalitdt und Proliferation der Endothelzellen (BFA) bewirkte, wohl
aber die Vitalitdt und Proliferation der glatten Muskelzellen (A7r5) bei einer Konzentration
von 1x107 M TETD noch stark hemmte. Ebenso wurde in dem genannten
Konzentrationsbereich die Migration der glatten Muskelzellen (A7r5) inhibiert. Diese
konzentrationsabhangigen Effekte des TETD rechtfertigten dessen weitere Erprobung fir die
DES-Indikation im Konzentrationsbereich von 1x10° M bis 1x107 M TETD.

Genistein-Wirkung auf die primdren Endothelzellen HCAEC

Als potentielle Wirkstoffe zur Proliferationshemmung vaskulérer glatter Muskelzellen wurden
von verschiedenen Forschergruppen humane Ostrogene untersucht, da sie einen
kardioprotektiven Effekt in der Hormonersatztherapie bewiesen hatten [262]. Die Anwendung
humaner Ostrogene ist jedoch durch deren kanzerogene und feminisierende Eigenschaften
begrenzt [263]. Unter dem Gesichtspunkt publizierter Ergebnisse zum 17(3-Estradiol, die eine
hohe zellspezifische Wirkung dieses humanen Ostrogens auf Endothelzellen und glatte
Muskelzellen zeigten [264], war es von Interesse, das strukturell dhnliche Phytobstrogen
Genistein in der Zellkultur auf ein vergleichbar zellspezisches Potenzial hin zu untersuchen.

Die Untersuchungen zum Einfluss von Genistein auf HCAEC zeigten, dass das Genistein nur
bei einer Konzentration von 1x10* M eine schwach hemmende Wirkung auf deren Vitalitat
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hatte. Bei Konzentrationen von 1x107'° M bis 1x10° M TETD war eine die Zellvitalitat deutlich

steigernde Wirkung durch das Genistein nachzuweisen, da die ermittelten Werte der

relativen Zellvitalitdten in diesem Konzentrationsbereich im Mittel 160 % in Bezug zur
Negativkontrolle NC2 betrugen (Abb. 81).

Abb. 81:
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Relative Vitalitdt (MTS-Test, bei A=492 nm) von HCAEC nach 24 h-Inkubation mit
Genistein-Losungen verschiedener Konzentrationen (1x10"%-1x10™* M, n=6 pro Genistein-

Konzentration) in Bezug zur Negativkontrolle NC2 (nach Zellarretierung und
-restimulierung, ohne Genistein-Zugabe, n=6)

Endothelzellen stimulierende Wirkung des Genisteins wurde auch in den BrdU-

Tests bestatigt. Die Proliferation der HCAEC wurde lediglich bei der hohen Genistein-

Konzentration von 1x10* M um 25 % inhibiert. Bei Genistein-Konzentrationen < 1x10° M war

eine Steigerung der Zellproliferation um im Mittel 90 % zu verzeichnen (Abb. 82).

Abb. 82:
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Relative Proliferation (BrdU-Test, bei A=450 nm) von HCAEC nach 24 h-Inkubation mit
Genistein-Losungen verschiedener Konzentrationen (1x10"°-1x10™* M, n=6 pro Genistein-
Konzentration) in Bezug zur Negativkontrolle NC2 (nach Zellarretierung und
-restimulierung, ohne Genistein-Zugabe, n=6)
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Genistein-Wirkung auf die primdren glatten Muskelzellen HCASMC

Die Vitalitat der HCASMC wurde durch das Genistein im untersuchten Konzentrationsbereich
von 1x10™ M bis 1x10* M nur wenig beeinflusst. Mit Hilfe des MTS-Tests war eine
maximale Hemmung der HCASMC-Vitalitdt um 30 % nach Inkubation mit 1x10™* M Genistein

feststellbar (Abb. 83).
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Abb. 83:  Relative Vitalitdt (MTS-Test, bei A=492 nm) von HCASMC nach 24 h-Inkubation mit
Genistein-Lésungen verschiedener Konzentrationen (1x10'%-1x10* M, n=6 pro Genistein-
Konzentration) in Bezug zur Negativkontrolle NC2 (nach Zellarretierung und
-restimulierung, ohne Genistein-Zugabe, n=6)

Die Proliferation der HCASMC wurde dagegen durch die Zugabe von Genistein starker
inhibiert als deren Vitalitat, da bei einer Genistein-Konzentration von 1x10* M eine Reduktion
der relativen Zellproliferation um 91 % und im Bereich von 1x10® M bis 1x10° M um im Mittel
22 % in Bezug zur wirkstofffreien Negativkontrolle nachzuweisen war (Abb. 84).
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Abb. 84:  Relative Proliferation (BrdU-Test, bei A=450 nm) von HCASMC nach 24 h-Inkubation mit
Genistein-Losungen verschiedener Konzentrationen (1x10"%-1x10™* M, n=6 pro Genistein-
Konzentration) in Bezug zur Negativkontrolle NC2 (nach Zellarretierung und
-restimulierung, ohne Genistein-Zugabe, n=6)

127



Das Phytodstrogen Genistein erweist sich aufgrund seiner differenziellen Wirkung auf
Endothelzellen (HCAEC) und glatte Muskelzellen (HCASMC) als geeigneter Kandidat fir die
DES-Indikation. Die Vorteile des Genisteins mit Hinblick auf die Verhinderung der In-Stent-
Restenose (s. Kap. 3.1.1) sind die Férderung der Vitalitdt und Proliferation von Endothel-
zellen innerhalb eines Konzentrationsbereichs von 1x107"° M bis 1x10° M Genistein und die
Inhibition der Proliferation von glatten Muskelzellen bei Konzentrationen von
1x10® M bis 1x10° M Genistein unter Erhalt der Vitalitit dieses Zelltyps. Diese
zellspezifischen Effekte des Genisteins innerhalb eines groBen Konzentrationsfensters
rechtfertigten dessen weitere Erprobung fiir DES im Konzentrationsbereich von 1x10™° M bis
1x10®° M Genistein.

5.3 In vitro Wirkstoffelution koronarer Drug-Eluting Stents

Das Ziel der Untersuchungen bestand darin, die Wirkstofffreisetzung der entwickelten koro-
naren DES auf der Basis der Wirkstoffe TETD bzw. Genistein in vitro zu bestimmen. Zur Be-
urteilung des in vitro Elutionsverhaltens von mit TETD beladenen Koronarstents wird auf die
im Kapitel 4.4.2 dargestellten Ergebnisse verwiesen. Das methodische Vorgehen und die
Resultate der in vitro Freisetzungsstudien, die mit koronaren PLLA/Genistein DES erzielt

wurden, werden in den folgenden Ausfuhrungen erldutert.

Zur Untersuchung der Genistein-Freisetzung wurden die entwickelten DES-Prototypen mit
einer Schichtzusammensetzung von PLLA/Genistein 70/30, 50/50 und 40/60 % (w/w) in
0.9 %iger NaCl-Lésung bzw. in porcinem Blutplasma bei 37 °C eluiert. An den
Probennahmezeitpunkten wurden die DES entnommen und in einem neuen Glasvial mit
frischem Elutionsmedium dem weiteren Elutionsvorgang unterzogen. Das resultierende Eluat

in NaCl-Lésung wurde direkt im Anschluss mit Hilfe der HPLC vermessen.

Zur Auswertung der Genistein-Freisetzung in porcinem Blutplasma wurde die Probenvor-
bereitung nach Bardelmeijer et al. [235] durchgefihrt (s. auch Kap. 4.4.2). Der Rickstand
der eingedampften Diethyletherphase wurde im Laufmittel, bestehend aus 0.1 % (w)
wassriger ortho-Phosphorsaure/Acetonitril (62/38 v/v), aufgenommen und die Genistein-
Konzentration in der L6sung mit Hilfe der HPLC bestimmt. Die zeitlichen Abstéande zwischen
den Probennahmen sind daflir so eingestellt worden, dass die Konzentrationsmesswerte

innerhalb des kalibrierten Messbereichs des Analysenverfahrens von 0.1-10.0 mg/l lagen.

FOr die Analyse des Genisteins kamen folgende HPLC-Bedingungen zur Anwendung:
Eurospher-Saule 100 C18, Kérnung 5 um, Innendurchmesser 125 x 4 mm (Wissenschaft-
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liche Geratebau Dr.-Ing. Herbert Knauer GmbH, Berlin, Deutschland); Saulentemperatur
25 °C; mobile Phase 0.1 % (w) wassrige ortho-Phosphorsaure/Acetonitril (62/38 v/v, isokra-
tisch); Flussrate 1.0 ml/min und UV-Detektion bei 262 nm. Die Nachweisgrenze lag bei ca.
0.005 mg/l.

In den in vitro Freisetzungsstudien mit PLLA/Genistein (70/30 % w/w)-Stentbeschichtungen
wurde festgestellt, dass das Genistein in 0.9 %iger NaCl-Lésung weitaus schneller freige-
setzt wird als in porcinem Blutplasma. Die Elution des Wirkstoffs Genistein aus dieser Be-
schichtung war in 0.9 %iger NaCl-Lésung innerhalb von 49 Tagen vollstandig abgeschlos-
sen, wahrend in das Blutplasma im gleichen Untersuchungszeitraum erst 53 % des in der

Beschichtung inkorporierten Genisteins freigesetzt worden waren (Abb. 85).
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Abb. 85:  In vitro Freisetzung von Genistein aus PLLA/Genistein (70/30 % w/w)-Beschichtungen in
0.9 %iger NaCl-Lésung bzw. porcinem Blutplasma bei 37 °C (jeweils n=2) [265, 266]

Dieses Phanomen ist nicht erklarbar, da das Genistein in der NaCl-Lésung sehr schwer
I6slich ist und die schnellere Wirkstofffreisetzung nicht durch eine hdhere Léslichkeit des
Wirkstoffs in dieser Lésung im Vergleich zum Blutplasma begriindet werden kann.

Da die PLLA/Genistein DES einer Herstellungscharge diese starken Unterschiede hinsicht-
lich ihres Elutionsverhaltens in den untersuchten Medien gleicher Volumina zeigten (s. Abb.
85) und um eine mdglichst realitdtsnahe in vitro Prifung zu gewahrleisten, wurden auch die
PLLA/Genistein-DES mit einer Zusammensetzung von 50/50 und 40/60 % (w/w) in porcinem
Blutplasma eluiert. Es konnte nachgewiesen werden, dass mit allen untersuchten Stentbe-
schichtungen auf der Basis von PLLA/Genistein eine Wirkstofffreisetzung tber 3 Monate
realisierbar ist (Abb. 86).
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Abb. 86:  In vitro Freisetzung von Genistein aus PLLA-Stentbeschichtungen mit unterschiedlichen
Genistein-Konzentrationen (30, 50, 60 %; jeweils n=2) in porcinem Blutplasma (37 °C)
[265, 266]

Die PLLA/Genistein-Beschichtung mit 30 % Genistein erwies sich als besonders geeignet,
den Wirkstoff in Konzentrationen von > 1x10® M Genistein (iber einen Zeitraum von mehr als
3 Monaten zu eluieren, so dass Genistein-Konzentrationen pro Tag freigesetzt werden
konnten, die in vitro eine Foérderung der Vitalitdt und Proliferation der Endothelzellen
(HCAEC) sowie eine Hemmung der Proliferation der glatten Muskelzellen (HCASMC) be-
wirkten (Kap. 5.2). Die Ergebnisse der in vivo Studie, bei der die PLLA/Genistein DES mit

30 % Genistein im Tiermodell Kaninchen erprobt wurden, werden im Kapitel 5. 5 vorgestellt.

5.4 Beurteilung der Stent-Gewebe-Interaktion im kultivierten Blut-
gefaBabschnitt

Gewebekulturen missen im Gegensatz zu Zellkulturen nicht proliferierend in einem mdg-
lichst vitalen Zustand so lange wie mdglich unter in vitro Bedingungen gehalten werden. Dies
erscheint zwar sehr einfach, ist aber aus den unterschiedlichsten Grinden sehr schwierig,
Gewebe unter Erhalt der Form und Funktion zu kultivieren. Im Allgemeinen werden erste
Gewebekulturen damit begonnen, dass sterile, etwa 0.5 mm dinne Gewebeschnitte in
Kulturschalen kultiviert werden, um das fir die Versorgung optimale Medium zu sondieren.
Da unter statischen Mileubedingungen jedoch die Gefahr besteht, dass tiefer liegende
Zellschichten des Gewebes nicht ausreichend mit Nahrstoffen und Sauerstoff versorgt und
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durch Metabolite zellularen Ursprungs geschadigt werden, wird die Kultivierung von Ge-
weben danach in Perfusionscontainern bzw. Bioreaktoren durchgefiihrt, da sie kontinuierlich

mit immer frischem Medium durchstrémt werden.

Kultivierung der BlutgefdBabschnitte im Perfusionsmodell

Zur Kultivierung von vaskularen Geweben und zur Charakterisierung der durch die ent-
wickelten DES hervorgerufenen Gewebereaktionen musste eine experimentelle Basis
aufgebaut werden, die es ermdglicht, fir die Applikation relevante Gewebeteile unter
Perfusionsbedingungen zu kultivieren und die Zellen im Gewebeverband fir 14 Tage vital zu
erhalten. Es wurden aufgrund der AbmaBe der DES-Prototypen und aufgrund der Verflgbar-
keit des biologischen Materials Abschnitte porciner Arteria carotis externa verwendet, in die
die DES implantiert wurden. Die BlutgeféaBabschnitte wurden unmittelbar nach der Tétung
des Tieres im Schlachthof des Forschungsinstituts fir die Biologie landwirtschaftlicher
Nutztiere Dummerstorf entnommen und fir den Transport sowie bis zum Aufbau der
Perfusionskultur bei 4 °C in DMEM, supplementiert mit 10 % FKS, 4.5x102 M NaHCO;,
2.5x102 M HEPES, 200 U/ml Penicillin/Streptomycin und 5x10° M Amphotericin B, gelagert.

Die Kultivierung der BlutgefaBabschnitte erfolgte in Perfusionscontainern nach Minuth [267]
bei 37 °C unter Aufrechterhaltung steriler Bedingungen unter Raumluftatmosphére. Die
Apparatur fur die Perfusionskultur bestand aus folgenden Teilen: 1. der Vorratsflasche, 2. der
Peristaltikpumpe, 3. der Heizplatte, 4. dem Perfusionscontainer, 5. der Warmeabdeckung
und 6. der Abfallflasche (Abb. 87).

Abb. 87:  Aufbau der Apparatur fir die Perfusionskultur von Abschnitten porciner Arteria carotis
externa (links) und in eine porcine Arteria carotis externa implantierter DES (rechts) [268]

Die BlutgefaBabschniite wurden aus dem Transportmedium entnommen, mit sterilem
Praparierbesteck von Bindegewebsresten befreit und auf eine Lange von etwa 3 cm zuge-
schnitten. Nach Waschen in PBS erfolgte die Kultivierung der BlutgefaBabschnitte mit und

ohne DES parallel in zwei Perfusionscontainern. Das BlutgefaB, welches ohne DES kultiviert
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werden sollte, wurde sofort in den entsprechenden Perfusionscontainer Gberflhrt. Fir den
Perfusionsansatz des mit dem DES Kkultivierten BlutgefaBabschnittes wurde der auf dem
Ballonkatheter gecrimpte DES zuvor in das BlutgefdB eingefihrt und mit Hilfe einer
Handpumpe aufgedehnt. Die irreversible Dilatation des Stents erfolgte mit einem Druck von
8 bar fur 10 Sekunden. Danach wurde der deflatierte Ballon wieder vorsichtig aus dem
BlutgefaB entfernt. Der mit dem DES versehene BlutgeféaBabschnitt wurde dann in den
zweiten Perfusionscontainer verbracht. Die Perfusionscontainer wurden anschlieBend mit
Gewebekulturmedium bei maximaler Pumpleistung geflutet. Das flr die Perfusion der Arte-
rienabschnitte verwendete Kulturmedium bestand aus DMEM mit folgenden Zusatzen:
2.5x10% M Glukose, 2.5x10% M HEPES, 2.7x10° M Amphothericin B, 100 U/ml Penicillin,
100 pg/ml Streptomycin, 50 U/ml Gentamycin, 2.4x10° M NaHCOz; 9x10* M Insulin,
1.4x10° M Hydrocortison, 5.7x10° M Ascorbinsaure, 1x10? g/l bFGF, 5x10™* g/l VEGF und
2 % FKS. Fiur die Gewebekultur wurde eine kontinuierliche Flussrate von 70-75 pl/min

eingestellt, um eine kontinuierliche Nahrstoffversorgung der BlutgeféaBe zu sichern.

Nach einem Zeitraum von 7 bzw. 14 Tagen wurden die BlutgefaBabschnitte aus den Perfu-
sionscontainern entnommen, in je drei Abschnitte geteilt und der Rasterelektronenmikrosko-
pie, der Histologie sowie der Immunhistochemie zugefihrt.

Morphologische Untersuchung der BlutgeféBabschnitte

Mittels Rasterelektronenmikroskopie (REM) wurde die Morphologie des Lumens der Blutge-
faBabschnitte vergleichend untersucht, um morphologische Verdnderungen der Intima nach
der Kultur und speziell unter DES-Einfluss beurteilen zu kénnen. Daflr wurden die Blutge-
faBabschnitte zunachst langs aufgeschnitten und mit der GefaBinnenseite nach oben auf
einer Praparierunterlage befestigt. Im Anschluss wurde die GefaBinnenseite fir 30 Minuten
mit einer Ld&sung, bestehend aus Natriumkakodylat und Glutardialdehyd, fixiert. Die
Entwasserung der Gewebeproben erfolgte in einer ansteigenden Alkoholreihe. Nach der
Kritisch-Punkt-Trocknung wurden die Praparate mit einer 10 nm dicken Goldschicht besput-
tert und im REM untersucht.

In der Abbildung 88 sind exemplarisch die REM-Aufnahmen einer nativen Gewebeprobe
(Abb. 88a) sowie von Gewebeproben nach 7 Tagen Kultur (Abb. 88b), nach 14 Tagen Kultur
(Abb. 88c) und nach Implantation eines PLLA/TETD (80/20 % w/w) DES und Kultur Gber 7
Tage (Abb. 88d) dargestellt. Diese Aufnahmen verdeutlichen die groBe Varianz innerhalb
des biologischen Materials, da die Proben bereits im nativen Zustand eine sehr unterschied-
liche Oberflachenmorphologie zeigten. Eine durch die Kultivierung der GeféaBabschnitte im
Perfusionsmodell verursachte zusatzliche Schadigung des Endothels der Intima war mikros-
kopisch nicht nachweisbar. Eine Veranderung der Morphologie des Endothels wurde jedoch
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nach Implantation des mit TETD-beladenen DES beobachtet, da hier eine héhere Anzahl
von abgekugelten (toten) Zellen auf der untersuchten Innenseite des BlutgefaBes zu erken-
nen war (Abb. 88d). Diese Beobachtung kann mit einer zu hohen TETD-Freisetzung in das
den DES umgebende Gewebe und somit mit einer zytotoxischen Reaktion erklart werden, da
in der Abbildung 88d ein Gewebeabschnitt betrachtet wurde, der zwischen den Stentstegen
lag. Gewebeareale, die im direkten Kontakt mit den Stentstegen waren, wiesen dagegen auf-
grund der mechanischen Verletzung des Gewebes kein Endothel mehr auf und konnten so
fur die Beurteilung der durch den Wirkstoff TETD ausgeldsten Gewebereaktion nur bedingt

herangezogen werden.
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Abb. 88:  Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen des Endothels porciner Arteria carotis
externa-Abschnitte: nativ (a), nach 7 Tagen Kultur (b), nach 14 Tagen Kultur (c), nach Im-
plantation eines PLLA/TETD (80/20 % w/w) DES und Kultur Gber 7 Tage (d)

Histologische Untersuchung der BlutgefédBabschnitte

Fir die histologische Bewertung der in 5 um dicke Kryoschnitte Uberfiihrten Gewebeproben
wurden folgende Farbungen entsprechend den Farbeprotokollen von Burck et al. [269] ver-

wendet:
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o die Hamatoxylin-Eosin (HE)-Farbung als Ubersichtsfarbung, bei der die Zellkerne und andere ba-
sophile Bestandteile blau und das Zytoplasma (azidophil) rosa bis rot gefarbt sind,

o die Azanfarbung nach Heidenhain, bei der das kollagene Bindegewebe blau und das Muskelge-

webe je nach Fixierung rétlich bis orange gefarbt ist und

o die Elastikafarbung nach Hart zur Hervorhebung elastischer Fasern, bei der diese blauschwarz

und die Zellkerne rot gefarbt sind.

Der Wandaufbau des BlutgeféBes, bestehend aus Intima, Media und &uBerer, bindegewebi-
ger Adventitia, ist mit Hilfe der histologischen Farbungen gegeneinander abgrenzbar. Die
breite Media erscheint nach 7 Tagen Gewebekultur immer noch homogen. Sie besteht vor
allem aus glatter Muskulatur (Abb. 89b, rot), elastischen Lamellen und Fasern (Abb. 89c,
blauschwarz), Kollagenfasern sowie Proteoglykanen. Die Zellkerne in der Media sind den
glatten Muskelzellen zuzuordnen (Abb. 89a, blau). Die Intima trégt innen ein Endothel. Die
Adventitia ist relativ dinn und setzt sich aus Fibroblasten, vorwiegend langs verlaufenden

Kollagenfasern und einem lockeren Netz elastischer Fasern zusammen (Abb. 89b, blau).

Abb. 89:  Histologische Farbungen eines Uber 7 Tage kultivierten porcinen Arteria carotis externa-
Abschnitts: HE-Farbung (a), Azanfarbung nach Heidenhain (b) und Elastikafarobung nach
Hart (c)
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Immunhistochemische Untersuchung der BlutgefédBabschnitte

Fdr den Nachweis der endothelialen Integritat der BlutgefaBabschnitte wurde ein polyklona-
ler Antikbrper gegen VE-Cadherin (Anti-VE-Cadherin C-19, Ziege, Santa Cruz Bio-
technology, USA) in einer Verdinnung mit PBS von 1:100 verwendet. Zur Verhinderung der
Maskierung der Gewebeproben wurden diese flr die immunhistochemischen Nachweise un-
fixiert aufgeblockt und zu 5 um dicken Kryoschnitten verarbeitet. Die Detektion erfolgte durch
indirekte Immunfluoreszenz mit Hilfe eines FITC-markierten Sekundarantikérpers (Kanin-
chen-anti-Ziege-1gG, 1:400 in PBS verdunnt, Sigma-Aldrich, Taufkirchen, Deutschland), in-
dem die Préaparate mit dem Sekundarantikérper bei Raumtemperatur in einer abgedunkelten,
feuchten Kammer fir 30 Minuten inkubiert und anschlieBend dreimal fir 5 Minuten in PBS
gewaschen wurden. Danach wurden die Praparate dauerhaft eingedeckt (Vectashield Moun-
ting Medium, Vector Laboratories, Inc., USA) und auf ihre Immunfluoreszenz hin im Fluores-
zenzmikroskop (Nikon Eclipse, TE 300) untersucht (Abb. 90).

200 prm 200 prm

200 prm

Abb. 90: Nachweis des Endothels in porcinen Arteria carotis externa-Abschnitten mit Anti-VE-
Cadherin als Primé&rantikérper und einem FITC-markierten Sekundarantikdrper Uber indi-
rekte Immunfluoreszenz: nativ (a), nach 7 Tagen Kultur (b) und nach 14 Tagen Kultur (c)
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Die grine Immunfluoreszenz als indirekter Nachweis des VE-Cadherins und somit des
Endothels konnte sowohl bei der nativen Gewebeprobe als auch bei den Gewebeproben
nach 7 und 14 Tagen Gewebekultur dargestellt werden. Da die negative Farbekontrolle, d. h.
die alleinige Inkubation in FITC-Reagenz keine Fluoreszenz zeigte, konnte die Antikérper-
bindung als spezifisch angesehen werden.

In den BlutgefaBabschnitten, die mit PLLA/TETD (80/20 % w/w) DES versehen waren, war
nach 7 und 14 Tagen Gewebekultur kein intaktes Endothel mit indirekter Immunfluoreszenz
detektierbar, was wiederum auf die starke mechanische Schadigung durch die DES-Implan-

tation und auf die zytotoxische Wirkung des TETD zurtickgeflhrt werden kann.

5.5 Beurteilung der Biokompatibilitat koronarer Drug-Eluting
Stents im Tiermodell Kaninchen

Die tierexperimentellen Studien zur Biokompatibiltéat der entwickelten koronaren DES auf der
Basis von PLLA und Genistein mit einer Schichtzusammensetzung PLLA/Genistein 70/30 %
(w/w) wurden im Rahmen der gemeinsamen Forschungstatigkeit der Nachwuchsgruppe
~otenttechnologien fir die vaskulare Regeneration® (FKZ: 0402010, Leiterin: Dr. K. Stern-
berg) in Zusammenarbeit mit der Klinik fir Innere Medizin und mit der Experimentellen
Chirurgie der Universitat Rostock durchgefiihrt. Die fir die koronare Anwendung entwickel-
ten DES auf der Basis von TETD wurden im Zusammenhang mit einer in vivo Untersuchung
nicht priorisiert, da die DES-Prototypen auf der Basis von PLLA/TETD (80/20 % w/w) im Ge-
webekulturmodell zu lokal zytotoxischen Effekten in der GefaBwand geflhrt hatten (s. Kap.
5.4).

Die Auswahl der Versuchstiere erfolgte unter Berlcksichtigung der anatomischen Voraus-
setzungen der zu testenden Implantate. Die menschlichen Koronararterien, die Ublicherweise
mit Stents versorgt werden kénnen, haben einen Durchmesser von 2.5 bis 4 mm. Um ver-
gleichbare Ergebnisse zu erzielen, wurden beim Tiermodell fir die tierexperimentelle Erpro-
bung koronarer DES, dem weiblichen White-New-Zealand-Kaninchen (Gewicht ca. 3.5-4 kg),
Arterien gewahlt, die diese Durchmesser aufweisen und bilateral angelegt sind. Dadurch war
es mdglich, in einem Individuum zwei unterschiedliche Stents gleichzeitig zu testen. Da die
Versuchstiere auBer der nach Stentimplantation Ublichen Medikation Acetylsalicylsdure und
Clopidogrel keine weiteren Medikamente erhielten und von einem annahernden Normalkol-
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lektiv auszugehen war, wurde fir diese Versuchseinheit eine Anzahl von 7 Kaninchen als

ausreichend angesehen.

Bei den White-New-Zealand-Kaninchen wurde nach chirurgischer, schichtweiser Praparation
der rechten Leiste sowie nach Skelettierung und nach Punktion der A. femoralis mit einer

20G-Venenverweilkanlle eine 5F-Schleuse in der A. femoralis platziert (Seldinger-Technik)
(Abb. 91).

Abb. 91:  Implantation von koronaren DES in die A. subclavia des White-New-Zealand-Kaninchens
nach chirurgischer, schichtweiser Praparation der Leiste und Punktion der A. femoralis

Uber einen Fithrungsdraht und Fiihrungskatheter wurden die auf dem Ballonkatheter mon-
tierten Stents (CoCr-Legierung, 3.0/13 mm) mit der reinen PLLA-Beschichtung und mit der
PLLA/Genistein-Beschichtung unter Rdntgendurchleuchtung in die linke bzw. rechte A.
subclavia mit 12 bar fiir 15 Sekunden implantiert. Dabei wurde das GefaB in einem Verhalt-
nis des Ballondurchmessers bei Aufdehnung zum GefaBdurchmesser (Oversizing) von 1.2:1
bis 1.3:1 Gberdehnt. Nach Entfernung der Schleuse wurde die A. femoralis ligiert. Abschlie-
Bend erfolgte ein schichtweiser Wundverschluss.

Der Eingriff wurde unter Heparin 500 I.E. i.a. und ASS 500 mg i.a. durchgefiihrt. Die Tiere
wurden mit einem Gemisch aus Ketamin/Rompun (2/1 v/v) s.c. narkotisiert. Die post-opera-
tive Nachbehandlung zur Thrombozytenaggregationshemmung wurde mit Acetylsalicylsdure
und Clopidogrel vorgenommen und wurde Uber die gesamte Versuchsdauer oral verabreicht.

Fir die koronaren DES wurden nach vier Wochen Uber die kontralaterale A. femoralis eine
Angiografie und eine digitale quantitative Auswertung durchgefuhrt, deren Ergebnisse der
Tabelle 18 zu entnehmen sind. Danach wurden die Tiere geopfert. Es erfolgte eine chirurgi-
sche Explantation der gestenteten GeféBabschnitte.
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Tab. 18: Ergebnisse der quantitativen Koronarangiografie (Quantitative Coronary Angiography,
QCA) nach 4 Wochen-Implantation von PLLA/Genistein (70/30 % w/w)-beschichteten
Koronarstents (n=7) in die A. subclavia von White-New-Zealand-Kaninchen im Vergleich
zu PLLA-beschichteten Koronarstents (n=7); *) statistische Auswertung (X, SD, T-Test)
mit SPSS fir Windows, Version 14.0

QCA-Parameter PLLA/Genistein PLLA p’
Diameterstenose [%] 6.84 £3.73 20.27 £14.18 0.047
Flachenstenose [%] 13.13 £6.87 33.74 £23.40 0.06
Obstruktionsdurchmesser [mm] 2.01£0.24 1.57 £0.45 0.048
Obstruktionsflache [mm?] 3.19 +0.68 2.09 +1.11 0.045
ReferenzgeféaBdurchmesser [mm] 214 £0.25 1.96 £ 0.36 0.30
ReferenzgefaBflache [mm2] 3.63+0.78 3.10+£1.17 0.33

Flr die histomorphologische und histomorphometrische Auswertung wurden die Explantate
in 10 %iger Formalin-Lésung fixiert. Die Entwésserung der Gewebeproben erfolgte in einer
ansteigenden Alkoholreihe. Dann wurden die Explantate fir 1 h in Xylol bei Raumtemperatur
und danach fur 10 h in Xylol bei 4 °C eingelagert. Die entwasserten Proben wurden wie folgt
weiter behandelt: 1) Préinfiltration der Explantate fir 1 h bei Raumtemperatur in Technovit
9100 Neu Basis (Heraeus Kulzer GmbH, Wehrheim, Deutschland)/Xylol 1:1 v/v, 2) Préin-
filtration der Explantate fir 1 h bei Raumtemperatur in 20 ml Technovit 9100 Neu Basis mit
0.1 g Harter und 3) Infiltration der Explantate fir 1 h bei 4 °C in 40 ml Technovit 9100 Neu
Basis mit 3.2 g PMMA-Pulver und 0.32 g Harter. Nach der Infiltration der Explantate wurden
diese eingebettet. Daflir wurden die Stammlésungen A, bestehend aus 30 ml Technovit 9100
Neu Basis, 4.8 g PMMA-Pulver und 0.24 g Harter 1, und B, bestehend aus 3 ml Technovit
9100 Neu Basis, 0.24 ml Harter 2 und 0.12 ml Regler, im Verhaltnis A:B von 9:1 (v/v) ge-
mischt. Die Aushartung der entgasten und und mit Argon bellfteten Proben wurde im
Kihlschrank bei 4 °C fir 24-72 h vorgenommen. Die mit Hilfe eines Mikrotoms (Leica RM
2155) gefertigten Dunnschnitte von 5 Schnittebenen (proximal, distal, 3 Schnittebenen inner-
halb des Stents) wurden entplastet und der Elastica van Gieson-Farbung unterzogen, durch
die die Zellkerne schwarzbraun und die Kollagenfasern rot gefarbt werden.

Exemplarisch ist in der Abbildung 92 der histologische Befund eines DES mit
PLLA/Genistein-Beschichtung (70/30 % w/w) im Vergleich zur reinen PLLA-Beschichtung
dargestellt. Die histologischen Schnitte, gefarbt mit der Elastica van Gieson-Farbung, zeigten
Uber den Stentstreben eine neointimale Hyperplasie, die beim mit PLLA beschichteten Stent
ausgepragter war als beim PLLA/Genistein-DES.
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Abb. 92:  Histologische Schnitte (Elastica van Gieson-Farbung) von Explantaten der A. subclavia
des White-New-Zealand-Kaninchens nach 4 Wochen-Stentimplantation: reine PLLA-Be-
schichtung (a) und PLLA/Genistein (70/30 % w/w)-Beschichtung (b)

Zur histomorphometrischen Auswertung der Dinnschnitte wurden diese im jpg-Format digi-
talisiert und anschlieBend in das Bitmap-Format umgewandelt. Zur Ermittlung der flachenbe-
zogenen Parameter wurde eine Kalibrierung durchgefiihrt, damit die erhaltenen Pixel in die
Flacheneinheit mm? umgerechnet werden kénnen. AnschlieBend wurde eine manuelle Kon-
turfindung an geschlossenen Splines realisiert und die ermittelten PixelgréBen wurden in re-
ale Flacheneinheiten umgerechnet. Die Histomorphometrie von 5 Diinnschnitten pro Schnitt-
ebene aller Explantate konnte die Ergebnisse der QCA (s. Tab. 18) nicht bestatigen, da
weder nach der Auswertung der mittleren flachenbezogenen Restenose (in %, Abb. 93) noch
der mittleren Neointimaflache (in mm? Abb. 94), zu deren Ermittlung die bestimmten Daten
fur die Original- und Residuallumina zugrunde gelegt wurden, signifikante Unterschiede zwi-
schen der PLLA- und der PLLA/Genistein-DES-Gruppe zu beobachten waren.
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Abb. 93: Mittlere flachenbezogene Restenose im Bereich der PLLA- und PLLA/Genistein

(70/30 % wi/w)-beschichteten Stents (jeweils n=7) nach 4 Wochen Implantation in die
A. subclavia des White-New-Zealand-Kaninchens
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Die mittlere flachenbezogene Restenose als arithmetischer Mittelwert der Restenosen aller
Schnittebenen betrug nach Implantation der mit PLLA beschichteten Stents 17.6 % + 11.6
und nach Implantation der PLLA/Genistein-DES 16.3 % + 8.65 (Abb. 93).

Als Werte der mittleren Neointimaflache, die aus der Differenz zwischen Originallumen und
Residuallumen resultierte, wurden im Bereich der PLLA-beschichteten Stents 0.48 mm?® *
0.27 und im Bereich der PLLA/Genistein-DES 0.5 mm? + 0.32 ermittelt (Abb. 94).
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Abb. 94: Mittlere Neointimaflache im Bereich der PLLA- und PLLA/Genistein (70/30 % w/w)-
beschichteten Stents (jeweils n=7) nach 4 Wochen Implantation in die A. subclavia
des White-New-Zealand-Kaninchens

Die Wirksamkeit des entwickelten koronaren DES auf der Basis einer PLLA/Genistein-Be-
schichtung konnte somit im dargestellten Tiermodell nicht ausreichend bewiesen werden, da
keine signifikant verminderte neointimale Reaktion in den 4 Wochen-Ergebnissen durch die
PLLA/Genistein-Beschichtung im Vergleich zur reinen PLLA-Beschichtung erzielt wurde.
Eine Kombination des Phytodstrogens Genistein mit einem antiproliferativen Wirkstoff, wie
Sirolimus oder Paclitaxel, in der PLLA-Beschichtung kénnte eine Verbesserung des in vivo
Ergebnisses hinsichtlich der Inhibition der In-Stent-Restenose bewirken.
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6. Entwicklung von Drug-Eluting Stents fur die GefaB-
chirurgie

Zur Behandlung der peripheren arteriellen Verschlusskrankheit (PAVK) im Zusammenhang
mit dem ,Uberstenten” einer Prothesenbypass-Anastomose (Kap. 3.1.2) wurde ein biodegra-
dierbarer DES auf der Basis von Poly(L-lactid) (PLLA) und Sirolimus (SIR, auch genannt:
Rapamycin) entwickelt, der neben seiner vollstdndigen Abbaubarkeit den Vorteil einer loka-

len Medikation tber ein LDD-System in sich vereint.

Der periphere Polymerstentgrundkérper (6.0x25 mm, Strutdicke 250 um) wurde aus hoch-
molekularem PLLA (Resomer® L214, M,, = 650000 g/mol, Fa. Boehringer-Ingelheim Pharma
GmbH & Co. KG) gefertigt. Die Herstellung der hohlzylindrischen Halbzeuge erfolgte mit
Hilfe eines Tauchverfahrens aus der chloroformhaltigen PLLA-Lésung (1.6 % w/v). Um
reproduzierbare Herstellungsbedingungen gewéhrleisten zu kénnen, wurde fir die Fertigung
der Halbzeuge ein Tauchroboter verwendet [270]. Zum Erreichen der Lésungsmittelfreiheit
wurden die Halbzeuge zwei Tage in Methanol und danach zweimal flr einen Tag in dest.
Wasser gewaschen. Aus den l6sungsmittelfreien, getrockneten Halbzeugen wurden mit
einem CO,-Laser (Wild Emco Lasertec, Osterreich) die Stents geschnitten. In der Abbildung
95 sind eine rasterelektronenmikroskopische Aufnahme des undilatierten PLLA-Stents und
eine fotografische Aufnahme des undilatierten und dilatierten PLLA-Stents dargestellt.
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Abb. 95:  Rasterelektronenmikroskopische Aufnahme eines undilatierten, peripheren PLLA-Stents
(links) und fotografische Aufnahme des peripheren PLLA-Stents (A: undilatiert, B: dilatiert)
[271]

Um einen Wiederverschluss des PLLA-Stents zu verhindern, wurde das hinsichtlich seiner
antiproliferativen Effekte auf Zellen bekannte makrozyklische Immunsuppressivum SIR ver-
wendet, da es eine Reihe von Zytokin-vermittelten Signaltransduktionswegen durch
Komplexbildung mit dem Protein mTOR (mammalian Target of Rapamycin) inhibiert. Die
Hemmung von mTOR verhindert die Aktivierung der Serin/Threonin-Kinase p34cdc2 und
somit die Komplexbildung mit Cyclin E. Dieses hat zur Folge, dass der Ubergang ver-

141



schiedener Zelltypen, beispielsweise T-Zellen, von der postmitotischen Gi-Phase in die
Synthese-Phase (S-Phase) des Zellzyklusses verhindert wird [272]. Zur Entwicklung der
PLLA/SIR-DES war der Wirkstoff von der Fa. Wyeth Pharma GmbH (Munster, Germany) be-
zogen worden. Die PLLA-Stents wurden mit einer PLLA/SIR-L&sung im Spruhverfahren
(Kap. 4.2.2) beschichtet, die resultierte, indem die mit absolutem Methanol angesetzte SIR-
Lésung (16 % w/v) mit der chloroformhaltigen PLLA-L&sung (1.6 % w/v) so gemischt wurde,
dass die Endkonzentration von SIR in PLLA 30 % (w/w) betrug. Danach wurden die
PLLA/SIR-DES bei 40 °C im Vakuumtrockenschrank (6-8 mbar) getrocknet, bis nach 21
Tagen ein Chloroformrestgehalt von kleiner 60 pg/g Beschichtung (s. Kap. 4.2.3) zu ver-
zeichnen war. Eine Trocknung der DES bei 80 °C war nicht méglich, da das SIR bei dieser
Temperatur in der Beschichtung thermisch instabil war. Die PLLA/SIR-Schichten wiesen im
Mittel eine Masse von 1.2 mg pro Stent auf, was einer SIR-Beladung von annahernd
1.5 ug/mm? entsprach. Die Therapievariante unter Verwendung eines biodegradierbaren
Stentgrundkérpers hat den Vorteil, dass weitere Optionen fir eine Nachbehandlung

bestehen, sobald der biodegradierbare DES vollstandig abgebaut ist.

6.1 Untersuchung des ausgewahlten Wirkstoffes hinsichtlich sei-
ner Effekte auf GefaBwandzellen

Um den vitalitats- und proliferationshemmenden Effekt des Wirkstoffs SIR in Abh&ngigkeit
von dessen Konzentration auf die Zellen der GefdBwand beurteilen zu kénnen, wurden hu-
mane koronare, arterielle Endothelzellen (Human Coronary Artery Endothelial Cells,
HCAEC) und humane koronare, arterielle glatte Muskelzellen (Human Coronary Artery
Smooth Muscle Cells, HCASMC) mit SIR-Lésungen verschiedener Konzentrationen inkubiert
und die relative Zellvitalitéat (in %) mit Hilfe des MTS-Tests (Kap. 4.1.4) sowie die relative
Zellproliferation (in %) mit Hilfe des BrdU-Tests (Kap. 5.2) unter SIR-Enfluss in Bezug zur
SIR-freien Negativkontrolle bestimmt. Die HCAEC und HCASMC sowie die Basal- und
Wachstumsmedien wurden von der PromoCell GmbH (Heidelberg, Deutschland) bezogen.
Die den Zellkulturuntersuchungen zugrunde liegende Versuchsdurchfiihrung wird in den fol-
genden Ausfiihrungen erldutert. Fir die Zellkulturtests wurde eine 1x10° M ethanolische
SIR-Stammldésung angesetzt, die dann weiter mit Zellkulturmedium auf SIR-Konzentrationen
von 1x10° M bis 1x10"2 M (in 1x10™" M-Verdiinnungsschritten, entspricht Ethanolkonzentra-
tionen von 1 % bis 1x107 %) verdiinnt wurde. Dieser Konzentrationsbereich wurde gewabhlt,
da unterhalb einer Ethanolkonzentration von 1 % keine Hemmung der Vitalitdt und
Proliferation von HCAEC und HCASMC durch Ethanol zu beobachten war. Die HCAEC und
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HCASMC wurden zur Nachahmung der in vivo Situation (s. Kap. 3.1.1) wie im Kapitel 5.2
beschrieben kultiviert, arretiert und restimuliert. Es wurden wiederum folgende Kontrollen
mitgefihrt: NC1 - die Zellen wurden in frischem Basalmedium kultiviert, dem FKS zugesetzt
war; NC2 - die Zellen wurden in frischem Basalmedium kultiviert, dem FKS zugesetzt war
und anschlieBend erfolgte die Restimulierung mit EGF bzw. PDGF und 5 % FKS zur
Uberpriifung der Restimulierbarkeit und als Referenz (= 100 % gesetzt) fir die
Wirkstoffapplikation. Die Ansatze wurden fir 24 h mit den SIR-Lésungen bei 37 °C und 5 %
CO,-Gehalt inkubiert. Danach erfolgte die Messung der Dehydrogenaseaktivitat (MTS-Test)
oder des in die DNA eingebauten 5-Brom-2’-desoxyuridins (BrdU-Test).

SIR-Wirkung auf die primdren Endothelzellen HCAEC

Die Untersuchungen zur Testung des Einflusses von SIR auf die Vitalitdt von HCAEC mit
Hilfe des MTS-Tests zeigten, dass im Konzentrationsbereich von 1x10™" bis 1x10° M SIR
eine Hemmung der Zellvitalitat um maximal 47 % (bei 1x10® M SIR nach 24 h) zu verzeich-
nen ist (Abb. 96). Bei einer SIR-Konzentration von 1x10™"? M war keine Beeintrachtigung der
Vitalitat der Testzellen mehr nachweisbar.
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Abb. 96:  Relative Vitalitdt (MTS-Test, bei A=492 nm) von HCAEC nach 24 h-Inkubation mit SIR-
Lésungen verschiedener Konzentrationen (1x10'%-1x10° M, n=6 pro SIR-Konzentration)
in Bezug zur Negativkontrolle NC2 (nach Zellarretierung und -restimulierung, ohne SIR-
Zugabe, n=6) [271]

Die Proliferation der HCAEC wurde wie die Vitalitat durch SIR im Konzentrationsbereich von
1x10™"" bis 1x10° M SIR beeinflusst (Abb. 97). Eine maximale Hemmung der Zellproliferation
um 58 % war bei 1x10° M SIR zu beobachten.
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Abb. 97:  Relative Proliferation (BrdU-Test, bei A=450 nm) von HCAEC nach 24 h-Inkubation mit
SIR-Losungen verschiedener Konzentrationen (1x10'>-1x10° M, n=6 pro SIR-Konzentra-
tion) in Bezug zur Negativkontrolle NC2 (nach Zellarretierung und -restimulierung, ohne
SIR-Zugabe, n=6) [271]

SIR-Wirkung auf die priméren glatten Muskelzellen HCASMC

Die Vitalitdt von HCASMC wurde im Konzentrationsbereich von 1x1072 bis 1x10° M SIR in-
hibiert. Die Hemmung der Vitalitét betrug in diesem Konzentrationsbereich im Mittel 17 % in
Bezug zur Negativkontrolle NC2 (Abb. 98).
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Abb. 98:  Relative Vitalitdt (MTS-Test, bei A=492 nm) von HCASMC nach 24 h-Inkubation mit SIR-
Lésungen verschiedener Konzentrationen (1x10'%-1x10®° M, n=6 pro SIR-Konzentration)
in Bezug zur Negativkontrolle NC2 (nach Zellarretierung und -restimulierung, ohne SIR-
Zugabe, n=6) [271]
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Die SIR-bedingte Hemmung der HCASMC-Proliferation wurde bei einer SIR-Konzentration
>1x10° M SIR im Mittel um 32 % in Bezug zur Negativkontrolle NC2 beobachtet (Abb. 99).
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Abb. 99:  Relative Proliferation (BrdU-Test, bei A=450 nm) von HCASMC nach 24 h-Inkubation mit
SIR-Lésungen verschiedener Konzentrationen (1x10'2-1x10° M, n=6 pro SIR-Konzentra-
tion) in Bezug zur Negativkontrolle NC2 (nach Zellarretierung und -restimulierung, ohne
SIR-Zugabe, n=6) [271]

Die Zellkulturuntersuchungen zur SIR-bedingten Hemmung der Zellvitalitdt und -proliferation
gestatten die Auswahl der wirksamen SIR-Konzentrationen und sind somit eine wichtige
Voraussetzung, um die notwendigen SIR-Konzentrationen, die aus der Stentbeschichtung

freigesetzt werden missen, in erster Naherung abschéatzen zu kénnen.

Von Nachteil ist bei der Verwendung des SIR, dass nicht nur die HCASMC in ihrer Prolifera-
tion gehemmt werden, sondern auch die HCAEC. Dies birgt die Gefahr der Ausbildung einer
spaten Stentthrombose in sich, da das SIR auch die Ausbildung der Neointima verhindert
und sich Uber einen langeren Zeitraum Thrombozyten an der Stentoberflache anheften kén-
nen, die zum Wiederverschluss des DES fihren. Das Vorkommen von Spatthrombosen
wurde bereits beim klinisch etablierten Cypher-Stent auf der Basis einer PEVA/PBMA/SIR-
Beschichtung (Fa. Johnson & Johnson, USA, Kap. 4.4.2) beobachtet und muss auch bei der
peripheren DES-Indikation durch die langerfristige systemische Gabe von Thrombozy-

tenaggregationshemmern verhindert werden [273-275].
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6.2 In vitro Wirkstoffelution polymerer, peripherer Drug-Eluting
Stents

Zur Untersuchung der SIR-Freisetzung wurden die aufgeweiteten PLLA/SIR-DES mit 2 ml
0.9 %iger NaCl-Lésung als Elutionsmedium versetzt. An den Probennahmezeitpunkten wur-
den die DES entnommen und in einem neuen Glasvial mit frischem Elutionsmedium dem
weiteren Elutionsvorgang unterzogen. Die resultierende Eluat wurde direkt im Anschluss
mittels HPLC vermessen. Die zeitlichen Abstédnde zwischen den Probennahmen sind dabei
so eingestellt worden, dass die Konzentrationsmesswerte innerhalb des kalibrierten Messbe-
reichs des Analysenverfahrens von 0.1-10.0 mg/l lagen. Da zu jeder Probennahme das Elu-
tionsmedium vollig erneuert wurde, wurden die Messwerte akkumuliert. Fur die Analyse von
SIR wurden nach French et al. [276] folgende HPLC-Bedingungen gewahlt: Eurospher-Saule
100 C18, Kérnung 5 um, Innendurchmesser 250 x 4 mm (Wissenschaftliche Geratebau Dr.-
Ing. Herbert Knauer GmbH, Berlin, Deutschland); mobile Phase Acetonitril/Wasser (65/35
v/v, isokratisch); Temperatur 50 °C; Flussrate 1.0 ml/min und UV-Detektion bei 278 nm. Die

Nachweisgrenze lag bei ca. 0.05 mg/l.

In Voruntersuchungen mit PLLA/SIR-Stentbeschichtungen war festgestellt worden, dass das
relativ groBe SIR-Molekil (M = 914.2 g/mol) erst bei einem prozentualen SIR-Gehalt von
> 20 % in mit Hilfe der HPLC detektierbaren Konzentrationen aus der hydrophoben PLLA-
Matrix freigesetzt wird. Deshalb wurde flr den biodegradierbaren, peripheren DES eine Be-
schichtung mit einer Zusammensetzung von PLLA/SIR 70/30 % (w/w) erprobt (Abb. 100).
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Abb. 100: In vitro Freisetzung von SIR aus PLLA/SIR (70/30 % w/w)-Beschichtungen, die auf
biodegradierbare, periphere PLLA-Stentgrundkdrper (n=3) im Sprihverfahren aufgetragen
wurden, in 0.9 %iger NaCl-Lésung (37 °C) [277, 278]
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Die entwickelte PLLA/SIR-Beschichtung auf dem PLLA-Stentgrundkérper erwies sich als ge-
eignet, den Wirkstoff in Konzentrationen von > 1x10”7 M SIR (iber einen Zeitraum von mehr
als 3 Monaten zu eluieren. Zu Beginn der in vitro Elution wurden pro Tag 8-12 ug SIR freige-
setzt. Nach 4 Wochen betrug die taglich freigesetzte absolute Dosis 0.5-1 ug SIR. Nach dem
Untersuchungszeitraum von 3 Monaten waren annahernd 30 % der auf der Stentoberflache
installierten SIR-Masse eluiert, so dass auch Uber 3 Monate hinaus SIR in Konzentrationen

freigesetzt werden kann, die in vitro eine Hemmung der Zellproliferation bewirkten (Kap. 6.1).

6.3 Beurteilung der Biokompatibilitat polymerer, peripherer Drug-
Eluting Stents im Tiermodell Schwein

Die tierexperimentellen Studien zur Biokompatibilitédt der peripheren DES wurden in Zusam-
menarbeit mit der Klinik fir Allgemeine, Thorax-, GefaB- und Transplantationschirurgie und
mit der Experimentellen Chirurgie der Universitdt Rostock durchgefiihrt. Als Versuchstiere
dienten weibliche Landschweine mit einem Gewicht von 35 - 40 kg. Die Genehmigung zur
Durchfihrung des Tierversuchsvorhabens nach § 8 Abs. 1 des Deutschen Tierschutzge-
setzes erteilte das Landesveterindr- und Lebensmitteluntersuchungsamt Mecklenburg-Vor-
pommern (Az: LVL M-V/ 310-4/ 7221.3-1.1-017/ 02). Zur Erprobung der PLLA/SIR-DES im
Blutkontakt wurde nach Bunger et al. [279, 280] ein operativer Hybrideingriff vorgenommen,
bei dem Prothesenbypass-Anastomosen Uberstentet wurden (Abb. 101). Als Referenzstents
fir den PLLA/SIR-DES dienten der unbeschichtete, biodegradierbare PLLA-Stent (6.0x25
mm) und ein kommerziell verflgbarer Edelstahlstent (6.0 x 26 mm, Biotronik GmbH & Co.
KG, Berlin, Deutschland) mit einer (a-SiC:H)-Beschichtung. Bei der Implantation des jeweili-
gen Stents im Bereich der distalen iliakalen Anastomose (s. Kap. 3.1.2) wurde der Stent, der
auf einen 6/40 mm Ballonkatheter montiert war, Uber die Inzision eingebracht und mittig im
Anastomosenbereich platziert. Die Stentdilatation erfolgte durch Aufweitung des Ballon-
katheters auf 8 bar. Aufgrund der mechanischen Eigenschaften der PLLA-Stents und der
PLLA/SIR-DES wurden diese vor dem Gebrauch auf 37 °C temperiert und langsam innerhalb
von 8 min aufgedehnt (1 bar/min). Die Edelstahlstents konnten zlgig innerhalb von wenigen
Sekunden dilatiert werden. Nach Entfernung des deflatierten Ballonkatheters und nach kur-
zem Spulen mit Heparin-NaCl-Lésung wurde die Langsinzision durch Einzelknopfnahte ver-
schlossen. Alle Tiere erhielten intraoperativ eine kontinuierliche Heparingabe (i.v., 50 1U/kg
pro Stunde). Die Thrombozytenaggregationshemmung mit Acetylsalicylsdure und Clopi-
dogrel begann einen Tag praoperativ und wurde Uber die gesamte Versuchsdauer oral ver-
abreicht. Die arteriellen, femoralen Flusseigenschaften, d. h. distal der iliakalen Anastomose,
wurden durch Dopplersonografie (HiDop® 300, 4 MHz Sonde, Regensdorf, Schweiz; Abb.
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101) an Hand der maximalen systolischen Frequenz praoperativ, intraoperativ nach Prothe-
senimplantation und nach Anastomosen-Stenting sowie postoperativ gepruft.

Abb. 101: Untersuchung des femoralen Flusses mit Hilfe der Dopplersonografie (links) sowie intra-
operativer Situs des Landschweins nach Implantation einer PTFE-Bifurkationsprothese
und nach biiliakalem Stenting von PLLA/SIR-DES im PTFE-Prothesen-Anastomose-
bereich (rechts) nach Biinger et al. [277, 278]

FOr die Auswertung der Stentbiokompatibilitdt nach einem Implantationszeitraum von 6
Wochen wurden die gestenteten lliakalanastomosensegmente, einschlieBlich der angren-
zenden proximalen (Prothese) und distalen (lliakalarterie) Segmente, nach einer intravené-
sen Bolus-Heparinisierung (10.000 U) chirurgisch explantiert. Danach wurden die Tiere mit
einer intravendsen Uberdosis Kaliumchlorid (60 mval) getétet. Die Explantate wurden in
10 %iger Formalin-Lésung fixiert, in einer aufsteigenden Alkoholreihe entwassert, in Poly-
(glycolmethacrylat) (Technovit 9100, Heraeus Kulzer GmbH, Wehrheim, Deutschland) einge-
bettet und zum Schluss zu 10 um dicken Dinnschnitten verarbeitet. Jeweils 6 Schnitte eines
Segments wurden zur Unterscheidung der verschiedenen Gewebestrukturen im mikros-
kopischen Bild mit Hamatoxylin und Eosin gefarbt. Die histologischen Schnitte zeigten Uber
den Stentstreben eine neointimale Hyperplasie, die beim unbeschichteten PLLA-Stent aus-
gepragter war als beim PLLA/SIR-DES (Abb. 102).
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Abb. 102: Histologische Schnitte (HE-Farbung) distal der iliakalen Anastomose; A: PLLA-Stent, B:
PLLA/SIR-DES [277, 278]
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Um die histologischen Schnitte morphometrisch auswerten zu kénnen, wurden die digitali-
sierten mikroskopischen Bilder mit der Software Image J (Version 1.32j, http://rsb.info.nih.
gov/ij/) vermessen. Die ermittelten Werte wurden dann in ein Tabellenkalkulationsprogramm
(Excel 2000, Microsoft Corporation) tberfihrt und verarbeitet. Nach Auswertung der histo-
morphometrischen Daten konnte gezeigt werden, dass bei den PLLA/SIR-DES die geringste
mittlere Neointimadicke (0.09 mm + 0.02) zu verzeichnen war, die signifikant niedriger als die
bei den Metallstents (0.19 mm = 0.04, p = 0.004) und bei den unbeschichteten PLLA-Stents
(0.31 mm £ 0.15, p < 0.001) war (Abb. 103). Die mittlere Neointimadicke errechnete sich da-

bei aus dem arithmetischen Mittel der Neointimadicken Uber die einzelnen Stentstreben.
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Abb. 103: Mittlere Neointimadicke im Bereich der Metall-, PLLA- und PLLA/SIR-Stents (jeweils
n=6) nach 6 Wochen Implantation im Landschwein distal der iliakalen Anastomose
[277, 278]

Als MaB fir die durch den Stent ausgel6éste Entziindungsreaktion wurde der Inflammatory-
Score bestimmt, der durch Division aller addierten Punktwerte durch die Anzahl der unter-
suchten Stentstreben der Schnittebene distal der iliakalen Anastomose berechnet wurde. Die
Werte ergaben sich dabei durch folgendes 0 bis 3-Punktesystem: 0 - keine inflammatorische
Reaktion; 1 - Vorhandensein von leichten, nicht-zirkumferenten, lymphohistiozytaren Infiltra-
ten in der Stentstegumgebung; 2 - Vorhandensein lokalisierter, nicht-zirkumferenter, maBiger
bis dichter zellularer Aggregate in der Stentstegumgebung und 3 - Vorhandensein zirkum-
ferenter, dichter, lymphohistiozytéarer Infiltrate um die Stentstege herum. In der Umgebung
der Stentstreben der PLLA/SIR-DES wurde nur eine milde inflammatorische Reaktion (1.14 +
0.46) beobachtet, die vergleichbar war mit der der Gruppe der Metallstents (1.27 + 0.45),
aber signifikant geringer war als die der Gruppe der unbeschichteten PLLA-Stents (1.79 *
0.56, p < 0.001) (Abb. 104). Es war somit festzustellen, dass die durch das PLLA ausgeléste
inflammatorische Reaktion durch die lokale Freisetzung des Wirkstoffes SIR beim PLLA/SIR-

DES deutlich reduziert werden konnte.
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Abb. 104: Inflammatory-Score als Ausdruck der Entziindungsreaktion um die Streben von Me-
tall, PLLA- und PLLA/SIR-Stents (jeweils n=6) nach 6 Wochen Implantation im
Landschwein distal der iliakalen Anastomose [277, 278]

Der Injury-Score als MaB fur die stentbedingte GefaBwandverletzung distal der iliakalen
Anastomose wurde semiquantitativ evaluiert, indem die Verletzungen der Lamina elastica
interna (LEI), Tunica media (TM) und Lamina elastica externa (LEE) nach folgendem 0 bis 3-
Punktesystem bewertet wurden: 0 - keine Verletzung der GefaBwand, 1 - Perforation der
LEl, 2 - Perforation der TM und 3 - Perforation der LEE. Der durchschnittliche Injury-Score
resultierte nach Division aller addierten Punktwerte durch die Anzahl der untersuchten
Stentstreben der Schnittebene distal der iliakalen Anastomose. Die Auswertung des Injury
Score ergab eine milde vaskulare Verletzung bei allen untersuchten Stents (Metall: 0.50
+ 0.62, PLLA: 0.53 £ 0.64, PLLA/SIR: 0.42 + 0.63) ohne signifikante Differenzen (Abb. 105).
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Abb. 105: Injury-Score als Ausdruck der GefdBwandverletzung nach 6 Wochen Implantation von
Metall-, PLLA- und PLLA/SIR-Stents (jeweils n=6) im Landschwein distal der iliakalen
Anastomose [277, 278]
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Die Wirksamkeit des entwickelten biodegradierbaren PLLA/SIR-DES wurde somit im ge-
wahlten Tiermodell bewiesen, da eine signifikant verminderte inflammatorische und neointi-
male Reaktion einhergehend mit einer deutlich erhdhten luminalen Durchgéngigkeit in den 6
Wochen-Ergebnissen durch die PLLA/SIR-Beschichtung im Vergleich zum unbeschichteten
PLLA-Stent gezeigt werden konnte.

7. Entwicklung von Drug-Eluting Stents fir die Urologie

Zur lokalen Behandlung von Stenosen der Urethra beim Prostatakarzinom (Kap. 3.1.3) sollte
ein polymerbasierter, biodegradierbarer DES entwickelt werden. Als Stentplattform sollte ein
Urethrastent aus PLLA dienen, der neben seiner mechanischen Stitzfunktion zusatzlich die
Funktion als LDD-System zu wirken in sich vereint. Als Modellwirkstoff wurde das Metho-
trexat (MTX) ausgewahlt. MTX ist ein Analogon der Folsdure und inhibiert als Fols&ure-
Antagonist kompetitiv und reversibel die Dihydrofolat-Reduktase (DHFR) [281]. Die DHFR
katalysiert die Reduktion von Dihydrofolat zu Tetrahydrofolat und stellt somit einen wichtigen
Zwischenschritt fir die Synthese von DNA, RNA und Proteinen dar. Da die DHFR eines der
gebrauchlichsten Zielmolekiile bei der Chemotherapie ist, wird MTX bevorzugt als Zytostati-

kum (Antimetabolit) in der Krebsbehandlung eingesetzt.

Neben der in vitro Prifung der Biokompatibilitat des verwendeten Polymers PLLA stand zu-
nachst die in vitro Studie zur Beurteilung der Wirksamkeit von MTX, d. h. dessen wachs-
tumshemmender Effekt auf Karzinomzellen, im Vordergrund. Danach wurden die PLLA-
Urethrastents mit PLLA/MTX-Gemischen unterschiedlicher Zusammensetzung aus der
Lésung beschichtet und hinsichtlich ihnres MTX-Freisetzungsverhaltens in vitro beurteilt [282].

Fdr die Urethrastents (4.0x10 mm, Strutdicke 400 um) kam wie bei den peripheren DES
(Kap. 6) das hochmolekulare PLLA Resomer® L214 (M, = 650000 g/mol) zur Anwendung,
das als Granulat von der Firma Boehringer-Ingelheim Pharma GmbH & Co. KG (Ingelheim,
Deutschland) bezogen wurde. Das Modellzytostatikum MTX wurde von der Firma Sigma-
Aldrich (Taufkirchen, Deutschland) erworben. Das Design der PLLA-Urethrastents [270] ist
dadurch gekennzeichnet, dass es aus vier Ringen mit S-férmigen Struts besteht, die paar-
weise spiegelverkehrt zueinander angeordnet sind. Die Ringe sind durch Versatzelemente
miteinander verbunden (Abb. 106). Mit Hinblick auf eine spatere, geplante in vivo Testung
wurden die PLLA-Urethrastents zunéchst fir das Tiermodell Kaninchen dimensioniert. Die
Fertigung der PLLA-Urethrastents erfolgte wie die der peripheren PLLA-Stents (Kap. 6)
wiederum mit Hilfe des teilautomatisierten Tauchverfahrens aus der PLLA-Lésung (1.6 %
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w/v) und unter Verwendung des CO,-Lasers (Wild Emco Lasertec, Osterreich). Die
Lésungsmittelfreiheit wurde analog, wie im Kapitel 6 erlautert, durch einen Waschprozess in
Methanol und dest. Wasser realisiert.
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Abb. 106: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahme eines undilatierten PLLA-Urethrastents (links)
und lichtmikroskopische Aufnahme eines dilatierten PLLA-Urethrastents (rechts) [282]

Fiar die MTX-Beschichtung der PLLA-Stents wurden Suspensionen aus dem schwerldslichen
MTX in PLLA-Lésung hergestellt, indem das MTX in die chloroformhaltige PLLA-L&sung
(1.6 % w/v) eingerthrt wurde, so dass Endkonzentrationen von MTX in PLLA von 30 % und
60 % (w/w) erreicht wurden. Die PLLA/MTX-Suspensionen wurden dann im Spruhverfahren
(Kap. 4.2.2) auf die PLLA-Stentoberflachen aufgetragen. Die Schichtmassen der im Vakuum-
trockenschrank (6-8 mbar) bei 40 °C getrockneten DES-Typen betrugen annahernd 1.3 mg.
Die beschichteten Stents wurden anschlieBend den in vitro Untersuchungen zugeflhrt.

7.1 In vitro Biokompatibilitat des verwendeten Polymers

Zum Nachweis der Biokompatibilitdt des fir die Stents und fur die Beschichtungen verwen-
deten PLLA wurden Vitalitatstests an porcinen, primaren Urothelzellen (pPUC) mit Eluaten
von PLLA-Folien (indirekter Kontakt) und mit PLLA-Folien (direkter Kontakt) gemaR der
Europaischen Norm zur biologischen Beurteilung von Medizinprodukten (Teil 5: Prifungen
auf in vitro Zytotoxizitat, DIN EN ISO 10993-5, 1999) durchgefihrt. Herangezogen wurde
wiederum der bereits im Kapitel 4.1.4 beschriebene MTS-Test. Zur Gewinnung der pPUC

wurden Gewebeproben aus porcinen Harnleitern verwendet.

Far die Eluatuntersuchungen wurden die zu untersuchenden Polymerfolien mit Zellkultur-
medium bei 37 °C fir 48 h unter stdndigem Schutteln im Warmeschrank inkubiert. Anschlie-
Bend wurden die Folieneluate mit frischem Zellkulturmedium verdinnt (100 % Eluat, 50 %
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Eluat, 25 % Eluat). Als Negativkontrolle wurde reines Zellkulturmedium ohne Prifkérper und
als Positivkontrollen wurden Eluate von Latex-Folien bekannter Toxizitat mitgefihrt.

Die pPUC wurden 24 h vor Versuchsbeginn in einer Konzentration von 1x10° ¢/ml in 96-Well-
Platten mit einem Volumen von 200 pl Zellkulturmedium/Well ausgeséat und unter standardi-
sierten Kulturbedingungen kultiviert. AnschlieBend erfolgte ein Austausch des Zellkultur-
mediums durch die oben genannten Priifmedien. Diese Ansatze wurden fir 24 h und 48 h im
Brutschrank inkubiert. Danach wurde das Prifmedium gegen das MTS-Medium (MTS-Rea-
genz/DMEM-Medium ohne Phenolrot 1/5 v/v, 10 % FKS, 100 U/ml Penicillin/Streptomycin)
ausgetauscht und der MTS-Test durchgefihrt.

Fir die Beurteilung der Biokompatibilitdt von PLLA-Folienstanzen im Direktkontakt mit pPUC
wurden diese in einer Konzentration von 1x10° ¢/ml in 24-Well-Platten auf die Folien aus-
gesét. Nach 24 h und 48 h wurden Proben fir die Rasterelektronenmikroskopie (REM) ent-
nommen, mit 6.25 %igem Glutardialdehyd fixiert und morphologisch begutachtet. Nach 72 h
wurde auBerdem die pPUC-Vitalitat mittels MTS-Test bewertet.

Die Ergebnisse der MTS-Tests zur Beurteilung der Biokompatibilitat des fir die Stents und
fir die Beschichtungen mit MTX verwendeten PLLA zeigten, dass keine zytotoxischen
Effekte durch die getesteten PLLA-Folien ausgelést werden. Die im MTS-Test Uberprifte
metabolische Aktivitdt der pPUC wurde durch die Inkubation mit den Eluaten der PLLA-
Folien nicht beeinflusst (Abb. 107).
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Abb. 107: Relative Vitalitdt (MTS-Test, bei A=492 nm) von porcinen, primaren Urothelzellen (pPUC)
nach Inkubation (24 h, 48 h) mit PLLA-Eluaten (n=4 pro Zeitpunkt und Eluat) in Bezug zur
Negativkontrolle (NC), Untersuchung von unverdiinnten (100 %) und mit Zellkulturmedium
verdunnten (50 %, 25 %) Eluaten zweier PLLA-Folien (Probe 1, Probe 2), Postivkontrolle
(PC): Eluate einer Latex-Folie, Negativkontrolle (NC): reines Zellkulturmedium
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Nach direktem Kontakt der pPUC mit den PLLA-Folien blieb die Morphologie der Zellen un-
beeinflusst. Die REM-Aufnahmen zeigten einen geschlossenen Zellrasen prismatisch auf
den PLLA-Folien ausgebreiteter pPUC (Abb. 108). Die wenigen zu beobachtenden Risse im
Zellverband wurden durch die notwendige Entwasserung der Proben vor der Begutachtung
verursacht. Zum Vergleich ist die Positivkontrolle dargestellt, bei der die pPUC nicht auf der

Latexoberflache adhéarieren und als Folge dessen absterben (abgekugelte Zellen).
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Abb. 108: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen von porcinen, primaren Urothelzellen
(pPUC) auf der PLLA-Oberflache (links) und auf der Latex-Oberflache (rechts), 1000-
fache VergrdBerung

Diese Ergebnisse, die eine sehr gute Biokompatibilitdt des Polymers PLLA verdeutlichen,
wurden auch im MTS-Test bestatigt, da nach 72 h Kultivierung die Vitalitat der pPUC auf den
PLLA-Oberflachen mit der auf der Negativkontrolle Glas vergleichbar war (Abb. 109).
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Abb. 109: Relative Vitalitdt (MTS-Test, bei A=492 nm) von porcinen, primaren Urothelzellen (pPUC)
bei Direktkontakt mit der PLLA-Folienoberflache nach 72 h in Bezug zur Negativkontrolle
(NC), n=6 pro Material, Negativkontrolle (NC): Glas, Postivkontrolle (PC): Latex-Folie
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7.2 Untersuchung des ausgewahlten Wirkstoffes hinsichtlich sei-
ner Effekte auf Karzinomzellen

Um relevante Konzentrationen des Zytostatikums MTX fir die DES-Anwendung zu ermitteln,
wurden Modellkarzinomzellen (humane Blasenkarzinomzellen der Zelllinie 5637) mit MTX-
Lésungen verschiedener Konzentrationen inkubiert und die relative Vitalitat (in %) der Zellen
unter Wirkstoffeinfluss in Bezug zur MTX-freien Negativkontrolle (NC) mit Hilfe des MTS-
Tests bestimmt (Abb. 110). Dafir wurde eine 1x10" M MTX-Stammlésung in Dimethyl-
sulfoxid (DMSO) angesetzt, die mit Zellkulturmedium auf MTX-Konzentrationen von 1x10* M
bis 1x10° M (entspricht 0.1 % bis 1x10°® % DMSO) verdiinnt wurde. Die Verdiinnung erfolgte
dabei in 1x10™" M-Verdiinnungsschritten. Dieser Konzentrationsbereich zur Untersuchung
des MTX ergab sich aus der Notwendigkeit, dass eine zusatzliche Wirkung des Lésungsmit-
tels DMSO auszuschlieBen war. Da in Voruntersuchungen mit DMSO-Kontrollen bei einer
Konzentration von < 0.1 % DMSO keine Hemmung der Zellvitalitat bei 5637-Karzinomzellen
festgestellt werden konnte, wurden MTX-Lésungen bis zu einer Konzentration von 1x10* M

MTX hinsichtlich ihres vitalititshemmenden Potenzials untersucht.
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Abb. 110: Relative Vitalitdt (MTS-Test, bei A=492 nm) von humanen Blasenkarzinomzellen (Zelllinie
5637) nach Inkubation (24 h, 48 h) mit MTX-Lésungen verschiedener Konzentrationen
(1x10'9 - 1x10* M, n=4 pro Zeitpunkt und MTX-Konzentration) in Bezug zur Negativ-
kontrolle (NC), Zellkonzentration: 3x10* ¢/ml, Zellaussaat: 24 h vor Wirkstoffzugabe [282]

Die Untersuchungen zur Testung des Einflusses von MTX auf die humane Blasenkarzinom-
zelllinie 5637 mit Hilfe des MTS-Tests flhrten zu dem Ergebnis, dass im Konzentrationsbe-
reich von 1x10” bis 1x10* M MTX eine Hemmung der Zellvitalitdt um maximal 22 % (nach
24 h) und maximal 47 % (nach 48 h) zu verzeichnen ist (Abb. 110). Die verstarkte Hemmung

155



der Vitalitat der Testzellen nach 48 h Inkubation war im genannten Konzentrationsbereich
gegeben, wobei die maximale Verstarkung der Hemmung der Zellvitalitat nach 48 h im Ver-
gleich zu 24 h um 25 % bei einer MTX-Konzentration von 1x10* M zu beobachten war. Bei
einer Konzentration von < 1x10® M MTX war keine Beeintrachtigung der Vitalitit der 5637-
Zellen mittels MTS-Reagenz nachweisbar. Anhand dieser Untersuchungen ist es somit még-
lich, fur die geplante DES-Indikation relevante, wirksame MTX-Konzentrationen zu bestim-
men und eine anndhernde Ubertragung auf die erforderliche Freisetzungskinetik des Wirk-

stoffs MTX aus der Stentbeschichtung vorzunehmen.

7.3 In vitro Wirkstoffelution polymerer, wirkstoffbeladener
Urethrastents

Die in vitro Freisetzung des in eine PLLA-Beschichtung inkorporierten MTX zur lokalen Be-
handlung von Karzinomen Uber die Implantation eines DES wurde getestet, indem die mit
PLLA/MTX beschichteten PLLA-Stentprototypen in Kunsturin (nach Griffith) [283] eingelagert
wurden. Das Elutionsmedium wurde an jedem Probennahmezeitpunkt erneuert, um einer
Wirkstoffsattigung im Medium entgegenzuwirken und um die Konzentration des geldsten
Wirkstoffs innerhalb des kalibrierten Messbereichs des Analysenverfahrens zu halten. Das
resultierende Eluat wurde im UV/VIS-Spektrophotometer (Ultrospec 2000, Fa. Pharmacia
Biotech, Uppsala, Schweden) vermessen und die Elution des jeweiligen DES wurde sofort

mit 2.0 ml frischem Kunsturin fortgesetzt.

Es wurde analytisch nachgewiesen, dass im Untersuchungszeitraum von annahernd 3
Monaten das Zytostatikum aus der Beschichtung in fir die Applikation relevanten Dosen
freigesetzt wird. Die hdchste Freisetzungsgeschwindigkeit war bei beiden DES-Typen in den
ersten 2 Tagen zu verzeichnen (Abb. 111).

Nach 2 Tagen Elution wurden bei der PLLA/MTX-Beschichtung mit 30 % (w) MTX 5.5x10° M
MTX in das Elutionsmedium freigesetzt. Die PLLA/MTX-Beschichtung mit 60 % (w) MTX
hatte die Freisetzung einer etwa doppelt so hohen MTX-Konzentration von 1x10* M nach 2
Tagen zur Folge. Nach dieser initialen Freisetzungsphase verringerte sich im weiteren
Untersuchungszeitraum die Freisetzungsgeschwindigkeit. Es kann abgeschéatzt werden,
dass innerhalb des Elutionszeitraumes von 16-91 Tagen immer noch annahernd 1.0x10” M
MTX pro Tag (PLLA/MTX 70/30 % w/w) bzw. 1.5x107 M MTX pro Tag (PLLA/MTX 40/60 %
w/w) eluiert wurden. Basierend auf den mit den Blasenkarzinomzellen 5637 durchgefuhrten
Untersuchungen zum vitalitdtshemmenden Potenzial des MTX (Kap. 7.2) kann in vitro auch
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im weiteren zeitlichen Verlauf von einer ausreichenden Wirksamkeit ausgegangen werden,

die durch geeignete in vivo Studien zu untermauern ist.
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Abb. 111: In vitro Freisetzung von Methotrexat (MTX) aus PLLA/MTX-Beschichtungen des PLLA-
Urethrastents in Kunsturin nach Griffith [283] (37 °C)

Nach dem Untersuchungszeitraum von 3 Monaten waren bei der PLLA/MTX-Beschichtung
mit der Zusammensetzung 70/30 % (w/w) erst annahernd 20 % sowie bei der PLLA/MTX-
Beschichtung mit der Zusammensetzung 40/60 % (w/w) erst annahernd 18 % des urspring-
lich installierten MTX freigesetzt worden. Da das MTX vollstandig aus der PLLA-Matrix durch
Diffusion und wéahrend des Degradationsprozesses der Beschichtung freigesetzt wird, ist
davon auszugehen, dass ein biodegradierbarer PLLA/MTX-DES das Potenzial hat, eine
MTX-Freisetzung bis hin zur Fragmentation des PLLA-Stents zu ermdéglichen, sofern das in-
stallierte MTX-Depot ausreichend hoch ist, um diese langanhaltende MTX-Freisetzung zu
realisieren. Eine Steigerung der lokal freigesetzten MTX-Konzentration kann in diesem Zu-
sammenhang durch die Erhdhung des prozentualen MTX-Gehalts in der Beschichtung und
eine Verlangerung des MTX-Elutionszeitraumes durch die Erhéhung der Schichtmasse und
somit -dicke erreicht werden. Dartber hinaus ist eine geringe MTX-Beladung des PLLA-
Stentgrundkérpers denkbar, ohne dessen mechanische Eigenschaften grundlegend zu

verandern.

In die Urethra kénnte dann nach vollstandiger Fragmentation des DES, die an diesem
Implantationsort komplikationsfrei durch die Ausscheidung der Polymerfragmente Uber den
Urogenitaltrakt verlauft, ein neuer MTX-beladener DES zur Fortfihrung der Behandlung

implantiert werden.
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8. Diskussion

Die Methoden und Ergebnisse wurden in den vorangegangenen Kapiteln bereits im Einzel-
nen unter Einbeziehung der internationalen Literatur diskutiert. An dieser Stelle sollen be-

sondere Aspekte in einer zusammenfassenden Diskussion betrachtet werden.

Die vorrangigen Ziele dieser Arbeit bestanden in der Entwicklung und Charakterisierung
funktionalisierter, biodegradierbarer Polymerbeschichtungen zur lokalen Freisetzung von
Wirkstoffen flr verschiedene medizinische Indikationen. Der Fokus der hier vorgestellten
Untersuchungen war auf Drug-Eluting Stents (DES) [127, 169, 215, 284] gerichtet, die einen
erheblichen Fortschritt bei der lokalen Freisetzung und Wirkung von Arzneimitteln in ver-
schiedenen Teilbereichen der Medizin darstellen kénnen. Unter diesem Gesichtspunkt wur-
den Mdglichkeiten zur chemischen Oberflachenmodifizierung und zur Beschichtung von
Stentoberflachen mit dem Ziel der lokalen Wirkstofffreisetzung vorgestellt. Fir die im
Rahmen dieser Arbeit angestrebten DES-Entwicklungen wurden methodische Grundlagen
erarbeitet, die neben der Herstellung von DES-Prototypen deren in vitro Charakterisierung
unter den Gesichtspunkten der Wirkstofffreisetzung, der Polymerdegradation, der Biokompa-
tibilitdt der polymeren Tragermatrizes und der biologischen Aktivitat der ausgewahlten Wirk-
stoffe auf zellularer Ebene beinhaltete. Dartber hinaus wurden ausgewahlte DES hinsichtlich

ihrer Biokompatibilitat in verschiedenen Tiermodellen erprobt.

Chemische Oberflachenmodifizierung versus Polymerbeschichtung zur lokalen Freisetzung
von Wirkstoffen

Die Grundlage fir die DES-Entwicklung bildete der Aufbau eines geeigneten Herstellungs-
verfahrens. In diesem Zusammenhang wurden zwei unterschiedliche Strategien zur Be-

ladung der Stentoberflachen verfolgt und hinsichtlich ihrer Eignung gepruft.

Die nasschemische Oberflachenankopplung des Modellwirkstoffes Acetylsalicylsaure (ASS)
an biodegradierbare Polymere, die als Matrizes fiir die Generierung des Stentgrundkérpers
und der Beschichtungsmatrix zur Anwendung kamen, wurde als eine Strategie zur lokalen
Wirkstofffreisetzung vorgestellt. Bei diesem nasschemischen Verfahren sind nur die funktio-
nellen Gruppen an der Polymeroberflache fir die Wirkstoffankopplung zugénglich, da es sich
um einen heterogenen Prozess handelt. Da bei den untersuchten hochmolekularen bio-
degradierbaren Polyhydroxycarbonsauren Poly(L-lactid) (PLLA), Poly(3-hydroxybuttersaure)
(P(3HB)) und Poly(4-hydroxybuttersdure) (P(4HB)) fur die direkte Wirkstoffankopplung nur
die vergleichsweise wenigen freien Hydroxyl- und Carboxylgruppen an den Enden der Poly-
merketten zur Verfligung standen, waren zusétzliche Oberflachenaktivierungsreaktionen er-
forderlich [66-68].
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Bei der Untersuchung der ASS-Freisetzung von den nasschemisch modifizierten Polymer-
oberflachen wurde festgestellt, dass mit PLLA eine ASS-Freisetzung Uber etwa 20 Tage in
sehr geringen ASS-Konzentrationen realisiert werden kann, die nach einer initialen Freiset-
zungsphase von etwa 24 Stunden eine konstante Freisetzungsgeschwindigkeit aufwies.
Diese ASS-Freisetzungskinetik kdnnte sich als Vorteil fir die DES-Anwendung erweisen, da
die Mechanismen des In-Stent-Restenose-Prozesses eine entzindungshemmende Wirkung
auch dber die Inflammationsphase von 5 Tagen hinaus erfordern, sofern zuséatzliche Entzin-
dungsprozesse, die durch den Abbau der polymeren Beschichtungsmatrix verursacht wer-
den, nicht auszuschlieBen sind [111]. Die Modifizierung der Polyhydroxycarbonsauren
P(3HB) und P(4HB) hatte eine sehr schnelle ASS-Freisetzung innerhalb weniger Stunden
zur Folge. Das Verfahren der nasschemischen Oberflachenmodifizierung der Polyhydroxy-
carbonséauren bot somit die Méglichkeit, eine Beladung der Polymeroberflachen mit Wirkstoff

vorzunehmen.

Zur Schaffung von Wirkstoffdepots auf der Stentoberflache wurde auBerdem eine zweite
Strategie verfolgt. Diese beinhaltete die Beschichtung der Stentoberflachen mit Polyhydroxy-
carbonsauren, wie PLLA, P(3HB) und P(4HB), in die die Wirkstoffe inkorporiert waren. Zur
Beschichtung der Stentoberflachen wurden ein Tauch- und ein Sprihverfahren in die Unter-
suchung einbezogen. Dabei wurde festgestellt, dass es nur mit dem Spruhverfahren gelingt,
unter Erhalt einer hohen Oberflachengiite die fiir ein Wirkstoffdepot von 1-5 pg/mm? [127,
128] notwendigen Schichtmassen mit hoher Reproduzierbarkeit auf der Stentoberflache zu
installieren. Durch diese etwa 5-10 um dicken Polymerbeschichtungen war es mdéglich, die
Stentoberflache mit einem Wirkstoffdepot zu versehen, das etwa 50-mal héher war als das,
das durch nasschemische Oberflachenmodifizierung von PLLA realisiert werden konnte.
Diese Polymer-Wirkstoff-Beschichtungen sind aufgrund ihres modularen Aufbaus von Vorteil,
wenn lokal sehr hohe Wirkstoffdosen erforderlich sind und wenn die Wirkstofffreisetzung
uber mehrere Monate erfolgen muss. Hier st6Bt die Wirkstoffapplikation tber chemische
Oberflachenmodifizierungsreaktlionen an Grenzen, da unter dem Aspekt der Dosis-
Wirkungs-Beziehung moglicherweise kein ausreichend hohes Wirkstoffdepot zur Verhin-
derung der In-Stent-Restenose zur Verfligung gestellt werden kann.

Die Kombination beider Strategien hat das Potenzial, eine optimale Stent-Gewebe-Inter-
aktion in den verschiedenen Phasen des Einheilungsprozesses des Stents zu realisieren.
Die methodische Umsetzbarkeit beider Strategien wurde in den durchgeflihrten Unter-
suchungen nachgewiesen und stellt somit eine wichtige Voraussetzung fir die Realisierung
eines differenziellen Wirkprinzips durch den Stent dar, das die Adressierung unterschied-
licher biologischer Wirkungen am Implantationsort berlicksichtigt. In diesem Zusammenhang
ist es moglich, die aufgebauten Methoden zur nasschemischen Oberflachenaktivierung
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dahingehend zu verwenden, dass funktionelle Biomolekile, wie Antikérper bzw. Adhasions-
molekille oder Wachstumsfaktoren, an die Oberflache der Polymerbeschichtung angeheftet
werden kénnen mit dem Ziel, das Einwachsen des Stents zu férdern. Durch eine gleich-
zeitige Inkorporation antiproliferativer Wirksubstanzen in die Polymerbeschichtung kann das
UberschieBende Wachstum von Zellen, die den Wiederverschluss des Stents bewirken,
verhindert werden. Somit bieten die im Rahmen der Arbeit entwickelten Methoden zur Wirk-
stoffbeladung von Stentoberflachen die Mdglichkeit, die bestehenden Limitationen bei DES

der 1. Generation erfolgreich zu beheben.

Untersuchung biodegradierbarer, biokompatibler Polymere und zellspezifischer Wirkstoffe
unter dem Gesichtspunkt der bestehenden Limitationen bei Drug-Eluting Stents der 1. Gene-

ration

Weitere Vorteile der hier entwickelten DES sind die vollstédndige Biodegradierbarkeit und die
exzellente Biokompatibilitdt der polymeren Wirkstofftrager sowie die dosisabhangige
Zellspezifitdt der verwendeten Wirkstoffe. Diese Vorteile sind von besonderer Relevanz, da
nach Implantationen von klinisch etablierten DES der 1. Generation Spatthrombosen auf-
traten, die auf ein fehlendes Einwachsen der DES zuriickgefihrt wurden [274, 275, 285,
286]. Damit eine vollstandige Endothelialisierung von DES gewaéhrleistet werden kann,

mussen deshalb biokompatible Polymere Verwendung finden.

Um eine durch das Polymer bedingte Fremdkdrperreaktion nach vollstandiger Wirkstoff-
freisetzung zu verhindern, ist dartber hinaus die Verwendung biodegradierbarer Beschich-
tungsmatrizes erwlnscht [181]. Da der Abbau schnell degradierender Polymerbeschichtun-
gen eine Anreicherung hoher Konzentrationen an Abbauprodukten im umliegenden Gewebe
und somit eine zusatzliche Fremdkdrperreaktion hervorrufen kann [17], wurden im Rahmen
der eigenen Untersuchungen die langsam degradierenden Polyhydroxycarbonsduren PLLA,
P(3HB) und P(4HB) verwendet. Die Ergebnisse der in vitro Tests zur Beurteilung der Zyto-
toxizitdt der verwendeten Polymere bestétigten eine gute Biokompatibilitdt von PLLA und
P(4HB). Eine starke Hemmung der Vitalitdt von humanen koronaren, arteriellen Endothel-
zellen (HCAEC) und humanen koronaren, arteriellen glatten Muskelzellen (HCASMC) Iésten
in den durchgefihrten Untersuchungen die permanenten Polymere Poly(butylmethacrylat)
(PBMA), Poly(ethylen-co-vinylacetat) (PEVA) und das Polyurethan Pellethane® (PUR) aus.

Ein Indiz fur die Bioinkompatibilitat von PBMA und PEVA kénnte auch die verzdgerte bis
fehlende Endothelialisierung des klinisch etablierten Cypher-Stents mit einer PBMA/PEVA/
Sirolimus (SIR)-Beschichtung (Fa. Johnson & Johnson, USA) sein, die durch verschiedene
pathologische Untersuchungen nachgewiesen wurde [273, 285, 286]. Unabhangig davon ist
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zu diskutieren, in welchem MaBe SIR neben dem gewinschten proliferationshemmenden
Effekt auf die glatten Muskelzellen auch die Endothelzellen beeinflusst. In eigenen in vitro
Untersuchungen zum Effekt von SIR auf die GefaBwandzellen wurde nachgewiesen, dass
nicht nur die Vitalitdt und die Proliferation der HCASMC, sondern auch die der HCAEC im
Konzentrationsbereich von 1x10™"" M bis 1x10”° M SIR inhibiert wird.

Eine differenzielle Wirkung auf Endothelzellen und glatte Muskelzellen konnte durch die In-
kubation der HCAEC und HCASMC mit dem Phytodstrogen Genistein erzielt werden. Die
zellspezifischen Effekte des Genisteins unter Stimulation der HCAEC und Hemmung der
HCASMC innerhalb eines groBen Konzentrationsfensters von 1x10® M bis 1x10° M Ge-

nistein rechtfertigten dessen weitere Erprobung fir die DES-Anwendung.

Die aktuelle Datenlage zum Vergleich der DES gegeniber den klassischen unbeschichteten
Metallstents ist sehr komplex und die Diskussion hiertber ist nicht abgeschlossen. Neueste
Metaanalysen zeigen beziiglich der Sterblichkeitsrate von Patienten keinen Nachteil von
DES gegeniiber den Metallstents [124, 287]. Die untersuchten DES auf der Basis von
Sirolimus und Paclitaxel verringerten das Risiko einer Revaskularisierung der Zielstenose im
Vergleich zum unbeschichteten Stent nachweislich. Von den Klinikern wird empfohlen, DES
bevorzugt bei erhéhtem Risiko einer In-Stent-Restenose, jedoch zuriickhaltend bei erhéhtem
Risiko einer Stentthrombose einzusetzen. Nach DES-Implantation ist zur Minimierung des
Spatthromboserisikos auBerdem die langerfristige systemische Gabe eines zusatzlichen
Thrombozytenaggregationshemmers neben Acetylsalicylsaure notwendig.

Verwendung finden DES zum einen in BlutgefédBen, speziell den HerzkranzgeféaBen, um
nach deren Aufdehnung einen erneuten Wiederverschluss durch eine In-Stent-Restenose zu
verhindern. Zum anderen kénnen DES in der Krebsbehandlung dazu dienen, durch Karzi-
nome verursachte Verengungen, beispielsweise in den harnableitenden Wegen, in den
Atemwegen (Luftréhre), in den Gallenwegen oder in der Speiserdhre zu 6ffnen und offen-
zuhalten. Dabei ist unter dem Gesichtspunkt der jeweiligen DES-Indikation das klinische
Ergebnis nach DES-Implantation maBgeblich von der Auswahl der Wirkstoffe und von der
erreichten lokalen Wirkstoffdosis Uber die Zeit abhangig. Als Beispiele fir DES-Indikationen
wurden die Behandlung der koronaren Herzkrankheit (KHK), der peripheren arteriellen Ver-
schlusskrankheit (PAVK) und von Stenosen der Urethra beim Prostatakarzinom ausgewahit
und die im Rahmen der Arbeit getatigten Entwicklungsleistungen in den verschiedenen Teil-
gebieten der Medizin, der Kardiologie, der GefaBchirurgie und der Urologie, vorgestellt.
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Drug-Eluting Stents fir die Kardiologie

Eine wichtige DES-Indikation stellt die Verengung von Koronararterien bei der KHK dar, die
durch die Arteriosklerose verursacht wird. In einer Reihe von Patientenstudien konnte statis-
tisch belegt werden, dass die Anwendung von DES die In-Stent-Restenose deutlich ver-
ringert [127, 128].

Beispiele koronarer DES auf der Basis der Wirkstoffe Tetraethylthiuramdisulfid (TETD) und
Genistein, die im Rahmen der Arbeit entwickelt wurden, sowie die Ergebnisse der in vitro
und in vivo Charakterisierung der DES wurden beschrieben. Zur Beurteilung der DES-
Gewebe-Interaktion wurde ein Gewebekulturmodell entwickelt, das es erlaubt, mit DES
versehene BlutgefédBabschnitte unter Perfusionsbedingungen zu kultivieren. Um morpho-
logische Veranderungen der Intima nach der Gewebekultur und speziell unter DES-Einfluss
beurteilen zu kénnen, wurden rasterelektronenmikroskopische Untersuchungen durchge-
fohrt. Eine durch die Kultivierung der GefaBabschnitte im Perfusionsmodell verursachte
Schadigung des Endothels der Intima war rasterelektronenmikroskopisch nicht nachweisbar.
Eine starke Schadigung der Gewebe wurde jedoch nach Implantation von mit TETD-
beladenen DES beobachtet, die nicht allein durch eine mechanische Verletzung, sondern
auch durch zytotoxische Effekte, bedingt durch eine mdglicherweise zu hohe TETD-
Anreicherung im Gewebe, zu erklaren waren. Der Verlust des intakten Endothels durch die
Implantation von DES auf der Basis von TETD wurde auch durch die immunhistochemischen

Untersuchungen bestatigt.

Eine in vivo Prifung koronarer DES erfolgte deshalb ausschlieBlich mit DES auf der Basis
des untersuchten Genisteins, da dieses Phytodstrogen in der Zellkultur eine differenzielle
Wirkung auf Endothelzellen und glatte Muskelzellen gezeigt hatte. Die Wirksamkeit der ent-
wickelten koronaren DES auf der Basis einer PLLA/Genistein-Beschichtung konnte im Tier-
modell Kaninchen nicht ausreichend bewiesen werden, da keine signifikant verminderte
neointimale Reaktion in den 4 Wochen-Ergebnissen durch die PLLA/Genistein-Beschichtung
im Vergleich zur reinen PLLA-Beschichtung erzielt wurde. Eine Kombination des Genisteins
mit einer antiproliferativen Wirksubstanz, wie Sirolimus oder Paclitaxel, in der PLLA-Be-
schichtung kénnte eine Verbesserung des in vivo Ergebnisses hinsichtlich der Inhibition der
In-Stent-Restenose bewirken.

Drug-Eluting Stents fir die GefaBchirurgie

Zur Behandlung der PAVK im Sinne eines Hybrideingriffs durch das Uberstenten einer
Prothesenbypass-Anastomose [132, 133, 135] wurde ein biodegradierbarer DES auf der
Basis von PLLA und Sirolimus (SIR) entwickelt. Die Therapievariante unter Verwendung
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eines biodegradierbaren Stentgrundkérpers hat den Vorteil, dass weitere Optionen fiir eine
Nachbehandlung bestehen, sobald der biodegradierbare DES vollstandig abgebaut ist.

Die entwickelte PLLA/SIR-Beschichtung auf dem PLLA-Stentgrundkérper erwies sich als ge-
eignet, den Wirkstoff in Konzentrationen von > 1x10”7 M SIR (iber einen Zeitraum von mehr
als 3 Monaten freizusetzen. Die tierexperimentellen Studien im Tiermodell Schwein be-
statigten die Wirksamkeit des entwickelten biodegradierbaren PLLA/SIR DES, da eine signi-
fikant verminderte inflammatorische und neointimale Reaktion einhergehend mit einer deut-
lich erhéhten luminalen Durchgéangigkeit in den 6 Wochen-Ergebnissen im Vergleich zum

unbeschichteten PLLA-Stent nachgewiesen werden konnte.

Drug-Eluting Stents fir die Urologie

Mit dem Ziel, die Ausbildung von Stenosen der Urethra beim Prostatakarzinom zu verhin-
dern, wurde ein polymerbasierter, biodegradierbarer DES auf der Basis von PLLA und
Methotrexat (MTX) entwickelt. Neben der Biokompatibilitat des verwendeten Polymers PLLA
im Kontakt mit Urothelzellen wurde der wachstumshemmende Effekt von MTX auf
Karzinomzellen in vitro beurteilt. Als relevante Konzentrationen des Zytostatikums MTX fur
die beabsichtigte DES-Anwendung wurden Konzentrationen von 1x107 M bis 1x10* M MTX
ermittelt. In den durchgefihrten in vitro Wirkstofffreisetzungsstudien wurde auBerdem analy-
tisch bestatigt, dass aus den entwickelten PLLA/MTX DES-Prototypen im Untersuchungs-
zeitraum von 3 Monaten der Wirkstoff aus der Beschichtung in far die Applikation relevanten

Dosen freigesetzt werden kann.

Eine Steigerung der lokal freigesetzten MTX-Konzentration kénnte dariiber hinaus durch die
Erhdhung des prozentualen MTX-Gehalts in der Beschichtung und eine Verlangerung des
Wirkstofffreisetzungszeitraumes durch die Erhéhung der Schichtmasse und somit der
Schichtdicke erreicht werden. Eine Wirkstoffbeladung des polymeren Stentgrundkérpers ist
nur begrenzt moéglich, da dessen mechanische Eigenschaften durch eine Wirkstoffbeladung

grundlegend verandert werden kénnen.

Nach vollstandiger Fragmentation des DES, die am Implantationsort komplikationsfrei durch
die Ausscheidung der Polymerfragmente Uber den Urogenitaltrakt verlauft, kann zur Fort-
fihrung der Behandlung ein neuer wirkstoffbeladener DES implantiert werden.
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9. Zusammenfassung

Gegenstand der vorliegenden Arbeit ist die Entwicklung wirkstofffreisetzender Stents, so
genannter Drug-Eluting Stents (DES), fiir verschiedene medizinische Anwendungen. Die
wesentliche Zielsetzung ist neben dem Aufbau der methodischen Grundlagen zur DES-Ent-
wicklung die Charakterisierung der entwickelten DES hinsichtlich ihrer Funktionalitat in vitro

und in vivo.

FOr die DES-Entwicklung sind Wirkstofftrager auf der Basis von Polymerwerkstoffen
besonders geeignet, da sie durch relativ einfache Verfahren mit Wirkstoffen beladen werden
kénnen. AuBerdem ist von Vorteil, dass die Funktion des Polymers als Implantatmaterial,
hier im Speziellen als biodegradierbarer Stentgrundkérper, gleichzeitig mit der als lokaler
Wirkstofftrager verbunden werden kann. Die Polymerwerkstoffe sollen dabei den Wirkstoff
effektiv gegenliber metabolischen Einflissen des Organismus abschirmen, zugleich aber
eine kontrollierte Wirkstofffreisetzung im Organismus Uber einen mdglichst definierten
Zeitraum gewdbhrleisten. In Abhangigkeit vom Stentapplikationsort missen deshalb die
physikochemischen und biophysikalischen Eigenschaften der Polymere mit chemischen und
physikalischen Methoden gezielt optimiert werden. Um ein maximales therapeutisches
Ergebnis zu erzielen, erfordert die kontrollierte Freisetzung von Wirkstoffen somit eine

Vielzahl unterschiedlicher polymerer Tragersysteme.

Im Rahmen der dargestellten Untersuchungen zur DES-Entwicklung wurden biodegradier-
bare und bioresorbierbare polymere Tragersysteme erprobt und verwendet, da diese nach
erfolgter lokaler Wirkstoffabgabe vollstandig degradieren und somit keine spaten Fremdkér-
perreaktionen induzieren. Die lokale, Uber mehrere Monate in ausreichenden Dosen zu reali-
sierende Wirkstofffreisetzung wurde vorwiegend durch eine Polymerbeschichtung erzielt. Der
Wirkstoff wurde in diesem Falle als Polymer-Wirkstoff-Gemisch auf die Stentoberflachen
aufgetragen. Durch die Art des Polymers wurde mit hydrophilen Polymeren eine schnelle
Freisetzung und mit hydrophoben Polymeren eine langsame Freisetzung erreicht. AuBerdem
wurde der Stent zusatzlich mit wirkstofffreien polymeren Deckschichten (Topcoats) ver-
sehen, um eine Retardation der Wirkstofffreisetzung zu erzielen. Aber auch die Wirkstoff-
anbindung an biodegradierbare polymere Tréager als direkte Oberflachenankopplung des
Wirkstoffes an die Polymerbeschichtung wurde untersucht.

Fir die DES-Entwicklung sind deshalb nasschemische Oberflachenreaktionen etabliert wor-
den, mit denen die Ankopplung von Wirkstoffen mit wenigen Modifizierungsschritten prakti-
kabel umsetzbar ist. Dabei musste garantiert werden, dass trotz der chemischen Ankopplung
des Wirkstoffes an die Polymeroberflache dessen biologische Aktivitat erhalten bleibt. Dies
kann durch hydrolytisch spaltbare, kovalente Bindungen oder durch ionische Bindungen rea-
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lisiert werden. Mit dem Ziel einer lokalen Wirkstofffreisetzung wurde exemplarisch das
Antiphlogistikum Acetylsalicylsdure (ASS) ionisch an die oberflachenaktivierten biodegra-
dierbaren Polyhydroxycarbonsduren Poly(L-lactid) (PLLA), Poly(3-hydroxybuttersaure)
(P(3HB)) und Poly(4-hydroxybuttersaure) (P(4HB)) angekoppelt. Als Referenzpolymer diente
ein Polyetherurethan (PUR, Pellethane®), das durch die Substitution des Urethan-NH-
Protons nasschemischen Oberflachenmodifizierungen gut zuganglich ist. Das ASS-Frei-
setzungsverhalten der modifizierten Polymeroberflachen wurde durch die Messung von ASS
und Salicylsdure mit Hilfe der Hochleistungs-Flissigkeits-Chromatografie quantifiziert. In
Hamokompatibilitdtsstudien wurde dartiber hinaus geprift, ob die oberflachenmodifizierten
Polymere bei in vitro Kontakt mit humanem Blutserum das Komplementsystem aktivieren
bzw. die plasmatische Gerinnung in humanem, heparinisierten Blutplasma auslésen. Im Ver-
gleich zu den entsprechenden Positivkontrollen und den unmodifizierten Polymeren konnte
festgestellt werden, dass die mit endstdndigen Aminogruppen beladenen Polymerober-
flachen keine Beeintrachtigung der Hamokompatibilitdt bedingen. In Analogie dazu zeigten
die Polymere in dieser Modifizierungsstufe, deren Oberflachen nach vollstandiger Frei-
setzung von ASS mit den Zellen des Gewebeverbandes in Interaktion treten, keine Reduk-
tion der Zellvitalitat von L929-Mausfibroblasten.

Aufgrund der filigranen Strukturen der Stentgrundkérper missen an die Herstellung der
Stentbeschichtungen besondere Anforderungen gestellt werden. Im Rahmen der Unter-
suchungen wurden hinsichtlich ihrer Eignung ein Tauch- und ein Sprihverfahren in Ab-
hangigkeit von verschiedenen Prozessparametern untersucht. Die Polymer-Wirkstoff-
Gemische wurden daflr aus der Lésung verarbeitet. Das Tauchverfahren eignete sich nur fur
die Erzeugung sehr dinner Beschichtungen, da es bei einer Wiederholung der Tauch-
vorgange zur Ausbildung einer hheren Anzahl von Fehlstellen im Bereich der Stentgelenke
und Stentschlaufen kam. Flr die Beschichtung der Stents im Sprihverfahren wurde eine
elektro-pneumatische Beschichtungsanlage verwendet, die es gestattete, DES-Prototypen
im LabormaBstab in ausreichend hoher Stlickzahl fiir die Durchflihrung der in vitro und in
vivo Studien zu fertigen. Das SpriUhverfahren hatte gegeniber dem Tauchverfahren auch
den Vorteil, dass die Prozessparameter dieser Beschichtungstechnologie in einem groBen
Bereich variierbar sind. Dadurch gelang es unter Erhalt einer hohen Oberflachengite, die fur
die jeweilige DES-Indikation notwendigen Wirkstoffbeschichtungen mit hoher Reproduzier-
barkeit auf die Stentoberflachen aufzutragen. Die gewlinschten Schichtmassen wurden tber
eine gezielte Einstellung der Prozessparameter Spriihabstand und Sprihdruck unter Vari-
ation der Sprlhzeit realisiert. DarGber hinaus wurde im Rahmen der Parameterstudie
Dichlormethan als alternatives Lésungsmittel flr die Polymere PLLA, P(3HB) und P(4HB)
getestet. Vorteil des Dichlormethans gegeniiber dem herkdmmlich verwendeten Chloroform
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ist der héhere Dampfdruck dieses Losungsmittels, der zur Beschleunigung des Trocknungs-
prozesses der DES flhren sollte. Da entsprechend der Sicherheitsrichtlinie der International
Conference on Harmonization (ICH) ,Impurities: Guideline For Residual Solvents” der
Grenzwert fir den Gehalt an Dichlormethan in Arzneimittelformen um das Zehnfache hdher
liegt als der fiir Chloroform, war es dartber hinaus sinnvoll, Dichlormethan als alternatives
Lésungsmittel fur die Herstellung der Stentbeschichtungen zu testen. Die Untersuchungen
zur Bestimmung des Chloroformrestgehaltes in den Stentbeschichtungen nach Trocknung
der DES unter verschiedenen Auslagerungsbedingungen zeigten, dass es erst bei einer
Temperatur von 80 °C im Vakuum (6-8 mbar) gelingt, eine Lésungsmittelfreiheit der Stent-
beschichtungen nach 2 Tagen zu erreichen. Auch die Verwendung des fliichtigeren Dichlor-
methans erforderte héhere Trocknungstemperaturen, da nach Trocknung der DES Uber 2
Tage bei 40 °C nach der ICH-Richtlinie noch unzuldssige Dichlormethangehalte in den

Beschichtungen nachweisbar waren.

Fir eine umfassende Charakterisierung von DES ist auch die Untersuchung der Ober-
flachen- und Volumenmorphologie erforderlich, die in der vorliegenden Arbeit unter Verwen-
dung verschiedener mikroskopischer Methoden beurteilt wurden. Die eingesetzten Methoden
erstreckten sich dabei Uber die Lichtmikroskopie, die Rasterelektronenmikroskopie, die
Rasterkraftmikroskopie und die Transmissionselektronenmikroskopie. Fir die Untersuchung
der Volumenmorphologie des Verbundes zwischen Stentgrundkérper und Stentbeschichtung
sowie fur die Bestimmung der Schichtdicke der Stentbeschichtung und ihrer értlichen Ver-
teilung wurde darlber hinaus die Lichtmikroskopie in Kombination mit Bildanalyseverfahren

verwendet.

Die klinische Wirksamkeit der DES wird neben der Auswahl eines fir die Applikation ge-
eigneten Wirkstoffes entscheidend durch sein Wirkstofffreisetzungsverhalten bestimmt,
durch das die lokale Konzentration erreicht wird, bei der die gewlnschte Wirkung eintritt.
Deshalb wurde die Wirkstofffreisetzung in verschiedenen Elutionsmedien analysiert, indem
der zeitliche Anstieg der Konzentration der Wirkstoffmolekile mit Hilfe chromatografischer
Verfahren gemessen wurde. Dadurch konnte die Wirkstofffreisetzung verschiedener DES-
Prototypen in Abh&ngigkeit vom DES-Design, speziell in Abhangigkeit vom Wirkstoffmasse-
anteil in der Polymerbeschichtung, von der Art der polymeren Beschichtungsmatrix, von der
Schichtdicke und vom Schichtaufbau beurteilt werden. Weiterhin wurde ein in vitro Modell
zur Beurteilung der Verteilung von fluoreszierenden bzw. fluoreszenzmarkierten Wirkstoffen,
die aus Stentbeschichtungen in eine lipophilisierte Alginatmatrix durch Diffusion freigesetzt
werden, vorgestellt.
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Eine weitere wesentliche Fragestellung bei der Entwicklung von DES stellt die Charakteri-
sierung des Abbauverhaltens der verwendeten biodegradierbaren, polymeren Beschich-
tungsmatrizes dar. Da im Rahmen der getétigten DES-Entwicklungen bevorzugt die Poly-
hydroxycarbonsauren PLLA, P(3HB) und P(4HB) und Copolymere Verwendung fanden,
wurde deren in vitro Degradationsverhalten, das durch den Zusatz von Weichmachern,
Blendpartnern und Wirkstoffen gezielt beeinflusst werden kann, in verschiedenen Degrada-
tionsstudien mit Hinblick auf den durch Hydrolyse bedingten Molmasse- und Masseabbau
untersucht. Weiterhin wurde getestet, welchen Einfluss die p-Sterilisation mit einer fir Medi-
zinprodukte Ublichen Strahlendosis von 25 kGy auf das Degradationsverhalten der Polymere
hat.

Neben diesen grundlagenorientierten Untersuchungen steht auch die Funktionalitatsprifung
der DES zu deren Eignung fir den klinischen Alltag im Blickpunkt des Interesses. Dazu
zahlen beispielsweise die durchgefiihrten Untersuchungen zur Sterilisierbarkeit von DES, zur
Systemintegritédt zwischen DES und Ballonkatheter sowie zu den tribologischen Eigenschaf-
ten ausgewahlter DES-Systeme. Wurden fir DES beispielsweise die B- oder y-Sterilisation
verwendet, fanden die Auswirkungen des strahlungsinduzierten Molmasseabbaus sowohl bei
der Beurteilung des Degradationsverhaltens als auch des Wirkstofffreisetzungsverhaltens
Bericksichtigung, indem die in vitro Prifungen an sterilisierten DES durchgefuhrt wurden.
AuBerdem wurde eine durch die y-Sterilisation verursachte Versprédung des Beschichtungs-
materials nachgewiesen, die durch mechanische Tests belegt wurde.

In den Untersuchungen zur Systemintegritdt zwischen DES und Ballonkatheter konnte fest-
gestellt werden, dass die polymeren Stentbeschichtungen auf PLLA-Basis eine Erhdéhung
der Crimpfestigkeit der DES auf dem Ballon bewirkten und somit von einer sicheren Appli-
zierbarkeit der entwickelten DES auf PLLA-Basis ausgegangen werden kann. Weiterhin
bestatigte die nachgewiesene Schichtintegritdt nach Passieren einer kinstlichen GefaB-

strecke ein optimales tribologisches Verhalten dieser DES.

Die weitere Entwicklung von DES zur klinischen Anwendung wurde flr drei verschiedene
DES-Indikationen untersucht, die sich vom klassischen Einsatz in der Kardiologie Uber die
GefaBchirurgie bis hin zur Urologie erstreckten. Die in vitro Prifungen der fir diese Indi-
kationen speziell entwickelten DES-Systeme konnten fir die kardiologischen und peripheren
DES durch deren Erprobung in entsprechenden Tiermodellen untermauert werden.
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Ammoniak (NH3) bzw. EDA; Vergleich mit PUR-Modifizierung nach Umsetzung mit MDI
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Aminogruppen im 3. Modifizierungsschritt beladenen PUR-Oberflache im Vergleich zur
unmodifizierten PUR-Oberflache (jeweils 200 mm?) als MaB fir deren

Hamokompatibilitat; Kontrollen: NC ohne Material, PC Kaolinit (5 mg/ml) ......ccocoveiiienneens 55
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Basische Oberflachendegradation, P(3HB)-NCO: Reaktion zur endstandigen -NCO,

P(3HB)-NH,: Reaktion zur endstandigen -NHo ... 56
Detailausschnitt eines Koronarstents der Fa. Biotronik GmbH & Co. KG, MaBangaben in
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Schematische Darstellung des Ablaufplanes des DES-Spriihbeschichtungsprozesses mit
der RAMSES (Rostock Advanced Manufacturing of Spraycoated drug-Eluting Stents)-
LY=o T OO PP PP PPPTRPPPR 63
Mittlere PLLA-Schichtmasse, die im Spriihprozess mit einer chloroformhaltigen 0.1

%igen (w/w) PLLA-L&sung erhalten wurde, in Abhangigkeit vom Spriihabstand und
Gleichung der Regressionsgeraden mit Bestimmtheitsmal bei Konstanz der folgenden
Prozessparameter: Sprihdruck 2 bar, Lésungsdruck 0.05 bar, Sprihdauer 60 s; n=5
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Mittlere PLLA-Schichtmasse, die im Sprihprozess mit einer chloroformhaltigen 0.1
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Prototyp 2: PTX-Grundschicht (ca. 100 pg) mit PTX-freier P(4HB)-Deckschicht (ca. 150
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Modifizierte Durchflusszelle mit Stent (schematisch, links): 1 Durchflussmedium, 2
Hydrogelmatrix, 3 Glasperlen, 4 Stent; Durchflusszelle mit lipophilisierter Alginatmatrix
(Draufsicht, Mitte) und Durchflusszellenapparatur (schematisch, rechts): A auf 37 °C
temperiertes Wasserbad, B Durchflusszelle, C Schlauchpumpe, D auf 37 °C

temperiertes VorratsgefaB mit Rlhrer [243] ... 96
Fluoreszenzmikroskopische Ubersichtsaufnahme (la, Fotocollage) sowie
AusschnittsvergréBerung (Ib) der Alginat-Lipofundin-Matrix (20 um dicke Schnitte) nach
Implantation eines mit PLLA/Triamteren (70/30 % w/w)-beschichteten Stents und
Triamterenfreisetzung UDer 48 N [244] ... oo 97
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inkorporiert wurde; PLLA/TETD 70/30 % (w/w): PLLA-Matrix, in die 30 % Disulfiram
INKOPOTIEIT WUFTE. ...ttt st et e s e e e e e snr e e e ane e e e s 103
Degradationsbedingter Molmasseabbau unsterilisierter und B-sterilisierter PLLA-
Stentbeschichtungen (d = 10 um) in Sgrensen-Puffer (pH 7.4, 70 °C); pro
Probennahmezeitpunkt wurden n = 3 Stents (flr nicht sterilisierte Stents bis

einschlieBlich 21 Tage) und n = 5 Stents (fiir alle B-sterilisierten Stents und nicht
sterilisierten Stents ab 28 Tagen Einlagerungsdauer) herangezogen [83].......cccccevvveeeennee 104
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Poly(L-lactid-co-glycolid), P(3HB) - Poly(3-hydroxybuttersaure), P(4HB) nM,, - Poly(4-
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Thesen zur Habilitation

,=Funktionalisierte, degradierbare Polymerbeschichtungen zur lokalen Freisetzung von
Wirkstoffen - Entwicklung und Charakterisierung von Drug-Eluting Stents

fUr verschiedene medizinische Indikationen®

1. Drug-Eluting Stents (DES), die die értlich begrenzte und zeitlich gesteuerte Abgabe von
Wirkstoffen erméglichen, sind aufgrund ihres modularen Konzeptes sehr vielseitig
anwendbar und besitzen ein groBes Potenzial flr zahlreiche medizinische
Anwendungen. Das Prinzip der DES besteht darin, dass die Stents nicht mehr nur als
Stltze zur Kontinuitatserhaltung von Lumina, sondern auch als Trager zur lokalen

Applikation biologisch aktiver Wirksubstanzen dienen.

2.  Das klinische Ergebnis nach DES-Implantation ist dabei maBgeblich von der Auswahl
fir die jeweilige DES-Indikation geeigneter Wirkstoffe und Polymere sowie von der
Wirkstofffreisetzung, d. h. von der erreichten lokalen Wirkstoffdosis Uber die Zeit und
somit von der Art, wie der Wirkstoff bzw. die -kombination auf der Stentoberflache
fixiert wird, abhangig.

3. Die existierenden Drug-Eluting Stent-Konzepte basieren hauptsachlich auf Polymer-
beschichtungen, in die die Wirkstoffe inkorporiert sind. Unter dem Gesichtspunkt, dass
permanente polymere Beschichtungsmatrizes Fremdkorperreaktionen induzieren
kénnen, sind langsam degradierende Polymere, wie sie im Rahmen der Unter-

suchungen verwendet wurden, von Vorteil.

4. Das fur die Beschichtung von Stents untersuchte Tauchverfahren eignet sich nur fir die
Erzeugung sehr dinner Beschichtungen, da es bei einer Wiederholung der Tauch-
vorgange zur Ausbildung einer héheren Anzahl von Fehlstellen im Bereich der Stent-
gelenke und Stentschlaufen kommt. AuBerdem wird bei der Wiederholung der Tauch-
gange die bereits vorhandene Schicht stark angelést und somit ein weiterer Schicht-
aufbau verhindert.

5. Die Verwendung des Spruhverfahrens zur Stentbeschichtung hat gegenliber dem
Tauchverfahren den Vorteil, dass die Prozessparameter dieser Beschichtungstechno-
logie in einem groBen Bereich variierbar sind. Dadurch gelingt es unter Erhalt einer
hohen Oberflachenglte, die fir die jeweilige DES-Indikation notwendigen Wirkstoff-
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beschichtungen mit hoher Reproduzierbarkeit auf die Stentoberflachen aufzutragen.
Die gewlinschten Schichtmassen sind Uber die Prozessparameter Sprihabstand und
Sprihdruck unter Variation der Spriihzeit gezielt einstellbar.

Bei der chemischen Oberflachenmodifizierung sind nur die funktionellen Gruppen an
der Polymeroberflache fir die Wirkstoffankopplung zugéanglich. Um die Wirkstoff-
ankopplung auf den Oberflachen der biodegradierbaren Polyhydroxycarbonsauren
Poly(L-lactid) (PLLA), Poly(3-hydroxybuttersaure) (P(3HB)) und Poly(4-hydroxybutter-
saure) (P(4HB)) realisieren zu kdénnen, sind zusatzliche Oberflachendegradations-

reaktionen, beispielsweise durch basische Hydrolyse bzw. Aminolyse, notwendig.

Das im folgenden Syntheseschritt an die oberflachenaktivierten Polymere angekoppelte
4,4’-Methylen-bis(phenylisocyanat) (MDI) ist mit Hilfe der FTIR-ATR-Spektroskopie an-
hand der Absorptionsbande bei 2270-2100 cm™ detektierbar, die der auf der Polymer-

oberflache synthetisierten, endsténdigen Isocyanatgruppe zuzuordnen ist.

Die quantifizierende Bestimmung der durch Hydrolyse der endstéandigen
Isocyanatgruppen gebildeten Aminogruppen gelingt mit Ninhydrin, das unter Bildung
der Zwischenstufen Azomethin und Amino-Ninhydrin zum Ruhemanns Purpur dimeri-
siert. Die Intensitat dieses von der Polymeroberflache freigesetzten Farbstoffes, die
durch Mesomerie unter Beteiligung einer Wasserstoffbriickenbindung innerhalb des
Systems konjugierter Doppelbindungen erklart werden kann, ist dabei der Konzen-
tration der zu bestimmenden Aminogruppen an der Polymeroberflache proportional.

Bei der chemischen Wirkstoffankopplung, die exemplarisch mit dem Antiphlogistikum
Acetylsalicylsdure (ASS) unter Bildung eines Arylammoniumacetylsalicylats vollzogen
wurde, ist zu garantieren, dass die biologische Aktivitat des Wirkstoffes erhalten bleibt.
Dies kann durch hydrolytisch spaltbare, kovalente Bindungen oder durch ionische

Bindungen realisiert werden.

Eine wichtige Indikation fir die Anwendung von Drug-Eluting Stents ist die Verengung
von Koronararterien im Rahmen der koronaren Herzkrankheit, die durch die Arterio-
sklerose verursacht wird. Die untersuchte Wirkstoff Genistein erweist sich aufgrund
seiner differenziellen Wirkung auf humane, koronare arterielle Endothelzellen und
glatte Muskelzellen als geeigneter Kandidat flr diese Indikation.

Die Vorteile des Genisteins mit Hinblick auf die Verhinderung der In-Stent-Restenose
sind die Foérderung der Vitalitdt und Proliferation von Endothelzellen innerhalb eines
Konzentrationsbereichs von 1x107"° M bis 1x10° M Genistein und die Inhibition der
Proliferation von glatten Muskelzellen bei Konzentrationen von 1x10® M bis 1x10° M
Genistein unter Erhalt der Vitalitat dieses Zelltyps.
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Die entwickelten Drug-Eluting Stents auf der Basis von PLLA und Genistein mit einer
Schichtzusammensetzung von 70/30 % (w/w) sind geeignet, den Wirkstoff in Konzen-
trationen von > 1x10°® M Genistein lber einen Zeitraum von mehr als 3 Monaten zu
eluieren, so dass Genistein-Konzentrationen pro Tag freigesetzt werden konnten, die in
vitro eine Fdrderung der Vitalitat und Proliferation der Endothelzellen sowie eine Hem-

mung der Proliferation der glatten Muskelzellen bewirken.

Die Wirksamkeit der entwickelten koronaren DES auf der Basis der PLLA/Genistein-
Beschichtung ist im Tiermodell Kaninchen nicht ausreichend bewiesen worden, da
keine signifikant verminderte neointimale Reaktion in den 4 Wochen-Ergebnissen durch
die PLLA/Genistein-Beschichtung im Vergleich zur reinen PLLA-Beschichtung erzielt
wurde. Eine Kombination des Genisteins mit einer antiproliferativen Wirksubstanz, wie
Sirolimus oder Paclitaxel, in der PLLA-Beschichtung kann eine Verbesserung des in

vivo Ergebnisses hinsichtlich der Inhibition der In-Stent-Restenose bewirken.

Zur Behandlung der peripheren arteriellen Verschlusskrankheit durch ein sogenanntes
,Uberstenten“ von Prothesenbypass-Anastomosen sind biodegradierbare Drug-Eluting
Stents, beispielsweise auf der Basis von PLLA und Sirolimus, von Vorteil, da weitere
Optionen flir eine Nachbehandlung bestehen, sobald der biodegradierbare Drug-
Eluting Stent vollstdndig abgebaut ist.

Die Zellkulturuntersuchungen Uber die durch den Wirkstoff Sirolimus hervorgerufene
Hemmung der Zellvitalitdt und -proliferation gestatten die Auswahl der wirksamen
Sirolimus-Konzentrationen und sind somit eine wichtige Voraussetzung, um die
notwendigen SIR-Konzentrationen, die aus der Stentbeschichtung freigesetzt werden

mussen, in erster Naherung abschatzen zu kénnen.

Von Nachteil ist bei der Verwendung des Sirolimus, dass nicht nur die glatten
Muskelzellen in ihrer Proliferation gehemmt werden, sondern auch die Endothelzellen.
Dies birgt die Gefahr der Ausbildung einer spaten Stentthrombose in sich, da das Siro-
limus somit die Ausbildung der Neointima verhindert und sich Gber einen langeren Zeit-
raum Thrombozyten an der Stentoberflache anheften kénnen.

Die Ergebnisse mit biodegradierbaren Drug-Eluting Stents auf der Basis von PLLA und
Sirolimus beweisen deren Wirksamkeit in tierexperimentellen Studien, die die Neointi-
mabildung zeigen einhergehend mit einer signifikant verminderten inflammatorischen
Reaktion und mit einer deutlich erhéhten luminalen Durchgéngigkeit im 6 Wochen-Ver-
such im Vergleich zum unbeschichteten PLLA-Stent.

Polymerbasierte, biodegradierbare Drug-Eluting Stents sind darliber hinaus einsetzbar,
um die Ausbildung von Stenosen der Urethra beim Prostatakarzinom zu verhindern.
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Fir diese Drug-Eluting Stent-Indikation scheinen Konzentrationen des Modellzytostati-
kums Methotrexat von 1x107 M bis 1x10* M geeignet, die in vitro eine Hemmung des

Wachstums von Karzinomzellen bewirken.

Die entwickelten biodegradierbaren Drug-Eluting Stent-Prototypen mit einer Beschich-
tung aus PLLA/Methotrexat (70/30 %, w/w) setzen den Wirkstoff in fir die Applikation
relevanten Dosen innerhalb eines Untersuchungszeitraumes von 3 Monaten in vitro

frei.

Eine Steigerung der lokal freigesetzten Methotrexatdosis kann durch die Erhéhung des
prozentualen Methotrexat-Gehalts in der Beschichtung und eine Verlangerung des
Wirkstofffreisetzungszeitraumes durch die Erhdhung der Schichtmasse und somit der

Schichtdicke erreicht werden.

Eine Wirkstoffbeladung des PLLA-Stentgrundkdrpers ist nur begrenzt méglich, da des-
sen mechanische Eigenschaften durch eine Wirkstoffbeladung grundlegend verandert

werden konnen.
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