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Einleitung und Zielsetzung der Arbeit

1 Einleitung und Zielsetzung der Arbeit

Ungewollte Kinderlosigkeit ist ein globales Problem — laut der World Health Organization
(WHO) sind etwa 15 % aller Frauen weltweit betroffen [1]. Von ungewollter Kinderlosigkeit wird
beim Ausbleiben einer Schwangerschaft, trotz regelmaligem, ungeschutztem Koitus tber ei-
nen Zeitraum von mehr als zwdlf Monaten, gesprochen [2, 3]. Dieser Zustand wird als steril
bezeichnet. Im Gegensatz dazu definiert der Begriff Infertilitdt das Unvermdgen des Austra-
gens, bzw. des Gebarens nach erfolgreicher Konzeption [3, 4]. In 30 - 40 % der Falle ist die
Ursache auf die Partnerin zurlickzufiihren [3, 5, 6]. Die weibliche Infertilitat, bzw. Sterilitat wird
unter anderem durch das voranschreitende Alter, die Anzahl der Schwangerschaften, Infekti-
onen, hormonelle, metabolische oder anatomische Problemstellungen sowie psychische Be-
lastungen bedingt [7, 8]. Insbesondere tubare Faktoren wie proximale Okklusionen, die den
Transport von Eizelle und Spermium gravierend einschranken, zahlen zu den haufigsten Ur-

sachen flr die weibliche Infertilitat, bzw. Sterilitat [9-12].

Die daraus resultierende ungewollte Kinderlosigkeit flihrt zur Inanspruchnahme reproduktions-
medizinischer MalRnahmen. Die Anfange der Reproduktionsmedizin zur Behandlung der weib-
lichen Infertilitat gehen bis in das friihe 20. Jahrhundert zurtick. Bereits 1905 wurde die Be-
strahlung der Ovarien als Therapieansatz publiziert und bis 1950 durch verschiedene Wissen-
schaftler untersucht. Laut einer Studie von Finkler 1949 wurden 35 % der behandelten Frauen
schwanger, gleichzeitig traten bei 46 % der Probandinnen Blutungen auf. 1994 wurde Uber die
Auswirkungen der Bestrahlung auf die erhdhte Wahrscheinlichkeit von Ovarialkarzinomen
durch Ron et al. publiziert [13]. Gleichzeit wurde in der ersten Halfte des 20. Jahrhunderts die
Hormonstimulation durch verschiedene Arbeitsgruppen erforscht. Ein Jahrhundert zuvor wur-

den bereits die ersten Meilensteine der Inseminationsbehandlung erreicht [13].

Die Basis der heutigen Reproduktionsmedizin bilden die umfangreichen Arbeiten von Robert
Edwards. 1965 gelang es Edward et al. Eizellen aus Ovarpraparaten zu isolieren, diese in vitro
bis zur Metaphase 1l zu entwickeln und zu fertilisieren. In den friihen 1970er Jahren erfolgte
die Eizellengewinnung laparoskopisch, ab 1984 dann transzervikal. Die erste klinische
Schwangerschaft durch eine In-Vitro-Fertilisation (IVF) wurde 1976 dokumentiert. 1987 folgte
die erste Lebendgeburt. Ab etwa 1980 entwickelte sich die IVF rasant weiter. Durch die Sper-
mieninjektion, erst subzonal (1987), dann intrazytoplasmatisch (1992) wurde die Fertilisation
bei eingeschrankter mannlicher Fertilitat optimiert. 1984 wurden die ersten Lebendgeburten

nach einem Kryotransfer dokumentiert [13].

Aktuell werden bei einer tubaren Infertilitat, bzw. Sterilitdt drei gangige Methoden der Repro-
duktionsmedizin angewendet, um den Kinderwunsch zu realisieren: die assistierte Reproduk-

tionsmedizin (ART), die rekonstruktive Tubenchirurgie und die transzervikale Katheterisierung
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(engl. transcervical Fallopian tube catheterization, TFTC). Die ART zahlt als Goldstandard-
Therapieverfahren bei ungewollter Kinderlosigkeit. Dazu zahlt u.a. die IVF. Als IVF wird die mit
in vitro aufbereiteten Samenzellen extrakorporale Befruchtung einer abpunktierten Eizelle,
welche nach einer risikobehafteten Stimulationsbehandlung gewonnen wurde, bezeichnet. Die
Schwangerschaftsraten sind abhangig von der Anzahl an durchlaufenen Zyklen und schwan-
ken somit zwischen 11 - 70 % [12, 14]. Die IVF wird mit einem hohen finanziellen Aufwand und

insbesondere auch mit ethisch-religidsen Aspekten negativ assoziiert.

Die Tubenchirurgie umfasst pathologieabhangige, mikrochirurgische Eingriffe zur Rekanalisie-
rung der Tube. Es werden Schwangerschaftsraten bei Betroffenen unter 35 Jahren von bis zu
75 % erzielt. Die Rate sinkt auf 45 % bei Patientinnen Gber 40 Jahren [15]. Die Tubenchirurgie
stellt einen irreversiblen operativen Eingriff dar. Zudem treten nach dem Eingriff bis zu 20 %

Eileiterschwangerschaften auf [13].

Die TFTC beschreibt die Wiederherstellung der Tubendurchgangigkeit durch das katheterba-
sierte Freispulen der Blockade. Mit dem minimalinvasiven Verfahren werden Schwanger-
schaftsraten von 27 % erreicht [16]. Studien belegen jedoch eine hohe Reokklusionsrate von

bis 50 % innerhalb der ersten sechs Monate [17].

Aktuelle Trends in der Reproduktionsmedizin bei ungewollter Kinderlosigkeit zeigen eine zu-
nehmende Akzeptanz und Nutzung von assistierten Reproduktionsverfahren. Folgende Ent-

wicklungen sind in Deutschland zu verzeichnen:

» Zunahme der Kinderwunschbehandlungen: Die Nachfrage und somit auch die Zahl
der Kinderwunschbehandlungen, einschlie3lich IVF, nimmt stetig zu. Dies ist eine Re-
aktion auf das wachsende Problem der ungewollten Kinderlosigkeit in Deutschland
[14].

» Erweiterung des Zugangs zur Reproduktionsmedizin: Die Politik verfolgt das Ziel,
den Zugang zu assistierten Reproduktionsverfahren diskriminierungsfrei zu gestalten.
Dies beinhaltet die anteilige Kostenibernahme fir Behandlungen von gleichge-
schlechtlichen Paaren und alleinstehenden Personen sowie die Férderung heterologer
Inseminationen [18].

* Finanzielle Unterstiutzung und Kosteniibernahme: Im Koalitionsvertrag von 2021 ist
eine Kostenlbernahme von zunachst 25 % fur assistierte Reproduktionsverfahren mit
dem langfristigen Ziel einer vollstandigen Kostenubernahme verankert [19].

= Aussicht auf Kinderwunschbehandlungen im Leistungskatalog gesetzlicher
Krankenversicherungen: Es wird das Ziel verfolgt, die Verfahren der Reproduktions-
medizin in den Leistungskatalog der gesetzlichen Krankenkassen zu integrieren, um

somit den Zugang zu erleichtern, unabhangig vom finanziellen Hintergrund [20].
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» Technologische und medizinische Fortschritte: Die spezifischen Gesundheitsbe-
durfnisse der Frauen werden mit der innovativen Female Technology (kurz FemTech)
adressiert. FemTech macht auf die historische und systematische Ausgrenzung der
Gesundheitsbedurfnisse von Frauen in der Gesundheitsbranche aufmerksam und
zeigt Forschungslicken auf. Die Entwicklung von Technologien zur Verbesserung der
Fertilitdt sind ein zentraler Aspekt [21]. Ein weiterer Aspekt des medizinischen Fort-
schrittes in der Reproduktionsmedizin stellt die Endometriose-Forschung dar. Diese
Krankheit zahlt nach Tubenpathologien zu den haufigsten Ursachen fur Fertilitatsprob-
leme und bedingt ebenfalls Formen von Tubenpathologien [14]. Aktuell auft eine Viel-
zahl an verschiedenen Forschungsprojekten: zur Entstehung, bzw. dem Ausbruch, zu
Symptomen, aber auch zur Diagnostik und Therapie. Dabei wird die Forschung aktiv
durch Stiftungen und Foérdergelder unterstiitzt [22]. Das Thema gewinnt auch immer
mehr an medialer Prasenz [23].

= Zunahme der medialen Prasenz: Es ist eine gestiegene Bekanntheit reproduktions-
medizinischer Verfahren als auch eine zunehmende Sensibilisierung flir damit verbun-
dene Risiken und ethische Fragen zu verzeichnen. In der Publikation des Bundesmi-
nisteriums fir Familie, Senioren, Frauen und Jugend von 2021 Gber ungewollte Kin-
derlosigkeit wurde ermittelt, dass ein Grolteil der Befragten mit verschiedenen Metho-
den der Reproduktionsmedizin vertraut ist. So haben 73 % von der IVF gehort, 77 %
kennen die Mdglichkeit der Samenspende, und 59 % sind mit dem Konzept des Social
Freezing vertraut. Zudem wird ein signifikanter Anstieg der Bedenken gegentiber re-
produktionsmedizinischen Behandlungen seit 2013 belegt. Die Sorge um Kosten stieg
von 68 % auf 85 %, Bedenken bezliglich der Risiken fir Frauen von 66 % auf 74 %,

und der Wunsch nach mehr Informationen erhdhte sich von 51 % auf 71 % [24].

Diese Trends fassen die aktuellen Entwicklungen zusammen, verdeutlichen jedoch durch die
steigende Nachfrage auch die Notwendigkeit einer alternativen Therapieform. Zentrale As-
pekte einer solchen alternativen Therapieform missen aktuelle Forschungsschwerpunkte der
Reproduktionsmedizin berlcksichtigen, wie bspw. die Auswirkungen einer natirlichen Be-

fruchtung auf die Embryonalentwicklung und Kindergesundheit.

Im Hinblick auf eine verbesserte, medizinische Versorgung sollen im Rahmen der vorliegen-
den Arbeit Beitrdge zur Entwicklung eines resorbierbaren Mikrostents fur die minimalinvasive
Behandlung von proximalen Okklusionen der Tuba uterina geleistet werden. Durch das
Mikroimplantat wird eine Wiederherstellung der Tubendurchgangigkeit erzielt und somit auch
der Funktionalitat der Tuba uterina, inkl. dem Transport der Spermien und der Eizelle, aber
auch als Ort der Befruchtung. Weitere Anspriche sind ein minimiertes Operationsrisiko durch
das minimalinvasive Applikationsverfahren sowie die vollstandige Resorption des Implantates

nach einem adaquaten Zeitraum.



Einleitung und Zielsetzung der Arbeit

Zentraler Beitrag dieser Arbeit ist die Entwicklung des Mikroimplantates. Unter dem Begriff
yotent” werden primar Gefallwandstltzen zusammengefasst, die eine zylindrische Drahtstruk-
tur aufweisen und minimalinvasiv durch ein Kathetersystem bei einer Gefaldverengung implan-
tiert werden [25]. Stents kommen jedoch auch in Hohlorganen zum Einsatz. Stents zeichnen
sich durch eine offene Struktur, hohe Flexibilitdt und mechanische Belastungsfahigkeit aus,
wodurch diese Technologie fur das neue Anwendungsgebiet in der Gynakologie geeignet er-

scheint.

Ausgangspunkt dieser Arbeit ist die Definition eines Anforderungskataloges fir ein tempora-
res, biodegradierbares Implantat, welches die Funktionalitat der Tuba uterina nicht einschrankt
und eine hohe Biokompatibilitat aufweist. Aufbauend auf der Sollanalyse werden Konzepte fur
einen Polymerstent entwickelt, computergestitzt (engl. computer-aided design, CAD) erstellt
und hinsichtlich der strukturmechanischen Eigenschaften numerisch untersucht. Prototypen
werden durch die Verarbeitung einer Polymerlésung im Tauchverfahren und anschlieRende

Mikrostrukturierung mittels Femtosekundenlaserschneiden gefertigt.

Es erfolgt eine umfassende in vitro Analyse der mechanischen und morphologischen Eigen-
schaften. Darlber hinaus wird eine simulierte Anwendung in einem eigenentwickelten techni-
schen Eileitermodell durchgefihrt. Anhand von ex vivo Studien in tierischen (Schweine- und
Kanincheneileiter) sowie humanen Proben wird die Implantierbarkeit und die Performance von
Prototypen sowie das Handling des zu entwickelnden Applikationssystems beurteilt. Abschlie-
Rend werden Perspektiven fir die praklinische und klinische Erprobung des Eileiterstents ge-

geben.

Das Ziel der vorliegenden Arbeit ist es, Beitrage zur Entwicklung eines innovativen resorbier-
baren Mikrostents fiir die neuartige minimalinvasive Behandlung von proximalen Okklusionen
der Tuba uterina als reproduktionsmedizinische MaRnahme bei ungewollter Kinderlosigkeit,

bedingt durch die weibliche Infertilitat, zu leisten.
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2 Medizinische Grundlagen zum unerfillten Kinderwunsch auf-
grund von proximalen Okklusionen der Tuba uterina

Fur den Transfer der Stenttechnologie auf das Anwendungsgebiet der Gynakologie ist es not-
wendig, die anatomischen Grundlagen, die physiologischen Veranderungen und das Krank-
heitsbild zu analysieren, um so entscheidende Anforderungen an das Implantatdesign und das
zu verwendende Biomaterial zu definieren. Dariber hinaus lassen sich erste Konzepte anhand

aktueller Behandlungsmethoden ableiten.

2.1 Anatomie der weiblichen Geschlechtsorgane

Die weiblichen Geschlechtsorgane werden in auf’ere (kleine Schamlippen, groRe Schamlip-
pen, Klitoris, Vorhofdriisen und Scheidenvorhof — gesamt Vulva) und innere Genitalien (Ova-
rien, Tuba uterinae, Uterus und Vagina) gegliedert [26, 27]. Im Rahmen dieser Arbeit wird nicht
genauer auf die aulleren Genitalien eingegangen, da diese fir die Entwicklung eines Eileiter-
stents eine untergeordnete Rolle spielen. Eine Ubersicht der inneren Genitalien ist in Abb. 1

dargestellt. Der Begriff Adnexe beschreibt die Tuba uterinae und Ovarien als Einheit [27].

Uterus Isthmus Ampulle Fimbrien

Pars uterina
tubae

Abb. 1: Anatomie des Uterus, der Tube und Ovar als Frontalschnitt; Ansicht der vorderen Schnittflache; modifi-
ziert nach [28, 29]

Die Vagina umfasst als elastischer, fiboromuskularer Schlauch eine Lange von 7 - 12 cm [12,
27]. Sie beginnt beim Zervix und mindet in den Scheidenvorhof, wodurch sie als Ausfihrungs-
gang fur abgestof3ene Endometriumsbestandteile und als Teil des Geburtskanals fungiert. Die
Vagina wird in einen oberen Teil (bildet das Scheidengewdlbe) und einen unteren Abschnitt

unterteilt. Mikroskopisch ist die Vagina aus drei Wandschichten aufgebaut: (i) Tunica mucosa,
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(ii) Tunica muscularis und (iii) Tunica adventitia. Erstere, innere Schicht setzt sich zum einen
aus einem mehrschichtigen, unverhornten Plattenepithel und einer Bindegewebsschicht mit
GefalRen und Querfalten (Lamina propria mucosae) zusammen. Die dartber liegende Tunica
muscularis beschreibt eine dinne Schicht glatter Muskulatur mit elastischen Fasern. Aul3en

grenzt die Tunica adventitia, eine Bindegewebsschicht, an [27].

Der Uterus, ein aus glatter Muskulatur aufgebautes, dickwandiges Hohlorgan, umfasst den
Raum fur die Entwicklung des Embryos, bzw. Foétus. In der Regel weist der Uterus eine Lange
von 7 - 8 cm, eine Breite von 5 - 7 cm und eine Dicke von 2 - 3 cm auf [27]. Der Uterus wird in
die vier Segmente Fundus, Korpus, Zervix und Portio untergliedert. Er ist im kleinen Becken
zwischen dem Rektum und der Blase lokalisiert sowie anteflektiert und wird von verschiedenen
Bandern gehalten [26, 27]. Die Segmente Fundus, Korpus und der obere Bereich der Zervix
liegen intraperitoneal. Die untere Halfte der Zervix liegt im Parametrium [26]. Die Gebarmut-
terhohle ist vom Endometrium ausgekleidet. Darunter liegt eine Muskelschicht, das Myomet-
rium, und darunter das Perimetrium als mesotheliale Schicht [27]. Der Uterus ist von einer
Schleimhaut bedeckt, welche im Rahmen der hormonell bedingten, zyklischen Veranderungen
die Phasen Proliferation, Sekretion und Desquamation durchlauft [27]. Zudem wird die be-
fruchtete Eizelle in die Uterusschleimhaut eingelagert und von dieser vollstandig umschlossen.

Im Voranschreiten einer Schwangerschaft bildet sich zum Teil aus ihr die Plazenta [27].

Die Tuba uterinae weisen im Reproduktionsalter eine Lange von etwa 9 - 18 cm auf [27, 30—
32]. Es gibt Studien, die eine Tendenz abzeichnen, in denen der linke Eileiter minimal langer
ist, als der rechte [33]. Ihre Hauptfunktion liegt im Transport der Eizelle zum Uterus durch den
Flimmerharchenschlag der Kinozilien und die uteruswarts gerichtete Tubenperistaltik. Die
Tuba uterinae sind auf’erdem der Ort der Befruchtung. Makroskopisch lassen sich die Tuba
uterinae in vier Bereiche gliedern (vgl. Abb. 2): (i) die Pars uterina tubae uterinae als Offnung
in den Uterus mit einem Durchmesser von 0,1 - 1 mm, (ii) der Isthmus tubae uterinae mit einer
Lange von 2 - 3 cm als proximaler Bereich, (iii) die Ampulla tubae uterinae als langster Ab-
schnitt der Eileiter mit ca. 7 cm und (iv) das laterale Endstlick Infundibulum tubae uterinae
(Fimbrientrichter) [27, 31]. Die ungefahren Durchmesser der Abschnitte (i) bis (iii) sind in Tab.
1 zusammengetragen. In Abb. 2 sind die drei unterschiedlichen Wandschichten der Tuba ute-
rinae dargestellt. Die Tuba uterinae sind mit einem einschichtigen, hochprismatischen Flim-
merepithel, den Kinozilien, und Drisenzellen ausgekleidet, die Tunica mucosa. Darlber liegt
die Tunica muscularis, eine dreischichtige Muskulatur. Die duf3erste Schicht bildet die Tunica
serosa als plattes Peritonaelepithel [27, 32]. Im Bereich der Ampulla weist die Epithelwand
ausgepragte primare, sekundare und tertiare Falten auf, wahrend es im Isthmus ca. 5 - 6 Fal-
ten sind [34]. Die Kinozilien sind aktiv bewegliche Zellfortsatze mit einer Lange von 5 - 10 ym
[27]. Diese kleiden das Epithel zu 20 - 30 % aus [34].
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a) Pars uterina Isthmus Ampulle Fimbrien

ay i

b

).Hé ) >

Tunica adventitia Tunica muscularis Tunica mucosa

Abb. 2:  Gegenuberstellung des histologischen Querschnitts der verschiedenen Tubenabschnitte; a) Pars ute-
rina, b) Isthmus und c) Ampulla; modifiziert nach [32].

Tab. 1:  Vergleich ermittelter Innendurchmesser der verschiedenen Abschnitte der Tuba uterinae.

Quelle Pars uterina Isthmus Ampulla

[27] 0,1—1mm NA NA

[33] NA 45-8,1 mm* 7,0-12,0 mm*
[35] 0,2-0,4 mm 0,2-2,0mm 1,0—-10,0 mm

* AuRendurchmesser

Die primaren Funktionen der paarigen Ovarien sind die Bildung der Oozyten sowie der Hor-
mone Ostrogen und Progesteron. lhre Form wird als mandelférmig mit einer Lange von
3 -4 cm, einer Breite von 1 - 2 cm und einer Dicke von ca. 1 cm beschrieben [27, 32]. Aufge-
baut sind die Ovarien aus einer au3eren Kapsel aus kollagenem Bindegewebe (Tunica albugi-
nea), einer Rindezone (Cortex ovarii) und einer Markzone (Medulla ovarii). Die Befestigung
der Ovarien im kleinen Becken erfolgt durch drei Bander: (i) Ligamentum suspensorium ovarii
(vom lateralen Pol zur seitlichen Beckenwand), (ii) Ligamentum ovarii proprium (vom medialen
Pol zum Uterus) und (iii) Mesovarium (Teil des Ligamentum latum uteri, verbindet Ovarien mit
Beckenwand) [27].
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2.2 Physiologische Randbedingungen — Veranderungen der Tuba uterina im
Zyklus sowie vor und wahrend der Schwangerschaft

Die Anzahl der Eizellen ist vor der Geburt nach Ausreifung des weiblichen Fetus determiniert.
In den Ovarien wurden bis zur 20. Schwangerschaftswoche etwa 6 bis 7 Millionen Eizellen
gebildet [12], diese Anzahl singt auf etwa eine Million Eizellen zum Zeitpunkt der Geburt [13,
36]. Eine Eizelle weist einen Durchmesser von bis zu 0,15 mm auf und ist von einem Follikel
umschlossen. Der Ovarialzyklus beginnt mit der Menarche und endet mit der Menopause wah-
rend des Klimakterium [12]. Dabei umfasst der monatliche Zyklus durchschnittlich 28 Tage,

beginnend mit dem ersten Tag der Periode [37].

2.2.1 Physiologie des natiirlichen Zyklus — Ableitung relevanter Anforderungen an ein
mogliches Implantat fiir die Tuba uterina

Der Zyklus wird in die Follikelphase und die Lutealphase gegliedert, siehe Abb. 3 [12, 13]. Er
unterliegt einem hormonellen Regelkreis, welcher durch Hormone des Hypothalamus, der Hy-
pophyse und der Ovarien gesteuert wird [12, 13]. Die flr den Regelkreis wichtigsten Hormone
sind das Gonadotropin Releasing-Hormon (GnRH), das follikelstimulierende Hormon (FSH),
das luteinisierende Hormon (LH) sowie die Hormone Ostrogen und Progesteron. Wahrend der
Follikelphase fuhrt das Hormon GnRH zur Ausschittung der Hormone FSH und LH. Ersteres
bewirkt die Eizellreifung, zweiteres den Eisprung durch einen vermehrten Ausstol} des Hor-
mons LH in der Hypophyse. Im Reifeprozess bildet das Follikel Ostrogen, welches zum Aufbau
der Gebarmutterschleimhaut fihrt. Wahrend des Eisprungs wird das Follikel durch die trich-
terformige Offnung eines Eileiters aufgenommen und in Richtung Gebarmutter transportiert.
Es bildet sich der Gelbkoérper (Corpus Luteum), welcher das Hormon Progesteron bildet. Durch
die Wechselwirkung der Hormone Ostrogen und Progesteron dehnt sich die Gebarmutter-
schleimhaut von 1 mm auf 10 mm Dicke aus. Bei einer ausbleibenden Befruchtung wird der
Gelbkorper abgebaut, die obere Schicht der Gebarmutterschleimhaut 16st sich und die Reste
werden mit der Monatsblutung abgestofRen. Bei einer Befruchtung nistet sich die befruchtete

Zelle im Endometrium in der Gebarmutterhohle ein [12, 13, 37].
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Abb. 3:  Ubersicht {iber hormonelle Schwankungen im Rahmen des Monatszyklus sowie daraus resultierende
Entwicklung von Eizelle und Follikel bzw. Veranderungen der Gebarmutterschleimhaut; nach Wisch-
mann (2012) [12].

Der Zyklus beeinflusst die Muskulatur der Tuba uterina und die Zellen der Eileiterwand. Der
Transport der Eizelle wird durch das Zusammenwirken der Tuben-Peristaltik und dem Zilien-
schlag der Tuben-Epithelzellen optimiert. Aufgrund verschiedener Studien liegt es nahe, dass
die Zilien priméar fur den Transport notwendig sind und die Peristaltik ein sekundarer, unter-
stitzender Faktor ist [38].

Die Sekretzellen sowie Zilienstruktur und -bewegung sind zyklusabhangig. Die Zilien haben
eine durchschnittliche Lange von 10 um, einen Durchmesser von 0,25 um und haben ein re-
fraktile Form. Die GroRe der Zellen ist Abhéngig von der Konzentration von Ostrogen und
Progesteron im Eileiter. In der Proliferationsphase sind die Zilien und die Sekretzellen gleich-

hoch, wodurch die Sekretzellen sogenannte Kuppel zwischen den Zilien bilden. Wahrend des
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Eisprunges entleeren sich die Sekretzellen. Dadurch schrumpfen die Sekretzellen, der Zilien-
schlag wird synchron zum Cavum uteri, dem Einnistungsort des Gelbkorpers im Uterus, ge-
richtet und somit der Transport der Eizelle optimiert. In der anschlieRenden Lateralphase

schrumpfen beide Zelltypen [38, 39].

Die Kinozilien sind an der Spitze der Tubenschleimhautfalten lokalisiert. Die Basis der Kinozi-
lien bildet ein Basalkdrper. Zilien sind aus Mikrotubuli aufgebaut, welche fur die axonale Be-
wegung zustandig sind. Durch die strukturelle Asymmetrie wird der Zilienschlag gesteuert.
Dieser ist phasenverschoben, wodurch sich metachronale Wellen bilden. Eine wichtige Kenn-
groe fur die Zilienbewegung ist die Zilienschlagfrequenz (engl. ciliary beat frequency, CBF),
die bei ca. 5 Hz liegt [38, 39]. Seit Uber 50 Jahren wird an einem Zusammenhang zwischen
dem Zyklus und der CBF geforscht mit unterschiedlichen Ergebnissen [40, 41, 39]. Je nach
Messmethode wird eine Zunahme der Frequenz im Isthmus, der Ampulla oder den Fimbrien
in der sekretorischen Phase festgestellt [39]. Lyons et al. (2002) stellte jedoch auch fest, dass
es kaum Unterschiede zwischen dem Isthmus, der Ampulla oder den Fimbrien im Hinblick auf
die CBF gibt [39]. Dafir variiert die Konzentration der Kinozilien stark, so nimmt der prozentu-
ale Anteil von Kinozilien am Zellenspektrum von 50 % bei den Fimbrien zu 35 % im Isthmus
ab [38, 39].

Neben dem kontinuierlichen Zilienschlag wird der Sekretstrom durch die Peristaltik gefordert.
Wanggren et al. (2008) untersuchte die hormonelle Regulierung von Muskelkontraktionen im
humanen Eileiter [42]. Dabei stellten sie Variationen in der Frequenz zwischen den Muskel-
schichten heraus — mit einem Maximum der Kontraktion in der zylindrischen Mittelschicht und
einer Grundfrequenz von durchschnittlich 4 Kontraktionen pro Minute. Zudem stellten sie die
Vermutung an, dass durch die Relaxation der Muskulatur durch den ansteigenden Progeste-
rongehalt die Klappenfunktion des Isthmus aktiviert wird [42]. Diese Vermutung wurde bereits
von Lyons et al. (2006) aufgestellt. Die Klappenfunktion soll dazu fuhren, dass die befruchtete
Eizelle im optimalen Zeitpunkt in das Cavum uteri Gberfuhrt wird [38]. FUr den Ozyten-, den
Spermatozoen- und den Eizellentransport nach erfolgreicher Befruchtung variiert die Peristal-
tik. Im Detail wurde dies u.a. von Kunz et al. (1996, 1998 und 2002) untersucht [43—45]. Kunz
et al. unterscheiden drei Hauptkontraktionsarten: (i) Typ A: zerviko-fundale Kontraktionen, (ii)
Typ B: fundo-zervikale Kontraktionen und (iii) Typ C: isthmische Kontraktionen [45]. Typ A und
B umfassen peristaltische Wellen vom Zervix ausgehend bis in den Fundus oder umgekehrt.
Kontraktionen ausgehend vom Isthmus bis in die untere Mitte der Gebarmutterhalsregion wer-
den als Typ C definiert [45]. Je nach Zyklusphase treten unterschiedliche Kontraktionsarten
mit unterschiedlicher Intensitat auf, siehe Abb. 4 [45]. So reichen in der Proliferationsphase die
peristaltischen Kontraktionen von Typ A bis zum Fundus uteri. In der spaten Lutealphase er-
reichen nicht mehr alle Wellen den Fundus, sondern klingen etwa auf Héhe des mittleren Ca-

vum uteri ab. Dadurch wird im oberen Teil des Cavum uteri ein Bereich relativer peristaltischer
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Ruhe erzeugt [45]. Ahnliche Muster lassen sich in den anderen Phasen erkennen. So treten
kaum Kontraktionen von Typ B in der Lutealphase auf um das Infektionsrisiko zu minimieren
[45].

Typ A: zerviko-fundale
Kontraktionen

m Typ B: fundo-zervikale
Kontraktionen

Typ C: isthmische
Kontraktionen

2,5 A

Kontraktionen pro Minute

0,5 4 I
NN N -

Frihe Mittlere Spate Mittlere Spate Spate
Follikelphase  Follikelphase Follikelphase  Lutealphase Lutealphase Menstrualphase

Abb. 4: Durchschnittliche Anzahl an auftretenden Kontraktionen pro Minute nach der Zyklusphase nach Kunz et
al. (2002) [45].

2.2.2 Einfluss der Befruchtung auf die Tuba uterina

Der Transport von Spermatozoen und der befruchteten Eizelle wird durch die Hormone Ostro-
gen und Gestagen gehemmt oder geférdert. Ebenso ist eine erfolgreiche Einnistung davon
abhangig, ob das Endometrium durch Hormonstimulation einem phasengerechten Zustand
entspricht. Fir den Spermatozoentransport durch den weiblichen Genitaltrakt sind vier Para-
meter entscheidend: (i) die Motilitat der Spermatozoen, (ii) der Zustand des Zervikalschleims,
(iii) die Funktionalitat der inneren weiblichen Geschlechtsorgane sowie (iv) das Vorhandensein
von Zervixdrisen (durch Schleimhautfalten entstehende Krypten, in denen sich der Zer-

vixschleim sammelt) [37].

Durch die Motilitat der Spermatozoen erfolgt eine natlrliche Selektion. Sie passieren die Zervix
und sammeln sich in dem Cavum uteri. Hier bleibt die Anzahl von Spermatozoen Uber einen

Zeitraum von 24h konstant. In den Isthmus gelangen etwa 1000 Spermatozoen und in die
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Ampulla ca. 200. Die Motilitat der Spermatozoen ist von dem Zustand des Zervixschleims ab-
héngig. Dieser variiert in seiner Zusammensetzung je nach Ostrogen- oder Progesteronein-
fluss. Bei maximalem Ostrogen besteht der Zervixschleim zu 95 % aus Wasser und zu 5 %
aus fibrillaren Glykoproteinen, wie bspw. Glukose, Mannose, Maltose, Lipiden, Peptiden, Ami-
nosauren, Proteinen und anorganischen Salzen. Dadurch ist der Zervixschleim dunnflussig
und weist eine mizellenartige, parallele Struktur mit Krypten fur die Spermienpenetration auf.
Diese schrumpfen um den Faktor funf bis zehn und die Struktur wird gitterartig bei gleichzeiti-
ger Zunahme der Viskositat bei ansteigendem Progesteronspiegel durch einen reduzierten
Wassergehalt. In den Zervixkrypten kénnen Spermatozoen flir mehrere Tage gespeichert wer-
den [13, 37].

Die Befruchtung findet in der Ampulle statt. Uber einen Zeitraum von drei Tagen wird die Zy-
gote durch die Tube transportiert. Wahrenddessen erfolgt eine mehrfache Zellteilung: begin-
nend mit dem Pronukleusstadium, anschlieRend das 2-Zell-Stadium, dann das 4-Zell-Stadium
und das 8-Zell-Stadium, in welchem der Ubertritt in das Cavum uteri stattfindet, weiter zur
Morula und zur Blastozyste, dem Stadium fir die Einnistung [13, 37]. Dieser Transport wird
durch eine Reihe von Mechanismen ermdglicht: (i) der Hormonbestand, (ii) die Kinozilien und
(iii) die Muskulatur, bzw. Peristaltik der Tube. Durch Ostrogen wird der Spannungszustand der
glatten Muskulatur sowie der osmotische Druck in den Zellen der Tubenwand durch Wasser-
einlagerungen erhoht und der Zilienschlag verlangsamt. Wahrend des Transports durch die
Tube befindet sich das Endometrium in der friihen Lutealphase. Beim Ubertritt der Zygote in
das Cavum uteri erfolgt die Umwandlung des Endometriums in das Dezidua. Der Prozess
beschreibt die VergroRerung der Stromazellen mit der Einlagerung von Glykogen und Fett, die

Bildung einer extrazellularen Matrix und die Einbindung immunkompetenter Zellen [13, 37].

2.2.3 Veranderte Anatomie und Physiologie der Tuba uterina wahrend der Schwanger-
schaft

Durch eine Schwangerschaft erfolgen drastische Veranderung der inneren weiblichen Ge-
schlechtsorgane. Der Uterus vergroRRert sich um ein Vielfaches: die Lange weitet sich von ca.
6 - 7 cm auf 35 - 37 cm aus, die Breite nimmt von 4 - 5 cm bis 25 cm zu, die Dicke wachst von
2 - 3 cm auf 24 cm und die Masse nimmt von 30 - 60 g auf 1000 - 1400 g zu [46, 47]. Eine
einzelne Muskelzelle vergréRert sich um das 24-fache [46]. Die Muskelfasern der Gebarmutter
weitet sich um die 7 bis 11-fache Lange und um die 2 bis 5-fache Breite [47]. Die Muskelzellen
und das Bindegewebe der Tuba uterina hypertrophieren. Die Tube selbst wird gestreckt. Auf-
grund der gesteigerten Durchblutung bilden sich breitlumige Venen und 6dematose Fimbrien.
Das Epithel wird flach, die Kinozilien werden stark reduziert und die Tube bedeckt sich mit
Dezidualgewebe [47, 48].
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2.3 Pathologische Veranderungen und physische Anomalien der Tuba uterina

In der Reproduktionsmedizin wird zwischen einer primaren Sterilitdt und einer sekundaren
Sterilitdt unterschieden. Letztere beschreibt das Ausbleiben einer Schwangerschaft, obwonhl
die betroffene Person bereits mindestens einmal schwanger war. Die Begriffe Sterilitat und
Infertilitdt werden teilweise in der Literatur kritisch betrachtet, da oftmals nur eine einge-

schrankte Fertilitat vorliegt [13].

Die Fertilitat der Frau wird primar von dem Faktor ,Alter” bestimmt. Die héchste natirliche
Fruchtbarkeit wird im Alter von 22 Jahren erreicht [12]. Neben physiologischen Faktoren be-

einflussen Alkoholkonsum, Nikotinsucht oder Adipositas die Fertilitat [49].

Bei Betrachtung der Tube wird zwischen den folgenden, krankheitsbedingten Beeintrachtigun-
gen unterschieden: (i) entwicklungsbedingte Beeintrachtigungen, (ii) Tubentorsion und Tuben-
prolaps, (iii) Entziindungen, (iv) Tumore und Zysten sowie (v) Endometriose und Endosalpingi-
ose [34].

Zu entwicklungsbedingten Beeintrachtigungen zahlen die Ausbildung von multiplen Ostien
(Nebentrichtern) und Nebentuben sowie eine bilaterale Agenesie oder eine Stérung der Aus-
differenzierung der Tuben. Tubentorsionen resultieren durch Unterversorgung in Nekrotisie-
rung. Ein Tubenprolaps verursacht haufig starke Entzindungen mit Epithelwucherungen bis
hin zu malignen Prozessen. Entzundliche Erkrankungen der Eileiter werden in aszendierende,
hamatogene und sekundare Infektionen gegliedert. Ursachen sind exogene, endogene oder
hamatogene Erreger, bzw. Faktoren sowie Ubergreifende entzindliche Prozesse von Neben-
organen. Mogliche Befunde sind Nekrosen, Verkalkungen, bzw. Verklebungen oder Zellwu-

cherungen [34].

Mit einer Pravalenz von 20 - 74 % zahlt Endometriose zu den haufigsten gynakologischen
Erkrankungen, die mit einem unerfiillten Kinderwunsch im Zusammenhang stehen [12]. Es
beschreibt das ,Wachsen“ von gebarmutterschleimhaut dhnlichen Zellen auf3erhalb der Ge-
barmutter. Diese Gebilde werden als ,Herde* bezeichnet [12]. Das Krankheitsbild von Endo-
metriose umfasst neurologische Symptome mit Schmerzsyndromatik und kérperliche Symp-
tome wie Geschwulsterkrankungen, endokriner Dysfunktion, Follikelreifestérungen, Infertilitat
und uterinen Blutungsstorungen [13]. Im Durchschnitt werden sechs bis zehn Jahre bendtigt
bis zu einer positiven Diagnose [12, 13]. Die Wahrscheinlichkeit einer Erkrankung an Endo-
metriose nimmt mit voranschreitender Menstruationszyklusanzahl zu. Hieraus resultiert, dass

vor allem kinderlose Frauen, bzw. Frauen mit spaterem Kinderwunsch betroffen sind [12].

Endosalpingiose ist vergleichbar mit Endometriose — es unterscheidet sich jedoch die Gewe-
beart. So wuchert bei der Endosalpingiose das zylindrische Tubenepithel mit Flimmerbesatz.

Dabei werden zwei Formen unterschieden: die superfizielle und die subserdse Form. Erstere
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hat zur Folge, dass sich das Epithel in die aulRerste Wandschicht der Tube, die Tunica serosa,
ausbreitet. Unter der subser6sen Endosalpingiose werden mikrozystische Einschlisse des zy-

lindrischen Tubenepithels zusammengefasst [34].

2.4 Ubersicht iiber etablierte Therapieméglichkeiten proximaler Okklusionen
der Tuba uterinae

In den nachfolgenden Kapiteln werden die verschiedenen Verfahren zur Diagnostik von Be-
eintrachtigungen der Tubendurchgangigkeit und entsprechende Behandlungen vorgestellt.
Diese Methoden dienen als Ausgangspunkt fur die Entwicklung eines neuartigen minimalinva-
siven Therapieansatzes zur Behandlung proximaler Tubenverschliisse mit einem selbstexpan-
dierenden, resorbierbaren Mikrostent. Neben einer pragnanten Beschreibung der einzelnen
Verfahren wird primar auf die Vor- und Nachteile im Hinblick auf das Patientenwohl und die

Schwangerschaftserfolgsraten eingegangen.

2.4.1 Diagnostische Verfahren zur Erkennung von Fertilitatsstorungen aufgrund tuba-
rer Faktoren

Die Diagnose Uber mogliche Beeintrachtigung der Tubendurchgangigkeit sind durch verschie-
dene Verfahren moglich, siehe Tab. 2 [13]. Als Goldstandard wird entweder eine Ultraschall-
untersuchung mittels Kontrastmittel (Hysterosalpingo-Kontrastsonografie) oder eine Bauch-
spiegelung (Laparoskopie) mit Farbstoffdurchspilung der Eileiter (Chromopertubation), wel-
che die Hysterosalpingografie abgeldst hat, durchgefiihrt [12]. Wahrend einer Hysterosal-
pingo-Kontrastsonografie wird anhand des Kontrastmittelabflusses die Tubendurchgangigkeit
gepruft. Der Eingriff ist ambulant und dauert nur wenige Minuten. Im Falle einer Tubenblockade
besteht nicht die Méglichkeit einer sofortigen Behandlung. Bei einer Laparoskopie hingegen
besteht nach der Diagnostik einer Beeintrachtigung der Tubendurchgangigkeit die Mdglichkeit
eines minimalinvasiven mikrochirurgischen Eingriffs. Fur dieses Verfahren wird eine Vollnar-

kose bendtigt [12].
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Tab. 2: Ubersicht diagnostischer Verfahren zur Beurteilung der Tubendurchgangigkeit und des uterinen Ca-
vums, mod. nach [13]. + gute Darstellung, (+) eingeschrankte Darstellung, - keine Darstellung mdéglich.

Methode Darstellbarkeit Vorteile Nachteile

Cavum Tube

Hysterosal- (+) - = Darstellung verschiedener Tu- = Hohe Falsch-positiv- und

pingografie benpathologien Falsch-negativ-Rate

(HSG) = ,Tubal flushing* = Strahlenexposition
(therapeutische Lavage) = Kontrastmittel-Allergie méglich

Hystero-Hydro- + + = Geringere Invasivitat als HSK = Geringe Aussagekraft bezliglich

sonografie, = Gute Beurteilbarkeit des Ca- Tubendurchgangigkeit

saline Infusion vums

Sonogram (SIS)

Hysterosalpingo (+) + = Sehr gute Beurteilbarkeit der = Setzt US-Erfahrung und geeig-
Kontrastsono- gesamten inneren Genitale nete apparative Ausstattung vo-
grafie = Keine Strahlenexposition raus
(HyCoSy) = Keine allerg. Reaktionen = Schlieft nichtokklusive Tuben-

= Geringe Schmerzen pathologien nicht aus

= Tubal-flushing-Effekt nicht nach-
gewiesen

Hysteroskopie + - = Exakte Aussagen Uber Anoma- = Keine/wenig Information zu int-
(HSK) lien des Cavums rapelviner Situation oder uteri-

= Mdglichkeit der gezielten Biop- ner Anatomie

sie und Resektion = Hohere Kosten

= Verbesserte Schwangerschafts-
rate nach HSK beschrieben

Laparoskopie - + = Beurteilung der anatomischen = Allgemeinanasthesie
(LSK) Verhaltnisse im kleinen Becke = Langere postoperative Schmer-
= Gleichzeitige operative Sanie- zen
rung moglich = Hohere Kosten

2.4.2 Assistierte Reproduktion am Beispiel der In-Vitro-Fertilisation

Es gibt verschiedene Ansatze zur Erfiillung eines Kinderwunsches bei Beeintrachtigungen der
Tubendurchgangigkeit. Ein Ansatz ist die assistierte Reproduktion (ART), zu welcher die In-
Vitro-Fertilisation (IVF), die intrazytoplasmatische Spermieninjektion (ICSI) und der Kryotrans-

fer (Kryo) als Sonderform zahlen.

Die IVF beschreibt die extrakorporale Befruchtung einer abpunktierten Eizelle, welche nach
einer risikobehafteten Stimulationsbehandlung gewonnen wurde, mit in vitro aufbereiteten Sa-
menzellen. Nach erfolgreicher Befruchtung und Zellteilung werden maximal drei Pra-Embryo-
nen in die Gebarmutter der Patientin implantiert. Die Uberschussigen Pra-Embryonen kdnnen
kryokonserviert werden und stehen flir eine spatere Nutzung zur Verfigung [12]. Bei einer
ICSI erfolgt die Befruchtung der abpunktierte Eizelle durch das Injizieren eines einzelnen Sper-

miums in das Zellinnere [12].

Zur Beurteilung der Erfolgschancen der reproduktionsmedizinischen Maf3nahmen werden die
Raten klinischer Schwangerschaften, Geburtenraten, und Aborte bestimmt. Als klinische
Schwangerschaft wird, neben einem gestiegenen Wert des Schwangerschaftshormons

R-hCG, die Identifikation eines Fruchtsacks mit Herzaktivitat mittels Ultraschall definiert [12].
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Neben den Geburtenraten sind die Risiken der assistierten Reproduktionsmedizin ein ent-
scheidendes Kriterium fir die Beurteilung der Verfahren. Es werden kdrperliche Risiken fir die
Patientin und das Kind, bzw. die Kinder unterschieden, ebenso psychologische Folgen. In der
Literatur werden als Risiken fiir die Patientin diskutiert: erhéhtes Krebsrisiko, Uberstimulation,
erhohte Extrauteringraviditatsraten (EU-Raten), Mehrlingsschwangerschaften, erhdhte Kaiser-
schnittraten und psychologische Folgen. Fir das Kind, bzw. die Kinder werden folgende Risi-

ken diskutiert: Fehlbildungen, epigenetische Veranderungen und psychologische Folgen [12].

Das Deutsche IVF-Register (DIR)® publiziert seit 1991 deutschlandweite Statistiken zur assis-
tierten Reproduktion [14]. Daflr werden die Daten von registrierten Mitgliedszentren ausge-
wertet. In den letzten 20 Jahren (2002 bis 2022) ist die Anzahl registrierter Zentren von 113
auf 140 angestiegen [14]. Bei der Auswertung der Daten der letzten 20 Jahre ist Anzumerken,
dass es Abweichungen in der Darstellung der Ergebnisse gibt, Kennzahlen tGber die Jahre
nicht mehr publiziert wurden oder neue Kennzahlen erganzt wurden. In Abb. 5 werden die
plausiblen Behandlungszahlen der IVF, der ICSI und des Kryotransfers sowie die abgebroche-
nen Behandlungen gegenibergestellt. Der zeitliche Verlauf lasst sich in zwei Phasen untertei-
len. Die Jahre 2002 und 2003 z&hlen zu Phase I. Der Umbruch im Jahr 2004 leitet Phase Il
ein. Hintergrund ist, dass am 1.1.2004 das Gesundheitsmodernisierungsgesetz (GMG) in Kraft
getreten ist [14]. Die Anderungen fihrten zu einem erheblichen Abfall der durchgefiihrten Be-
handlungen der ART.

60000 -
50000 -
40000 -

30000 -

Anzahl

20000 +

10000

Jahre
IVF —&=ICSI Kryo ==Abbruch der Malnahme
Abb. 5:  Zeitliche Entwicklung der jahrlich durchgefiihrten Therapieformen der assistierten Reproduktionsmedizin

in Deutschland (IVF: In-Vitro-Fertilisation; ICSI: Intrazytoplasmatische Spermieninjektion; Kryo: Kryo-
transfer). Vergleich mit der Anzahl jahrlicher Abbriche [14].
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Durch die Daten des DIR wird deutlich, dass obwohl umgangssprachlich von der IVF die Rede
ist, die ICSI und der Kryotransfer deutlich haufiger durchgefiihrt werden. Im Jahr 2012 sind die
plausiblen Behandlungen von 75.384 wie folgt aufgeteilt: ca. 51 % ICSI, 15 % Kryo, 14 % IVF
und 9 % Abbruch. Dagegen teilen sich 2022 die 123.332 plausiblen Behandlungszyklen wie
folgt auf: ca. 37 % ICSI, 32 % Kryo, 16 % IVF und 5 % Abbruch. Somit hat vor allem die Be-
deutung des Kryotransfers erheblich zugenommen. In Tab. 3 sind fir die einzelnen Verfahren
(IVF, ICSI und Kryo) die Schwangerschafts-, Geburten-, Aborte- und EU-Raten der Behand-
lungsanzahl gegenibergestellt. So erzielen im Vergleich die IVF und die ICSI beinahe identi-
sche Raten (die ICSI erzielt knapp eine hohere Geburtenrate). Die Zahlen fur den Kryotransfer
liegen fur die Schwangerschafts- und Geburtenrate leicht unter den Werten der anderen Me-
thoden. Dafirr liegt die Rate flir Aborte leicht hdher. Zusammengerechnet ergeben sich fir die
ART Schwangerschaftsraten von 25,7 %, Geburtenraten von 16,8 %, Abortraten von 5,4 %
und EU-Raten von 0,4 % [14].

Tab. 3:  Gegenuberstellung der absoluten Kennzahlen (Anzahl Behandlungen, Schwangerschaften, Geburten,
Aborte und EUs) und (in Prozent) der Therapieoptionen der assistierten Reproduktionsmedizin in
Deutschland im Zeitraum 2002 bis 2022 [14].

Eingriff IVF ICSI Kryotransfer Gesamt
ajzhl 302.679 (100,0) 806.036 (100,0) 431.987 (100,0) 1.540.702 (100,0)
Behandlungen ’ ’ ’ ’ ’ ’ ’ ' ’
Anzahl 81.461 (26,9) 215.755  (26,8) 99.147  (23,0) 396.363 (25,7)
Schwangerschaften ) ’ ) ’ ) ’ ) ’
Anzahl

Geburten 52.063 (17,2) 142191  (17,6) 64.237  (14,9) 258.491 (16,8)
Anzahl

Aborte 16.588 (5,5) 42.537 (5,3) 23.672 (5,8) 82.797 (5,4)
éazah' 1.714 (0,6) 3.040  (0,4) 1533  (0,4) 6.287  (0,4)

IVF:In-Vitro-Fertilisation; ICSI: Intrazytoplasmatische Spermieninjektion; Kryo: Kryotransfer;
EU: Extrauteringraviditat

Somit sind laut DIR im Zeitraum von 2002 bis 2021 258.491 Kinder durch Methoden der ART
auf die Welt gekommen. Abb. 6 zeigt die zeitliche Entwicklung der Gesamtanzahl an Geburten
durch Methoden der ART. Deutlich wird dabei, dass es in dem Zeitraum keinen relevanten
Zuwachs in den Geburtenraten gab, so lag die durchschnittliche Geburtenrate pro Jahr bei
14,7 + 2,5 %. Ahnlich verhalt es sich mit den Werten fiir Aborte und EU [14].
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Abb. 6: Zeitliche Entwicklung der Anzahl von jahrlichen Behandlungszyklen im Vergleich zur Anzahl von Patien-
tinnen und Geburten der assistierten Reproduktionsmedizin in Deutschland [14].

2.4.3 Die Tubenchirurgie — Adhasiolyse und rekonstruktive Eingriffe

Unter dem Begriff ,Tubenchirurgie“ werden eine Vielzahl verschiedener mikrochirurgischer
Eingriffe zur Behandlung von Stérungen der Tubenfunktionalitdt zusammengefasst. Dazu zah-
len die mikrochirurgisch durchgefiihrte Adhasiolyse und rekonstruktive Eingriffe wie die Fimb-
rioplastik, die Salpingostomie und die Anastomose, aber auch die Refertilisierung von artifiziell
geblockten Eileitern nach einer Sterilisation [13, 37]. Die rekonstruktive Tubenchirurgie war bis
zur EinfGhrung der IVF im Jahr 1978 die einzige Methode der Reproduktionsmedizin. Seitdem
wird die Tubenchirurgie, zusatzlich als ihre Funktion als Primartherapie, meist als vorausge-
hende Korrektur mit anschlieRender assistierter Reproduktionsmedizin behandelt [13]. Laut
Fachliteratur liegen die Inzidenzzahlen zwischen 20 - 40 %. Als absolute Kontraindikatoren
werden Entzindungen, Tuberkulose oder das Fehlen der Pars ampullaris tubae und insbe-
sondere eine Tubenlange nach dem Tubenmikrochirurgischen Eingriff von unter 30 - 40 mm
definiert [37] Der bedeutendste Nachteil der Tubenchirurgie ist die hohe EU-Rate von bis zu
20 % [13]. Bei Betrachtung der Intrauteringraviditatsraten (IU-Raten) zur EU-Rate liegt die Er-
folgsquote bei der Salpingolyse und der Refertilisierung hoher, als bei der IVF [13].

Die Rekonstruktion eines Ostiums bei distaler Tubenpathologie, welche terminal, ampullar,
isthmisch oder kombiniert realisiert werden kann, wird als Salpingoneostomie bezeichnet.
Diese erzielt eine IU-Rate von uber 30 %, eine Geburtenrate von 22,2 %. Die Abortrate liegt
bei 4,6 % und die Rate fir das Eintreten von Tubargraviditaten bei 7,8 % [13, 37]. Fur die
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Adhasiolyse liegt eine Geburtenrate von 31,9 % vor bei einer geringen Abortrate von 2,6 %.

Sie kann im Zuge einer transvaginalen Hydrolaparoskopie durchgefthrt werden [37].

Bei der Refertilisierung werden Schwangerschaftsraten von ca. 70 % bei Geburtenraten von
50 % erzielt. Die Abortrate liegt bei 15,7 % [37]. Hintergrund der vergleichsweise hohen Er-
folgsquoten ist der punktuelle Verschluss der Eileiter [50]. Die Refertilisierung erfolgt meist
durch eine Anastomose [13]. Tubenanastomosen werden in etwa 30 % aller Falle durchge-
fahrt, wenn rekonstruktive Malknahmen erforderlich sind [50]. Diese wird primar bei der Re-
sektion proximaler, entziindlich bedingter Tubenverschlisse angewendet. Schwangerschafts-
raten liegen bei 55,9 % mit Geburtenraten von 32,4 % [37].

Die Fimbrioplastik beschreibt die Rekonstruktion vorhandener Fimbrien durch Deagglutination
und Dilatation. Die Geburtenrate liegt bei 38,2 % bei einer Abortrate von 10,9 % [37].

Ganzheitlich betrachtet werden nach einem durchgefihrten tubenchirurgischen Eingriff

Schwangerschaftsraten von ca. 43,4 % und Geburtenraten von ca. 29,2 % erzielt, siehe

Tab. 4 [37].

Tab. 4: Schwangerschaftsraten, Abortraten, Tubengraviditatsraten und Geburtenraten fiir die Methoden der Tu-
benchirurgie, nach [37]. Anmerkung: Die Primarquelle (Schippert et al. 2010) wurde aufgrund einer Dop-

pelveroffentlichung der Daten zuriickgezogen. *287 Patientinnen gesamt. Angaben als absolute Werte
bzw. (in Prozent).

Anzahl

Eingriff Patin- e en Aborte o iditaten e
tinnen

Adhasiolyse 116 49 (42,2) 3 (2,6) 9 (7,8) 37 (31,9)

Fimbrioplastik 55 30 (54,6) 6 (10,9) 3 (5,5) 21 (38,2)

Salpingostomie 153 53 (34,6) 7 (4,6) 12 (7,8) 34 (22,2)

Anastomose 68 38 (55,9) 9 (13,2) 7 (10,3) 22 (32,4)

Gesamt 392* 170 (43,4) 25 (6,4) 31 (7,9) 114 (29,2)

2.4.4 Transzervikale Katheterisierung fiir die Wiederherstellung der Durchgangigkeit
der Tuba uterina

Die transzervikale Eileiter Katheterisierung (engl. transcervical Fallopian tube catheterization,
TFTC) ist ein Verfahren zur Diagnostik und Behandlung von Tubenverschlissen. Die Anfange
der TFTC reichen bis in die Mitte des 19ten Jahrhunderts zurlick. Dennoch wurde die Technik
erst in den 1980er Jahren praktiziert [51, 17]. Die klassische TFTC erfolgt in funf Schritten: (i)
Durchfihrung einer HSG, (ii) Applikation eines 5-F Katheters und Injektion von Kontrastmittel,

(iii) Passieren der Okklusion mit einem Fihrungsdraht (Durchmesser: 0,35 mm), (iv) Vorschie-
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ben eines 3-F Teflon Katheters Uber den Fihrungsdraht und (v) Zurlickziehen des Fiuhrungs-
drahts und Kontrastmittelfreigabe Uber den 3-F Teflon Katheter [51, 17]. Mit dieser Methode
fuhrte Kumpe et al. (1990) eine Studie mit 22 Patientinnen (Durchschnittsalter 33 Jahre und
infertil seit durchschnittlich 3,3 Jahren) durch [51]. Mit 24 TFTCs wurden die Patientinnen mit
einseitigem oder bilateralen Verschlissen (gesamt 41 Eileiter) behandelt. Durch die Diagnostik
mittels TFTC ergab sich die folgende Verteilung der Okklusionen: bei 32 Eileitern traten sie im
Pars uterina (tubocornualer Bereich), bei sieben Eileitern im Isthmus und bei zwei Eileitern in
der Ampulla auf. Insgesamt wurde eine erfolgreiche Katheterisierung in 98 % der Falle erzielt.
Far die neun Okklusionen im Tubenbereich wurde eine Erfolgsquote von 33 % ermittelt. Auf-
getretene Komplikationen waren Perforationen im Isthmusbereich mit einem Verhaltnis von
4:41. Nachuntersuchungen zeigten nach durchschnittlich 37 Wochen bei flinf von 17 Patien-
tinnen Schwangerschaften, wovon drei intrauterin waren [51]. Thurmond et al. (2008) unter-
suchte eine Patientenkohorte mit ahnlichen Eigenschaften [17]. Es wurden 20 Patientinnen,
die infertil aufgrund proximaler Okklusionen der Tuba uterina waren, mit der TFTC behandelt.
Die Ergebnisse zeigten eine erfolgreiche Rekanalisierung in 95 % der Falle mit einer Erfolgs-
rate von intrauterinen Schwangerschaften von 58 %. Diese liegt damit deutlich héher, als bei
Kumpe et al. [51, 17]. Innerhalb von sechs Monaten, beim Ausbleiben einer klinischen

Schwangerschaft, wurden in 50 % der Falle Reokklusionen diagnostiziert [17].

Die Technik der TFTC hat sich in den letzten Jahren weiterentwickelt, wodurch verschiedene
Varianten entstanden sind. Allahbadia et al. (2010) verglich sieben Studien zur hysterosko-
pisch gestltzten TFTC und neun Studien zur falloskopisch gestitzten TFTC [52]. Fir die Stu-
dien zur Hysteroskopie schwankten die Erfolgsraten zwischen 40 - 88 % mit Schwanger-
schaftsraten zwischen 13 -55 %. Fur die Falloskopie lagen die Erfolgsraten zwischen
62 - 95 % und die Schwangerschaftsraten zwischen 12 - 28 %, wobei anzumerken ist, dass

lediglich drei von neun Studien eine Schwangerschaftsrate angaben [52].

De Silva & Chu et al. (2017) diskutierten die Ergebnisse von 27 Studien mit gesamt 1.720
Patientendaten [16]. Sie kamen zum Ergebnis, dass mit der TFTC eine durchschnittliche
Schwangerschaftsquote von 27 % nach der Behandlung proximaler Okklusionen erzielt wird.
Die Geburtenquote betragt 22 % mit einer Wahrscheinlichkeit von 4 % fur eine Eileiterschwan-
gerschaft [16].

Im Vergleich zu etablierten Therapieoptionen proximaler Okklusionen bei ungewollter Kinder-
losigkeit zeigt sich, dass die Rate fur Aborte bei ca. 6 % fir die ART und die Tubenchirurgie
liegt [14, 37]. Die ART und die TFTC erzielen mit 26 % und 27 % ahnliche Schwangerschafts-
raten, aber auch mit 17 % und 22 % ahnliche Geburtenraten [14, 16]. Die Tubenchirurgie er-

zielt mit 43 % und 29 % die hdchste Schwangerschafts-, bzw. Geburtenraten [37]. Jedoch liegt
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die Rate fur EU mit 8 % am hochsten. Ganzheitlich 1asst sich fur die Methoden der Reproduk-
tionsmedizin eine Schwangerschaftsrate von ca. 32 %, eine Geburtenrate von ca. 26 %, eine
Abortrate von 6 % und ein EU-Rate von 4 % bestimmen. Tab. 5 stellt die Kennzahlen der
Methoden der Reproduktionsmedizin gegenuber. Im Vergleich zu einer natirlichen Empfang-
nis ohne reproduktionsmedizinische MaRnahmen sind die Schwangerschaftsraten minimal op-
timiert. Diese liegen bei 10 - 25 % pro Zyklus bei gesunden Frauen [53]. Die Geburtenraten
bei einer natlrlichen Empfangnis ohne reproduktionsmedizinische MaRnahmen sind dagegen
mit 85 - 90 % deutlich héher. Die Abortraten nach einer klinischen Schwangerschaft liegen
zwischen 11 - 15 % bei einer natlrlichen Empfangnis [54]. Die EU-Rate liegt bei einer natirli-
chen Empfangnis bei 1 - 2 % [55].

Tab. 5: Schwangerschaftsraten, Geburtenraten, Abortrate und EU-Raten fiir die Methoden der Reproduktions-
medizin [14, 37, 16]

Eingriff Schwanger- Geburten- Abort- EU-

schaftsraten raten rate Rate
ART 26 % 17 % 5% <1%
Tubenchirurgie 43 % 29 % 6 % 8 %
TFTC 27 % 22 % NA 4%
Gesamt 32 % 26 % 6 % 4%

ART: Assistierte Reproduktionsmedizin; TFTC: Transzervikale Katheterisierung

(engl. Transcervical Fallopian tube catheterization); EU: Extrauteringraviditat

Somit lassen sich abschlielend folgende Vor- und Nachteile der verschiedenen Verfahren der
Reproduktionsmedizin herausstellen, siehe Tab. 6. Es wird deutlich, dass jedes Verfahren Po-
tenziale zur Behandlung der ungewollten Kinderlosigkeit aufweist, jedoch gleichzeitig ein Be-
darf nach einer optimierten Methode besteht, welche die Vorteile vereint und die Nachteile der

reproduktionsmedizinischen MalRnahmen ausschlief3t.

Tab. 6: Uberblick Giber die Vor- und Nachteile der Methoden der Reproduktionsmedizin [14, 16, 17, 37]

Eingriff Vorteile Nachteile
ART = Sehr geringe EU-Raten = Hoher finanzieller Aufwand
= Mehrere Zyklen méglich, Schwan- = Geburtenraten < 20 %
gerschaftsraten steigen mit zuneh- = Eingeschrankte Verfugbarkeit durch
mender Anzahl an Zyklen rechtliche Rahmenbedingungen
Tubenchirurgie = Schwangerschaftsraten > 40 % = Operatives Risiko
= Geburtenraten ~ 30 % = Hohe EU-Raten von fast 10 %

= Verklrzung des Eileiters (einmali-
ger, nicht reversibler Eingriff)

TFTC = Minimalinvasives Verfahren = Reokklusionsraten > 50 % innerhalb
= Mehrere Behandlungen mdglich der ersten 6 Monate nach der Be-
= Moderate Erfolgsraten (Schwanger- handlung

schafts- und Geburtsraten)

ART: Assistierte Reproduktionsmedizin; TFTC: Transzervikale Katheterisierung
(engl. Transcervical Fallopian tube catheterization); EU: Extrauteringraviditat
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3 Implantate fiir die inneren weiblichen Geschlechtsorgane zur
Kontrazeption

Fur die Implantatentwicklung ist die Darlegung des Standes der Technik unerldsslich. Da es
bisher noch kein Implantat fur die Rekanalisierung der Eileiter gibt, werden zunachst Implan-
tate fur die inneren weiblichen Geschlechtsorgane als Vergleichsprodukte vorgestellt. Gyna-
kologische Implantate umfassen Brustimplantate, Implantate fir die Kontrazeption sowie Im-
plantate fur pathologischen Veranderungen, bzw. Erkrankungen der weiblichen Geschlechts-
organe. In diesem Kapitel werden die Implantate fir die inneren weiblichen Geschlechtsorgane
fokussiert. Im Vordergrund stehen intrauterine Kontrazeptiva wie das Intrauterinpessar (IUP)

oder das Intrauterinsystem (IUS) sowie die transabdominelle und intratubale Sterilisation.

3.1 Implantate fiir die intrauterine Kontrazeption

Mit einem Pearl-Index (beschreibt die Zahl der Schwangerschaften von 100 Frauen, die eine
Kontrazeptionsmethode ein Jahr lang angewendet haben) von 0,6 bis 3,0 zahlt das IUP, auch
Kupferspirale genannt, mit zu den sichersten Kontrazeptiva und zu der am haufigsten genutz-
ten Kontrazeptionsmethode [3, 56, 57]. Das Implantat wird wahrend der Menstruation, peri-
ovulatorisch oder 6 bis 8 Wochen post partum mit einem Applikator implantiert. Das IUP fun-
giert als Nidationshemmer, verhindert die Spermienaszension und stort die Tubenkontraktilitat
[3]. Das IUP basiert auf zwei Bestandteilen: dem T-férmigen Kunststofftrager und der Spule
aus Kupfer oder einer Kupfer-Gold-Legierung. Die Oberflachenabdeckung durch das Metall
entspricht etwa 250 - 380 mm? [57]. Die Liegedauer betragt etwa 5 bis 10 Jahre [57]. Das IUS
ist ein intrauterines Kontrazeptivum mit Gestagenen mit einem Pearl-Index von 0,2 bis 0,33
[57, 3]. Das Implantat wird am ersten Tag der Menstruation appliziert [3]. Fir das in Deutsch-
land zugelassene Produkt Mirena (Bayer Vital, Deutschland) besteht der T-férmige Grundkor-
per aus Polyethylen. Statt einer Spule ist der Stab mit einem Zylinder aus einem Polydimethyl-
siloxan-Elastomer mit einem 52 mg Levonorgestrel-Depot versetzt [57]. Die Liegedauer be-
tragt 5 Jahre [3, 57]. In Abb. 7c und Abb. 7d werden das IUP und das IUS gegenubergestellt.

3.2 Implantate fiir die transabdominelle Sterilisation

Fir die transabdominelle Sterilisation als Option zur permanenten Kontrazeption ist der dau-
erhafte Tubenverschluss durch ein Implantat moglich, wie ein Sterilisationsclip oder ein Steri-
lisationsring [25, 58]. Einer der haufigsten angewendeten Sterilisationsclips ist der Filshie
Clip ™ (Femcare Ltd., Nottingham, Vereinigtes Konigreich), welcher seit 1982 in die klinische
Praxis integriert ist. Die applikatorgesteuerte Implantation erfolgt meist in Kombination mit ei-

ner Laparoskopie mit einer Versagensquote von 0,2 - 0,4 % [25, 59, 60]. Das Implantat wird
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im 90 Grad Winkel zum Isthmus mit einem Abstand von 10 - 30 mm vom Uterus entfernt ap-
pliziert, siehe Abb. 7a. Durch die Abmalie des Implantates wird eine etwa 4 mm lange kinst-
liche Blockade erzeugt. Der Clipgrundkorper besteht aus Titan. An den Clipauflageflachen be-
finden sich Silikongummieinlagen. Dimensioniert ist das Implantat mit einer Lange von ca.
14 mm, einer Dicke von 3,4 x 4,0 mm und einem Gewicht von 0,4 g [25, 59]. Fur die transab-
dominelle Sterilisation durch einen Sterilisationsring kommt haufig der Yoon Ring (auch Tubal
Ring) zum Einsatz. Mit Hilfe eines Applikators wird eine Schlaufe von 20 - 30 mm Lange durch
das Implantat fixiert, wodurch die Versorgung des Gewebes beeintrachtigt wird, was nekroti-
sche und fibrotische Gewebeveranderungen zur Folge hat [61]. Die Versagensquote liegt bei
ca. 2,0 % [60]. Das Implantat ist in Abb. 7b dargestellt.

Abb. 7: Implantate fir die inneren weiblichen Geschlechtsorgane zur Kontrazeption. a) Sterilisationsclip, b) Ste-
rilisationsring, c) Intrauterinpessar (IUP) und d) Intrauterinsystem (IUS).

3.3 Implantate fir die intratubale Sterilisation

Far die intratubale Sterilisation gibt es aktuell kein Implantat. Der Essure (Bayer Pharma AG,
Deutschland), ehemals das STOP™ Device (Conceptus Inc., USA), erhielt von der Food and
Drug Administration (FDA) als erstes permanentes Verhitungsmittel im Jahr 2002 die Zulas-
sung in den USA und wurde bis 2018 implantiert. Ziel war die Erzeugung einer kunstlichen
Okklusion durch eine immunbedingte Gewebereaktion [25, 62]. Das 4 cm lange Implantat mit
einem Durchmesser von 0,8 mm bzw. 2 mm im urspriinglichen bzw. expandierten Zustand
beschreibt eine Minispiralfeder aus Nitinol, Platin, rostfreiem Stahl und Fasern aus Polyethyl-
enterephthalat (PET) [25, 63]. Abb. 8 zeigt die einzelnen Bestandteile und die Positionierung
innerhalb der Eileiter. Der Implantationsvorgang erfolgt hysteroskopisch als ambulanter Ein-
griff [25].
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b) PET - Fasern  Edelstahl

Essure-
Implantat

Nitinol-Stent

Uterus

Abb. 8: Das Essure-System fungiert als Kontrazeptions-Implantat zur dauerhaften Verhitung durch einen Ver-
schluss der Eileiter. a) Positionierung im Isthmus und b) Aufbau des Implantates. Das Implantat setzt
sich aus einem Nitinol-Stent, PET-Fasern und einem Draht aus Edelstahl zusammen [25, 63].

Laut der Bayer Pharma AG wurden etwa 750.000 Frauen mit dem Essure-System therapiert
[62]. Eine erfolgreiche Implantation wurde bei 81 - 98 % erzielt [64]. Durch die Manufacturer
and User Facility Device Experience (MAUDE) Datenbank wurden Auffalligkeiten in der Mel-
dung von Nebenwirkungen erkannt, wodurch das Implantat durch Obstetrics and Gynecology
Devices Panel der FDA 2015 neu bewertet wurde. Infolge dessen wurde das Implantat 2018
vom Markt genommen [62, 65]. Insgesamt erfolgten Uber 26.000 Meldungen an die FDA, was
3,5 % der behandelten Frauen entspricht [66]. Nebenwirkungen umfassten Eileiterperforatio-
nen, einfache bis mittelstarke Blutungen und Schmerzen, die Hysterektomien zur Folge hatten
sowie ungewollte Schwangerschaften [62]. Maassen et al. (2019) publizierte eine retrospektive
Kohortenstudie mit dem Ziel, die kurzfristige Wirksamkeit und Symptombehebung nach der
chirurgischen Entfernung des Essure zu analysieren [65]. Als primare Nebenwirkung des Es-
sure zeigten sich mit fast 70 % Unterleibsschmerzen. Ruckenschmerzen, Mudigkeit sowie
Schmerzen in den Beinen und der Hifte traten bei ca. einem Drittel der Patientinnen auf. Bei
ca. 15 - 20 % der Patientinnen zeigte sich ein veranderter Zyklus nach der Implantation des
Essure, welcher durch starke Regelschmerzen, starke Blutungen und Hautausschlag gekenn-
zeichnet war [65]. Nach der erfolgreichen Explantation gaben knappe 40 % der Patientinnen
an, dass sie symptomfrei geworden sind, fur 15 % aller Patientinnen blieb der Zustand jedoch

unverandert [65].

Verschiedene Studien befassen sich mit den Ursachen der Nebenwirkungen, dazu zahlen eine
Nickel-Sensitivitat, die Degradation der Zinnschweif3naht und eine mdgliche, galvanische Kor-
rosion [67—69]. Catinon et al. (2020) untersuchten zehn Patientinnen - bei 70 % wurde eine
Degradation der Schweif3naht festgestellt, obwohl nur bei 50 % Zinnpartikel in den Tuben oder
in der Gebarmutter nachgewiesen wurden. Abgesehen von Zinn wurden in der Studie Partikel
von Eisen, Chrom, Nickel, Silber und Platin ermittelt [67]. Parant et al. (2020) vermutete als
Ausloéser fur die Beschwerden eine galvanische Korrosion, wodurch der Nachweis von Nickel-
und Chrompartikel im Eileitergewebe und im Eileiterfluid fokussiert wurde [68]. Dabei wurden

in direkter Implantatnahe héhere Konzentrationen festgestellt. Zudem zeigte sich der folgende
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Zusammenhang: Patientinnen, die Uber Symptome klagten, wiesen in der Regel héhere Kon-
zentrationen von Nickel- und Chrompartikeln auf [68]. Chene et al. (2022) wiesen ebenfalls bei
einer Auswertung von 118 Patientendaten, die mit einer Kontrollgruppe (ohne Essure-Implan-
tat) von 141 Patientinnen abgeglichen wurden, eine erhéhte Konzentration von Nickel- und

Chrompartikeln bei Patientinnen, insbesondere in Implantatnahe nach [69].

Neben dem Essure gibt es weitere Forschungsansatze fur die intratubale Sterilisation. Tang
et al. (2013) publizierten Gber ein polymeres Implantat auf Materialbasis von Poly-D,L-Milch-
saure und Polyurethan mit einem Shape-Memory Effekt flr eine temporare Sterilisation [70].
Das Implantat besitzt eine Lange von 10 mm und einen Durchmesser von 2,6 mm. Es wurden
in vivo Untersuchungen an Kaninchen zur Beurteilung der Gewebereaktion und des Degrada-
tionsverhaltens durchgefiihrt. Ein erfolgreicher Tubenverschluss konnte bewiesen werden
[70]. Shveiky et al. (2021) prasentierten erste in vivo Tierversuche an Kaninchen zur Charak-
terisierung eines polymeren, thermoreagierenden Implantates zur Erzeugung kunstlicher
Okklusionen in der Tuba uterina [71]. Das Implantat wird aus einem synthetisierten Material
aus Polyethylenoxid und Polyphenylenoxid hergestellt. Ein weiteres, polymeres Implantat fur
die intratubale Sterilisation, welches aktuell klinisch untersucht wird, ist femBlock® (Femasys
Inc, USA) [63]. Bisher erhielt kein Produkt die Marktzulassung.

Ein neuartiges Implantat in der Entwicklung fur die intratubale Sterilisation ist Choice (Choice
B.V., Niederlande) [72]. Choice wird als Klasse Ill Medizinprodukt definiert und soll dauerhaft
im Korper verweilen, Iasst sich jedoch mit Hilfe eines vom Hersteller entwickelten Tools wieder
entfernen. Die Implantation erfolgt minimalinvasiv. Aktuell sind drei Varainten geplant: 2027
Choice One (S) fur die Sterilisation, 2030 Choice One (C) flir die Kontrazeption und 2032
Choice Two ebenfalls flr die Kontrazeption. Die Varianten unterscheiden sich durch ihre Be-
standteile. Choice One (S) besteht aus einem Stent und einer dauerhaft geschlossenen
Klappe. Choice One (C) besteht aus einem Stent und einer Klappe, die manuell im Rahmen
eines minimalinvasiven Eingriffs gedffnet und geschlossen werden kann. Die dritte Generation
besteht aus einem Stent, einer Klappe und einem Motor, durch den die Klappe sensorgesteu-

ert gedffnet und geschlossen werden kann, siehe Abb. 9 [72].

Abb. 9: Das Choice-Implantat zur intratubalen Sterilisation setzt sich aus drei Elementen zusammen: a) Stent,
b) Kippklappe und c) Motoreinheit [72].
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Der Stent wird aus Nitinol gefertigt. Er Iasst sich in drei Abschnitte untergliedern: der Bereich,
der sich im Uterus verankert, der Bereich im Isthmus, wo die Klappe sitzt und der Bereich, der
sich im Isthmus, verankert. Je nach Bereich variieren der Durchmesser und das Zellendesign.
Die Klappe ist patentiert und ein Patent zum Motor ist angemeldet [72]. Das Patent EP 3 188
699 B1 mit dem Titel ,System for reversible contraceptive sterilization“ des Unternehmen
Choice B.V. beschreibt ein Implantat fiir ein Gefal} oder den Eileiter, welches durch eine Fern-
vorrichtung bedient werden kann [73]. Flr diesen Zweck wird ein Klappensystem beschrieben,

siehe Abb. 10. Als Hauptanspruch wird folgendes definiert: ,implantierbares Schlauchventil

zum Implantieren in einem menschlichen Gefal}, insbesondere dem Eileiter”, welches einen
,Dichtungsrand aufweist [73].

Abb. 10: Funktionsweise des Klappenmechanismus des Choice-Implantats zur dauerhaften Kontrazeption. In Po-
sition | ist eine Konzeption méglich (a), wahrend in Position Il die Klappe als Barriere fungiert, wodurch
keine Konzeption erfolgen kann (b) [73].

Aktuell befindet sich Choice One in Tierstudien nach der ISO 10993. Nach 28 Tagen in Kanin-
chen und anschlieRender Explantation zeigten sich nach Herstellerangaben folgende Resul-
tate: i) keine Anzeichen von Toxizitat, ii) keine Auswirkung auf die Zellmortalitat, iii) begrenzte
bis keine Anzeichen von Fibrose und iv) leichte bis keine Wirtsreaktionen [72]. Neben den
Tierstudien wurden bereits ex vivo Untersuchungen mit einem von Choice entwickelten, ka-
meragestutzten Endoskop (Durchmesser von 1,0 mm) an humanen, bovinen und ovinen Eil-
eitern durchgefihrt [72].
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4 Perspektiven der Stenttechnologie — Transfer in neue Anwen-
dungsfelder

Nachfolgend wird der Stand der Technik der Stenttechnologie mit dem Schwerpunkt auf bio-
resorbierbare Stents zusammengefasst, inkl. der Erlauterung von Standardmaterialien und ak-
tuellen Forschungsschwerpunkten. Ein weiterer Punkt ist die Diskussion von Designelementen
von Stents und deren Einfluss auf die Implantatperformance als Grundlage fur die Entwicklung
eines innovativen Stentdesigns. Hierfur wird zunachst der Begriff Stent erklart: Ein Stent ist ein
zylindrisches Implantat mit der Funktion, Gefalte oder Hohlorgane zu stitzen und somit offen
zu halten. In der Regel handelt es sich dabei um ein rohrférmiges Gittergerust [25, 74]. Anhand
des Expansionsverhaltens lassen sich Stents in zwei Kategorien einteilen: (i) ballonexpandier-
bare Stents und (ii) selbstexpandierende Stents. Erstere werden wahrend des Implantations-
vorganges durch die Dilatation eines Ballons plastisch deformiert. Selbstexpandierende Stens
werden in einem Kathetersystem im gecrimpten Zustand fixiert. Durch das Zurlickziehen einer
auleren Hulle erfolgt die Freisetzung des Stents durch die elastische Rickfederung bzw. die

Formgedachtniseigenschaften [25, 75].

Aktuell werden Stents nach drei Generationen eingeteilt: (i) Metallstents (Bare-Metal Stent,
BMS), (ii) mit Medikamenten beschichtete Stents (Drug-Eluting Stent, DES) und (iii) bioresor-
bierbare Stents (Bioresorbable Scaffolds, BRS), siehe Abb. 11.

Abb. 11: Ubersicht {iber die Evolutionsstufen der Stenttechnologie: a) Bare-Metal Stent (BMS), b) Drug-Eluting
Stent (DES) und c) biodegradierbarer Stent bzw. bioresorbierbares Scaffold (BRS).

Die Stenttechnologie entwickelte sich auf Grundlage der perkutanen transluminalen Koronar-
angioplastie (PTCA), einem minimalinvasiven Verfahren zur Behandlung von verengten, bzw.
verschlossenen Koronararterien mittels Ballonkatheter, welche 1977 etabliert wurde [25, 76].
Bis dahin erfolgte die Therapie von Gefallverengungen durch eine Bypass-Operation. Im Ver-
gleich zur Bypass-Operation waren die Vorteile der PTCA die geringeren Kosten und das nied-
rige Operationsrisiko, bedingt durch den minimalinvasiven Eingriff. Es traten jedoch bei etwa
50 % der Patienten Restenosen durch die elastischen Ruckstellkrafte der GefalRwand auf. In

den 1980er Jahren wurde die PTCA durch die Implantation eines Drahtgeristes, einem Stent,
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erweitert, um somit die Restenoseraten zu senken. Die ersten Stents waren ballonexpandier-
bare Implantate. Uber einen Fiihrungsdraht wurden Ballonkatheter mit fixiertem Stent bis zum
Implantationsort geflhrt und dilatiert, wodurch sich das Drahtgerist radial aufweitet und das
Gefal} gestutzt wird [25]. Ebenfalls in den 1980er Jahren wurde Uber die ersten selbstexpan-
dierenden Stents aus Nitinol, einer Formgedachtnislegierung aus Nickel-Titan, publiziert [74].
Weitere Materialien fir BMS sind neben Titan und Titanlegierungen vor allem Chrom-Nickel-
Stahle, Kobaltlegierungen sowie Platin-Iridium [74]. Neben unterschiedlichen Materialien etab-
lierten sich verschiedene Fertigungsverfahren. Somit lassen sich Stents im Hinblick auf die
Fertigung in finf Gruppen untergliedern: (i) Maschenstent, (ii) Spiralstent, (iii) Réhrchenstent,
(iv) Ringstent und (v) Multidesignstent (vgl. Tab. 7). Die haufigste Stentform ist der Rohrchen-
stent [75, 77].

Tab. 7:  Einteilung von Stents nach dem Fertigungsverfahren [25, 75, 77]

Beschreibung Anwendung
(i) Maschenstent aus multiplen Dréhten gewickelt selbstexpandierend
(i)  Spiralstent aus einzelnem Draht gewickelt ballonexpandierbar
(i)  Rohrchenstent aus Rohr geschnitten selbstexpandierend /
ballonexpandierbar
(iv) Ringstent Drahtringe, die durch Briicken verbunden sind ballonexpandierbar
(v)  Multidesignstent Mischform aus (i) bis (iv) e S

ballonexpandierbar

Die Restenoseraten sind nach einer Stentimplantation deutlich niedriger, als nach einer PTCA,
dennoch treten Restenosen auf. Ursache fir eine Restenose ist eine Intimahyperplasie durch
ein Gefaltrauma wahrend der Implantation. In den 2000ern wurde Uber die Erfolge der Sen-
kung von Restenoseraten von durchschnittlichen 25 % auf 7 % nach einer Implantation eines
DES durch die kontinuierliche Medikamentenabgabe von Immunsuppressiva oder Proliferati-
onshemmern publiziert [74]. Neben der Weiterentwicklung der Stenttechnologie wurde das
Anwendungsgebiet ausgeweitet. Die Stenttechnologie etablierte sich zunachst in der korona-
ren und der peripheren vaskularen Intervention [25, 74]. Mit Voranschreiten der Technologie
wurden weitere Anwendungs- bzw. Forschungsgebiete, wie bspw. die Neurologie, Gastroente-

rologie und Urologie, erschlossen und die Stenttechnologie transferiert, siehe Abb. 12 [78-80].
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1) Koronarstent

3
1

/ 4 '\'\

\\\

Abb. 12: Transfer der Stenttechnologie aus dem kardiovaskuladren Bereich in die peripheren Gefalie, in weitere
Anwendungsgebiete wie die Neurologie, Urologie oder Glaukomtherapie, bis hin zu aktuellen For-
schungsgebieten wie der Gynakologie.

Transfer der Stenttechnologie

4) Eileiterstent

4.1 Die Stenttechnologie der dritten Generation: Bioresorbierbare Implantate

Neue Ansatze der Stenttechnologie sind bioresorbierbare Implantate, die die langfristigen Ri-
siken einer Stentimplantation minimieren sollen. So wird eine chronische Fremdkdrperreaktion
und eine dauerhafte Thrombozytenaggregationshemmung vermieden und GefaRhomdosta-
sen und Neoatherosklerose verringert. Zudem bestehen die Méglichkeit einer sekundaren Im-
plantation und Potenziale zur optimierten Pharmakonfreisetzung durch den Degradationspro-
zess [74, 81]. Nachteilig sind frihzeitige Versagensbriiche durch die eingeschrankte mecha-
nische Performance wahrend des Produktabbaus [82]. Diese Eigenschaften sind durch die

Materialwahl und das Stentdesign in einem gewissen Rahmen steuerbar.
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4.1.1 Werkstoffe fiir bioresorbierbare Stents

Fir bioresorbierbare Materialien ist, neben einer hohen Biokompatibilitat und den anforde-
rungsgerechten mechanischen Kennwerten, das Degradationsverhalten die wichtigste Eigen-
schaft. Dieses umfasst die Degradationszeit, die Abbauprozesse und die Abbauprodukte [81].
Fir bioresorbierbare Stents werden verschiedene Werkstoffe untersucht: im Bereich der Me-
talle werden Magnesium (Mg) und Eisen (Fe) und im Bereich der Polymere werden u.a. Poly(L-
lactid) (PLLA), Polyhydroxybuttersaure (PHB), Polyglycolid (PGA), Polylactid-co-Glycolid
(PLGA), Poly(e-caprolacton) (PCL) sowie Poly(DL-lactid) (PDLLA) fokussiert [83]. In Tab. 8
werden die mechanischen Kennwerte und die Degradationszeit der einzelnen Materialien ge-
genubergestellt. Metallische Werkstoffe bieten den Vorteil optimaler mechanischer Eigen-
schaften bei geringem Materialbedarf, was die gute Eignung von Metallen fur Stents mit gerin-
ger Stegbreite und Wandstarke unterstreicht. Die mechanischen Kennwerte von Magnesium
liegen in einem ahnlichen Bereich wie die Kennwerte klassischer BMS-Werkstoffe, wodurch
ahnlich dinnwandige Stents mit geringer Stegbreite entwickelt werden kénnen. Die Degrada-

tionszeit von Magnesium liegt zwischen 2 bis 12 Monaten [84].

Tab. 8: Mechanische Kennwerte von biodegradierbaren Materialien fiir die Stententwicklung.

Material E-Modul Zugdfestigkeit Bruchdehnung Degradationszeit
[Quelle] [MPa] [MPa] [%] [Monate]
Mg

81, 84-86] 45.000 150 - 250 1-18 2-12
Fe

[86-88] 210.000 200 40 6-18
PLLA

[81, 84, 89-92] 1.400 - 3.000 50 5-6 12 - 36
PHB

[92-94] 2.000 - 3.500 30-45 5-7 6
PGA

[95] 6.000 - 7.000 90 - 110 1-2 4-6
PLGA (82:18) 3.300 - 3.500 65 2.6 12-18
[93]

PCL

[95, 93] 340 - 360 23 > 300 24 - 36
E;g;‘LA 1.000 - 3.500 40 - 45 1-2 1-4

Mg: Magnesium; Fe: Eisen; PLLA: Poly(L-lactid); PHB: Polyhydroxybuttersaure; PGA: Polyglycolid;
PLGA: Polylactid-co-Glycolid; PCL: Poly(e-caprolacton); PDLLA: Poly(DL-lactid)

Seit 20 Jahren wird Eisen als potenzielles Material fir biodegradierbare Stents untersucht. Der
Vorteil von Eisen im Vergleich zu Magnesium liegt in der Degradationszeit von 6 bis 18 Mona-
ten. Damit ist eine Funktionalitat des Implantates fur die gesamte Dauer des vaskularen Hei-

lungsprozesses von ca. 6 Monaten gegeben [87].

Polymere Werkstoffe lassen sich in Elastomere, Duromere und Thermoplaste untergliedern.

Diese Begriffe beschreiben den Vernetzungsgrad der Kohlenstoffketten. Polymere setzen sich
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aus sogenannten Riesenmolekiilen zusammen, welche durch Polymerisation aus Monomeren
entstehen. Die Anordnung der Molekule wird in kristallin, teilkristallin und amorph unterschie-
den. Elastomere haben eine verknduelte, bzw. schwach vernetzte Struktur und weisen streck-
fahige Molekule auf. Duromere besitzen eine stark vernetzte, amorphe Struktur. Thermoplas-
ten weisen unvernetzte, amorphe bis teilkristalline Strukturen auf und sind bei erhdhten Tem-

peraturen plastisch verformbar [96].

Die mechanische Performance von PLLA-Stents lasst sich mit kommerziellen DES vergleichen
[84]. Dabei ist zu bertcksichtigen, dass die durchschnittliche Stegbreite von Stents aus PLLA
zwischen 100 bis 150 um liegt und damit deutlich massiver ist, als bei Metallstents [84]. Dafir
liegt die Degradationszeit bei 12 bis 36 Monaten [81]. PHB und PDLLA besitzen ein &hnliches
E-Modul wie PLLA. Die Degradationszeiten sind jedoch deutlich kirzer [94, 95]. PCL dagegen
hat ein deutlich geringeres E-Modul, daflir aber eine ahnliche Degradationszeit [95]. Ein deut-
lich héheres E-Modul als PLLA besitzt PGA, daflr sind die Reillidehnung und die Degradati-
onszeit geringer [95]. Ein ahnliches E-Modul und eine ahnliche Degradationszeit wie PLLA

weist PLGA auf. Dafir ist die Zugfestigkeit deutlich geringer [95].

4.1.2 Aktuelle Forschungsschwerpunkte und CE-zertifizierte bioresorbierbare Stents

Bioresorbierbare Stents sind die dritte Evolutionsstufe der Stenttherapie mit dem Ziel, die Her-
ausforderungen permanenter Stents zu minimieren. Dazu z&hlen erhdhte Biegesteifigkeiten
der Gefalte mit Stent im Vergleich zu gesunden Gefalden, die Blockade von Seitenasten sowie
das Auftreten von Entziindungen, die zu neointimaler Hyperplasie, Restenose und Stentthrom-
bose fuhren kénnen. Durch die Resorption wird auf mittel- bis langfristige Sicht eine vollstan-
dige Wiederherstellung eines gesunden Gefalles ermdglicht [97]. 2011 erhielt der erste resor-
bierbare Stent die CE-Zulassung, der Absorb GT1 (Abbott Laboratories, Chicago, USA). 2016
folgte die Genehmigung durch die US Food and Drug Administration (FDA). Der PLLA-Stent
Uberzeugte mit ahnlichen radialen Steifigkeiten wie DES, jedoch fiihrten Uberdilatationen zu
Bruchen und insbesondere traten im klinischen Einsatz gehauft spate Stent-Thrombosen auf.
Bedingt hierdurch wurde der Absorb GT1 2017 vom Markt genommen [98]. Seitdem ist der
klinische Einsatz von BRS nahezu vernachlassigbar. Unabhangig hiervon arbeiten aktuell je-
doch Uber 20 Unternehmen an neuen Implantaten oder an der Verbesserung bestehender,

resorbierbarer Produkte [99].

Bis 2023 haben acht bioresorbierbare Stents eine CE-Zertifizierung erhalten. Die Strutbreite
liegt im Bereich von 120 - 180 ym. In der praklinischen, bzw. klinischen Erprobung sind resor-
bierbare Stents mit Strutbreiten unter 100 ym. Das haufigste Material fir bioresorbierbare
Stens ist PLLA. Tab. 9 gibt eine Ubersicht Uber resorbierbare Stents mit Angaben zum Ent-
wickler, zur Medikamentenbeschichtung, zur Strutbreite, zur Degradationszeit und zum Status
der Zertifizierung [97—-101].
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Tab.9: Uberblick liber bioresorbierbare Stents mit Angaben zur Medikamentenbeschichtung, der Degradations-
zeit und Zulassungen [97-101].

Beschich- Strutbreite Degrada- CE-Kenn- FDA-Ge-

Implantat Material tung [um] tionszeit zeichnung nehmigung
Absorb GT1 . 24 - 36 1 1
(Abbott) PLLA Everolimus 165 Monate 2011 2016
DESolve Nx . 24 - 36

(Elixir Medical) PLLA Novalimus 150 Monate 2014 -
DESolve Cx : 24 - 36

(Elixir Medical) PLLA Novalimus 120 Monate 2017 -
ART Pure 12 - 24

(Arterial Remodelling PDLLA - 170 Monate 2015 -
Technologies)

DREAMS 1G . . 9-12

(Biotronik) Magnesium Sirolimus 125 Monate 2015 -
Magmaris . . 9-12

(Biotronik) Magnesium Sirolimus 120 - 150 Monate 2016 -
e Magnesium  Sirolimus ~ 100-150 12 Monate 2024

(Biotronik)

Fantom 2 o

(REVA Medical) DAT Sirolimus 120 - 150 12 Monate 2017 -
MeRes 100 L

(Meril Life Sciences) PLLA Sirolimus 180 24 Monate 2019 -
ArterioSorb PLLA Sirolimus ~ 95- 120 NA - -
(Arterius)

FORTITUDE . 12-24

(Amaranth Medical) PR il 120 Monate - -
APTITUDE o 12-24

(Amaranth Medical) PLLA Sirolimus 115 Monate ) )
MAGNITUDE . 12-24

(Amaranth Medical) PR il =8 Monate - -
DEFIANCE oo 12-24

(Amaranth Medical) PLLA Sirolimus 85 Monate ) )
Mirage - 14

(Manli) PLLA Sirolimus 125 - 150 Monate - -
NeoVas (Lepu . 36

Medical Technology) PLLA Sirolimus 180 Monate ) )
Firesorb A 36

(Shanghai MicroPort) PELR =i lire L0 22 Monate ) )
Xinsorb 24 - 36

(Shandong Huaan Bi- PLLA Sirolimus 160 Monate - -
otechnology Co.,Ltd)

IDEAL biostent PAE? Sirolimus 200 6-9 - .
(Xenogenics) Monate

Falcon .

(Abbott) PLLA Everolimus <100 NA - -
IBS . o >12

(Lifetech Scientific) a0 SIralhile i Monate ) )
FAST . 12-24

(Boston Scientific) PLLA Everolimus <100 Monate ; )
Renuvia . 12-24

(Boston Scientific) FELR SETELS iz Monate ) )
Unity -

(Qualimed) MG/PLLA Sirolimus 160 NA - -
Igaki-Tamai

(Kyoto Medical) PLLA - 170 24 Monate - -
ON-AVS L, >6

(OrbusNeich) PLLA/PDLA  Sirolimus 150 Monate - -

" wurde 2017 vom Markt genommen; 2 Desaminotyrosine polycarbonate;

3 Poly(anhydrid)ester auf Salicylatbasis; 4 mit dem Protein CD34+
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4.2 Einflussfaktoren von Designparameter auf die mechanischen Eigenschaf-
ten von Stents

Um ein Verstandnis der Design-Einflussfaktoren auf dessen mechanische Eigenschaften zu
erlangen, wird im Folgenden der Aufbau eines Stents beispielhaft erldutert (vgl. Abb. 13). Die
globalen Stent-Abmessungen sind durch die Lange Ls, den AuRendurchmesser Da sowie den
Innendurchmesser D, bzw. die Wandstarke Ws= (Da - D)) / 2 definiert. 1.d.R. lasst sich ein
Stent in eine definierte Anzahl n einzelner Ringsegmente gliedern, welche wiederum aus Zel-

len bestehen und mittels Verbinder-Elemente miteinander verbunden sind.

[ — —
e o e

Y

; Ls !
- -
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Abb. 13: Aufbau eines Stents: Ein Stent ist ein zylindrisches Implantat (a) mit einem AuRendurchmesser Da, ei-
nem Innendurchmesser D;und einer Lange Ls. MaRgebend ist zudem die Wandstarke Ws= (Da - D)) / 2,
die sich aus dem AuRen- und Innendurchmesser ergibt. Ein Stent besteht aus mehreren Ringsegmenten

(c), welche sich aus einer Anzahl n einzelner Zellen (d) zusammensetzt. Die Ringsegmente sind durch
Verbinder vernetzt (e).

Stents werden aufgrund ihres globalen Designs in zwei Gruppen unterschieden: (i) closed cell
design (CCD) und (ii) open cell design (OCD). Eine Sonderform (iii) stellt das helical cell design
(HCD) dar, vgl. Abb. 14 [25, 102]. Das Stentdesign, insbesondere das Zelldesign bestimmt
mafgeblich die Stentperformance, wie bspw. die Biegesteifigkeit, die Radialsteifigkeit und den

minimalen Crimpdurchmesser.

Ein closed cell Design ist dadurch gekennzeichnet, dass jede Zelle in sich abgeschlossen oder
mit einem Verbinder verbunden ist. Stents mit einem CCD besitzen aufgrund der Material-
menge und Flachenabdeckung eine hohe Radialsteifigkeit. Durch den symmetrischen Aufbau
verteilen sich die Spannungen gleichmafig. Das Crimp- und Aufweitverhalten ist ebenfalls an-
naherungsweise symmetrisch. CCD-Stents finden bspw. in Form von Herzklappenstents An-
wendung [25]. OCD-Stents weisen in der Regel eine geringere Flachenabdeckung auf. Es ist
maximal jede zweite Zelle mit einem Verbinder verbunden. Dadurch nimmt die Radialsteifigkeit
ab, aber der Stent wird biegeweicher und damit flexibler. Nachteilig ist die asymmetrische

Spannungsverteilung bei Belastung und das moégliche Aufstellen freier Zellen nach auf3en oder

33



Perspektiven der Stenttechnologie — Transfer in neue Anwendungsfelder

in das Stentlumen hinein. OCD-Stents werden primar in peripheren Gefallen appliziert [25].
Ein HCD-Stent besitzt ein komplexes Design, wodurch zusatzliche Faktoren in der Auslegung
fur die mechanische Performance berticksichtigt werden missen. Allgemein wird durch die
Helixstrange Uber die Lange kontinuierlich das Lumen gestutzt, mit Potenzialen zur Reduktion
der Oberflachenabdeckung und Erhéhung der Biegeweichheit [102, 103].

B s

Abb. 14: Globale Designvarianten von Stents: a) closed cell Design, b) open cell Design und c) Helix-Design.
Gestrichelte Linien veranschaulichen die Segment-Ausrichtung entlang der Stent-Langsachse.

Neben den globalen Eigenschaften eines Stents wird die Stutzfunktion sowie das Freiset-

zungsverhalten durch den Zellenaufbau gesteuert. Bei einem sich wiederholenden Zellende-

sign wird von einer sogenannten ,Masterzelle“ gesprochen. Sie setzt sich im Wesentlichen

aus einem Aufenradius R4 und einem Innenradius R; sowie zwei Struts mit einer definierten

Strutbreite Sg und einem Offnungswinkel Wk zusammen, siehe Abb. 15.

—

Abb. 15: Aufbau einer Stent-Zelle, bestehend aus zwei durch Radien miteinander verbundene und in einem be-
stimmten Offnungswinkel zueinander ausgerichteten Struts. Strutbreite und Wandstérke sind weitere
Merkmale. Durch Symmetriebedingungen entsteht aus der Stent-Zelle i.d.R. das globale Stent-Design.
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Das Verhaltnis des AulRen- und Innenradius richtet sich nach der Stegbreite und Wandstarke.
Ein Anstieg des Radius fuhrt potenziell zu einer hoheren Radialsteifigkeit, allerdings zulasten
des realisierbaren minimalen Crimpdurchmessers. Kleinere Radien reduzieren die Radialstei-
figkeit. Ein groRer Offnungswinkel bedingt eine héhere Radialsteifigkeit und ein sehr spitzer

Winkel reduziert diese.

Die Verbinder zwischen den Ringsegmenten sind von entscheidender Bedeutung fur die Per-
formance des Stents. Es lassen sich vorrangig drei Gruppen unterscheiden: (i) peak-to-peak
Verbinder, (ii) peak-to-valley Verbinder und (iii) Midstrut-Verbinder [103]. In Abb. 16 sind die

Arten gegenubergestellt.

a) b) c)

Abb. 16: Ausrichtung von Verbindern zwischen Stent-Segmenten: a) Peak-to-valley Verbinder, b) Peak-to-peak
Verbinder und c) Midstrut Verbinder.

Je nach Form wird zudem zwischen geraden, schragen und geschwungenen Verbindern dif-
ferenziert. Gerade Verbinder fuhren zu einem symmetrischen Crimp- bzw. Aufweitverhalten.
Schrage Verbinder erhéhen die Radialsteifigkeit [103].

In Tab. 10 werden die elementarsten Designparameter zusammengefasst und im Hinblick auf
die Biege- und Radialsteifigkeit sowie das Crimpverhalten fir einen selbstexpandierenden
Stent bewertet. Anhand der Tabelle kdnnen individuelle Stents mit spezifischen Eigenschaften
entwickelt werden. Zu beachten ist dabei, dass die Designfeatures einen unterschiedlich star-
ken Einfluss auf die Performance aufweisen. Fur einen moglichst biegeweichen Stent mit ei-
nem geringen Crimpprofil und ausreichender Radialsteifigkeit bietet sich ein OCD oder HCD
Stent an, mit Peak-to-peak Verbindern, einer geringen Wandstarke und Strutbreite, kleinere
Radien sowie groRere Offnungswinkel. Diese Eigenschaften werden fiir einen Stent fiir die

Rekanalisierung der Eileiter angestrebt.
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Tab. 10: Uberblick tber die Einfliisse von Designfeatures auf die Stentperformance. Sortiert nach Stentdesign,
Verbinder, inkl. Peak-to-peak (P-to-p), Peak-to-valley (P-to-v) und Midstrut (mids), und das Zellendesign.

Biegesteifigkeit Radialsteifigkeit Crimpverhalten
CCD ++ ++ +]-
Stentdesign ~ OCD - = +-
HCD - +++ -
P-to-p + +1- +
Verbinder P-to-v - +1- -
mids -- +]- -
A +++ ++ -
Wand-
starke
\ - - +++
A ++ +++ -
Stegbreite
\ = - +++
Zelldesign
A + +++ =
Radien
v o - ++
5 A +1- +++ ++
Offnungs-
winkel
+ |- -—- ==

+ bei Steigerung; - bei Minderung; A bei Zunahme; Vv bei Abnahme
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5 Entwicklung eines Konzeptes eines selbstexpandierenden Mikro-
stents zur Behandlung proximaler Okklusionen der Tuba uterina

Ausgehend von den medizinischen Grundlagen und dem Stand der Technik erfolgt die Ent-
wicklung eines Konzeptes zur minimalinvasiven Behandlung proximaler Okklusionen der Tuba
uterina. Hierfur wird zunachst das Implantationskonzept und Wirkungsprinzip dargelegt. An-
schlielRend erfolgt die Definition eines Anforderungskataloges, der die Anspriiche aus Patien-
tensicht, aus Anwendersicht und aus Herstellersicht bertcksichtigt. Aufbauend auf den Anfor-
derungen wird ein innovatives Design flr ein Implantat entwickelt, welches zum einen fir die
minimalinvasive Implantation geeignet und zum anderen robust gegenilber den beschriebe-

nen Belastungen, bedingt durch die Peristaltik der Eileiter, ist.

5.1 Innovatives Konzept zur minimalinvasiven Behandlung proximaler Okklu-
sionen der Tuba uterina durch den Transfer der Stenttechnologie in die Gy-
nakologie

Ziel der vorliegenden Arbeit sind Beitrdge zur Entwicklung einer minimalinvasiven Behand-
lungsoption fur Eileiterverschliisse. Das Konzept zur minimalinvasiven Behandlung besteht
aus zwei wesentlichen Komponenten: (i) dem Mikroimplantat und (ii) dem Applikationssystem.
Mit dem Konzept wird die Rekonstruktion der biologischen Funktion des Eileiters angestrebt,
durch die Wiederherstellung der Tubendurchgangigkeit mittels der Implantation des Eileiters-
tents. Abb. 17 zeigt das Implantatkonzept sowie das Vorgehen zur minimalinvasiven Applika-

tion. Das Konzept des Eileiterstents wurde 2020 durch Dierke et al. publiziert [104].

Applikations-  Fijleiterwand
system

Applikations-

Endoskop OkKlusion

Mikrostent

Eileiterwand

Mikrostent

Abb. 17: Visualisierung des Implantatkonzeptes sowie Vorgehen zur minimalinvasiven Applikation. Transzervi-
kale Applikation durch den Arbeitskanal eines Endoskops in den proximalen Bereich der Tuba uterina.
Freisetzung durch Selbstexpansion des Mikrostents.
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Durch ein kameragestitztes Ureterorenoskop soll transzervikal ein Applikationssystem in den
Uterus eingefuhrt werden. Ein Fuhrungsdraht passiert die proximale Okklusion und das Ka-
thetersystem des Applikationssystems wird vorgeschoben. Durch einen Freisetzungsmecha-
nismus expandiert das Implantat und stellt die Tubendurchgéngigkeit wieder her, wodurch im

Folgenden eine natirliche Empfangnis ermoglicht werden soll.

Im Vergleich zu den aktuellen Behandlungsmethoden ist dieser minimalinvasive Eingriff po-
tenziell mit einem deutlich geringeren Operationsrisiko verbunden. Zudem wird die Funktiona-
litdt der Eileiter wiederhergestellt und eine kiinstliche Befruchtung ist bei optimalem Therapie-
verlauf nicht erforderlich, kann aber optional erganzend durchgefuhrt werden. Durch die Im-
plantation wird im Vergleich zur transzervikalen Katheterisierung die Reokklusionsrate verrin-
gert. Die besondere Innovationshéhe des Implantates basiert dabei auch auf dessen biode-
gradierbaren Eigenschaften. Es verbleibt kein dauerhafter Fremdkoérper im Eileiter der Patien-
tin und wiederholte Implantationen sind moglich. In Abb. 18 ist das Funktionsprinzip des Eilei-

ter-Mikrostents zur Wiederherstellung der Tubendurchgangigkeit visualisiert.

“ i i i * * * * i * * *
. T S 2 T T e
g i i i '
@ i A ' i
E ‘I E \ E Lumen-Flache
o |
PELL g \ :
L) 2 £
2! & 1 8 L.
Gl 2 AN g !
S § 1 = . écg’i Molekulargewicht
' \ ' Drug-Release ~. : (Stent-Degradation)
; G - —
'} A A Zeit
! _—-"“‘---_--____I— _________________________ L T .
(verschlossen)
Tunica mucosa / Entzundliches . Eileiterstent- Drug-Eluting Beschichtung /
Eileiterepithel Gewebe Strut freigesetzter Wirkstoff

Abb. 18: Schematische Darstellung des zeitlichen Verlaufs der Eileiterstent-Implantation zur Visualisierung des
avisierten Funktionsprinzips des Implantates zur Behandlung von proximalen Eileiterverschliissen. Vor
dem Eingriff ist das Eileiterlumen verschlossen. Nach dem Eingriff ist das Lumen eréffnet und es erfolgt
ggf. die lokale Freisetzung eines bspw. antiinflammatorischen Wirkstoffes. Ziel ist eine schnelle Epithe-
lialisierung des Implantates bevor die Degradation sukzessive voranschreitet. Wahrend des Voranschrei-
tens der Degradation nimmt das Molekulargewicht des Implantat-Grundwerkstoffes ab und es liegt ein
regenerierter Eileiter vor. *mdgliche Konzeptionszeitpunkte
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5.2 Entwicklungsanforderungen an ein innovatives Konzept zur minimalinvasi-
ven Behandlung proximaler Okklusionen der Tuba uterina

Die Definition eines Anforderungskataloges stellt den ersten Schritt der Realisierung eines in-
novativen Implantates dar. Hieraus abgeleitet werden verschiedene Bewertungskriterien so-
wie ein Lasten- und Pflichtenheft. Wichtig ist dabei die Berilicksichtigung verschiedener Aus-
gangspositionen, wie bspw. die Sicht der Patientin, die Sicht des Anwendenden und die Sicht

des Herstellenden.

Im Hinblick auf die Zielsetzung stellt die Gewahrleistung der Funktionalitat des Implantates bei
gleichzeitig minimierten Risiken bzw. Nebenwirkungen der Therapieoption die wichtigste An-
forderung dar. Hierzu in Verbindung steht eine moéglichst risikoarme sowie einfach und schnell
durchzufiihrende Implantation, mdglichst durch das niedergelassenen gynakologische Fach-
personal. Dazu zahlen ebenso einfache Nachsorgeuntersuchungen. Um dies zu ermdéglichen
mussen das Implantat und das Applikationssystem die im Folgenden detaillierten Eigenschaf-

ten aufweisen.

Beginnend bei der Funktionalitat des Implantates muss die Flachenabdeckung des Epithels
durch die Stentstruktur so gering wie mdglich gehalten werden (maximal 25 %). Dieser Anfor-
derung entgegen steht die Notwendigkeit einer ausreichenden Radialkraft, um das Lumen wie-
derherzustellen. Des Weiteren muss das Implantat eine hohe Flexibilitat, d.h. eine geringe
Biegesteifigkeit aufweisen und auch Torsionsbelastungen standhalten. Eine besondere Anfor-
derung ist die Robustheit gegenuber zyklischen Belastungen, durch die Peristaltik, aber auch

hormonelle Schwankungen im Rahmen des Zyklus und einer eintretenden Schwangerschaft.

Unter Berticksichtigung der Anatomie wird ein Aulendurchmesser von 1 - 2 mm mit einer ma-
ximalen Lange von 20 mm angestrebt. Fir den minimalinvasiven Applikationsprozess muss
sich das Implantat auf einen Durchmesser von 0,5 - 1,0 mm crimpen lassen. Eine gute Sicht-
barkeit wahrend MRT- sowie Ultraschalluntersuchungen erméglichen eine Nachsorgeuntersu-
chung zur Kontrolle der Platzierung. Daher stellt es eine Anforderung dar, dass das Material
selbst eine gewisse Sichtbarkeit in bildgebenden Verfahren aufweist, alternativ kdnnen ggf.
Marker-Elemente an das Implantat angebracht werden. Das Material muss zudem eine hohe
Biokompatibilitdt, insbesondere zu den verschiedenen Zelltypen des Eileiterepithels, zu den

unterschiedlichen Stadien der Eizelle und gegenlber den Spermien besitzen.

Ein wichtiger Aspekt ist die Moglichkeit eines bioresorbieren Implantates — die Vorteile liegen
in der begrenzten Verweildauer im Korper, wodurch ggf. auftretende Nebenwirkungen auf den
Degradationszeitraum beschrankt werden und es keinen Dauerhaften Eingriff in den Korper
der Patientin gibt. Wichtig ist die Uberpriifung der Dauerfestigkeit eines resorbieren Implanta-
tes und die Biokompatibilitat der Abbauprodukte. Hierdurch muss gewahrleistet werden, dass

die fur die Funktion des Eileiters wichtigen physiologischen Parameter Uber den gesamten
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Degradationszeitraum erhalten bleiben, insbesondere die flir die Beweglichkeit der Spermien
und den Transport befruchteter Eizellen mafRgebliche Eigenschaften wie pH-Wert und Visko-

sitat des Sekrets im Eileiter sowie die Zilienfunktion.

Neben den spezifischen Eigenschaften muss ein Mikrostent zur Behandlung von Eileiterblo-
ckaden die allgemeinen Anforderungen an einen Stent erfilllen. Diese umfassen nach der in-
ternationalen Prifnorm DIN EN ISO 25539-2 die folgenden Aspekte: (i) einheitliche, genaue
und sichere Entfaltung, (ii) Beibehaltung der Position und Apposition am Implantationsort, (iii)
Beibehaltung einer hinlanglichen Unversehrtheit, (iv) Kompatibilitat der StentgrofRe mit dem
Durchmesser des Implantationsortes, (v) Durchflussmoglichkeit und (vi) Sichtbarkeit in der
Bildgebung [108].

5.3 Innovative Stentdesigns fiir einen selbstexpandierenden, polymeren Mikro-
stent zur Behandlung proximaler Okklusionen der Tuba uterina

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wird ein innovatives Stentdesign eines selbstexpandie-
renden, polymeren Mikrostents entwickelt. Das globale Design des Mikrostents beschreibt
eine maanderférmige, offenzellige Struktur mit jeweils acht Zellen pro Segment und vier Peak-
to-peak-Verbindern, sieche Abb. 19 a. Das Design mit der Verbinderanordnung wurde durch
Dierke et al. 2021 publiziert [106].

Abb. 19: Darstellung des Stentdesigns in abgewickelter Form. a) Ubersichtsdarstellung des globalen Designs,
exemplarisch fur die GroRe L. b) Detailansicht der S-férmigen Verbinder und maanderférmigen Zellen.
*Helixférmig angeordnete Verbinder

Zwischen den einzelnen Segmenten erfolgt eine leichte rotatorische Verschiebung, wodurch
eine Helixstruktur nachempfunden wird. Damit soll eine mdglichst gleich verteilte radiale

Stitzwirkung des Stents realisiert werden. Der Aufbau einer Zelle wird durch die Radien, zwei
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parallele, gerade Bereiche und eine S-Kurve definiert, siehe Abb. 19 b. Die Vorteile der S-
Kurve wurden durch Frank et al. 2021 diskutiert [107].

Um auf verschiedene Durchmesser des Isthmus reagieren zu kdnnen, werden drei Stentgré-
Ren eingefluhrt, die sich in den Aulendurchmessern d,, der Wandstarke w;, der Strutbreite sw
und der Oberflachenbedeckung s: unterscheiden (vgl. Tab. 11 und Abb. 20).

Tab. 11: Globale Dimensionen der drei Eileiterstent-Gro3en

StentgréRe AuBendurchmesser Wandstéarke Strutbreite Oberflé-ichen-‘J
do [mm] we [um] sw[pm] abdeckung sc [%]

S 1,1 70 70 21

M 1,5 80 80 22

L 2,2 100 100 23

Die Lange ist variabel von 10 - 20 mm. Die Mikrostent-Designs werden mit einer kommerziel-
len CAD-Software (Creo Parametric, Vers. 7.0 and 10.0, PTC Inc., USA) entwickelt.

a) -"‘-Fb_x /—-\—A:/-"\\:L ? -"-”S%-\EWD;

‘ l—20mm

b) == _c,—/—\:fs?{@*f—’%_x
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d,=
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1
Abb. 20: Gegenlberstellung der drei Eileiterstent-GroRen S, M und L mit Angabe der unterschiedlichen Auf3en-
durchmesser: a) do = 1,1 mm fir Grolke S, b) do = 1,5 mm fiir Grofte M und c) do = 2,2 mm fir Grole L.

Mit Stegbreiten, bzw. Wandstarken im Bereich von 70 - 100 uym liegen die Strutabmessungen
im unteren Bereich der aktuellen Generation bioresorbierbarer Koronarstents mit Strutabmes-
sungen von 70-180 um und einem Durchschnittswert von 135+ 33 um (vgl. Tab. 9,
Kap. 3.2.3) [97-101]. Durch die geringen Strutbreiten werden eine geringe Oberflachenabde-
ckung von maximal 23 % erzielt. Diese ist somit geringer, als von dem Absorb (27 %) und dem
DESolve (30 %) [108]. Das Zellendesign ist so ausgelegt, dass der Stent eine hohe Flexibilitat
in radialer Richtung aufweist, wodurch auch ein positiver Einfluss auf die Ermidungsbestan-
digkeit unter zyklischer, radialer Belastung genommen werden soll. Durch die parallelen Be-
reiche der Struts soll die mechanische Beanspruchung im Bereich der Radien verringert wer-

den. Dies wird im Rahmen numerischer strukturmechanischer Simulationen analysiert.
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6 Anwendung von numerischen Methoden der Strukturmechanik
als Werkzeug zur Designentwicklung

Die Anforderung an Unternehmen, um wettbewerbsfahig zu bleiben, bzw. ihre Wettbewerbs-
fahigkeit zu steigern, verscharfen sich zunehmend. Neben dem Ziel, sich durch eine optimierte
Qualitat zu behaupten, mussen Entwicklungszeiten verringert, Herstellerkosten gesenkt und
Innovationen gesteigert werden [109]. Eine Methode, die sich fest etablier hat, um den Ent-
wicklungsprozess von Produkten zu beschleunigen, ist die Finite-Elemente-Methode (FEM),
auch als Finite-Elemente-Analyse (FEA) bezeichnet. Die FEM beschreibt ein Verfahren zur
numerischen Losung komplexer Problemstellungen, bspw. der Strukturmechanik, Thermody-
namik und Stromungsmechanik [110, 111]. Durch die numerische Simulation verschiedener
Designvarianten kénnen die Anzahl bendtigter Prototypen, aufwendiger Prifungen und somit
bendtigte Ressourcen drastisch reduziert werden. Daruber hinaus ermaglicht die FEM eine
Analyse mechanischer Beanspruchungen in anwendungsrelevanten Lastszenarien — entspre-
chende experimentelle Analysen, bspw. von Dehnungen der Mikroimplantat-Struktur, sind

i.d.R. nicht oder nur mit extrem hohem Aufwand maoglich [109].

Im Rahmen der FEM wird ein komplexes physikalisches System in kleinere, tiberschaubare
Teile, die sogenannten Elemente, untergliedert. Jedes dieser Elemente wird durch einfache
Gleichungssysteme beschrieben, die es ermoglichen, die physikalischen Eigenschaften und
das Verhalten des gesamten Systems zu analysieren. Die einzelnen Elemente sind durch

Punkte verbunden, die als Knoten bezeichnet werden [109].

Diese Knoten dienen als Schnittstellen zwischen den Elementen und spielen eine entschei-
dende Rolle bei der Berechnung der Gesamtantwort des Modells. Die Vernetzung des Berech-
nungsgebiets, auch als Netz bezeichnet, ist ein zentraler Aspekt der FEM. Die Anzahl und
Form der Elemente im Netz beeinflussen direkt die Genauigkeit der numerischen Ergebnisse.
Ein feineres Netz fuhrt in der Regel zu einer héheren Genauigkeit, da es die Geometrie und
die physikalischen Eigenschaften des Bauteils detaillierter abbildet. Allerdings ist zu beachten,
dass mit einer steigenden Anzahl von Elementen auch die Rechenzeit erheblich ansteigt.
Diese Beziehung zwischen Netzfeinheit und Rechenaufwand erfordert eine sorgfaltige Ba-
lance; oft stagniert der Gewinn an Genauigkeit bei einer sehr feinen Vernetzung. Um ein aus-
reichend genaues Netz zu generieren, das gleichzeitig eine optimierte Rechenzeit gewahrleis-
tet, werden Netzkonvergenzstudien durchgefiihrt. Diese Studien helfen dabei, den Punkt zu
bestimmen, an dem eine weitere Verfeinerung des Netzes keine signifikanten Verbesserungen
in den Ergebnissen mehr bringt. Dabei wird untersucht, wie sich die Ergebnisse verandern,
wenn das Netz schrittweise verfeinert wird. Ziel ist es, ein Gleichgewicht zwischen Genauigkeit
und Effizienz zu finden, sodass die Berechnungen sowohl praktikabel als auch zuverlassig
sind [109].
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Praktisch beinhaltet die FEA die folgenden Schritte: (i) Aufbau der Geometrie, (ii) Definition
von Materialeigenschaften, (iii) Definition von Kontaktbedingungen, (iv) Vernetzung, (v) Defi-
nition von Randbedingungen, inkl. der Lasten sowie (vi) Definition der Analyseart und der Ana-
lyse-Einstellungen und die eigentliche Durchfuhrung der Berechnung [109]. In den nachfol-
genden Kapiteln werden die Erstellung eines Materialmodells, die FEA mit der Software
ANSYS Workbench 18 (ANSYS Inc., Canonsburg, USA) und die Ergebnisse der numerischen
Simulation prasentiert. Dabei werden die einzelnen Schritte der FEA fir den konkreten An-

wendungsfall dargestellt.

Die Simulation bildet immer einen idealisierten Lastfall ab. Neben der Vereinfachung der Ge-
ometrie zur Verkurzung der Rechenzeit, bspw. durch das Ausnutzen von Symmetriebedingun-
gen, werden Kontakt- und Randbedingungen idealisiert angenommen. So dienen die Ergeb-
nisse einer in silico Untersuchung immer nur zur Orientierung und kénnen experimentelle Un-

tersuchungen nicht ganzlich ersetzen [112].

6.1 Definition eines Materialmodells und Ermittlung von Werkstoffkennwerten
fur Poly(L-lactid)

Das Materialmodell und die Werkstoffkennwerte spielen eine entscheidende Rolle fir die Re-
alitatsnahe von FEA. Diese Modelle sind essenziell, um die physikalischen Eigenschaften von
Materialien prazise zu quantifizieren und deren Verhalten unter verschiedenen Belastungen
zu simulieren. Unterschieden wird zwischen linearen und nichtlinearen Materialverhalten [112].
Poly(L-lactid) ist ein teilkristallines thermoplastisches Polymer mit einem nichtlinearen Materi-
alverhalten, bestehend aus einem elastischen, einem viskoelastischen und einem plastischen
Anteil [96]. Im Rahmen der vorliegenden Arbeit erfolgt eine Berlcksichtigung des elas-
tisch/plastischen Werkstoffverhaltens von PLLA — viskoelastische Materialeigenschaften wer-
den vernachlassigt. Das Materialverhalten lasst sich anhand des Spannungs-Dehnungs-Dia-

gramms veranschaulichen, siehe Abb. 21.

Das linear-elastische Verhalten lasst sich mit dem Hooke’schen Gesetz (vgl. Formel 1) be-
schreiben, dem Zusammenhang zwischen der Spannung o, der Dehnung € und dem Elastizi-
tatsmodul E [112].

o=Ec¢ (1

Um das plastische Verhalten abzubilden, kénnen bilineare, multilineare oder nichtlineare Ma-
terialgesetze verwendet werden, siehe Abb. 22 [112, 113]. Im Rahmen dieser Arbeit wird ein
bilineares Materialmodell mit linear-elastischem und ideal-plastischem, isotropen Verhalten flr
PLLA definiert. Hierfir werden die KenngrofRen Elastizitdtsmodul E, FlieRspannung o,, Tan-

gentenmodul Er und Querkontraktionszahl u bendétigt.
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Abb. 21: Nominelles (durchgezogene Linie) bzw. wahres (gestrichelte Linie) Spannungs-Dehungs-Diagramm
thermoplastischer Polymere. Wahrend die nominellen Spannungen o, auf den Ausgangsquerschnitt Ao
der Zugprobe bezogen sind, beriicksichtigt die wahre Spannung o die Anderung der Probenquerschnitts-
flache A(g) wahrend des Zugversuchs. nach [96].

Der Tangentenmodul wird auch als ,,Verfestigungsgerade® bezeichnet [113]. Fir ein ideal-plas-
tisches Verhalten wird ein Er = 0 MPa definiert [113]. Durch die Zuordnung zum isotropen Ver-
halten wird die Annahme getroffen, dass die Verfestigung in alle Raumrichtungen gleicherma-
Ben wirkt [113].
a) b) c)
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Abb. 22: Gegenliberstellung der Beschreibung des Spannungs-Dehnungs-Verhaltens unterschiedlicher elas-
tisch/plastischer Materialmodelle. a) bilineares Materialgesetz, b) multilinears Materialgesetz und c)
nichtlineares Materialgesetz [112]

Die Ermittlung von mechanischen Werkstoffkennwerten durch quasistatische, uniaxiale Zug-
versuche als standardisierte Methode der Kunststoffpriifung wird in der Literatur als ,wichtigs-
tes Experiment® betitelt [96]. Als Werkstoffkennwerte werden der Elastizitdtsmodul E, die Zug-
festigkeit o, und zusatzlich die Streckdehnung &s sowie die Bruchdehnung ¢z aus den aufge-
zeichneten nominellen Spannungs-Dehnungs-Diagrammen bestimmt. Die Prufkorper fur die
Zugversuche sind Schulterstabproben nach der DIN EN ISO 527-3 mit den Geometrieverhalt-
nissen nach Typ 2. Abb. 23 sind die genauen Abmalie der Prifkérper zu entnehmen [114].
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!
>>mm Feste

Einspannung

Abb. 23: Ermittlung von Materialdaten durch quasistatischen, uniaxialen Zugversuch. a) Probenmale nach der
DIN EN ISO 527-3. b) schematischer Versuchsaufbau mit der eingespannten Schulterstabprobe [114].

Fiur die Prifkorperherstellung wurden zunachst sechs kreisrunde Polymerfolien mit einem
Durchmesser von 75 mm gegossen. Hierfur wurde eine Losung mit dem Verhaltnis von 0,7 g
PLLA (Resomer® L210, Evonik Industries AG, Essen, Deutschland) auf 24 ml CHCI; verwen-
det. Die Dicke der Folien betrug 0,11 £ 0,02 mm. Das Ausschneiden der Prifkérper aus den
Folien erfolgte mittels fs-Lasersystem (StarCut Tube, Coherent, Inc., Santa Clara, Kalifornien,
USA) bei einer Frequenz von 10 KHz, einer Pulsbreite von 300 fs, einer Pulsenergie von 30 uJ,

einer Schneidgeschwindigkeit von 0,8 mm/s und einem Schneidgasdruck von 1,0 bar.

Die Zugversuche wurden mit der Universalprifmaschine Zwick/Roell Z 0.5/TN (Zwick GmbH
& Co. KG, Ulm, Deutschland) und der Software ,testXpert IlI* (Zwick GmbH & Co. KG, Ulm,
Deutschland) bei Kérpertemperatur (Tx = 37°C) mit jeweils n =10 Proben durchgefihrt. In

Abb. 24 sind die nominellen Spannungs-Dehnungs-Kurven dargestellt.

a) 100 - b) 100 -
T 80 - T 80 -
= s
= 60 1» A/v-"’f = 60
()] (@)
5 S
2 40 - 2 40
C C
8 8
@ 20 A @ 20
O T T T 1 0 T T T T 1
0 100 200 300 400 2 4 6 8 10

Dehnung [%]

Dehnung [%]

Abb. 24: Ergebnisse des quasistatischen, uniaxialen Zugversuchs in Form von nominellen Spannungs-Deh-
nungs-Kurven. Grau: n = 10 Einzelmessungen. Blau: gemittelte Kurve. a) zeigt den Kurvenverlauf bis zu
einer Dehnung von 400 %, wéhrend b) eine Detailansicht bis zu einer Dehnung von 10 % darstellt.

Fir die E-Modul-Ermittlung wurde ein Dehnungsbereich von 0,05 < £ < 0,25 % und eine Prif-
geschwindigkeit von 5 mm/min festgesetzt. Tab. 12 zeigt eine Ubersicht der ermittelten me-

chanischen Kennwerte.
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Tab. 12: Mechanische Kennwerte von PLLA auf Basis quasistatischer uniaxialer Zugversuche (n = 10)

E-Modul Zugfestigkeit Maximalkraft Streckdehnung Bruchdehnung

E [MPa] om [MPa] Fmax [N] £s [%] €5 [%]
Mittelwert 1477 44 59,51 16,00 5,00 310,19
Standard- 297,43 12,12 1,73 0,11 152,53
abweichung

Auf der Basis der gemittelten mechanischen Kennwerte wurde ein bilinear elastisch-plasti-
sches Materialgesetz fur das teilkristalline, thermoplastische Polymer PLLA erstellt. Es wurde
ein Elastizitatsmodul von 1.480 MPa, ein Tangentenmodul von 0 MPa, eine FlieBspannung
von 60 MPa und eine Querkontraktionszahl von 0,3 erstellt. Der E-Modul und die Bruchdeh-
nung liegen somit am unteren Ende des Bereichs, der durch die Literatur ermittelt wurde. Die
Zugfestigkeit ist leicht erhdht. Somit entsprechen die ermittelten mechanischen Kennwerte der
Literatur [81, 84, 89-92].

6.2 Stentgeometrie und Netzkonvergenzstudie fir in silico Analysen

Die FEA werden Rahmen der vorliegenden Arbeit mit reduzierten Modellen durchgefihrt. Un-
ter Berlcksichtigung der wiederkehrenden Stent-Strukturelemente wird so von den Stentgro-
Ren S, M und L jeweils ein verkirztes Modell verwendet, bestehend aus drei Konturen und
zwei Verbinderreihen. Durch die Verwendung der reduzierten Modelle wird die bendtigte Re-
chenzeit optimiert. Diese Vereinfachung muss jedoch in der Auswertung der Ergebnisse Be-

ricksichtigung finden, da keine Symmetriebedingungen verwendet werden.

Fir die Netzerstellung wird der Stent virtuell in mehrere Bereiche partitioniert: (i) Radien, (ii)
Stege und (iii) Verbinder. Dies erfolgt in der Anwendung Ansys DesignModeler der Software
ANSYS Workbench 18 (ANSYS Inc., Canonsburg, USA). Durch die Partitionierung ist es mog-
lich, ein inhomogenes Netz zu erstellen und eine Variation der Elementdichte, bspw. in den
Radien, vorzunehmen. Zur Validierung des Netztes wird eine Netzkonvergenzstudie fur den
Lastfall der Crush-Resistance durchgefihrt. Hierfir wird durch die globale ElementgrofRe die
Vernetzungsdichte bestimmt, siehe Tab. 13 und Abb. 25. Wahrend der Netzkonvergenzstudie
bleibt die ElementgrofRe fir die parallelen Platten konstant. Fir die Bewertung des Netzes
werden drei Aspekte berucksichtigt: (i) die Abweichung zwischen der maximalen von Mises
Vergleichsspannung Ow-max bei maximaler Elementanzahl und bei dem aktuellen Netz unter-
scheiden sich um maximal 5 %, (ii) die Abweichung bei den Spannungswerten zwischen den
einzelnen Stufen unterschreiten einen Grenzwert von 3 % und (iii) die Qualitat der Vernetzung

der Verbinder.
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Tab. 13: Ubersicht liber die verwendete ElementgréRe und Elementanzahl bei der Netzkonvergenzstudie mit er-
mittelten Spannungsmaxima und der Abweichung zwischen den einzelnen Netznummern.

Netz- ElementgroRe Element- Max. von Mises Vergleichs- Abweichung *
nummer Ep [mm)] anzahl [ ] spannung ovm-max [MPa] [%]
1 0,10 1.243 32,8 -29,5
2 0,05 7.472 42,6 -8,4
3 0,04 21.433 46,5 0
4 0,03 46.972 45,9 -1,3
5 0,02 105.906 45,5 -2,2
6 0,01 851.016 46,5 2,2

*

bezogen auf die max. von Mises Vergleichsspannung, ermittelt bei der feinsten Vernetzung mit einer globalen
Elementkantenlange von 0,01 mm

E;=0,10mm E;=0,05mm E;=0,04 mm

E~=003mm E;=0,02mm E;=0,01 mm

Abb. 25: Ubersicht iiber den Zuwachs der Zellenanzahl innerhalb der Netzkonvergenzstudie durch Minimierung
der Elementgrée Ep.

Das Netz mit einer ElementgrofRe von 0,04 mm weist eine nahezu identische maximale von
Mises Vergleichsspannung auf, wie das Netz mit einer Elementgré3e von 0,01 mm. Unter Be-
rucksichtigung des Kriteriums (iii) wird allerdings deutlich, dass insbesondere die Radien der
Verbinder nicht ausreichend genau vernetzt sind. Fur die Durchfuhrung der FEA wird eine
ElementgréRRe von Ep = 0,02 mm gewahlt, welche alle zuvor definierten Kriterien erflllt (vgl.
Abb. 26).
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a) b)

Abb. 26: Gegenlberstellung einer Vernetzung mit einer Elementgrée von Ep = 0,04 mm (a) und Ep = 0,02 mm
(b). Die feinere Vernetzung ermdglicht es, die Radien des Stents abzubilden.

6.3 Numerische Analyse des Lastfalls ,,Crush-Resistance”

Als erster Lastfall wird die Untersuchung der Crush-Resistance definiert. Dieser Lastfall ent-
spricht der experimentellen Charakterisierung von Gefal3stents nach der internationalen Pruf-
norm DIN EN ISO 25539-2 zur Ermittlung der Kompressionsbestandigkeit bei senkrecht auf-
gebrachter Last von selbstexpandierenden Stents [105]. Das FEA-Modell umfasst das Stent-
segment und zwei Platten. Die obere Platte wird als beweglich definiert, wahrend die untere
Platte fixiert wird. Die obere Platte bewegt sich bis zu einem Mindestabstand von 50 % des
Ausgangsdurchmessers des Stents auf die untere Platte zu, wodurch eine Ovalisierung des
Stents vorgenommen wird. Somit entspricht der Simulationsaufbau den Untersuchungen nach
der Norm. In Abb. 27 ist der Lastfall dargestellt. Die FEA wird mit der Software ANSYS Work-
bench 18 (ANSYS Inc., Canonsburg, USA) durchgefihrt. Eine erste Untersuchung des Last-
falls erfolgte 2021 [106].

a) b)

/2

Abb. 27: Schematische Darstellung der numerischen Untersuchung der Crush-Resistance. a) Ausgangssituation
mit einem definierten Abstand / zwischen zwei parallelen Platten. b) Ziel des Lastfalls ist eine Reduktion
des Abstand / um 50 % des Ausgangsabstandes.

48



Anwendung von numerischen Methoden der Strukturmechanik als Werkzeug zur Designentwicklung

Fir die GrofRe L liegt der Ausgangsabstand der beiden Platten bei 2,3 mm, flr GréRe M bei
1,6 mm und fur Gréfde S bei 1,2 mm. Der Zielabstand ergibt sich entsprechend aus der Halfte
des Ausgangsabstandes. In Tab. 14 sind die Zielparameter den ermittelten Gré3en, maximale

Kraft Frnax und maximale von Mises Vergleichsspannung ow-max gegenubergestellit.

Tab. 14: Ubersicht iiber Zielparameter sowie in der FEA ermittelte GroRen, maximale Kraft Fmax und maximale
von Mises Vergleichsspannung ovw-max flr die drei Gréen S, Mund L.

Stent- Ausgangs- Ziel- Max. Kraft* Max. von Mises Vergleichs-
design abstand [mm] abstand [mm)] Fmax [mN] spannung ovm-max [MPa]
S 1,2 mm 0,60 mm 258,82 mN 60,22 MPa
M 1,6 mm 0,80 mm 199,44 mN 51,42 MPa
L 2,3 mm 1,15 mm 175,72 mN 45,36 MPa

*  Auf gesamte Stentlange approximiert.

Im GroéRenvergleich zeigt sich ein Zuwachs in der Maximalkraft und der maximalen von Mises
Vergleichsspannung von der GroRe L zur GroRe S. Wahrend der Kraftzuwachs zwischen
GrofRe L und M bei ca. 15 % liegt, betragt der Kraftzuwachs zwischen GréRe M und S lediglich
etwa 4 %. Der Unterschied zwischen Grof3e L und Grofde S betragt ca. 18 %. Fir die maximale
von Mises Spannung ist ein Zuwachs fur GroRe L zu GréfRe M von 13 %, fur GréRe M zu GroRRe
S von ca. 17 % und fur GréRe L zu GréRe S von knapp 33 % zu verzeichnen. Eine mdgliche
Ursache fur den Zuwachs ist ein verandertes GroRenverhaltnis zwischen Durchmesser und

Wandstarke bzw. Strutbreite.

Die Ergebnisse der FEA des Lastfalls Crush-Resistance sind in Abb. 28 und Abb. 29 darge-
stellt. Abb. 28 zeigt das Verformungsverhalten der Stentstruktur der GréRe S, M und L sowie
die Verteilung der von Mises Vergleichsspannungen. Die gréte Beanspruchung erfolgt in den
innenliegenden Radien der Struts. In Abb. 29 sind die maximalen von Mises Vergleichsspan-
nungen in diesem Bereich Uber der Kompression fur die drei Stentdesigns aufgetragen. Bei
den GréRen M und L wurden maximale Spannungswerte von ca. 50 MPa erreicht. Diese liegen
unterhalb der FlieRspannung von 60,0 MPa, wodurch plastische Deformationen nicht auftre-
ten. FUr Grolke S wurde ein Spannungsmaximum von 60,2 MPa ermittelt, welches geringfugig
oberhalb der FlieBspannung liegt. Die berechneten von Mises Vergleichsdehnungen liegen bei
Grofle S, M und L bei 4,09 %, 3,52 % und 3,13 %. Der plastische Dehnungsanteil entspricht
0 % fur alle drei GréRRen. Die Ergebnisse der FEA werden in Kapitel 8.3.2 mit einer entspre-

chenden in vitro Prufung verglichen.
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Abb. 28:
70
60

T 50

[a

=3

= 40

C

>

S 30

@©

[o

? 20
10
0

Abb. 29:

60 MPa

45 MPa

30 MPa

c)
15 MPa

0 MPa

Darstellung des Verformungsverhaltens der Stentstruktur der GroRRe S, M und L sowie die Verteilung der
von Mises Vergleichsspannungen als Ergebnis der FEA des Lastfalls Crush-Resistance.
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Maximale von Mises Vergleichsspannung in Abhéngigkeit von der Kompression fiir die drei StentgréfRen
S, M und L. Exemplarische Darstellung der Spannungsverteilung im Bereich eines Verbinders fir die
Grole S (die Farbskala entspricht Abb. 28). Es ist zu erkennen, dass die grof3te Beanspruchung in den
innenliegenden Radien der Struts auftritt und dass diese mit zunehmendem Kompressionsgrad zunimmt.
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6.4 Numerische Analyse des Lastfalls ,,Radialkraft*

Im zweiten Lastfall wird eine radiale Belastung simuliert. Dieser Lastfall entspricht ebenfalls
der experimentellen Charakterisierung von Gefal3stents nach der internationalen Prifnorm
DIN EN ISO 25539-2. Ziel ist die Ermittlung der auswarts gerichteten Kraft als Funktion des
Durchmessers von selbstexpandierenden Stents [105]. Dieser Lastfall ist von besonderer Re-
levanz, da die radiale Belastung sowohl durch das Crimpen des Stents in den Katheter als

auch nach Implantation durch die Kontraktion der Eileitermuskulatur auftritt.

Die radiale Belastung des Mikrostents erfolgt durch zwdlf polygonal angeordnete Schalenfla-
chen. Wahrend des Belastungsschritts werden die Schalenflachen radial nach innen verscho-
ben, um somit den Stent auf einen vordefinierten Zieldurchmesser zu crimpen, siehe Abb. 30.
Es werden die folgenden Zieldurchmesser analysiert: (i) 50 % des Aufgangsdurchmessers, (ii)
ein Zieldurchmesser von 1,0 mm und (iii) ein Zieldurchmesser von 0,7 mm, entsprechend des
Crimpdurchmessers flir das Laden in eines der zur Auswahl stehenden Kathetersysteme fir
das Applikationssystem. Die Verschiebung wird mit Hilfe einer Oberflachenkontaktdefinition
auf die auRere Mikrostentoberflache Ubertragen. Zwischen den einzelnen Crimpschalen wird
eine Durchdringung zugelassen, ein Kontakt wird hier nicht definiert. Nach der Belastung wer-
den die Crimpschalen wieder in die Ausgangsposition radial nach aufen verschoben. Auf Ba-
sis der durchgefiihrten Simulationen werden Aussagen getroffen zum Auftreten eines Eigen-
kontaktes, zu den maximalen von Mises Vergleichsspannungen und zum Wiederaufweitdurch-
messer. Die FEA wird mit der Software ANSYS Workbench 18 (ANSYS Inc., Canonsburg,
USA) durchgefuhrt.

a) b) c)

()33

Abb. 30: Schematische Darstellung der numerischen Untersuchung der radialen Belastung der Mikrostent-Struk-
tur. a) Ausgangssituation mit einem definierten Durchmesser do. b) Durch die radiale Verschiebung der
Crimpschalen wird der Durchmesser auf den Zieldurchmesser ds reduziert, wodurch eine gleichmaRige
radiale Belastung des Stents erfolgt. c) AbschlieRend erfolgt ein Entlasten bis zum Ausgangsdurchmes-
ser. Durch ggf. auftretende plastische Deformationen wahrend des Crimpens kommt es u.U. zu einer
bleibenden Durchmesserreduktion — daher wird der Wiederaufweitdurchmesser d2 bestimmt.

Fir die GroRen L, M und S betragt der Durchmesser des Polygons do. = 2,30 mm,

dom = 1,60 mm und dos = 1,20 mm. Damit ergeben sich zur Verringerung des Durchmessers

um 50 % fur die GroRen L, M und S Zieldurchmesser von d+; = 1,15 mm, dsu = 0,80 mm und
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dss = 0,60 mm. In Tab. 15 sind die Zielparameter den ermittelten Grélken, dem Wiederaufweit-
durchmesser d, der maximalen Kraft Fmax und der maximalen von Mises Vergleichsspannung

Owm-max, g€genubergestellt.

Tab. 15: Ubersicht (iber Zielparameter sowie in der FEA ermittelte GroRen, Wiederaufweitdurchmesser d2 maxi-
male Kraft Fmax und maximale von Mises Vergleichsspannung ovu-max bei einer Reduktion des Ausgangs-
durchmessers fiir die drei Groflen S, M und L um 50 %.

St Ausgangs- Ziel- Wiederaufweit- Max. Max. von Mises Ver-

ent- h durch durch Kraft * leich

design durchmesser urchmesser urchmesser ra gleichsspannung
do [mm)] di [mm] d2 [mm] Fmax [N] Ovm-max [MPa]

S 1,20 0,60 1,17 9,95 75,22

M 1,60 0,80 1,59 11,8 66,51

L 2,30 1,15 2,29 3,25 67,29

*  Auf gesamte Stentlange approximiert.

Die FEA-Ergebnisse des Lastfalls Radialkraft sind in Abb. 31 dargestellt. Gezeigt ist das Ver-
formungsverhalten der Stentstruktur bei 50 % Durchmesserverringerung fur die GroRen S, M
und L sowie die Verteilung der von Mises Vergleichsspannungen. Die Spannungsmaxima sind,
wie auch beim Lastfall Crush-Resistance, in den innenliegenden Radien der Struts lokalisiert
und erreichen Werte von bis zu 75 MPa. Die Beanspruchung liegt damit deutlich oberhalb der

Flielspannung von 60 MPa, weshalb plastische Deformationen zu erwarten sind.

. 75MPa a)

56 MPa

. 37 MPa
18 MPa b)

. 0 MPa
c)

‘;I 1 mm

Abb. 31: Darstellung des Verformungsverhaltens der Stentstruktur der GréRRe L (a), M (b) und S (c) sowie die
Verteilung der von Mises Vergleichsspannungen als Ergebnis der FEA des Lastfalls Radialkraft bei einer
Durchmesserverringerung von 50 % bezogen auf den Ausgangsdurchmesser.

In Abb. 32 wird die maximale von Mises Vergleichsspannung in Abhangigkeit von der Durch-
messerverringerung bis auf 50 % des Ausgangsdurchmessers sowie die Spannungsverteilung
im Bereich eines Verbinders, exemplarisch flr GrélRe S, visualisiert. Grolke S weist im Ver-

gleich die héchste maximale von Mises Vergleichsspannung auf.
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Abb. 32: Maximale von Mises Vergleichsspannung in Abhangigkeit von der Durchmesserverringerung fir die drei
StentgrofRen S, M und L. Exemplarische Darstellung der Spannungsverteilung im Bereich eines Verbin-
ders fiir die GroRe S (die Farbskala entspricht Abb. 31). Es ist zu erkennen, dass die grofite Beanspru-
chung in den innenliegenden Radien der Struts auftritt und dass diese mit zunehmendem Kompressi-
onsgrad zunimmt.

Dies ist, wie bereits bei der Simulation der Kompressionsbestandigkeit, auf das unterschiedli-

che Verhaltnis zwischen Durchmesser und Wandstarke bzw. Stegbreite zurickzuflihren, wes-

halb bei GroRRe S frihzeitig Eigenkontakt auftritt, vgl. Abb. 33 a. Spannungsmaxima sind bei

allen drei GroRen in den innenliegenden Radien der Struts lokalisiert, vergl. Abb. 33 b und c.

Abb. 33: Beispielhafter Bereich eines Eigenkontaktes (a) sowie lokale Maxima der von Mises Vergleichsspannung
(die Farbskala entspricht Abb. 31). Exemplarische Darstellung fir die GroRe S.
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Neben der Vergleichsspannung wurde die bleibende Durchmesserverringerung auf der Grund-
lage des Verhaltnisses zwischen Ausgangsdurchmesser do und Wiederaufweitdurchmesser
dz analysiert. Fir die GréfRe L und Grofle M ist diese vernachlassigbar, da die bleibende Durch-
messerverringerung unter 1 % liegt. Gro3e S weist mit 2,5 % die grofite bleibende Durchmes-

serverringerung auf.

Um die Kompatibilitdt mit dem geplanten Applikationssystem zu simulieren wurden zudem
zwei weitere Zieldurchmesser untersucht: (i) 1,0 mm und (ii) 0,7 mm. Diese Durchmesser ent-
sprechen den Innendurchmessern der Katheterauswahl flr das Applikationssystem. In Tab.
16 sind die Zielparameter den ermittelten Grélien, Wiederaufweitdurchmesser d., maximale

Kraft Frax und maximale von Mises Vergleichsspannung ow.max, gegenubergestellt.

Tab. 16: Ubersicht (iber Zielparameter sowie in der FEA ermittelte GréRen, Wiederaufweitdurchmesser d2 maxi-
male Kraft Fmax und maximale von Mises Vergleichsspannung ovm-max bei einer Reduktion des Ausgangs-
durchmessers fiir die drei GréRen S, M und L auf die entsprechenden Durchmesser flir das Applikati-
onssystem (0,7 mm und 1,0 mm).

St Ausgangs- Ziel- Wiederaufweit- Max. Max. von Mises Ver-
ent- . .
design durchmesser durchmesser durchmesser Kraft gleichsspannung
do [mm] d1 [mm] d2 [mm] Fmax [N] Ovm-max [MPa]
S 1,20 1,00 1,20 1,59 35,19
M 1,60 1,59 3,94 63,65
L 2,30 2,29 5,22 68,70
S 1,20 0,70 1,14 5,54 73,30
M 1,60 1,47 13,25 81,85
L 2,30 ** - **130,37 **76,98

*  Auf gesamte Stentlange approximiert.

** Abbruch der Simulation bei einem Durchmesser von 0,79 mm aufgrund von Eigenkontakt, bzw. dem Erreichen
des minimalen Crimpdurchmessers aufgrund der Stentgeometrie.
Grofde S ist mit beiden Zieldurchmessern kompatibel. So belauft sich die bleibende Durchmes-
serverringerung bei einem Zieldurchmesser von 0,7 mm auf ca. 1 %. GroRRe M weist bei einem
Zieldurchmesser von 0,7 mm Eigenkontakt im Bereich der Struts auf. Der Stent 6ffnet sich auf
einen AufRendurchmesser von 1,47 mm, was einer bleibende Durchmesserverringerung von
ca. 8,12 % entspricht. Bei der StentgroRRe L treten Bereiche mit Eigenkontakt ab einem Ziel-
durchmesser von 1,2 mm auf. Die bleibende Durchmesserverringerung bei einem Zieldurch-
messer von 1,0 mm liegt bei ca. 0,6 %, wodurch trotz des Eigenkontaktes eine Kompatibilitat
mit diesem Zieldurchmesser als Crimpdurchmesser vorliegt. Bei einem Zieldurchmesser von
0,7 mm bricht die Simulation aufgrund der grof3en Eigenkontaktbereiche trotz einer Durchdrin-
gungstoleranz von 25 um bei einem Durchmesser von 0,79 mm ab. Der Eigenkontakt wirkt

sich auf die ermittelten Maximalkrafte aus. Diese liegt bei dem Durchmesser von 0,79 mm bei
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130,37 N und ist damit das 10-fache der ermittelten Maximalkraft der StentgroRe M bei einem

Zieldurchmesser von 0,7 mm.

Die FEA als Werkzeug zur Designentwicklung in der Stenttechnologie ist ein etabliertes Ver-
fahren [115—117]. Zur Einsparung von Ressourcen, bspw. Rechenzeit und Rechenleistung,
hat sich die Verwendung von vereinfachten Modellen etabliert [118—120]. Die Implementierung
von Analysen zur Radialkraft wird in der Literatur auf min. zwei verschiedene Weisen beschrie-
ben: (i) das Crimptool wird durch eine definierte Anzahl von n radial verschiebbaren Platten,
simuliert oder (ii) das Crimptool wird als Zylinder konstruiert, dessen Durchmesser zum Crim-
pen verringert wird [121-123]. Bei dem Crimptool in Form eines Zylinders kommt es wahrend
der Durchmesserveranderung zu einer Dickenanderung der Zylinderwand und ggf. zu grof3en
Elementverzerrungen, die zum Abbruch der Simulation flihren kdnnen. Diese Probleme traten
bei den Untersuchungen von Dierke et al. 2023 auf [124]. Daher wurde die radiale Belastung
innerhalb der vorliegenden Arbeit durch ein Crimptool bestehend aus zwdlf polygonal ange-
ordnete Schalenflachen realisiert, in Anlehnung an Mazurkiewicz et al. [122]. Zu berlicksichti-
gen ist, dass die ermittelten Krafte auf das gesamte Crimptool summiert werden missen. Hier-
durch kdnnen geringe Abweichungen zu Ergebnissen entstehen, die numerisch mit einem zy-
lindrischen Crimptool erzeugt oder experimentell ermittelt wurden. Die Ergebnisse der FEA

werden in Kapitel 8.3.2 mit entsprechenden in vitro Prifungen verglichen.

Durch die FEA lassen sich kritische Bereiche fiir Eigenkontakt identifizieren sowie die Bean-
spruchung der Struktur analysieren. Die Ergebnisse dienen als Ausgangspunkt fir die weitere
Designoptimierung. Besonders in den Radien und Verbindern sind maximale Beanspruchun-
gen lokalisiert, wahrend die parallelen Bereiche der Struts zum Eigenkontakt fliihren. Mégliche
Optimierungsansatze bestehen zum einen in der Vergrokerung des Offnungswinkels und zum
anderen in einer tangentialen Positionierung der geraden Bereiche der Struts an die Radien.
Hierdurch kann die Limitation der Grof3e L hinsichtlich des minimalen Crimpdurchmessers wei-

ter positiv beeinflusst werden.
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7 Fertigungstechnologien fur polymere Mikrostents

Die Fertigung von Mikrostent-Prototypen erfolgt in zwei Schritten: (i) Halbzeugfertigung durch
ein automatisiertes Tauchverfahren und (ii) Mikrostrukturierung der Halbzeuge mit einer Fem-
tosekundenlaserschneidanlage. Durch den zweistufigen Prozess kdnnen die Herstellungspa-
rameter an verschiedenen Stellen der Fertigung angepasst und frihzeitig Abweichungen in

Fertigungschargen erkannt werden.

7.1 Fertigung von rohrformigen Halbzeugen

Das Ziel ist die Herstellung zylindrischer Polymerhalbzeuge aus dem Werkstoff PLLA in repro-
duzierbarer Qualitat durch einen vollautomatisierten Tauchprozess. Hierfur wird eine Polymer-
I6sung bestehend aus 3 g PLLA (Resomer® L210, Evonik Industries AG, Deutschland) auf
100 ml Chloroform genutzt. Fur die drei Stentgrolien werden Tauchdorne mit den Durchmes-
sern 1,0 mm, 1,4 mm und 2,0 mm genutzt. Der Prozessaufbau ist schematisch in Abb. 34 dar-

gestellt. Eine Tauchcharge umfasst 14 Tauchdorne.

a) b)
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| strukturierung
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Schiene

Polymerlésung
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Abb. 34: Schematische Darstellung des Herstellungsprozesses von Polymerhalbzeugen (a) und der anschliel3en-
den Mikrostrukturierung der Polymerhalbzeuge durch das Femtosekundenlaserschneiden (b).
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Wahrend des bei Raumtemperatur durchgefiihrten Tauchvorganges wird ein Dorn mit einer
definierten Tauch- und Rickzugsgeschwindigkeit (5 mm/s) in die Polymerldsung getaucht und
gehalten (Haltezeit = 1 s). Anschliel3end erfolgt eine 180°-Drehung und die Losung trocknet
Uber einen definierten Zeitraum (120 s), bis die nachste Tauchschicht aufgetragen wird. Der
Prozess wird solange wiederholt, bis eine gewiinschte Wandstarke erreicht ist. Die Uberprii-
fung der Wandstarke erfolgt durch eine Laservermessung mit dem Messsystem DIAMES des
akkreditierten Pruflabors fur Medizinprodukte am IIB e.V., unter Verwendung eines zweiachsi-
gen Laser-Messkopfes ODAC 34XY (Zumbach Electronic AG, Orpund, Schweiz). Durch den
automatisierten Prozess sollen Abweichungen innerhalb einer Tauchcharge und chargeniber-

greifend reduziert werden.

Zur Minimierung des Chloroform-Restgehaltes werden die Polymerhalbzeuge fiir 48 h in Me-
thanol und anschlie3end fir 48 h in destilliertem Wasser gewaschen und fir sieben Tage in
einem Vakuumtrockenschrank des Typs 1450 (Goldbrunn Therm, Deutschland) bei einer kon-
stanten Temperatur von 40°C getrocknet. Es erfolgt eine abschlieRende Vermessung mit dem
Messsystem DIAMES.

Fir die im Rahmen der vorliegenden Arbeit hergestellten Polymerhalbzeuge wurden die fol-
genden Auflendurchmesser fur die GroRen S, M und L ermittelt: das=1,19 £ 0,01 mm
(ns=38), dam=1,58 0,02 mm (ny=25) und da; =2,28 £ 0,01 mm (n.=41). Im Rahmen
der Auswertung wurden Differenzen zwischen den minimalen und maximalen gemessenen
Aulendurchmessern uber die Lange der Polymerhalbzeuge von 27 + 9 uym (GroRe S),
29 £ 5 um (Grole M) und 31 £ 9 um (GréfRe L) ermittelt (vgl. Abb. 35).
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Abb. 35: Exemplarische Darstellung der Halbzeug-AuRendurchmesser Uber der Halbzeug-Lange fiir Polymer-
halbzeuge der GroRRe S, Mund L.
Die vorhandenen Schwankungen lassen sich auf verschiedene Ursachen zurtckzufuhren: (i)
Lufteinschllsse und angel6éste Tauchschichten oder (ii) eine Verformung der Halbzeuge wah-

rend des Postprocessings oder (iii) deformierte Tauchdorne. Um Lufteinschllisse zu vermeiden
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wurden die Tauchparameter variiert, wodurch die Blasenbildung reduziert werden konnte. Gu-
erra et al. untersuchte den Einfluss der Riickzugsgeschwindigkeit und des Polymergehalts der
Lésung auf die Schichtdicke und Qualitat von zylindrischen Tauchkoérpern als Halbzeug fir die
Stentfertigung [125]. Dabei wurde festgestellt, dass eine zu geringe Tauchgeschwindigkeit
dazu fuhrt, dass das in der Losung enthaltende Chloroform die vorherige Tauchschicht anldst,

wodurch keine homogene Wandstarke entstehen kann [125].

Die Deformation der Halbzeuge wahrend des Postprocessings tritt primar beim Ldsen der
Halbzeuge von den Tauchdornen und im Waschprozess auf. Ein Losungsansatz war die voll-
standige Durchfiihrung des Postprocessings, wahrend die Halbzeuge auf den Tauchdornen
fixiert waren. Dies resultierte jedoch in einer rauen Oberflache auf der Innenseite der Polymer-
halbzeuge. Ein ahnliches Fehlerbild zeigte sich bei Polymerhalbzeugen, die langere Zeit auf
den Tauchdornen gelagert wurden, bevor diese in das Postprocessing tberflihrt worden sind.
Hierbei kommt es zur Rillenbildung entlang der Langsachse beim Losen der Halbzeuge vom
Tauchdorn. Die Tauchdorne deformieren zum einen bei fehlerhaften Prozessablaufen durch
Kollision und zum anderen wahrend des Ldsens der Polymerhalbzeuge. Bereits minimale

Kridmmungen fiihren zu Variationen im Durchmesser der Polymerhalbzeuge Uber die Lange.

7.2 Femtosekundenlaserstrahlschneiden als Herstellungsverfahren von Mikro-
stent-Prototypen

Zur Herstellung der Prototypen ist ein Verfahren nétig, welches eine Fertigung auf Mikrometer-
skala ermdglicht und gleichzeitig das umliegende Material des Halbzeugs so wenig wie mog-
lich beeinflusst. Eine Moglichkeit zur Herstellung von Strukturen auf Mikrometerskala ist die
Lasermaterialbearbeitung. Hierbei werden drei Verfahren unterschieden: das Schmelzschnei-
den, das Brennschneiden und das Bearbeiten durch Laserablation. Bei der Laserablation geht
das zu bearbeitende Material direkt von der festen Phase in die Gasphase Uber. Hierdurch
wird das umliegende Material weder aufgeschmolzen noch oxidiert und somit nur minimal be-
einflusst. Dies fuhrt im Vergleich zum Schmelz- oder Brennschneiden zu praziser definiteren
Strukturen. Um den direkten Ubergang des Materials von der festen Phase in die Gasphase
zu realisieren sind sehr hohen Leistungsdichten notwendig, folglich werden fir die Laserabla-

tion Ultrakurzpulslaser mit Pulslangen im Femtosekundenbereich eingesetzt [126, 127].

7.21 Physikalische Grundlagen des Femtosekundenlaserschneidens

Laserstrahlung ist eine monochromatische elektromagnetische Welle, welche sich durch eine
hohe zeitliche und raumliche Koharenz und in der Regel hohe Energiedichten auszeichnet.
Ein Laser besteht mindestens aus drei Grundbauteilen: dem aktiven Medium, einem Resona-
tor und einer Energiequelle zum Pumpen des aktiven Mediums. Wie die Bezeichnung Laser

(Light amplification by stimulated emission of radiaton) beschreibt, wird Laserstrahlung durch
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stimulierte Emission erzeugt. Hierbei wird im Gegensatz zur spontanen Emission der Uber-
gang vom angeregten Zustand des aktiven Mediums in einen energetisch niedrigeren Zustand
durch das auftreffendes eines Photons stimuliert. Das dabei entstehende Photon besitzt die
Eigenschaften wie Energie, Phase und Ausbreitungsrichtung des auftreffenden Photons. Auf-
grund des Resonators werden die Photonen mehrfach durch das aktive Medium, welches per-
manent gepumpt wird, geleitet. Folglich entstehen kaskadenartig weitere Photonen mit glei-
chen Eigenschaften. Die dabei generierte Laserstrahlung wird durch einen halbdurchlassigen

Spiegel aus dem Resonator freigelassen [126].

Zur Erzeugung von gepulster Laserstrahlung sind weitere Bauteile notwendig. Zur Generie-
rung von ultrakurzen Laserpulsen ist die passive oder aktive Modenkopplung notwendig. Hier-
bei werden die Phasen der einzelnen Moden des Resonators so gekoppelt, dass ein Puls
entsteht. Die Realisierung wird durch die Verwendung von Bauteilen wie sattigbaren Absor-
bern oder Kerrlinsen erreicht. Die durch Modenkopplung erzeugten Pulse haben Pulslangen
im Femtosekundenbereich, wobei die Pulswiederholrate im Bereich von einigen kHz bis zu
mehreren MHz reichen kann. Um den Warmeeintrag, bzw. die Einflusszone so gering wie
moglich zu halten, missen die Parameter des Laserbearbeitungsprozesses spezifisch defi-
niert werden. Die entscheidenden Parameter sind dabei die Frequenz, die Energie, die Puls-

dauer, die Schneidgeschwindigkeit und der Schneidgasdruck [126, 128].

7.2.2 Laserstrahlschneiden mit einer Femtosekundenlaserschneidanlage zur Etablie-
rung der Eileiterstent-Mikrostruktur

In Vorbereitung auf den Schneidprozess werden die Schneidpfade durch die Software CAGILA
(CAM-Service GmbH, Deutschland) auf Grundlage der erstellten CAD-Modelle festgelegt. Fir
den Schneidprozess selbst werden die Halbzeuge auf Keramikdornen mit Durchmessern von
1,0 mm (GroRRe S), 1,4 mm (GréRe M) bzw. 2,0 mm (GroRe L) fixiert und in die Anlage (StarCut
Tube, Coherent, Inc., USA) eingespannt (vgl. Abb. 36).
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Abb. 36: Beispielhafte Darstellung von Schneidpfaden zum Femtosekundenlaserschneiden eines Eileiter-Mikro-
stents (a) und Veranschaulichung der Einspannung des Halbzeuges sowie der Bearbeitungsachsen der
verwendeten Femtosekundenlaserschneidalnlage.
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Neben der Rotationsachse zur Drehung des Halbzeuges verfligt die Anlage Uber eine x- und
z-Achse zur Realisierung einer Relativbewegung zwischen Laser-Schneidkopf und dem Halb-
zeug in Langsrichtung und in vertikaler Richtung. Die ebenfalls verfugbare y-Achse ist fur die

Herstellung der Eileiter-Mikrostents nicht erforderlich.

Fir das Laserstrahlschneiden werden die in Tab. 17 zusammengefassten Schneidparameter
definiert. Das Schneidgas ist Argon. Die Prozessparameter wurden im Rahmen umfangreicher
Studien etabliert [129].

Tab. 17: Parameter fur die Mikrostrukturierung der von Eileiter-Mikrostents der Grofien S, M und L mittels Fem-
tosekundenlaserschneiden

GroRe S GroRe M GroRe L
Frequenz [kHZz] 10 10 10
Energie [pJ] 20 22 28
Pulsdauer [fs] 300 300 300
Schneidgeschwindigkeit [mm/s] 0,4 0,7 0,8
Schneidgasdruck [bar] 0,5 0,5 0,5

Die morphologische Analyse der Mikrostent-Prototypen erfolgte durch digitale Fotografie (EOS
70 D, Canon, Japan), optische Mikroskopie (Axioscope 7, Carl Zeiss Microscopy GmbH,
Deutschland) und Rasterelektronenmikroskopie (REM, Quattro S, Thermo Fisher Scientific
Inc., USA). In Abb. 37 sind Makroaufnahmen beispielhafter mikrostrukturierter Eileiter-Mikro-

stent-Prototypen der unterschiedlichen Gréflien dargestellt.

Abb. 37: Makroaufnahmen von Prototypen der Eileiter-Mikrostents der Gré3en S (a), M (b) und L (c).
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Die REM-Aufnahmen wurden im Niedervakuum bei einem Druck von 50 Pa und einer Be-
schleunigungsspannung von 5 kV ohne weitere Probenvorbereitung durchgefuhrt. Neben der
Beurteilung des Schneidergebnisses erfolgte die Analyse der erzielten Wandstarke und Steg-
breite. Der Fertigungstoleranzbereich flr die Wandstarke und die Stegbreite liegt bei £ 5,0 ym.
In Abb. 38 sind die Eileiterstent-GroRen S, M und L in verschiedenen Ansichten dargestellt.
Die uber die Chargen gemittelten Wandstarken und Stegbreiten sind in Tab. 18 zusammen-
gefasst.

Isometrische Ansicht Ebene Ansicht Detailansicht
; <

GroRke M

Abb. 38: Gegenlberstellung von REM-Bildern der Mikrostent-Prototypen der Groften S, M und L in isometrischer
und ebene Ansicht sowie in der Detailansicht.

Tab. 18: Ermittelte Wandstarke und Stegbreite der jeweiligen PrototypengrofRe. Fir die Analyse wurden jeweils
finf Messungen an drei verschiedenen Stentpositionen (AuRenkontur, Verbinder und Zelle) definiert.

Grofe S * Grofe M ** Grofe L ***
Wandstérke w:[um] 72,7+ 1,1 98,5 + 2,0 105,5 + 0,5
Stegbreite s, [um] 70,2+9,2 81,0+ 5,4 94,4 +5,1

*

Nominelle Wandstarke und Stegbreite: 70 um
** Nominelle Wandstérke und Stegbreite: 80 um
*** Nominelle Wandstérke und Stegbreite: 100 pm

Unter Berlcksichtigung der nominellen Wandstarke und Stegbreite der Eileiter-Mikrostents der
Groke S, M und L von 70 um, 80 ym und 100 pm liegt die Grofe S vollstandig innerhalb der

avisierten Fertigungstoleranz von £ 5,0 ym. GréRe M weist im Durchschnitt eine zu hohe
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Wandstarke auf, wahrend die Stegbreite sich innerhalb der Fertigungstoleranz befindet. Gréfke
L befindet sich ndherungsweise innerhalb der avisierten Fertigungstoleranz. Bestehende Ab-
weichungen sind insbesondere auf die beschriebenen Qualitatsunterschiede der Tauchhalb-
zeuge zurtickzufuihren und bedingen unterschiedliche Fehlerbilder: (i) Polymerreste, (ii) Defor-
mationen und (iii) Stegbreitenvariationen, vergl. Abb. 39. Durch eine erhdhte Wandstarke tre-
ten Polymerreste auf, da das Material mit den Standardparametern nicht vollstandig geschnit-
ten werden konnte. Wahrend des Herauslosens von Polymerresten konnen Deformationen
entstehen. Deformationen der Stentstruktur treten jedoch auch durch Eigenspannungen im
Halbzeug auf, wenn diese wahrend des Laserbearbeitungsprozesses frei werden, insbeson-
dere in den Endsegmenten. Bei einer Variation des Durchmessers der Halbzeuge uber die
Lange entstehen Stegbreitenvariationen. Diese Stegbreitenvariationen zahlen zu den haufigs-

ten Fehlerbildern, die mittels REM dokumentiert wurden.

Abb. 39: Ubersicht tiber die drei Fehlerbildkategorien anhand optischer Mikroskopieaufnahmen: a) Polymerreste,
b) Deformationen und c) Stegbreitenvariationen.
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8 In vitro Charakterisierung der entwickelten selbstexpandieren-
den, polymeren Eileiter-Mikrostents

Zur in vitro Nachbildung anwendungsbezogener Belastungsfélle, wie bspw. der radialen Be-
lastung des Implantates durch das Crimpen in den Applikationskatheter oder durch die Peri-
staltik der Eileiter werden in den nachfolgenden Kapiteln relevante Priafmethoden zur Beurtei-
lung der mechanischen Performance des Eileiterstents abgeleitet und zu ermitteinde Kenn-
groRen definiert. Hierzu zahlen bspw. die radiale Steifigkeit sowie die Ermudungsbestandig-
keit. Ein weiterer zentraler Aspekt ist die in vitro Untersuchung des Degradationsverhaltens
um Aussagen Uber die Verweildauer des Implantates im Korper sowie Uber die mechanischen

Eigenschaften wahrend des Implantationszeitraumes treffen zu kénnen.

8.1 Methodenentwicklung — Ableitung relevanter mechanischer KenngroRen
und Prufmethoden fur Eileiter-Mikrostents

Ausgangslage fir die Ableitung der Prifmethoden und der relevanten mechanischen Kenn-
gréflien bilden das Implantationsverfahren und der Implantationsort. Aus dem Implantations-

verfahren leiten sich zwei Lastfalle ab:

= das Crimpen wahrend des Ladens des Implantates in das Applikationssystem (je nach
Variante des Kathetersystems werden Zieldurchmesser fir den Crimpprozess von
1,0 mm und 0,7 mm definiert) und

= das Biegeverhalten wahrend des Implantationsvorganges.

In Bezug auf den Implantationsort werden basierend auf den zu erwartenden physiologischen

Belastungsszenarien fur das Implantat die folgenden Lastfalle definiert:

= die Formbestandigkeit bei radialer Belastung, bspw. bei Muskelkontraktionen,
= die Formbestandigkeit nach einer Ovalisierung, bspw. bei Muskelkontraktionen,
= die Formbestandigkeit Uber den Verweilzeitraum und

= das Biegeverhalten, bspw. durch die Krimmung der Eileiter oder bei Bewegung.

Fir die Ermittlung geeigneter Prifmethoden und mechanischer Kenngrofien zur Beurteilung
der mechanischen Stenteigenschaften werden Normen zur Charakterisierung kardiovaskula-
rer Stents berucksichtigt. Die Charakterisierung der Biegesteifigkeit erfolgt in Anlehnung an
die DIN EN ISO 178 ,Kunststoffe — Bestimmung der Biegeeigenschaften® [130] und den ASTM
International (friher American Society for Testing and Materials) Leitfaden F2606 ,Standard
Guide for Three-Point Bending of Balloon Expandable Vascular Stents and Stent Systems*
[131]. Zur Analyse der Implantatbestandigkeit bei lokaler Kompression, die zur Ovalisierung
des Implantates fuhrt, wird die internationalen Prufnorm DIN EN ISO 25539-2 [105] angewen-
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det. In dieser Prifnorm ist ebenfalls die Untersuchung der Radialkraft eines selbstexpandie-
renden Stentsystems definiert. In Tab. 19 sind die zu ermittelnden mechanischen KenngrofRen

sowie die entsprechend geeigneten Prifmethoden zusammengefasst.

Tab. 19: Ubersicht der zu ermittelnden mechanischen Kenngréen mit den geplanten Priifmethoden und der zu-
gehdrigen Prifnorm

KenngroRe Priifmethode Untersuchungsbereich

Drei-Punkt-Biegeversuch — Messung einer

Biegesteifigkeit Kraft-Weg-Kurve Traversenweg 3 mm
Crush-Resistance Kompression zwischen zwei parallelen 50 % Kompression bezogen auf den
Platten — Messung einer Kraft-Weg-Kurve Ausgangsdurchmesser

50 % Durchmesserverringerung bezo-
Durchmesserverringerung — Messung einer gen auf den Ausgangsdurchmesser
Radialkraft-Durchmesser-Kurve bzw. Durchmesserverringerung auf

< 1,0 mm (Applikation)

Radialkraft

Zusatzlich zu isolierten Prifmethoden erfolgt die Charakterisierung der mechanischen Stent-
eigenschaften in der simulierten Anwendung. Hierfir ist ein Prifaufbau zu entwickeln, der den
Implantationsablauf und Implantationsort modelliert und somit das Zusammenspiel relevanter
Lastfalle abbildet. Die Biegesteifigkeit ist aufgrund des Materials mit den zur Verfligung ste-
henden Materialien nicht messbar, wodurch die Erprobung in der simulierten Anwendung er-

folgt.

Daruber hinaus wird das Degradationsverhalten analysiert. Hierfir wird eine Degradationsstu-
die fur den Zeitraum von 2 Jahren geplant und gemaf der ISO 13781:2017 ,Implants for sur-
gery — Homopolymers, copolymers and blends on poly(lactide) — In vitro degradation testing®
durchgefuhrt [132].

8.2 Uberblick iiber die zu charakterisierenden Mikrostent-Prototypen

Fir die in vitro Charakterisierung wurden pro Prifverfahren je 6 Proben pro Grofe ausgewahilt.
Dies umfasst einen Probenumfang von 72 Proben (ns = 26, ny = 20 und n. = 26). Die Mikro-
stent-Prototypen wurden vor den Untersuchungen mit einer Digitalkamera Canon EOS 75D
(Objektive Canon Zoom-Objektiv EF 55-200 mm 1:4,5-5,6 1l USM, mit Umkehradapter NO-
VOFLEX) in einer speziellen Vorrichtung zur Fixierung und Beleuchtung in zwei Ansichten
dokumentiert, siehe Abb. 40.

Zur Charakterisierung der bleibenden Durchmesserreduktion durch vorhergehende mechani-
sche Belastungen, wie das Crimpen, wurden vor und nach den Untersuchungen Messungen
des AuRendurchmessers mit dem Messsystem DIAMES des akkreditierten Pruflabors am 11B
e.V., inklusive des zweiachsigen Laser-Messkopfs ODAC 34XY (Zumbach Electronic AG, Or-
pund, Schweiz) durchgefihrt.
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Abb. 40: Makrofotografische Aufnahmen der Mikrostent-Prototypen in den Gréfen a) S, b) M und c) L in zwei
Ansichten.

8.3 Ermittlung mechanischer Kennwerte und Vergleich mit numerischen Simu-
lationen

Nachfolgend werden die mechanischen Kennwerte durch in vitro Prifmethoden ermittelt und
im Kontext der Anwendungsrelevanz diskutiert. Zur Beurteilung der mechanischen Stentei-
genschaften werden in diesem Zusammenhang insbesondere auch Bezige zu kommerziell
verfugbaren Vergleichsprodukten, speziell aus dem Bereich der Kardiologie, hergestellt. Des
Weiteren werden die in Kapitel 6.3 und Kapitel 6.4 herausgearbeiteten Simulationsergebnisse

mit den experimentellen Ergebnissen abgeglichen.

8.3.1 Analyse der Biegesteifigkeit mittels Drei-Punkt-Biegeversuch

In Anlehnung an die DIN EN ISO 178 ,Kunststoffe — Bestimmung der Biegeeigenschaften® und
dem ASTM International (friher American Society for Testing and Materials) Leitfaden F2606
.otandard Guide for Three-Point Bending of Balloon Expandable Vascular Stents and Stent
Systems* erfolgt die Charakterisierung der Biegesteifigkeit [130, 131]. Letzterer ist ausdruick-
lich fur die Charakterisierung von ballonexpandierbaren Stents und Stentsystemen definiert.
Es wird jedoch im Leitfaden angemerkt, dass einige Aspekte hilfreich bei der Charakterisierung
von selbstexpandierenden Stents sein kénnen. Aufgrund eines fehlenden Leitfadens flr
selbstexpandierenden Stents wird daher auf diesen Leitfaden verwiesen [131].
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Der Drei-Punkt-Biegeversuch dient der Ermittlung der Biegeeigenschaften der Mikrostent-Pro-
totypen, insbesondere der Biegesteifigkeit, des Biegemoduls und der Beziehung der Biege-
spannung/Biegedehnung. Die Versuche werden mit der Universalprifmaschine Zwick/Roell Z
0.5/TN (Zwick GmbH & Co. KG, Ulm, Deutschland) und der Software ,testXpert IlI* (Zwick
GmbH & Co. KG, Ulm, Deutschland) bei Korpertemperatur (Tx = 37°C) mit jeweils n = 6 Proben
je Grofle durchgefihrt. Der Versuchsaufbau und -ablauf ist in Abb. 41 dargestellt.

b.1)

Auflager b.2)

b.3)

Abb. 41: Versuchsaufbau und -durchfiihrung des Drei-Punkt-Biegeversuchs. a) schematischer Aufbau mit rele-
vanten KenngréRen wie dem Traversenweg st, dem Auflagerabstand Laun, dem Krimmungsradius der
Auflager und Druckfinne rka. b) Versuchsdurchfiihrung mit den verschiedenen StentgréRen S (b.1), M
(b.2) und L (b.3).
Der Versuchsaufbau fur den Drei-Punkt-Biegeversuch umfasst zwei Auflager und eine
zentrierte Druckfinne mit einem Krummungsradius rga = 2,6 mm aus Polytetrafluorethylen
(PTFE). Der Auflagerabstand betragt La.s = 16 mm. Die Datenerfassung wahrend des Drei-
Punkt-Biegeversuches beginnt nach Erreichen der Vorkraft von 5,0 mN fir die GréRen L und
M und von 2,5 mN fur die GroRe S. Die Prifgeschwindigkeit nach Erreichen der Vorkraft be-
tragt 1 mm/min. Der Traversenweg fur die maximale Auslastung ist st = 3 mm. Die Ermittlung

Randfaserdehnung erfolgte im Bereich von 0,05 < £ £ 0,25 %.

In Abb. 42 sind die gemittelten Kraft-Weg-Kurven fur die drei GréRen S, M und L gegenuber-
gestellt. Die GroRRen S und M weisen einen ndherungsweise gleichen Anstieg auf. Der Anstieg
der Kraft ist bei der GrofRRe L deutlich héher.
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Abb. 42: Gemittelte Kraft-Weg-Diagramme fiir die Mikrostent-GroRen S, M und L fiir eine Drei-Punkt-Biegeunter-

suchung mit einem Traversenweg von 3 mm und einem Auflagenabstand von 16 mm.
Im Rahmen des Drei-Punkt-Biegeversuches wurden fir die Grélie S eine Maximalkraft von
0,72 mN, fur GroRe M eine Maximalkraft von 1,35 mN und fir Grof3e L eine Maximalkraft von
2,70 mN ermittelt. Weitere mechanische Kenngrélen sind in Tab. 20 gelistet. Die Biegefestig-
keit E/ wurde nach der folgenden Gleichung aus der Kraft AF in Abhangigkeit vom Weg Au,
der Einspannlange L ermittelt, unter den Annahmen kleiner Durchbiegungen, konstanter Trag-

heitsmomente und isotroper Materialeigenschaften (vgl. Formel 2) [131, 133].

AF L3

Grolke L weist das geringste Biegemodul mit 3,67 + 0,98 MPa und die geringste Biegefestig-
keit mit 0,30 + 0,02 MPa auf. Bei Gréf3e M wurde mit 5,95 + 3,71 MPa das gréfite Biegemodul
und mit 0,39 £+ 0,01 MPa die héchste Biegefestigkeit ermittelt.

Tab. 20: Gemittelte mechanische KenngréRen flr die Mikrostent-GroRen S, M und L, ermittelt durch einen Drei-
Punkt-Biegeversuch mit jeweils n = 3 Proben.

GroBe S Grofe M GroRe L
Biegemodul E [MPa] 5,21 +4,38 5,95 + 3,71 3,67 £ 0,98
Biegefestigkeit E/[MPa] 0,34 £ 0,03 0,39 £ 0,01 0,30 £ 0,02
Biegespannung 00,2 [MPa] 0,07 + 0,03 0,11 £ 0,01 0,05 + 0,00
Randfaserdehnung bei El e [MPa] 8,46 £ 0,12 9,95 + 0,81 15,84 + 0,21

Schmidt et al. untersuchten 2016 u.a. die Biegefestigkeit E/ der biodegradierbaren Koronar-
stents Absorb GT1 (Abbott Vascular, USA), DESolve (Elixir Medical Corporation, USA) und
Magmaris (BIOTRONIK AG, Schweiz) im expandierten Zustand. Die dort genutzte Methode
entspricht einer Auslenkung, wahrend der Stent einseitig eingespannt ist. Hierdurch ergibt sich
die Bestimmung von E/ entsprechend Formel 3 [134].
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AF L3

Unter Bericksichtigung der unterschiedlichen Einspannungen lassen sich die ermittelten
Werte mit den Ergebnissen der Untersuchung der Mikrostent-Prototypen vergleichen. Fur den
Absorb GT1 wurde eine Biegefestigkeit von ca. El = 4,20 MPa, fur den DESolve von ca.
El'=1,50 MPa und flr den Magmaris von ca. El = 0,89 MPa ermittelt [134]. Somit weisen die
Mikrostent-Prototypen eine um den Faktor 2 bis 14 geringere Biegefestigkeit auf. Vor dem
Hintergrund der filigranen anatomischen Struktur der Tuba uterina erscheint die verringerte
Biegesteifigkeit vorteilhaft. Ob die Biegesteifigkeit gering genug ist, um Reizungen oder Scha-
digungen im Bereich der Tuba uterina zu vermeiden, ist im Rahmen von in vivo Erprobungen

Zu analysieren.

8.3.2 Untersuchung der Crush-Resistance durch die kontrollierte Ovalisierung zwi-
schen zwei parallelen Platten

Die Untersuchung der Crush-Resistance erfolgt in Anlehnung an DIN EN ISO 25539-2 [105].
Diese umfasst die kontrollierte Ovalisierung von Mikrostent-Prototypen durch zwei parallele
Platten, die ihren Abstand zueinander verringern, indem sich die freie, obere Platte (Lastplatte)
auf die fixierte, untere Platte zubewegt. Es wird eine Ovalisierung von 50 % angestrebt. Ziel
ist die Ermittlung der Kraft in Abhangigkeit von der Abstandsverringerung. Der Versuch wird
mit einer Prifgeschwindigkeit von 0,005 mm/min bei einer Temperatur von 37°C durchgefuhrt.
Der Prifaufbau ist in Abb. 43 schematisch abgebildet.

Temperatur-
» einheit

MaB-
eintrag

Steuer-
einheit

Fahr-
strecke

Lastplatte

Kraftauf-
nehmer

4
Mikrostent l E

Fixierte Platte

Abb. 43: Schematische Darstellung der Prifvorrichtung zur experimentellen Ermittlung der Crush-Resistance.
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Fir die Mikrostents der Groflen S, M und L werden Abstandsverringerungen von 1,4 mm auf
0,6 mm, von 1,7 mm auf 0,8 mm und von 2,5 mm auf 1,1 mm vorgenommen. Es werden je
Grole n = 6 Prototypen untersucht. Abb. 44 zeigt exemplarische Kraft-Weg-Kurven der drei
GroRen S, M und L, die sich jeweils aus einem Belastungs- und Entlastungsverlauf zusam-
mensetzen. Die Kraft-Weg-Kurve der Stentgrole S weist den hochsten Anstieg und die
héchste Maximalkraft fsmaxe = 315,26 mN auf. Die Maximalkraft betragt dabei fast das Dop-
pelte der StentgréfRe L mit einer Maximalkraft f. maxe = 170,70 mN.

350 +
300 -
Z
5250 .
T 200 -
X —GroRe S
5 150 - Gréke M
[
S 100 - —GrolRe L
wn
50 +
0 T T T T 1
0 0,5 1 1,5 2 2,5

Werkzeugabstand [mm]

Abb. 44: Darstellung der ermittelten Standardkrafte in Abhangigkeit vom Werkzeugabstand als beispielhafte Kraft-
Weg-Diagramme fiir die drei StentgréRen S, M und L.

Die Dimension von StentgréRe L mit einem Aufdendurchmesser von 2,28 mm und einer Lange

von 20 mm ist naherungsweise vergleichbar mit dem Absorb GT1 3.0/23 mm (Abbott Labora-

tories, USA). Lee et al. untersuchten u.a. die Crush Resistance des Absorb Stents bei einer

Kompression zwischen zwei parallelen Platten von 50 % bei einer Prufgeschwindigkeit von

10 mm/min. Dabei wurde eine Maximalkraft von 2,14 + 0,03 N ermittelt, die etwa dem 12-fa-

chen der Maximalkraft der Mikrostent-Prototypen der Gréfde L entspricht [135].

Nach der Belastung wurden die Mikrostent-Prototypen mit dem DIAMES-Prifstand vermes-
sen, um die bleibende Durchmesserverringerung zu ermitteln. Diese betrug 4,9 % fur GréRRe
S, 4,7 % fir GréRe M und 4,5 % fur GréRe L. Somit liegt die bleibende Durchmesserverringe-
rung bei allen GréRRen unter 5 %. Im Rahmen der Simulation des Lastfalls ,Crush-Resistance”

wurde keine plastische Deformation ermittelt.

Ein Vergleich der in vitro und in silico Ergebnisse zeigt, dass diese im Wesentlichen mit guter
Naherung Ubereinstimmen, vgl. Tab. 21 und Abb. 45. Fur die Gré3e L belauft sich die durch-
schnittliche Abweichung auf 2,94 % bei den ermittelten Maximalkraften. Der Kurvenverlauf be-
legt die hohe Ubereinstimmung. Bei GroRe M betragt die durchschnittliche Abweichung

9,62 %. Grofle S weist mit 17,90 %die grofite Abweichung zwischen den in vitro und in silico
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Ergebnissen auf. Die MaRhaltigkeit der hergestellten Mikrostent-Prototypen stellt dabei einen
entscheidenden Einflussfaktor auf die Ubereinstimmung der numerischen und experimentellen
Ergebnisse dar. Die entsprechend identifizierten Abweichungen, die insbesondere bei Stent-
grolke S auftreten, sind so ganz wesentlich auf die gemessenen Abweichungen der realen
Strutbreite und Wandstarke von dem nominellen Wert zurtickzuftihren, welcher den in silico

Untersuchungen zugrunde gelegt wurde (vgl. Kap. 6.3).

Tab. 21: Gegenuberstellung der experimentell ermittelten Crush-Resistance (Mittelwert + Standardabweichung,
n = 6) und der in silico ermittelten KenngréRen fir die StentgroRen S, M und L.

GroBe S GroRe M GroRe L
Maximalkraft fmax,e [mN]
(Experiment) 315,26 + 30,21 220,68 +10,73 170,70 +6,37
Maximalkraft fmax,sim [MN] 258 82 199 44 175.72
(Simulation) ’ ’ ’
ARSI 6] 17,90 9,62 2,94

(Simulation/Experiment)

200 -
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§
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<
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0 10 20 30 40 50

Werkzeugabstand [%]

Abb. 45: Gegenuberstellung der experimentell ermittelten Standardkrafte in Abhangigkeit des Werkzeugabstan-
des in Prozent und der numerisch ermittelten Standardkrafte.

8.3.3 Ermittlung der radialen Steifigkeit von Eileiter-Mikrostents

Die radiale Steifigkeit der Mikrostent-Prototypen wird durch die Messung der Radialkraft in
Abhangigkeit vom Durchmesser bestimmt. Hierfir wird ein Radialkraftprifgerat (Blockwise En-
gineering LLC, Tempe, AZ, USA) mit einem reibungsarmen Prifkopf (J-Crimper Station
RJU124, Blockwise Engineering LLC, Tempe, AZ, USA) bei einer Prifgeschwindigkeit von
0,005 mm/min und einer Temperatur von 37 °C verwendet. Der Versuchsaufbau ist in Abb. 46
dargestellt.
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Es werden n = 6 Prototypen je GréRe analysiert. Die Zieldurchmesser fir die Durchmesser-
verringerung entsprechen 50 % des Ausgangsdurchmessers. Zudem werden die beiden Ziel-
durchmesser 1,0 mm und 0,7 mm untersucht. In Abb. 47 sind die Kraft-Weg-Kurven der drei
Groflen S, M und L bei einer Durchmesserreduktion von 50 %, entsprechend d; 50 % = 0,60 mm
(Grolke S), dc50 % = 0,80 mm (GréRe M) und dc50 %= 1,15 mm (GroRRe L), abgebildet. Die ermit-
telten Maximalkrafte fir GroRe S, M und L belaufen sich auf fsmax= 9,55+ 0,23 N,
fumax = 11,27 £ 0,77 N und f_ max = 3,21 £ 1,80 N.

e e
Kraftauf- |
nehmer

Mikrostent —

Temperierter
Kérper

Iris-
blende

Abb. 46: Prifaufbau des Radialkrafttesters. In einem temperierten Korper befindet sich die Irisblende, die eine
radiale Kompression des Mikrostents ermdglicht. Uber einen Kraftaufnehmer wird die hierfiir benétigte
Kraft in Abhangigkeit vom Durchmesser aufgezeichnet.

Ormiston et al. untersuchten den Absorb GT1 und den DESolve hinsichtlich der maximalen
Radialkrafte bei einer Durchmesserreduktion um 25 % [108]. Dies entspricht bei der Mikro-
stent-Grofle L einem ungefahren Crimpdurchmesser von 1,7 mm. Die maximale Radialkraft
bei diesem Durchmesser belauft sich auf f; max 1.7 = 1,08 £ 0,47 N, was nach Formel 4 einem
Radialdruck von P.(d17) = 10,11 kPa entspricht, mit /y als Ausgangslange des Stents.
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_ Fdd)

Somit ist der Radialdruck der Mikrostent-GréRRe L deutlich, um ca. eine Grékenordnung, ge-
ringer im Vergleich zum Absorb GT1 (132 kPa; 1,3 £ 0,1 atm) und zum DESolve (111 kPa;

1,1 £ 0,1 atm) bei einer Durchmesserreduktion um 25 % des Aullendurchmessers [108].
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Abb. 47: Darstellung der ermittelten Standardkrafte (Radialkraft) in Abhangigkeit vom Durchmesser der Eileiter-
Mikrostents als beispielhafte Kraft-Weg-Diagramme fir die drei Stentgrolen S, M und L.

Zur Ermittlung der bleibenden Durchmesserreduktion wurden die AuRendurchmesser vor und
nach jedem Intervallschritt Gber die Lange des Stents mit dem DIAMES-Prifstand vermessen.

Durch die Differenz wurde die bleibende Durchmesserreduktion ermittelt, vgl. Abb. 48.
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Abb. 48: Exemplarische Gegenuberstellung der Durchmesserveranderung eines Eileiter-Mikrostents der Gréf3e L
nach Crimpen auf 1,15 mm innerhalb des Radialkrafttesters.

Mit zunehmender Durchmesserverringerung durch das Crimpen nimmt die plastische Defor-
mation und dementsprechend die bleibende Durchmesserreduktion zu. In Abb. 49 ist die pro-
zentuale bleibende Durchmesserreduktion in Abhangigkeit von der prozentualen Durchmes-

serverringerung durch den Crimpprozess dargestellt.
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Abb. 49: Bleibende Durchmesserverringerung durch plastische Deformation der GréRen S, M und L in Abhangig-
keit von der Durchmesserverringerung durch den Crimpprozess. Die Toleranz (rote, gestrichelte Linie)
einer bleibenden Durchmesserverringerung von 20 % wurde von keiner GroRe Uberschritten.

In Tab. 22 sind die in vitro und in silico ermittelten Maximalkrafte fur die verschiedenen Mikro-

stent-Prototypen-Grdlien bei verschiedenen Zieldurchmessern gegenlbergestellt. Abb. 50

zeigt eine Gegenlberstellung der experimentell und numerisch ermittelten Radialkraft in Ab-

hangigkeit vom Durchmesser des Eileiter-Mikrostents am Beispiel der Gréfe L (n = 6).

Tab. 22: Vergleich der in vitro (Mittelwert + Standardabweichung, n = 6) und in silico ermittelten Maximalkrafte fur
die Groflen S, M und L bei einer Durchmesserverringerung um 50 % und bei den Zieldurchmessern
dc = 1,0 mm und 0,7 mm.

S

d ¢,50% = 0,60 mm

dc1,0=1,00 mm

dco07=0,70 mm

Maximalkraft f;maxe [N]
(Experiment)

Maximalkraft fr,max,sim [N]*
(Simulation)

Abweichung [%]
(Simulation / Experiment)

9,55 £0,23

9,95

4,21

1,59 £0,25

1,27

19,87

6,17 +1,15

5,54

10,15

d ¢50% = 0,80 mm

dc1,0=1,00 mm

dco07=0,70 mm

Maximalkraft f;,maxe [N]
(Experiment)

Maximalkraft frmax,sim [N] *
(Simulation)

Abweichung [%]
(Simulation / Experiment)

11,27 0,77

8,85

21,5

574 +0,55

3,94

31,37

10,50 0,07

13,25

26,18

L

dcs5%=1,15 mm

dc1,0=1,00mm

dco07=0,70 mm

Maximalkraft f;maxe [N]
(Experiment)

Maximalkraft frmax,sim [N] *
(Simulation)

Abweichung [%]
(Simulation / Experiment)

3,21 +£1,80

3,26

1,40

518 0,37

5,22

0,70

155,48 +6,84

**130,37

**16,15

*

Auf gesamte Stentlange approximiert.

** Abbruch der Simulation bei einem Durchmesser von 0,79 mm aufgrund von Eigenkontakt, bzw. dem Erreichen
des minimalen Crimpdurchmessers aufgrund der Stentgeometrie.
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Abb. 50: Gegeniiberstellung der experimentell und numerisch ermittelten Radialkraft in Abhangigkeit vom Durch-
messer des Eileiter-Mikrostents am Beispiel der Grofze L (n = 6).
Die experimentellen Ergebnisse zeigen, dass die Simulation die realen Lastfalle im Wesentli-
chen mit hoher Ubereinstimmung wiedergibt, vgl. Tab. 22 und Abb. 50. GréRe L zeigt dabei
die héchste Ubereinstimmung mit Ausnahme des Simulationsabbruchs bei einem Zieldurch-
messer von 0,7 mm fir die Durchmesserreduktion. Ein Einflussfaktor fiir die hohe Uberein-
stimmung liegt darin, dass mit den Tauchhalbzeugen der Grofie L das Materialmodell erstellt
und in der Fertigung die hochste Reproduzierbarkeit der Qualitat der Mikrostent-Prototypen
erzielt wurde. Bei GroRe M ist die Abweichung zwischen in silico und in vitro Ergebnissen mit
einer durchschnittlichen Abweichung von 26,35 % am hochsten. Diese vergleichsweise hohe
Abweichung wird primar durch die fertigungsbedingten Abweichungen bedingt. So wurde die
Simulation mit einem idealisierten Stent mit einer Wandstarke von 80 uym durchgefuhrt. Die
gefertigten Prototypen wiesen jedoch eine durchschnittliche Wandstarke von ca. 98,5 ym auf
(vgl. Kap. 7.2.2), wodurch der Anstieg der Maximalkraft im Experiment erklart wird. Um dies
zu belegen sind Simulationen mit erhdhter Wandstarke geplant. Zwischen den in silico und in
vitro Ergebnissen der GroRe S trat durchschnittlich eine Abweichung von 11,41 % auf. Unter
Berucksichtigung der relativ hohen Standardabweichung bei den experimentellen Ergebnissen

ist die Ubereinstimmung der Simulation mit dem Experiment sehr hoch.
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8.3.4 Untersuchung der Ermiidungsbestandigkeit bei zyklischer Belastung zwischen
zwei parallelen Platten

Zur Untersuchung der Ermudungsbestandigkeit werden insgesamt sechs Eileiter-Mikrostents
der GrofRe L, in destilliertem Wasser bei 37°C und bei einer Frequenz von 5 Hz zwischen zwei
parallelen Platten ovalisiert. Dabei wird ein minimaler Abstand der parallelen Platten entspre-
chend 50 % des Ausgangsdurchmessers der Stents realisiert. Wanggren et al. (2008) ermit-
telten eine Haufigkeit von 4 Eileiterkontraktionen pro Minute [42]. Auf dieser Grundlage wurde
die Anzahl zu realisierender Lastzyklen wie folgt definiert: 0 Lastzyklen (entsprechend 0 Tage
in vivo), 18.000 Lastzyklen (entsprechend 3 Tage in vivo), 200.000 Lastzyklen (entsprechend
30 Tage in vivo), 500.000 Lastzyklen (entsprechend 90 Tage in vivo), 1.000.000 Lastzyklen
(entsprechend 180 Tage in vivo) und 2.000.000 Lastzyklen (entsprechend 365 Tage in vivo).
Der Prifaufbau ist in Abb. 51 dargestellt.

Fixierte Platte

L \
Mikrostent \
I —5 | e Mediumbehalter
P
L~ 1
Optische Kontrolle
durch Laser
Lastplatte
; Il

=

Elektrodynamischer
Schwingungserreger

I A e

~—

Abb. 51: Prifaufbau zur Analyse der Ermudungsbestandigkeit von Eileiter-Mikrostents. In einem Mediumbehalter
mit destilliertem Wasser wird der Stent zwischen zwei parallelen Platten eingespannt. Die obere Platte
ist fixiert, die untere Platte wird durch einen elektrodynamischen Schwingungserreger vertikal bewegt.
Die Bewegung wird durch einen Laser-Abstandsmesser geregelt.

Der Mikrostent-Prototyp wird an der oberen Platte durch einen Draht fixiert. Der Ausgangsab-

stand betragt 2,28 mm mit beidseitigem Kontakt des Mikrostent-Prototypen zu den Platten.

Damit eine druckschwellende Belastung realisiert werden kann, wird der Abstand der Platten
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auf 1,73 mm verringert. Ausgehend von dieser Plattenposition wird eine dynamische Belas-
tung mit einer Peak-to-Peak Amplitude von 590 um realisiert. Der so entstehende minimale

Plattenabstand betragt 1,14 mm und damit 50 % des Ausgangsdurchmessers (vgl. Abb. 52).

i e e

Abb. 52: Gegentberstellung der Belastungszustande: a) Ausgangsposition mit da = 2,28 mm bei beidseitigem
Kontakt zum Stent, b) Vorspannung mit da = 1,73 mm als Startposition fir die druckschwellende Dauer-
belastung um 590 pm und c) Max. Belastung in der Endposition der druckschwellenden Dauerbelastung
bei da =1,14 mm.

Nach dem Durchlaufen der Lastzyklen erfolgte jeweils eine Analyse des Hohen/Breiten-Ver-
haltnisses der Mikrostent-Prototypen. Hierflir wurden mittels eines Lichtmikroskops die Hohe
h und Breite b des ovalisierten Querschnitts der Mikrostent-Prototypen an jeweils n = 6 Mess-

positionen ermittelt. In Tab. 23 sind die Messwerte der Untersuchung zusammengefasst.

Tab. 23: Verhaltnis der Ovalisierung (h/b) der Mikrostent-Prototypen in Abhangigkeit von der Anzahl der Lastzyk-
len entsprechend eines Zeitraumes von 0 bis 360 Tagen.

Lastzyklen [ ] Zeitraum [d] * Hoéhe h [mm)] Breite b [mm] Verhaltnis h/b
**0 0 2,38 £ 0,01 2,38 £ 0,01 1,00

**18.100 3 2,25 +0,02 2,44 + 0,01 0,92
80.000 14 2,05 £ 0,01 2,62 + 0,01 0,78
200.100 30 1,96 £ 0,11 2,65+ 0,03 0,74
500.100 90 1,90 + 0,09 2,81+0,10 0,68
1.100.100 180 1,92 + 0,07 2,84 £ 0,00 0,67
1.918.669 360 1,73 £ 0,06 2,73 £ 0,06 0,63

*

Abschatzung der Tage in vivo auf der Grundlage von Wanggren et al. (2008),
welche eine Haufigkeit von 4 Eileiterkontraktionen pro Minute ermittelten [42]

** Hier wurde derselbe Eileiterstent-Prototyp verwendet

Mit voranschreitender Lastzyklenzahl nimmt das Verhaltnis von Hohe zu Breite ab, d.h. es
kommt zu einer zunehmenden Ovalisierung. Nach 80.000 Lastzyklen liegt das Verhaltnis bei ca.
0,8, bis 1.000.000 Lastzyklen bei ca. 0,7 und nach knapp 2.000.000 Lastzyklen bei ca. 0,6. Die
Proben wurden nach der Belastung rasterelektronenmikroskopisch analysiert. Abb. 53 zeigt ver-
schiedene VergroRerungsstufen (30-fach, 200-fach und 400-fach). Es sind in den REM-Aufnah-
men deutlich Degradationserscheinungen erkennbar. Diese sind starker ausgepragt im Ver-
gleich zu den Degradationsuntersuchungen unter statischen Bedingungen (vgl. Kap. 8.4).
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Mag 30-fach Mag 200-fach Mag 400-fach

200.100 Lastzyklen 80.000 Lastzyklen 18.100 Lastzyklen

1,1 Mio. Lastzyklen 500.100 Lastzyklen

1.9 Mio. Lastzyklen

digkeitsprifung in 30-facher, 200-facher und 400-facher VergréfRerung.

Hieraus lasst sich ableiten, dass unter Belastung die Degradation zunimmt. Strukturell blieben

die Eileiter-Mikrostents allerdings intakt — Brliche oder Risse wurden nicht festgestellt.
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8.4 Entwicklung und Anwendung eines biorelevanten in vitro Systems zur Cha-
rakterisierung des Degradationsverhaltens von Eileiterstent-Proben

Im Rahmen der Arbeit wird eine Echtzeitdegradationsstudie Uber 24 Monate bei einer Tempe-
ratur von 37°C durchgefthrt. Als Medium wird ein Sérensenpuffer mit einem pH-Wert von
7,9 - 8,0 genutzt. Dieser Bereich entspricht dem pH-Wert der Eileiter, welcher jedoch zyklus-
bedingt schwankt [136]. Mit dem Verdickungsmittel Carboxymethylcellulose (1 %-Anteil in der
Lésung) wird eine erhdhte Viskositat eingestellt. Parallel erfolgt eine Degradationsstudie im
Standardmedium. Das Standardmedium ist ein Sérensenpuffer mit einem pH-Wert von 7,4,
welcher aus Kaliumdihydrogenphosphat KH2PO, (Carl Roth GmbH + Co. KG, Deutschland)
und Dinatriumhydrogenphosphat Na;HPO.4 (Carl Roth GmbH + Co. KG, Deutschland) ange-
mischt wird. Uber den Zeitraum von 24 Monaten sind elf Entnahmezeitpunkte (0 Tage,
14 Tage, 1 Monat, 3 Monate, 6 Monate, 9 Monate, 12 Monate, 15 Monate, 18 Monate, 21 Mo-
nate und 24 Monate) vorgesehen. Zu jedem Entnahmezeitpunkt werden Makro- und REM-
Aufnahmen angefertigt sowie die Masse und Molmasse bestimmt. Die Bestimmung der Mas-
sen erfolgt durch das Wiegen der getrockneten Proben und die Bestimmung der Molmasse
mittels Gelpermeationschromatografie (GPC). Die Probenkdérper sind lasergeschnittene Stan-
zen, entsprechend des Eileiterstent-Designs, mit einem Durchmesser von 6 mm und einer

Ausgangsmasse von ca. 2 mg.

Abb. 54 zeigt beispielhaft die Gegentberstellung der Nullprobe und der Probe nach 24 Mona-
ten in vitro Degradation im eileiterspezifischen Medium. In den lichtmikroskopischen Aufnah-
men sind nur geringe Unterschiede zu erkennen. In der Detailaufnahme ist ein intransparenter,
zentraler Bereich entlang der Stege zu beobachten, welcher am Rand jeweils in einen eher
transparenten Bereich Ubergeht.

Lichtmikroskopische Lichtmikroskopische . REM REM
Ubersichtsaufnahme Detailaufnahme Ubersichtsaufnahme Detailaufnahme

Abb. 54: Gegeniiberstellung der Nullprobe und einer Probe nach 24 Monaten im eileiterspezifischen Degradati-
onsmedium in vitro. Gegeniiberstellung lichtmikroskopischer Ubersichts- und Detailaufnahmen sowie
rasterelektronenmikroskopischer Ubersichts- und Detailaufnahmen. Probendurchmesser 6 mm.
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In den REM-Aufnahmen wird deutlich, dass die intransparenten Bereiche eine Oberflache mit
hoher Rauigkeit aufweisen. Anhand dieser Beobachtungen lasst sich schlieRen, dass eine
Nachkristallisation der Proben stattfindet. Aus der Literatur ist bekannt, dass zuerst die amor-
phen und dann die kristallinen Teile abgebaut werden, was die zunehmende Versprodung der
Proben erklart [137]. Dieses Verhalten zeigt, dass die strukturellen Veranderungen wahrend
der Degradation wesentlich zur mechanischen Stabilitat und den physikalischen Eigenschaf-
ten des Materials beitragen. Das Degradationsverhalten Uber die Zeit ist in Abb. 55 dargestellt.
Es werden der zeitliche Masseabbau und der zeitliche Molmasseabbau des modifizierten und

des Standardmediums verglichen.
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Abb. 55: Gegeniberstellung des Degradationsverhaltens im eileiterspezifischen und im Standardmedium anhand
der Abnahme der Molmasse (a) sowie der Masse (b) tiber der Degradationszeit von 24 Monaten.
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Die Restmolmasse liegt nach zwei Jahren im eileiterspezifischen Medium bei 8,7 % und im
Standardmedium bei 10,6 %. Somit betragt die Abweichung 1,9 %. Die maximale Abweichung
zwischen dem modifizierten Medium und dem Standardmedium trat im Zeitraum zwischen der
60. und 80. Woche auf. Hier lag die Abweichung bei ca. 15 %. Die Masseabnahme verlief
deutlich langsamer. Nach zwei Jahren sind im modifizierten Medium 83,6 % und im Standard-
medium 71,0 % der Ausgangsmasse zu finden. Somit betragt die Differenz 12,6 %. Wie im
Dauertest dokumentiert, nimmt unter Belastung die Degradation erheblich zu. Hieraus lasst
sich ableiten, dass unter einer dynamischen Belastung, wie im Eileiter vorliegend, eine voll-

standige Degradation innerhalb von zwei Jahren erfolgt.

Die Ergebnisse der analytischen Charakterisierung der PLLA-Proben in vitro bestatigen die
Ergebnisse anderer Forschergruppen, die ahnliche bioresorbierbare Polymere untersucht ha-
ben [138-140]. Der primare Abbauprozess von PLLA ist die Hydrolyse. Der Abbau von teil-
kristallinen PLLA lasst sich durch zwei Stufen erklaren [137]. Zunachst erfolgt eine zufallige
hydrolytische Spaltung der Esterbindungen mit der Diffusion von Wasser in die amorphen Be-
reiche. Mit fortschreitendem Abbau nimmt der Kristallinitadtsgrad tendenziell zu. In der nachsten
Phase erfolgt der hydrolytische Angriff vom Rand zur Mitte der kristallinen Domanen hin, wobei
der grofite Teil des amorphen Bereichs abgebaut wird [141]. Die Abbaugeschwindigkeit wird
vom Verhaltnis der Oberflache zum Volumen der Proben sowie auch von der Anfangskristalli-

nitat beeinflusst.

Die in dieser Studie beobachtete Zeitverzégerung vor dem Masseverlust (vgl. Abb. 55) stimmt
mit der allgemeinen Abfolge des Abbaus aliphatischer Polyester Uberein, die auf eine Bulkde-
gradation hindeutet. Dies bedeutet, dass der Verlust des Molekulargewichts zuerst beobachtet
wird, bevor ein Verlust der mechanischen Festigkeit und ein physikalischer Masseverlust ein-

tritt [139]. Dies lasst sich ebenfalls aus den rasterelektronischen Aufnahmen schlief3en.
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9 Entwicklung eines Applikationssystems zur minimalinvasiven,
transzervikalen Implantation

Fiar die Anwendung des Mikrostents erfolgt die Entwicklung eines Applikationssystems zur
minimalinvasiven Implantation. Hierfur werden zunachst medizinische und technologische An-
forderungen an ein Applikationssystem definiert. Aufbauend auf den Erkenntnissen erfolgt die
Entwicklung eines anwendungsorientierten Konzeptes, inkl. eines Mechanismus fur eine kon-
trollierte, sichere Freisetzung. Final wird das Konzept gefertigt und fur die ex vivo Studien ein-

gesetzt.

9.1 Anforderungen an ein Applikationssystem in Bezug auf Funktionalitat und
Handling fiir ein minimalinvasives Implantationsverfahren im Bereich der
Gynakologie

In der DIN EN ISO 14630 werden die allgemeinen Konstruktionsmerkmale fiir nichtaktive chi-
rurgische Implantate definiert, welche ebenfalls auf das zugehdérige Applikationssystem des
Implantates anzuwenden sind. Dazu zahlt z.B. die Verwendung von Werkstoffen mit entspre-
chender Biokompatibilitat flr nicht-implantierbare Komponenten, die in direktem oder indirek-
tem Kontakt mit Gewebe stehen sowie der Einfluss der Sterilisation [142]. Diese Anforderun-
gen werden in der DIN EN I1SO 25539-2 um die genaue Positionierung und das sichere Errei-
chen des Implantationsortes erweitert. Weitere genannte Punkte sind die sichere Freisetzung

des Stents und der sichere Riickzug des Applikationssystems [105].

Zusatzlich zu den allgemeinen Anforderungen an ein Applikationssystem werden anwen-
dungsspezifische Bedarfe definiert. Einen zentralen Aspekt stellt die Kompatibilitat des Appli-
kationssystems mit den gynakologischen Instrumenten, die wahrend des minimalinvasiven
Eingriffes genutzt werden, dar. Hierzu zahlt insbesondere ein Ureterorenoskop, ein Instrument,
welches primar in der Ureterorenoskopie Anwendung findet zur Behandlung von Nieren- oder
Harnleitersteinen. Das Ureterorenoskop zeichnet sich durch einen Arbeitskanal und eine ka-
meragestutzte Bildgebung aus [143, 144]. Fur die simulierte Anwendung steht das Ureterore-
noskop Boa (Richard Wolf GmbH, Deutschland) mit einem Arbeitskanal von 3,6 Charriére, was
einem Durchmesser von 1,2 mm entspricht, zur Verfigung. Hieraus leitet sich ein maximaler
Auflendurchmesser von 1,15 mm fur das Kathetersystem des Applikationssystems ab. Der
Arbeitskanal des Ureterorenoskops weist eine Lange von 680 mm auf, wodurch die Mindest-
lange des Kathetersystems 700 mm entsprechen muss. Um einen adaquaten Arbeitsradius zu
schaffen wird eine Katheterlange von 1.200 mm angestrebt. Neben der Lange muss die Rei-
bung zwischen Kathetersystem und Ureterorenoskop minimal sein. Zudem muss das Kathe-
tersystem ausreichend elastisch und biegeweich sein, um Krimmungen passieren zu kénnen.

Gleichzeitig muss das Kathetersystem formstabil sein, um bei Belastung nicht zu deformieren,
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sondern Kraft zu Ubertragen und somit die Engstelle passieren zu kdnnen. Hierflir wird ein

FUhrungsdraht mit einer atraumatischen Spitze integriert.

Durch Krimmungen und Reibung kénnen Druck- und Zugkréfte eventuelle Fixierungspunkte
im Applikationsgehause belasten. Das Applikationsgehduse ist so zu konstruieren, dass es
leicht bedienbar ist, vorzugsweise einhandig. Zur Visualisierung der Stentfreisetzung sollten
Orientierungshilfen platziert werden. Der Freisetzungsmechanismus muss eine sichere und
exakte Positionierung gewahrleisten. Eine moglichst reibungsarme Freisetzung, eventuell mit
variabler Freisetzungsgeschwindigkeit, ware winschenswert. Somit leiten sich verschiedene
relevante Komponenten fur das Applikationssystem ab: (i) Fuhrungsdraht, (ii) Kathetersystem,

(iii) Handgehause und (iv) Freisetzungsmechanismus.

9.2 Konzeptentwicklung fiir ein Applikationssystem fiir einen selbstexpandie-
renden Mikrostent zur transzervikalen, minimalinvasiven Therapie proxi-
maler Okklusionen der Tuba uterina

Wahrend des minimalinvasiven Eingriffes wird zunachst ein Flihrungsdraht durch den Arbeits-
kanal des Ureterorenoskops gefiihrt und die Engstelle passiert. Uber den Fiihrungsdraht wird
das geladene Kathetersystem durch die Engstelle geflihrt. Die Freisetzung des selbstexpan-
dierenden Stents erfolgt Uber das Zurlickziehen des aulieren Schaftes, welcher das Implantat
bis zur Implantation im gecrimpten Zustand halt, wahrend ein inneres Kapillarréhrchen den
Stent flr eine genaue Positionierung fixiert, siehe Abb. 56. Hieraus ergibt sich, dass das innere
Kapillarréhrchen fest im Applikatorgehduse verankert sein muss, wahrend der auf3ere Schaft
mit dem beweglichen Freisetzungsmechanismus verbunden ist. Erste Beitrage fur die Entwick-
lung eines solchen Applikationssystems wurden im Rahmen einer Bachelorarbeit (Knorre
2020) erarbeitet. Aufbauend auf dem dort vorgestellten Freisetzungsmechanismus (einer
schragverzahnten Schiene, die durch das Drehen eines Zahnrades vor- und zurickbewegt
werden konnte), wurde ein erweitertet Mechanismus, der weniger Kraft fur die Freisetzung
bendtigt, entwickelt, inkl. einer Orientierungshilfe als Skala, wie weit der Stent bereits freige-
setzt wurde. Die Umsetzung des Konzeptes erfolgte mit der CAD-Software (Creo Parametric,
Vers. 10.0, PTC Inc., USA). Das Handgehause wurde in zwei Bauteile aufgeteilt, die sich Uber
Steckverbindungen und einzelne Schrauben verbinden lassen. Die zwei Halften des Handge-
hauses sowie das Innenleben des Handgehauses wird mit der 3D-Druck-Technologie des Po-
lyjet gefertigt (Objet30 Prime, Stratasys, USA; VeroWhitePlus, Stratasys, USA). Das Polyjet-
Verfahren ist ein generatives Fertigungsverfahren, bei welchem flissige Photopolymer-Acryl-
harz-Tropfen in ultradinnen Schichten auf eine Bauplattform aufgetragen und diese durch UV-

Einstrahlung ausgehartet werden
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(a)

PEEK-Kapillar Mikrostent PTFE-Katheter Fihrungsdraht
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Abb. 56: Schematische Darstellung des Freisetzungsprinzips. a) Detailaufnahme des Aufbaus der Katheterspitze.
b) Freisetzungsmechanismus: b.1) Uber den Fiihrungsdraht wird das Applikationssystem vorgeschoben.
b.2) Ausrichtung, b.3) Zuriickziehen des auReren Katheterschafts, b.4) vollstandige Expansion des Im-
plantates. b.5) Der Fuhrungsdraht wird durch das expandierte Implantat zuriickgezogen und mitsamt
dem Applikationssystem entfernt.
Dabei bendtigte Stutzstrukturen werden aus wasserléslichem Material gedruckt [145]. Vom
Fertigungsverfahren leiten sich spezielle Anforderungen an die Konstruktion der Bauteile ab.
Neben der abnehmenden Oberflachenqualitat durch Stitzstrukturen, ist eine ausreichende
Wandstarke nétig, um somit das gedruckte Bauteil gegenliber Verformungen robuster zu ge-
stalten. Dementsprechend wird bei der Konstruktion eine Mindestwandstarke von 3 mm ge-
nutzt. Fur eine vollstandige Visualisierung wird neben dem Handgehause das Kathetersystem,
inkl. des FUhrungsdrahtes als CAD-Baugruppe konstruiert. In Abb. 57 ist die Konstruktion des

Applikationssystems dargestellt.
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e = Katheter- b) Orientierungs-
- — o :
hilfe
Handge- system
h&use l
i - Freisetzungs- a ;
mechanismus .f §

Skala

Abb. 57: Konstruktion des Applikationssystems fir die minimalinvasive Implantation von Eileiter-Mikrostents:
Ubersicht (a) und Detail des Freisetzungsmechanismus (b).

9.3 Additive Fertigungsmethoden und Herstellung eines Applikationssystems

Far die additive Fertigung wird ein Volumenmodell benétigt. In der Regel wird das CAD-Modell
in eine STL-Datei (Surface Tesselation Language oder Standard Triangulation Language)
uberfihrt. Durch die Schnittstelle wird die Oberflache des Volumenkérpers trianguliert. Hier-
durch werden die einzelnen Elemente durch drei Eckpunkte und eine Flachennormale defi-
niert. Die Dimension der Elemente definiert die Auflésung des Objektes. Je hdher die Elemen-

tanzahl ist, desto genauer werden die Objekte abgebildet [145, 146].

Wie bereits im vorangegangenen Kapitel erwahnt, werden beim Polyjet-3D-Druck-Verfahren
komplexe Strukturen schichtweise aufgebaut. Die einzelnen Schichten werden durch UV-Be-
strahlung ausgehartet. Eine Schichtdicke betragt etwa 16 - 36 um. Das selektive Auftragen der
Photopolymer-Acrylharz-Schichten erfolgt wie bei einem Tintenstrahldruck. Der Druckkopf be-
steht aus einer Vielzahl von Mikrospritzkdpfen, die parallel Material drucken kénnen. Fir die
Fertigung des Handgehduse und des Freisetzungsmechanismus wurde der Objet30 Prime
(Stratasys, USA) mit dem Material VeroWhitePlus (ein Duromer mit einem
E-Modul von 2 - 3 GPa, einer Zugfestigkeit von 50 - 65 MPa und einer Bruchdehnung von
10 - 25 %) verwendet. Der Objet30 Prime fertigt mit bis zu acht Mikrospritzkdpfen. Nach der
Aushartung einer Schicht wird die Bauplattform um die Schichtdicke abgesenkt. Bei diesem
Druckprinzip kdnnen losgeldste Bereiche entstehen, sogenannte ,Inseln®, die nicht mit der
restlichen Schicht in Verbindung stehen oder ins Freie gedruckt werden wirden. Fir diese
Bereiche sind Strukturen aus Stltzmaterial nétig. Beim Objet30 Prime ist das Material fir die
Stitzstruktur SUP705™, eine Acrylat-Mixtur, bestehend aus den Hauptkomponenten Po-
lyethylenglycol, 1,2-Propandiol, Glycerol und 2-Hydroxyethylacrylat. Aufgrund der Wasserlds-
lichkeit des gelartigen SUP705™ lasst sich die Stiitzstruktur nach erfolgreichem Druck in ei-
nem Wasserbad mit geringer mechanischer Belastung entfernen, ohne die Oberflachenquali-

tat stark einzuschranken [147-150].
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Nach erfolgter Nachbehandlung wurden zwei Varianten des Applikationssystems zusammen-
gesetzt, die sich in der Dimensionierung des Kathetersystems unterschieden. Fir Variante 1
wurde ein dulerer Polytetrafluorethylen (PTFE)-Schlauch (di= 1,0 mm, do = 1,1 mm) (RCT
Reichelt Chemietechnik GmbH + Co, Deutschland) und ein inneres Polyetheretherketon
(PEEK)-Kapillar (di = 0,51 mm, do = 0,79 mm) (Proliquid GmbH, Deutschland) verwendet. Als
Fuhrungsdraht wurde der CholCE PT (Boston Scientific, USA) mit einem Durchmesser von

0,37 mm genutzt.

Variante 2 weist einen geringeren AuRendurchmesser auf. Fur die aul3ere Hille wurde ein
PTFE-Katheter (RCT Reichelt Chemietechnik GmbH + Co, Deutschland) mit einem Aul3en-
durchmesser von 1,01 mm und einem Innendurchmesser von 0,70 mm getestet. Als Innenka-
theter wurde ein Ballonkatheter Pantera 3.0/20 (BIOTRONIK AG, Schweiz) modifiziert, sodass
ein Auflendurchmesser von 0,67 mm und ein Innendurchmesser von 0,36 mm vorlag. Als Flh-
rungsdraht wurde ein Stahldraht mit einem Durchmesser von 0,2 mm und einer Kugelspitze

mit einem Durchmesser von 0,55 mm eingesetzt (vgl. Abb. 58).

a)

Abb. 58: Prototyp des Applikationssystems (Variante 2) mit Vorgangerhandgehause entsprechend Knorre (2020)
(a). Detailansicht der Katheterspitze mit geladenem (b) und halb freigesetztem Stent (c).
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Bei der Untersuchung der Kompatibilitat der Variante 1 und Variante 2 mit dem Ureterore-
noskop wurden Unterschiede identifiziert. Variante 1 passierte den Arbeitskanal des Ureter-
orenoskops mit deutlich héherer Reibung. Mit zunehmendem Krimmungsradius hielten die
Klebeverbindungen des inneren Kapillar im Handgehause der Belastung nicht dauerhaft stand.
Der Fuhrungskatheter CholCE PT liel3 sich im Vergleich leichter durch die Windungen von
Eileitergewebeproben fiihren. Es traten jedoch Perforationen direkt beim Ubergang zwischen
Gebarmutter und Eileiter auf, wenn der Eingang kollabiert war. Bei Variante 2 trat nur geringe
Reibung im Arbeitskanal auf und das Gewebe wurde aufgrund der Kugelspitze nicht perforiert.
Durch die geringere Formstabilitdt kann der Fuhrungsdraht mit Kugelspitze jedoch nur eine
geringe Distanz von bis zu 60 mm aulerhalb des Kathetersystems tUberbricken. Dies ist bei
einer durchschnittlichen Okklusionslange von maximal 20 mm ausreichend, weswegen in den

ex vivo Untersuchungen mit Variante 2 des Kathetersystems gearbeitet wird.
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10 Entwicklung eines Prufverfahrens fiir die simulierte Anwendung
des Eileiterstent-Applikationssystems in vitro

Zur Untersuchung des Applikationssystems wird ein Prufverfahren zur in vitro Untersuchung
der Handling-Eigenschaften sowie zur Ermittlung der Trackability entwickelt. Daruber hinaus
wird das Freisetzungsverhalten des Mikrostents aus dem Applikationssystem erprobt. Hierflr
wird zunachst ein technisches Eileitermodell aus CT-Daten eines humanen Eileiters abgeleitet
und in eine bestehende Prifvorrichtung am 1B e.V. implementiert. Es erfolgt eine Trackability-
Messung unter Bericksichtigung der Wechselwirkung mit einem Ureterorenoskop. Zum Ab-

schluss erfolgt die Freisetzung eines Mikrostent-Prototyps.

10.1 Entwicklung eines technischen Eileitermodells

Auf der Basis von mikrocomputertomografischen Daten humaner Eileiter, bereitgestellt durch
das Institut fir Anatomie der Universitdtsmedizin Rostock, erfolgte eine Rekonstruktion eines
dreidimensionalen Lumenpfades. Hierfir wurden 130 Schnittbilder im Isthmus hinsichtlich der
Lumenmittelpunkte und des durchschnittlichen Durchmessers analysiert. Die Ergebnisse wur-
denin ein dreidimensionales CAD-Modell Gbertragen. Dieses komplexe Modell war Ausgangs-

punkt fur die Entwicklung eines technischen Eileitermodells zur simulierten Anwendung.

Zur Erstellung des technischen Eileitermodells wurde der dreidimensionale Lumenpfad in ei-
nen zweidimensionalen Pfad Uberflhrt und in zwei Implantationspositionen unterteilt (vgl. Abb.
59). Implantationsposition 1 entspricht einer Implantation im proximalen Bereich des Isthmus

und Implantationsposition 2 entspricht einer Implantation im distalen Bereich des Isthmus.

Technisches
Eileitermodell

| _
O ;__

Rekonstruierter
3D-Lumenpfad

O)

& Isthmus

Endoskop-durchmesser

Abb. 59: Uberfiihrung des rekonstruierten 3D-Lumenpfades auf Basis von mikrocomputertomografischen Daten
humaner Eileiter, bereitgestellt durch das Institut fir Anatomie der Universitdtsmedizin Rostock, in ein
technisches Eileitermodell mit zwei Implantationspositionen 1 und 2.
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Somit wird der gesamte Isthmus mit einer Lange von 40 mm simuliert. Der zweidimensionale
Lumenpfad wurde um einen Pfad, entsprechend der Dimensionen eines Ureterorenoskops,
erganzt und in eine quadratische Platte mit einer Kantenlange von 10 cm und einer Starke von
0,5 cm gefertigt. Das Modell besteht aus einer Ober- und einer Unterhalfte. Die genutzte CAD-
Software war Creo Parametric (Vers. 7.0 und 10.0, PTC Inc., USA). Erste Anpassungen wur-
den im Rahmen einer Bachelorarbeit (Knorre 2020) durchgefuhrt. Die Halften wurden mit dem
Stereolithografie 3D-Drucker (Form 3, Formlabs, USA) unter Verwendung des Materials Clear
Resin V4 (RS-F2-GPCL-04, Formlabs, USA) gefertigt.

10.2 Prufvorrichtung zur simulierten Anwendung — Trackability-Untersuchun-
gen und Freisetzungsverhalten in vitro

Die Ermittlung der Trackability ist eine etablierte Methode zur Bewertung von Stentsystemen
aus dem kardiovaskularen Bereich. Die Trackability beschreibt die Fahigkeit eines Systems
gewundene Gefaldverlaufe zu passieren [151]. Ermittelt wird die benétigte Kraft zur Passage
eines bestimmten vaskularen Modells [152]. Die spezielle Messanordnung besteht aus einem
auf 37°C beheizten Wasserbad, in welchem das technische Modell, bspw. koronarer, periphe-
rer, neurovaskularer Blutgefalte oder des Eileiters, implementiert wird, einer Vorschiebevor-
richtung mit definierter Verfahrgeschwindigkeit flir den Vorschub des Stentsystems und eine
Kraftmessdose (Typ 3482, burster GmbH&Co. KG, Deutschland, Messbereich + 5 N) zur Er-
mittlung der Schubkraft. Abb. 60 zeigt den schematischen Versuchsaufbau. Zur Ermittlung der

Trackability wird die Messung n = 3 Mal wiederholt.
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Abb. 60: Schematischer Versuchsaufbau fiir die simulierte Anwendung im technischen Eileitermodell zur Ermitt-
lung der Trackability und des Freisetzungsverhaltens des Mikrostents in vitro. 1 zeigt die Position des
Eileitermodells, 2 markiert den Ubergang des Ureterorenoskops in das Eileitermodell und 3 kennzeichnet
den Ubergang des Kathetersystems in den Arbeitskanal des Ureterorenoskops.

Far die Untersuchung der Trackability im technischen Eileitermodell wurde eine Einspannvor-

richtung zur Befestigung des Modells im Wasserbad entwickelt. Durch Klemmen wurde das
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Ureterorenoskop vor dem technischen Modell fixiert. In die Verfahreinrichtung wurde das Ka-
thetersystem eingespannt, welches durch den Arbeitskanal des Ureterorenoskops geflihrt
wird. Ein Fuhrungsdraht mit einer Kugelspitze wurde bis zur Implantationsposition 1 gefuhrt.
In Abb. 61 sind das technische Eileitermodell sowie die Position des Modells im Wasserbad

und des Ureterorenoskops dargestellt.

Urete
orenosk

Abb. 61: Simulierte Anwendung im technischen Eileitermodell zur Ermittlung der Trackability in vitro. a) techni-
sches Eileitermodell mit markierter Implantationsposition 1 mit vorgeschobenem Stentsystem, beste-
hend aus dem Fiihrungsdraht mit Kugelspitze, dem geladenen Mikrostent-Protoypen, dem dufReren und
dem inneren Katheter sowie dem Ureterorenoskop. b) Position des technischen Eileitermodells und des
Ureterorenoskops im Prifstand.

In Abb. 62 sind die Kraft-Weg-Kurven der n = 3 Messungen sowie die entsprechend abgelei-

tete Mittelwertkurve dargestellt. Die mittlere Schubkraft liegt bei 1,49 + 0,13 N. Fir die Mittel-

wertkurve liegt das Maximum bei 1,84 N. Dazu im Vergleich liegt das Kraftmaximum in den

Einzelmessungen bei 2,33 N. Nach einem Kraftanstieg direkt zu Beginn der Messung bleibt

die gemessene Schubkraft bis zu einer Distanz von ca. 55 mm naherungsweise konstant, mit

einzelnen Peaks. Zum Ende der Messdistanz, ab ca. 55 mm, ist die Implantationsposition 1

(vgl. Abb. 59) erreicht.

Daruber hinaus erfolgte ein Implantationsversuch mit n = 3 Stentprototypen in Implantations-
position 2. HierfUr wurde ein vereinfachter Versuchsaufbau zur simulierten Anwendung ge-
nutzt. Dieser umfasste ein Wasserbad mit destilliertem Wasser, welches auf 37°C temperiert
wurde. Das technische Eileitermodell wurde im Becken fixiert. Der Versuch wurde durch Mak-

roaufnahmen dokumentiert.
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Abb. 62: Ermittelte Kraft-Weg-Diagramme zur Bestimmung der Trackability des entwickelten Applikationssystems
inkl. Eileiter-Mikrostent. Gegenuberstellung der Mittelwertkurve und der n = 3 Einzelmesskurven. Zum
Ende der Messdistanz, ab ca. 55 mm, ist die Implantationsposition 1 (vgl. Abb. 58) erreicht.

Der Versuch umfasste die Schritte: (i) Laden des Mikrostent-Prototypen in das Kathetersys-
tem, (ii) Vorschieben des Fihrungsdrahts, (iii) Positionierung des Applikationssystems, (iv)
Mikrostent-Freisetzung und (v) Zurtickziehen des Applikationssystems sowie des Fihrungs-
drahts, vgl. Abb. 63.

- - P
Abb. 63: Simulierte Anwendung mit Implantat der GroRe S. a) Vorschieben des Fihrungsdrahts bis zur Implanta-
tionsposition 2. b) Vorschieben des Kathetersystems bis zur Implantationsposition 2. c) Freisetzen des
Implantatprototypen und d) Detailansicht des freigesetzten Implantatprototypen.
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Die simulierte Anwendung im technischen Eileitermodell wurde mit drei Stents der Grolie S
durchgefihrt. Alle drei Stents wurden an der gewiinschten Implantationsstelle appliziert. Ein
Stent wanderte beim Freisetzen um 3 mm zuruck. Dies ist auf das glatte Material des techni-
schen Eileitermodells zurtickzufiihren. Ein Implantationsprozess dauerte ca. 5 bis 7 Minuten,
die Freisetzung erfolgte in wenigen Sekunden. Der Fihrungsdraht wurde erfolgreich durch die
expandierten Mikrostent-Prototypen zuriickgezogen. Als herausfordernd stellte sich das Vor-
schieben des Katheters um die erste Kurve dar. Durch das Spiel zwischen dem Lumenpfad
und dem Kathetersystem drickt sich der Katheter gegen die Aulenwand. Erst ab einer be-
stimmten Druckschwelle gleitet dieser weiter. Bei der Kurve hin zur Implantationsposition tritt
das Problem nicht auf. Hieraus wird abgeleitet, dass das Spiel zwischen Kathetersystem und
Arbeitskanal des Endoskops so gering wie moglich sein muss, um Reibung in den Kurven zu

minimieren.
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11 Ex vivo Untersuchungen zu simulierten Anwendung

Die im Rahmen der Arbeit durchgefuhrten ex vivo Untersuchungen stellen einen ersten Schritt
zur Vorbereitung zukUnftiger praklinischer Tierstudien sowie zur Vorbereitung einer zukinfti-
gen klinischen Erprobung dar. Hierflr werden zunachst geeignete Tiermodell identifiziert. Be-
dingungen sind dabei, neben der Verfigbarkeit, die anatomischen Gegebenheiten, wie die
Dimension der Eileiter. Dartiber hinaus werden tierische und humane Eileiter-Explantate hin-
sichtlich der mechanischen Eigenschaften untersucht. Es erfolgten simulierte Implantationen
in Eileiterpraparaten, die mittels Mikro-Computertomografie charakterisiert werden. Anhand
dieser Daten werden Aussagen uber die mechanischen Eigenschaften des Eileiter-Mikrostents
in realitatsnahen anatomischen Zielstrukturen getroffen und Perspektiven flr die praklinische

und klinische Erprobung des Eileiterstents abgeleitet.

11.1 Identifikation geeigneter Tiermodelle fiir die simulierte Anwendung

Die Dimensionen der Eizelle und des Eileiters sind bei Sdugetieren, einschliellich des Men-
schen, im Wesentlichen ahnlich. Bei den meisten Saugetieren, inklusive des Menschen, hat
die reife Eizelle einen Durchmesser von etwa 100 - 150 um. Die Lange des Eileiters betragt
bei den meisten Saugetieren, einschlielllich des Menschen, zwischen 10 und 16 cm. Diese
Ahnlichkeit in den Dimensionen spiegelt die evolutionére Konservierung der Reproduktionsor-
gane bei Saugetieren wider. Die Ubereinstimmung in Groe und Struktur erméglicht vergleich-
bare Fortpflanzungsprozesse und -mechanismen bei verschiedenen Saugetierarten [12, 27,
153].

Eileiter tierischen Ursprungs vom Schwein und vom Kaninchen und vom Meerschweinchen
wurden im Rahmen der vorliegenden Arbeit analysiert. Daneben erscheint das Tiermodell Rind
besonders vielversprechend fur zukinftige Analysen. Tierkadaver bzw. Explantate wurden
dankenswerter Weise vom Forschungsinstitut flr Nutztierbiologie, Dummerstorf, vom
Rostocker Zoo sowie vom Institut fir experimentelle Chirurgie der Universitatsmedizin Rostock
zur Verfugung gestellt. Das Tiermodell Meerschweinchen wurde aufgrund der, flr das Ureter-
orenoskop deutlich zu geringen, Zervix-Dimension verworfen [153]. Die Anatomie des weibli-
che Geschlechtstraktes der weiter verfolgten Spezies, Schwein und Kaninchen, ist in Abb. 64

dargestellt.

Die Eileiter der Sau verbinden die Ovarien mit den bis zu 150 cm langen Uterushdérnern, die in
den Uterus minden [154]. Die Eileiter selbst weisen eine Lange von 15 - 30 cm auf und sind
stark gewunden. Der Durchmesser der Ampulle betragt ca. 6 - 8 mm. Dieser Abschnitt ist
durch ausgepragte und komplexe Primar-, Sekundar- und Tertiarfalten gekennzeichnet. Der
Isthmus weist einen Durchmesser von 2 - 3 mm auf [155]. Der Ubergang in das Uterushorn ist

durch sechs bis zwdlf Langsfalten gepragt, welche als Verschlussmechanismus dienen [155].
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a) b)
Eileiter Uterus Uterushorn Eileiter Uterushorn

Ovar Zervix

Abb. 64: Schematische Darstellung der Anatomie des weibliche Geschlechtstraktes von Schweinen (a) und Ka-
ninchen (b).

Der Reproduktionstrakt des Kaninchens ist ahnlich aufgebaut. Die Ovarien sind langliche,

ovale Gebilde, welche ca. 1,5 cm lang und 0,5 cm breit sind und je nach Rasse ein Gewicht

von ca. 20 - 80 mg aufweisen [156—158]. Die Eileiter messen insgesamt eine Lange von ca.

9 - 15 cm und munden proximal in den Uterushornern [159]. Durch die zwei Uterushoérner wird

von einem Uterus duplex gesprochen. Die Uterushorner sind im Schnitt 7 - 8 cm lang und en-

den in jeweils eine Zervix, welche durch ein Septum voneinander getrennt sind, vgl. Abb. 65

[157, 160].
c)

Abb. 65: Gegenuberstellung der Zervix von Kaninchen (a), Schweinen (b) und Menschen (c).

a) b)

Im Rahmen anatomischer Studien haben Stahnke et al. verschiede geometrische Daten Gber
den Reproduktionstrakt von Schweine- und Kaninchen-Proben analysiert [153]. In Tab. 24 sind
die wichtigsten Kenndaten zusammengefasst. Die gemessenen Langen und Durchmesser fur

die Eileiter stimmen mit der Literatur uberein.
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Tab. 24: Ubersicht ermittelter Daten zu geometrischen Mafien des weiblichen Reproduktionstraktes vom Schwein
und Kaninchen [153].

Schwein Kaninchen
Uterushorn Lange [cm] 222,40 +9,53 9,10 +£0,85
Eileiter Lange [cm] 23,97 +1,39 3,27 +0,25
Ovarien Durchmesser [cm] 457 +0,45 1,41 0,09
Max. Durchmesser der Zervix [cm] 1,33 0,58 0,54 +0,08
AuRerer Durchmesser Isthmus [mm] 500 0,17 1,56 0,09
Innerer Durchmesser Isthmus [mm] 1,44 +0,06 0,65 +£0,08

11.2 Mechanische Analyse humaner und tierischer (Schwein und Kaninchen)
Tuba uterina zur Evaluierung geeigneter Tiermodelle

Zur mechanischen Analyse der Tuba uterina wird die radiale Compliance der Eileiter mit der
optischen Koharenztomografie (OCT) experimentell bestimmt. Die radiale Compliance be-
schreibt den Zusammenhang zwischen einem Innendruck und der zugehdrigen Lumenflache
und stellt somit ein Maf3 fur die Nachgiebigkeit des Gewebes dar, vgl. Abb. 66. Zur Ermittlung
der radialen Compliance von Eileitern wird auf Arbeiten aus dem kardiovaskularen Bereich
aufgebaut, die Brandt-Wunderlich et al. 2020 publizierte [161].

Eileiter- OCT-
lumen Katheter

Innendruck-
zunahme

Abb. 66: Schematische Veranschaulichung der Ermittlung der radialen Compliance. Durch das bildgebende Ver-
fahren wird das Innenlumen in Abhangigkeit von einem definierten Innendruck bestimmt, modifiziert nach
[162].

Fir das Experiment wird eine Eileiterprobe in einem auf 37°C temperierten Medienbehalter

mit phosphatgepufferte Kochsalzlésung (PBS, PAN Biotech GmbH, Deutschland) an beiden

Enden mit Luer-Schlauch-Anschlissen fixiert. Fir die Druckaufbringung ist eine Zentrifugal-

pumpe (BPS-i30, Levitronix GmbH, Schweiz) liber einen Tuohy-Borst-Adapter am proximalen

Ende der Probe angeschlossen. Im Adapter befindet sich zudem der Zugang fir den OCT-
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Katheter (Dragonfly OPTIS Imaging Catheter, Abbott Medical, USA). An das distale Ende der
Eileiterprobe wird ein Druckmessgerat (86A 3R-000000-005P G, Measurement Specialties

Inc., USA) angeschlossen. Der Versuchsaufbau ist in Abb. 67 dargestellt.

OCT
Terminal

Priufstand zur

Temperiertes PBS-

Druckaufbringung PC mit
sowie zur Druck- Mess- Druck- Bad mit
und Flussmessung Software sensor Eileiterprobe

Abb. 67: Versuchsaufbau zur Ermittlung der radialen Compliance, bestehend aus: (i) dem Prifstand zur Druck-
aufbringung sowie zur Druck- und Flussmessung, (ii) dem PC mit der Messsoftware, (iii) dem Druck-
sensor, (iv) dem temperierten PBS-Bad mit der Probe und dem OCT-Terminal.

Die Untersuchung wird an humanen und tierischen (Schwein und Kaninchen) Proben durch-

geflhrt. Der Druckbereich betragt 0 - 200 mmHg. Dabei wird der Druck bis 100 mmHg in

10 mmHg Schritten und daraufhin bis 200 mmHg in 50 mmHg Schritten erhéht. Wahrend jeder

Druckstufe erfolgt eine stationdre OCT-Messung, d.h. die Messung an einer Langsposition und

nicht entlang der gesamten Eileiter-Lange. Die dabei erhobenen Bilddaten werden mit der

Software GIMP (GNU Image Manipulation Program, Version 2.10.32, Rev. 1) hinsichtlich der

Lumenflache ausgewertet. Hierdurch lasst sich die normierte Compliance C in mmHg™ fir ei-

nen definierten Druckbereich auf Grundlage der Druck- und Lumenanderungen Ap; und AA,

sowie der Referenzlumenflache Ao wie in der nachfolgenden Formel 6 dargestellt, bestimmen.

_ Al,l_Al,O_ 1 _AA[_ 1
Pii—Pio Ao Api Ao

(6)

Die Ergebnisse fir die Untersuchung von porcinen Eileiterproben wurden 2023 durch Siewert
et al. Veroéffentlicht [162]. In Abb. 68 werden die Querschnittsaufnahmen des OCT-Scans der
verschiedenen Proben zu verschiedenen Druckstufen gegenibergestellt. Auf Grundlage die-
ser Daten wurden die Flache und der effektive Radius ermittelt und in Abb. 69 in Zusammen-

hang zu dem Druck visualisiert.
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0 mmHG 30 mmHg 60 mmHg 90 mmHg 180 mmHg

Abb. 68: Gegenlberstellung von OCT-Aufnahmen von porcinen und humanen Eileitern bei verschiedenen Druck-
stufen. Die OCT-Messung erfolgte jeweils stationar, d.h. an einer definierten Position bzgl. der Eileiter-
Langsachse.

Porcin

Human

Deutlich wird, dass der relevante Druckbereich 10 - 60 mmHg aufgrund der ermittelten effek-
tiven Radien <1 mm. In diesem Druckbereich stimmt die Druck-Lumen-Beziehung der porci-
nen und humanen Eileiter-Proben mit guter Naherung Uberein. Ab einen Druck von ca.
90 mmHg nimmt die Lumenflache bzw. der effektive Radius bei den humanen Eileiterproben

Uberproportional zu, ein Effekt der bei der porcinen Probe nicht beobachtet wurde (Abb. 69).

a) b)
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Abb. 69: Vergleich der ermittelten Lumenflache und des effektiven Radius porciner und humaner Eileiter-Proben
in Abhangigkeit vom Druck wahrend der ex vivo OCT-Messungen.

Fir den Druckbereich 10 - 60 mmHg wurde flr die porcinen Eileiterproben eine normierte

Compliance von 2,6E mmHG™" und fir die humanen Eileiterproben 2,9E3 mmHg™"' ermittelt.

Diese Compliancewerte sind gut vergleichbar mit entsprechenden Werten von Koronararterien

(1,7E bis 2,5E mmHg™"), die auf den publizierten Daten von Brandt-Wunderlich et al. (2020)

basieren [161].
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11.3 Analyse der Tuba uterina mittels Mikro-Computertomografie

In den nachfolgenden Kapiteln werden Analysen der Tuba uterina mittels Mikro-Computerto-
mografie als Grundlage zur Bewertung der Stentperformance nach erfolgreicher Implantation
durchgefuhrt. Hierflr wird zunachst das Verfahren erlautert, die Probenpraparation vorgestellt
und die Durchfihrung dokumentiert. Es werden Eileiterpraparate vom Schwein und Kaninchen

genutzt.

11.3.1 Grundlagen der Mirko-Computertomografie als bildgebendes Verfahren

Die Mikro-Computertomografie (u-CT) dient der zerstérungsfreien, dreidimensionalen Charak-
terisierung von Objekten (Werkstoffe und biologisches Gewebe) im Mirko-/Nanobereich [163].
Bei einem klinischen CT umkreisen die Strahlenquelle und der Detektor das Objekt vertikal,
wahrend bei einem u-CT das Objekt horizontal zwischen Strahlenquelle und Detektor schritt-
weise oder kontinuierlich rotiert. Das dreidimensionale Modell entsteht durch die computerge-
stltzte Kombination zweidimensionaler Objektebenen, die durch das Schnittverfahren der To-
mografie erzeugt werden. Wahrend des Schnittverfahrens werden die einzelnen Objektebe-

nen aus verschiedenen Richtungen auf Detektorebenen projiziert, vgl. Abb. 70.

a
o,
— ]
S
Probe —} o7 Detektor — ¢
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|
Strahlungs-
quelle e
) Strahlung
L |

Abb. 70: Prinzipskizze zur Mikro-Computertomografie. Die hier dargestellte Eileiter-Probe kann vor der Strah-
lungsquelle rotiert und vertikal verschoben werden. Durch den Abstand der Probe von der Strahlungs-
quelle kann Einfluss auf die VergrofRerung und damit die erzielbare Bildauflésung genommen werden.

Far die Bildgebung werden Rontgen- oder Synchrotronstrahlungsquellen verwendet — im Rah-
men der vorliegenden Arbeit werden nur Rontgenstrahlungsquellen bertcksichtigt [163, 164].
Die Computertomografie (engl. X-ray tomography) mit Réntgenstrahlungsquelle wird auch als
Roéntgentomografie bezeichnet. y-CTs mit Rdntgenstrahlungsquellen kénnen Auflésungen im

ein- bis zweistelligen Mikrometerbereich realisieren [164].
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Hintergrund der Modellerstellung durch die Rekonstruktion von u-CT-Daten ist die Kontrast-
darstellung durch die Interaktion der Materie mit der Rontgenstrahlung (hochenergetische
elektromagnetische Wellen). Die Strahlungsquelle erzeugt ein polychromatisches Rontgen-
spektrum. Die Réntgenstrahlen durchdringen das Objekt. Verschiedene Strukturen absorbie-
ren, schwachen, reflektieren, streuen oder beugen die Réntgenstrahlung unterschiedlich oder
verursachen Phasenverschiebungen [163, 164]. Ein Szintillator wandelt die Intensitat, die als
Grauwert fur jedes Pixel dargestellt wird, der erfassten Rontgenstrahlung in sichtbares Licht
um [164]. Der nachgeschaltete Detektor fungiert als Fotodiode und verarbeitet die Lichtdaten
in Elektronen [163]. Computergestitzt werden aus den Daten des Detektors dreidimensionale
Bilderstapel erzeugt, die eine rdumliche Lokalisierung von Strukturen sowie die Ermittlung der

geometrischen Dimension und der Dichte ermdglichen [164].

Die Graustufendarstellung beruht auf den Schwachungswerten der Strahlungsintensitat. Diese
Schwachungswerte, CT-Werte genannt, werden in der dimensionslosen Einheit Hounsfield
Units (HU) angegeben. Wasser wird ein CT-Wert von 0 HU und Luft ein CT-Wert von -1000
HU zugeordnet. Somit werden die CT-Werte nach folgender Formel 7 in Abhangigkeit von
Wasser definiert [165]:

CT-Wert = 1000 - #=Fwasser) -

Hwasser

11.3.2 Probenpraparation fiir die Mikro-Computertomografie

Zur Vorbereitung einer mikro-computertomographischen Analyse erfolgt die Probenprapara-
tion. Das zu untersuchende Objekt wird von uberflissigen Materialien befreit und auf der Tra-
gerplattform unbeweglich fixiert. Fir die Visualisierung von Gewebeproben oder heterogenen
Objekten sind Kontrasterhéhungen durch das Bearbeiten von Proben mit Kontrastierungslo-

sungen moglich.

Fur die mikro-computertomographische Analyse der tierischen Eileiter wurden die Proben vom
umliegenden Gewebe, insbesondere vom Fettgewebe freiprapariert. Fur die Schweine-Eileiter
umfasste die Praparation das Entfernen des restlichen Reproduktionstraktes (Ovarien, Ute-
rushéhner bis hin zur Zervix) sowie die Feinpraparation. Die finale Probenlange umfasste ca.
85 mm, die sich aus ca. 15 mm Uterushornibergang und 70 mm Eileiter zusammensetzen.
Fir die Praparation der Kaninchen-Proben wurde zunachst die Bauchdecke gedéffnet und der
Reproduktionstrakt herausgenommen. Anschlieend erfolgte die Freipraparation vom Uterus-
horn und den Ovarien, sodass eine Eileiterprobe mit einer Lange von 65 mm (15 mm Uterus-
horntibergang und 50 mm Eileiter) zur Verfigung stand. Jede Probe wurde in einem transpa-
renten Roéhrchen (Durchmesser flir Schweine-Probe 20 mm, Durchmesser fir Kaninchen-
Probe 10 mm) zentriert durch die Befestigung eines chirurgischen Fadens gelagert. Die Fixie-

rung erfolgte flr 72 h bei Raumtemperatur in Bouin’s Fixativ (Merck KGaA, Deutschland) in
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dem Uberkopfmischer Intelli-Mixer RM-2L (ELMI Ltd, Lettland). Um die Sichtbarkeit in der Bild-
gebung zu erhdhen, wurden die Proben nach einem Waschprozess 48 h lang bei Raumtem-
peratur in Lugolscher Lésung kontrastiert und gereinigt. Vor der y-CT-Analyse wurden die Pro-
ben in einem transparenten, luftundurchlassigen Gefal® (Durchmesser flir Schweine-Probe
20 mm, Durchmesser fur Kaninchen-Probe 10 mm) gelagert und in durchsichtiger Folie fixiert,

zur Vermeidung von Bewegungsartefakten, vgl. Abb. 71.

a) b) c) d)

%—I—-" o S
Abb. 71: Probenpraparation fiir mikro-computertomographische Untersuchungen von Eileiterproben. a) vollstan-

diger Reproduktionstrakt, b) feinpraparierte Eileiterprobe, c) biologisch fixierte Probe und d) mechanisch
fixierte Probe.

11.3.3 Durchfiihrung der mikro-computertomographischen Aufnahmen und digitale 3D-
Rekonstruktion der Proben

Die mikro-computertomographischen Analyse wurde mit einem kommerziellen 3D-Rdntgen-
mikroskop (SKYSCAN 1273, Bruker Corp., USA) bei einer raumlichen Auflésung von
7 um/Voxel durchgefuhrt. Die Probenpositionierung erfolgte moglichst nah am Detektor. Auf-
grund der Platzierung erfolgt der Gesamtscan in Teilscans einzelner Probenabschnitte durch

eine vertikale Schrittverschiebung. Die Teilscans werden zum Gesamtscan zusammengefugt.

Die Steuerung der Daten der erzeugten dreidimensionalen Bilderstapel erfolgt Uber die Ein-
stellung der Basisparameter des Rontgenmikroskops. Hierfir wurden Anspriche an die Ei-
genschaften der Bilderstapel definiert, wie bspw. die Reproduzierbarkeit der Daten, die Uber-
tragung der Scanparameter auf eine Mehrheit der Proben sowie eine ausreichende Kontras-
tierung fr eine automatisierte Kantendetektion zur Bestimmung geometrischer Malle, wie der
Lumenflache. Zu den Basisparametern zadhlen die Réhrenspannung, die Stromstarke der
Roéhre und die Belichtungszeit. Die Rotationsschrittgrofie tragt zusatzlich zum Umfang der ge-

nerierten Bilddaten bei. Flr die mikro-computertomografischen Aufnahmen der Schweine- und
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Kaninchen-Proben wurden die folgenden Scanparameter genutzt: eine Spannung von 90 kV,

eine Stromstarke von 50 pA, eine Belichtungszeit von 300 ms und ein Rotationsschritt von 0,15°.

Die Rekonstruktion der Rohdaten erfolgte mit der geratespezifischen Software NRecon (Bru-
ker Corp., USA). Mit der Software erfolgt die Grauwertezuteilung, die durch eine manuelle
Festlegung der Intervallgrenzen optimiert werden kann. Zudem sind Nachbearbeitungen mdg-
lich, wie bspw. die Reduktion von Ringartefakten, Glattungen oder die Korrektur der Strahlen-
aufhartung. Die Bewertung der rekonstruierten Bilddaten erfolgt durch die Auswertung der
Graustufen-Histogramme hinsichtlich des Kontrastes, Belichtungsartefakten und des Signal-
Rausch-Verhaltnisses, vgl. Abb. 72. Der Kontrast ist abhangig von der Intensitat, bzw. dem

Grauwertmaximum und -minimum der Bilddaten.
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Abb. 72: Beispielhafte Gegenuberstellung von Bilddaten eines Kanincheneileiters und dem entsprechenden
Grauwerte-Histogramm. Der Grauwert 85 trat am haufigsten auf. Das Grauwertmaximum liegt bei 227
und das Minimum bei 0. Somit liegt ein Kontrast von 227 vor. Damit ist das Bild ausreichend kontrastiert
fur eine automatische Kantendetektion, obwohl ein geringes Rauschen vorliegt.

Im Rahmen der Rekonstruktion der Bilddaten der Schweine- und Kaninchen-Proben erfolgten

die nachfolgenden Anpassungen: automatische Fehlausrichtungskorrektur und 100%-ige

Strahlaufhartungskorrektur ohne Glattung und Reduktion von Ringartefakten. In Abb. 73 sind

3D-Darstellungen der rekonstruierten Bilddaten einer exemplarischen Scheine- und Kanin-

chen-Probe gegenilbergestellt.

Fir die Ermittlung geometrischer Kenngréf3en durch die Analyse der u-CT-Daten wurden die
Software-Ressourcen CTvox (Bruker Corp., USA) und Imaged (Rasband W., National Institu-
tes of Health, USA) verwendet. Die zu ermitteInden Kenngrof3en sind die Lumendffnungsflache
Ao und der entsprechende effektive Durchmesser dao. Hierfur werden sechs Querschnittsbilder
pro Probe im relevanten, proximalen Bereich ausgewertet. Fir den proximalen Bereich der
Schweineeileiter wurden eine gemittelte Lumendffnungsflache A, = 0,45 + 0,15 mm? und ein
entsprechender effektive Durchmesser da, = 0,74 £ 0,12 mm bestimmt. Die Untersuchung der

Schweine-Proben wurden durch Dierke et al. veroffentlicht [166].
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Abb. 73: Rekonstruierte Bilddaten eines exemplarischen Schweineeileiters (a) und eines exemplarischen Kanin-
cheneileiters (b) im Querschnitt (1) und in einer 3D-Schnittdarstellung (2).

Fur die Kanincheneileiter wurden eine gemittelte Lumendffnungsflache A, = 0,16 + 0,03 mm?
und ein entsprechender effektive Durchmesser da, = 0,45 £ 0,05 mm ermittelt. In Abb. 74 sind
die gemittelten Lumendffnungsflachen und entsprechenden effektiven Durchmesser in Abhan-

gigkeit von der Messposition dargestellt.

a) 17 b) 1,
= 0,8 = 0,8 - M/M
€ 06 - £ 06 -
< 041 s 04 ——x
< < )
0,2 - e 202 -
0 T T T T T 1 0 T T T T T 1
0 1 2 3 4 5 6 0 1 2 3 4 5 6
Messebene Messebene
Schweine- Kaninchen- — Schweine- Kaninchen-
Proben Proben Proben Proben

Abb. 74: Gegenuberstellung der gemittelten Lumendffnungsflache Ao tierischer Eileitergewebeproben sowie der
entsprechenden effektiven Durchmesser dao Uber sechs Messebenen innerhalb des proximalen Be-
reichs.
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11.4 Simulierte ex vivo Anwendung von Mikrostent-Prototypen

Die simulierte ex vivo Anwendung ist der Abschluss der Machbarkeitsstudie im Rahmen der
vorliegenden Arbeit. Diese dient der Analyse und Beurteilung der Funktionalitat des entwickel-
ten Eileiter-Mikrostents und des dazugehdrigen Applikationssystems. Durch die simulierte An-
wendung werden ndherungsweise realitdtsnahe Implantationsbedingungen geschaffen, so-
dass die Stent-/Gewebe-Interaktion im Hinblick auf die mechanische Funktionalitat analysiert
werden kann. Die ex vivo Untersuchung von Mikrostent-Prototypen erfolgte in Schweine-Pro-
ben (n = 5), Kaninchen-Proben (n = 5) und humanen Proben (n = 3). Die Implantation erfolgte
in den linken Eileiter. Der rechte Eileiter diente als Kontrollgruppe und wurde zur Analyse der

geometrischen Kennwerte der Tuba uterina genutzt, vergl. Kapitel 11.3.

Im Rahmen der simulierten ex vivo Anwendung in Schweine-Proben wurden Mikrostent-Pro-
totypen in Eileiter von ausgewachsenen Sauen der Rasse Deutsche Landrasse (Sus scrofa
domesticus Erxleben, 1777) implantiert. Die Uteruspraparate wurden von dem Forschungs-
institut fur Nutztierbiologie (FBN) in Dummerstorf, Deutschland, zur Verfligung gestellt. Fir die
Implantation wurden Mikrostent-Prototypen der GrofRe L benutzt. Die Implantation erfolgte un-
ter Laborbedingungen. Ein Sensor-Ureterorenoskop BOA VISION (Nr. 7355071, 8,7FR WL
680 mm, RichardWolf GmbH, Deutschland) mit einem Arbeitskanal von 3,6 Fr (1,2 mm) wurde
durch den Gebarmutterhals zum Eileitereingang vorgeschoben. Der Flhrungsdraht wurde
durch den Arbeitskanal des Ureterorenoskops gefilhrt und passiert den proximalen Bereich
des Eileiters. Uber den Fiihrungsdraht wurde das Applikationssystem durch den Arbeitskanal
geflhrt und bis zur Implantationsposition vorgeschoben. Durch Betatigung des Freisetzungs-
mechanismus am Handstuck erfolgte eine erfolgreiche Implantation bei allen finf Versuchs-

proben.

Far die ex vivo Charakterisierung in Kaninchen-Proben wurden funf ausgewachsenen Kanin-
chenkdrper weiller Neuseeland-Kaninchen (Oryctolagus cuniculus Linnaeus 1758, Charles Ri-
ver Laboratories) verwendet, die vom Institut flir experimentelle Chirurgie der Universitatsme-
dizin Rostock nach Beendigung einer In-vivo-Studie (Nr. 7221.3-1-005/18) zur Verfligung ge-
stellt wurden. Es wurden Mikrostent-Prototypen der Grdfe S fur die Implantation genutzt. Das
Sensor-Ureterorenoskop wurde transvaginal eingefuihrt. Flr eine verbesserte Sichtkontrolle
des Implantationsprozesses wurde die Bauchdecke gedffnet, siehe Abb. 75. Wahrend des
Vorschiebens des Sensor-Ureterorenoskops bestand Rupturgefahr. Anstatt dass das Sensor-
Ureterorenoskop die ersten Windungen des Uterushorns passierte, dehnte sich der Bereich
der Gebarmutter durch die hohe Elastizitat des Gewebes auf. Dabei ist zu beachten, dass
mehrere Windungen mit Radien von 90° dokumentiert wurden. Um eine Ruptur zu vermeiden,
wurde das Sensor-Ureterorenoskop durch manuelle Hilfe bis zum Eileiter gefihrt. Die Dauer

des gesamten Eingriffs umfasste ca. 90 min. Aufgrund der genannten Herausforderungen
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wurde nur ein Prototyp im Bauchraum implantiert und vier weitere Mikrostent-Prototypen erst
nach der Praparation und Explantation der Reproduktionstrakte. Die Dauer der Implantation
nach vorheriger Feinpraparation betrug ca. 10 min. Die Dauer der ex vivo Implantation ist somit

nur leicht héher, als bei der simulierten Anwendung im technischen Eileitermodell (5 - 7 min).

Abb. 75: Einflihren deAIikatinssysterﬁs. a) ullnd b) Die Bauchd;:ke wurde geodffnet, das Endoskop muss
einen um 180 Grad geanderten Weg zurlicklegen. c) manuelle Hilfe, um den Eileiter zu erreichen.
Nach erfolgreicher Implantation wurden alle Proben feinprapariert, fixiert und kontrastiert fur
die mikro-computertomografische Analyse und Rekonstruktion. Die Analyse erfolgte mit den
gleichen Scanparametern, wie bei den Kontrollgruppen. Somit wurde eine Spannung von
90 kV, eine Stromstarke von 50 pA, eine Belichtungszeit von 300 ms und ein Rotationsschritt
von 0,15° verwendet. In Abb. 76 sind die rekonstruierten Bilddaten sowie die gemittelten geo-

metrischen Daten der Stentgruppe und der Kontrollgruppe gegenibergestellt.

Wie bei der Kontrollgruppe wurden zur Ermittlung geometrischer Kenngrdlien die u-CT-Daten
mit den Software-Ressourcen CTvox (Bruker Corp., USA) und ImagedJ (Rasband W., National
Institutes of Health, USA) hinsichtlich der Lumené&ffnungsflache A, und des entsprechenden
effektiven Durchmesser da, durch die Analyse von sechs Querschnittsbildern pro Probe aus-
gewertet.
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Abb. 76: Rekonstruierte Bilddaten exemplarischer Proben eines Schweineeileiters (a) mit Stent und eines Kanin-
cheneileiters (b) mit Stent in der Querschnittsansicht (1) und als dreidimensionales Schnittbild (2).

Fir den proximalen Bereich der Schweineeileiter wurden eine gemittelte Lumendffnungsflache
Ao = 0,98 + 0,24 mm? und ein entsprechender effektive Durchmesser da, = 1,11 + 0,13 mm
bestimmt. Somit ergibt sich ein Zuwachs fir die gemittelte Lumendéffnungsflache von 119,10 %
(die Lumendffnungsflache hat sich mehr als verdoppelt) und fir den entsprechenden effektiven
Durchmesser von 48,87 %. Fur die Kanincheneileiter wurden eine gemittelte Lumendéffnungs-
flaiche A,=0,39+0,04 mm? und ein entsprechender effektive  Durchmesser
dao = 0,70 £ 0,04 mm bestimmt. Dies entspricht einem Zuwachs, im Vergleich zur Kontroll-
gruppe, fur die gemittelte Lumendffnungsflache von 141,83 % (was knapp dem eineinhalbfa-
chen entspricht) und fir den entsprechenden effektiven Durchmesser von 55,44 %. In Abb. 77
sind die gemittelten Lumendffnungsflachen und entsprechenden effektiven Durchmesser der
Schweine- und Kaninchen-Proben in Abhangigkeit von der Messposition visualisiert und der
Kontrollgruppe gegenulbergestellt.
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0,5 T M 0’5 ]
O T T T T T 1 0 T T T T T 1
0 1 2 3 4 5 6 0 1 2 3 4 5 6
Messebene Messebene
——Kontrollgruppe =« Stentgruppe —Kontrollgruppe =< Stentgruppe
b.1)0,8 - b.2)0,8 - w
(g 0,6 - T 0,6 -
E 044 | e E 04 " —
< 02 - _, T 02
0 T T 1 O T T 1
0 2 4 6 0 2 4 6
Messebene Messebene
——Kontrollgruppe —<Stentgruppe ——Kontrollgruppe —<—Stentgruppe

Abb. 77: Gegenlberstellung ermittelter Dimensionen von Scheine-Proben (a) und Kaninchen-Proben (b). Gemit-
telte Lumendffnungsflache Ao (1) sowie der entsprechende effektive Durchmesser dao (2) Uber sechs
Messebenen innerhalb des proximalen Bereichs der Kontrollgruppe (ohne Stent) und der Stentgruppe.

Anhand des Kurvenverlaufs wird deutlich, dass der Mikrostent die urspriingliche Durchmes-

servariation Uber die Lange adaptiert und lediglich konsequent die Offnungsflache, bzw. den

entsprechenden Offnungsdurchmesser um einen Prozentsatz erweitert. In den rekonstruierten

Bilddaten wird deutlich, dass das Gewebe am proximalen und distalen Stentende nicht negativ

beeintrachtigt wird, indem bspw. der Eileiter durch veranderte Steifigkeiten abknickt. Stattdes-

sen folgt der Mikrostent dem nattrlichen Verlauf der Eileiter. Des Weiteren stimmen die ermit-
telten KenngrdéfRen sehr gut mit den von Stahnke et al. publizierten Durchmessern des Isthmus

Uberein [153].

Der Umgang mit humanen Proben erfolgte an der Klinik und Poliklinik fur Frauenheilkunde und
Geburtshilfe der Universitatsmedizin Greifswald durch Univ.-Prof. Dr. med. Marek Zygmunt.
Es wurden Implantationsversuche nach radikalen Hysterektomien am Préparat durchgefuhrt.
Hierfir wurde das Ureterorenoskop transzervikal eingefuhrt und tber den Arbeitskanal ein
Flhrungsdraht bis zum Bereich der Ampulla und das Applikationssystem tber den Fihrungs-
draht in den Isthmus vorgeschoben, vgl. Abb. 78 a. Durch das Auslésen des Freisetzungsme-
chanismus expandierte der Mikrostent-Prototyp. Der Versuch wurde mit drei Prototypen der
GrofRe L durchgefuhrt.
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Abb. 78: Univ.-Prof. Dr. med. Marek Zygmunt bei der Implantation (a) von Mikrostent-Prototypen in Explantate

des humanen Reproduktionstraktes und der anschlieBenden sonografischen Analyse (b).
Die Auswertung erfolgte sonografisch mit dem Voluson™ E10 Ultraschallsystem (GE
Healthcare Technologies, USA), sieche Abb. 78 b. In Abb. 79 wird die Sichtbarkeit des Mikro-
stent-Prototypen in sonografischen Aufnahmen nachgewiesen. Nach der sonografischen Ana-
lyse wurden die Praparate an die Pathologie Ubergeben. Die Sichtbarkeit des Implantates in
der Sonografie ist von entscheidender Bedeutung. Somit lasst sich die Stentposition leicht im
Rahmen von Nachsorgeuntersuchungen beim Facharzt kontrollieren. Es ist jedoch davon aus-
zugehen, dass im Laufe der Degradation die Sichtbarkeit abnimmt und zusatzliche Marker von
Vorteil sind.

**Artefakte durch

Nadeleinstiche
Mikrostent

Abb. 79: Sonografische Aufnahmen eines Mikrostent-Prototypen der GréRRe L. a) Abgrenzung der Stentstruktur
von Artefakten durch die Nadeleinstiche der Fixierung fiir die Implantation. b) Bestimmung der Position
und Lange des Mikrostent-Prototypen.
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11.5 Perspektiven fir die Produktisierung und die Translation des Eileiterstents
in die Klinik

Im Zuge der Machbarkeitsstudie wurde am 29. September 2023 ein europaisches Patent mit

dem Titel ,Implantat zur Wiederherstellung der Durchgangigkeit und Funktionalitat des Eilei-

ters im Reproduktionsgeschehen® zum Schutz der Erfindung eingereicht [167]. Ziel ist es durch

die Patentierung der Eileiterstent-Technologie eine wirtschaftliche Verwertung nach dem

,Freedom to Operate” Ansatz zu sichern. Das Patent stellt dabei eine wichtige strategische

Entscheidungshilfe fur die Produktentwicklungs- und Markteinfihrungsstrategie dar [168].

In dem Patent liegt der Fokus auf die Rekonstruktion der biologischen Funktion durch die Wie-
derherstellung der Tubendurchgangigkeit des Eileiters durch die Implantation des Eileiters-
tents im Sinne des ,Fit and Forget® Ansatzes. Das Ziel des ,Fit an Forget* Ansatzes ist es,
Implantate zu entwickeln, die nach der Einbringung in den Koérper optimal funktionieren und
keine oder nur minimale weitere Eingriffe erfordern. Hierdurch wird die Lebensqualitat von Pa-
tienten erheblich gesteigert. Insbesondere im Bereich der Reproduktionsmedizin ist die Stress-

reduktion fur die Betroffenen ein wesentlicher Bestandteil [169, 170].

Im Vordergrund des Patents steht ein optimierter Transport der Spermien und Eizelle durch
anwendungsspezifische Oberflachenstrukturierungen. Ein zentraler Aspekt ist die Wiederbe-
siedlung durch die Kinozilien. Durch lokale Wandstarkenschwankungen, wie bspw. in Abb. 80

dargestellt, soll die Eizelle die Stentstruts uneingeschrankt tberwinden kénnen [167].

a)
Kinozilien Eizelle Stentstrut
| l '
|
Eileiterwand
b)

,

1
1

i %

Abb. 80: Optimierter Eizellentransport durch lokale Wandstéarkenreduktion fir eine beschleunigte Wiederbesied-
lung durch Kinozilien (entsprechend Patentanmeldung 1130PP012EP vom 29.09.2023) [167].
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Darlber hinaus erfolgte eine internationale Patentanmeldung unter den Bestimmungen des
Patentzusammenarbeitsvertrags (engl. Patent Cooperation Treaty, PCT), in welcher die Mik-
rostrukturierungen spezifiziert wurden [171]. Dazu zahlt bspw. die VergrolRerung der Stento-
berflache durch die Mikrostrukturierungen, indem mikroskopische Buchten entstehen, die po-

sitive Auswirkungen auf die Spermienkapazitation haben, vgl. Abb. 81 [171].

Nl

\
/

\
»
h |

Abb. 81: Optimierung der Spermienkapazitation durch die Entstehung von Buchten in der Stentoberflache, ahn-
lich der Krypten in der Eileiterwand (entsprechend Patentanmeldung 1130PP012WO vom 29.09.2024)
[171].
Fir eine erfolgreiche Translation der Technologie in die Klinik muss der Nachweis der Sicher-
heit und Effektivitat fokussiert werden sowie die Diskussion der Zulassungsvoraussetzung und
damit einhergehende Vorbereitungen von Markteinfuhrungsstrategien. Ein zentraler Aspekt
der Bestimmung der Zulassungsvoraussetzungen ist die Klassifizierung des Eileiterstents
nach der europaischen Medizinprodukteverordnung. Die Kupferspirale als vergleichbares Im-
plantat ist der Medizinprodukt Klasse Il zugeordnet [172]. Diese Klasse richtet sich an die
hdchste Risikostufe und umfasst somit lebenserhaltende Implantate und Systeme zur Verab-
reichung von Medikamenten wie bspw. Herzschrittmacher oder Drug-Eluting-Stents [173]. Der
resorbierbare Eileiterstent, als Therapieoption in der Reproduktionsmedizin mit dem Ausblick
einer Drug-Eluting-Beschichtung, wird somit ebenfalls der Medizinprodukt Klasse Ill zugeord-
net. Das bedeutet, dass fir die Zulassung die strengsten Auflagen erflillt werden mussen, aber
auch besondere Anspriiche an die Uberwachung nach dem Inverkehrbringen und das Risiko-
management gelten [173]. Fur die klinische Bewertung sind umfangreiche Tierstudien zu pla-
nen, die vor allem die Analyse von Wechselwirkung des Mikrostent-Prototypen mit der Emb-

ryonalentwicklung forcieren, unter Berlcksichtigung der Nebenprodukte der Degradation.
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12 Zusammenfassung und Ausblick

Jedes 6. Paar im reproduktiven Alter leidet an unerfilitem Kinderwunsch. In Deutschland be-
trifft das stark belastende, emotionale Thema 6 Mio. Menschen [14, 24]. Eileitererkrankungen
sind mit 40 % einer der haufigsten Faktoren fur die Sterilitdt der Frau [14]. Der Eileiter als
komplexes Organ erflllt entscheidende biologische Funktionen wahrend des Eisprungs, der
Befruchtung und Embryonalentwicklung. Therapien der Tubensterilitat, wie die In-Vitro-Fertili-
sation, erzielen Schwangerschaftsraten von bis zu 30 % und sind mit physischen, psychischen

und finanziellen Belastungen sowie ethisch-religidsen Fragen assoziiert [14].

Im Rahmen der vorliegenden Dissertation wurden Beitrage zur Entwicklung eines innovativen
Therapieansatzes zur minimalinvasiven Behandlung proximaler Verschllisse von Eileitern bei
ungewollter Kinderlosigkeit erarbeitet. Zentraler Aspekt war die Erstellung eines Konzeptes fiir
ein selbstexpandierendes, biodegradierendes Implantat in Form einer Produktfamilie, umfas-
send der GrofRen S (do = 1,2 mm), M (d, = 1,6 mm) und L (d, = 2,3 mm). Hierfir wurden die

folgenden zentralen Arbeitsschwerpunkte durchgefiihrt:

= Definition eines umfassenden Anforderungskataloges zur Bestimmung der zentralen
Eigenschaften des Mikrostent-Designs aufbauend auf umfangreichen Literaturrecher-
chen Uber den weiblichen Reproduktionstrakt, die hormonellen anatomischen Veran-
derungen sowie zur Eileiterperistaltik und der bioresorbierenden Stenttechnologie,

= Virtuelle Konzeptentwicklung als CAD-Datei als Grundlage fiur die numerische De-
signanalyse und Fertigung

= Erstellung eines bilinearen Materialmodells mit elastisch-plastischem Verhalten durch
die mechanische Charakterisierung von Polymerfolien,

= In silico Analyse relevanter Lastfalle entsprechend der Prifnormen fur kardiovaskulare
Stents (strukturmechanische Charakterisierung des Mikrostent-Designs unter axialer
Belastung durch die Durchmesserreduktion zwischen zwei parallelen Platten und unter

radialer Belastung durch die Durchmesserreduktion durch ein Crimptool).

Parallel zur virtuellen Entwicklung erfolgte die Fertigung von Mikrostent-Prototypen sowie die
mechanische Charakterisierung im Labor entsprechend der Prufnormen flr kardiovaskulare
Stents. Die in silico Ergebnisse wurden den experimentellen Untersuchungen gegeniberge-
stellt. Dabei konnten sehr gute Ubereinstimmungen zwischen der Simulation und dem Experi-
ment nachgewiesen werden. Daruber hinaus wurden weitere relevante Lastfalle wie die Cha-
rakterisierung der Biegesteifigkeit, der Bestandigkeit gegen Dauerbelastungen und des De-

gradationsverhaltens in vitro untersucht.
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Ein weiterer Arbeitsschwerpunkt war die simulierte Anwendung sowie ex vivo Erprobung von
Mikrostent-Prototypen zur Vorbereitung praklinischer Studien. Zentrale Arbeitsschritte waren

die nachfolgenden Aspekte:

= Entwicklung eines Applikationssystems, inkl. des Freisetzungsmechanismus fur die mi-
nimalinvasive Implantation von Mikrostent-Prototypen,

= Simulierte Anwendung in einem eigenentwickelten, technischen Eileitermodell sowie
die Untersuchung der Trackability des Applikationssystems und des Stentfreisetzungs-
verhaltens,

= Charakterisierung geeigneter Tiermodelle durch die mechanische Analyse humaner
und tierischer (Schwein und Kaninchen) Eileiter hinsichtlich der Compliance,

= Implantationsversuche mit Mikrostent-Prototypen unter Verwendung des entwickelten
Applikationssystems in tierische (Schwein und Kaninchen) Eileiterproben zur Untersu-
chung der Stentperformance im Gewebe,

= Simulierte Implantation von Mikrostent-Prototypen in humane Hysterektomie-Explan-

tate sowie die sonografische Kontrolle der Positionierung.

Somit wurde eine umfangreiche Machbarkeitsstudie zur Funktionalitat der Mikrostent-Prototy-
pen durchgeflihrt. Durch die Ergebnisse der ex vivo Studie wurde die Wiederherstellung der
Tubendurchgangigkeit nach erfolgreicher Implantation belegt. Die Implantationen wurden voll-

standig positiv bewertet.

Potenzielle Optimierungsbedarfe zeigten sich im Stentdesign hinsichtlich des minimalen
Crimpdurchmessers. So ist Grofde L limitiert auf einen Crimpdurchmesser von 1,0 mm. Ein
moglicher Ansatz zur Optimierung ist die Reduktion der Wandstarke, da im Rahmen der Mach-
barkeitsstudie nachgewiesen werden konnte, dass die Radialkrafte des Stentdesigns Uberdi-
mensioniert sind und somit das Stentdesign angepasst werden kann. Zudem ist eine robuste
Designoptimierung hinsichtlich des Aufdendurchmessers und der mechanischen Eigenschaf-
ten geplant, um eine konstante mechanische Performance unabhangig von der Mikrostent-
Grole zu gewahrleisten. Hierflr werden zunachst Anpassungen an den bestehenden in silico
Modellen vorgenommen bei der Grofe S und M um die realen, fertigungsbedingten Geomet-

rien widerzuspiegeln.

Daruber hinaus bietet das Applikationssystem Potenziale zur Optimierung. Insbesondere der
Verankerungsmechanismus des inneren Kapillares im Handgehause und der Freisetzungs-
mechanismus sollen Uberarbeitet werden, um die Freisetzung intuitiver zu gestalten und den

bendtigten Kraftaufwand zu minimieren.

Die Beitrage zur Entwicklung eines minimalinvasiven Therapieansatzes proximaler Okklusio-
nen der Tuba uterina bei ungewollter Kinderlosigkeit bilden die Grundlage fir erste Tierstudien

und die Vorbereitung der klinischen Translation. Zukunftig missen die Wechselwirkungen des
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Implantates, sowie der Degradationsprodukte mit dem Gewebe und den Einfluss auf die Emb-
ryonalentwicklung charakterisiert werden. Dies sind wichtige Schritte zur Vorbereitung erster
Humanstudien, die eine Implantation unter Realbedingungen ermdglicht. Die Analyse der Tier-
modelle hat gezeigt, dass kein Reproduktionstrakt der vorgestellten Arten mit dem eines Men-
schen vollstandig vergleichbar ist, wodurch der Implantationsablauf nicht vollstandig im Tier-

modell erprobt werden kann.

Die Entwicklung eines bioresorbierbaren Mikrostents zur Behandlung von proximalen Okklu-
sionen stellt einen innovativen Therapieansatz fir die Reproduktionsmedizin dar. Es wird die
Funktionalitat des Eileiters wiederhergestellt und eine natirliche Empfangnis adressiert. Somit
verspricht die Technologie eine hohe Zuganglichkeit fir Betroffene, ohne in dem Konflikt mit
ethisch-religidsen Aspekten zu stehen, und eine deutlich geringere finanzielle und vor allem

korperliche Belastung fir Patientinnen.
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Thesen zur Dissertation

Entwicklung eines resorbierbaren Mikrostents —

Biomechanische Beitrage zur minimalinvasiven Behandlung von Eileiterverschlissen

vorgelegt von M.Sc. Ariane Dierke

Ungewollte Kinderlosigkeit belastet ca. jedes sechste Paar in Deutschland. Eine der haufigsten
Ursachen ist eine eingeschrankte Tubendurchgangigkeit. Aktuelle Methoden der Reprodukti-
onsmedizin erzielen nur geringe Geburtenraten, stellen eine starke psychische, physische und
finanzielle Belastung dar und sind teilweise nicht fir alle Betroffenen zuganglich. Im Rahmen
der vorliegenden Arbeit ist ein innovatives Konzept fir einen resorbierbaren Mikrostent zur
minimalinvasiven Behandlung von Eileiterverschliissen entwickelt worden. Wichtige Schwer-
punkte sind dabei die Designentwicklung unter Berlcksichtigung der Tubenperistaltik sowie
umfangreiche in silico und in vitro Charakterisierungen bis hin zur simulierten Anwendung

ex vivo. Die Ergebnisse der Dissertation werden in den folgenden Thesen zusammengefasst:

1. Bei ungewollter Kinderlosigkeit, bedingt durch die Infertilitat der Frau, wird primar auf die
assistierte Reproduktionsmedizin (ART) als Goldstandard zurlickgegriffen. Die Schwan-
gerschaftsraten liegen bei ca. 26 %, die Geburtenraten bei 17 % und die Abortrate bei 5 %.
Bei Betrachtung eines Zeitraumes von 20 Jahren (2002 bis 2022) ist ein deutlicher Zu-
wachs in der Anzahl durchgefuhrter Follikelpunktionen von Frischzyklen und Auftauzyklen
zu erkennen. 2022 wurden 123.332 plausible Behandlungszyklen in Deutschland durch-
gefuhrt.

2. Weitere Methoden der Reproduktionsmedizin sind die Tubenchirurgie und die transzervi-
kale Katheterisierung (TFTC). Die irreversible Tubenchirurgie erzielt mit einer Schwanger-
schaftsrate von ca. 43 %, einer Geburtenrate von 29 % und einer Abortrate von 6 % die
héchsten Kennwerte trotz des Operationsrisikos. Jedoch liegt die Eileiterschwanger-
schaftsrate bei fast 10 %. Die TFTC erzielt Schwangerschaftsraten von 27 %, Geburtenra-
ten von 22 % und eine Abortrate von 6 %. Es treten jedoch in den ersten sechs Monaten
nach der Behandlung bei 50 % der Patientinnen Reokklusionen auf, die das Risiko fur Ei-

leiterschwangerschaften erheblich steigern.

3. Somit sind wesentlichen Limitationen aktueller Methoden der Reproduktionsmedizin die
hohen psychischen, physischen und finanziellen Belastungen sowie die geringen Erfolgs-

raten. Daruber hinaus wurden in den letzten Jahren Auswirkungen der reproduktionsme-
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10.

dizinischen Malinahmen auf die Kindergesundheit untersucht. Erste Zusammenhange zwi-
schen Krankheiten und ART werden diskutiert, wodurch eine natirliche Empfangnis und

der Eileiter als Ort der Befruchtung starker fokussiert werden.

Durch die Etablierung eines minimalinvasiven Verfahrens werden das Operationsrisiko mi-
nimiert und ethische Kontraindikationen vermieden. Ein Mikroimplantat verringert das Re-
okklusionsrisiko und bewirkt eine Wiederherstellung der Funktionalitdt der Tuba uterina.

Durch das Konzept wird eine naturliche Empfangnis adressiert.

Biodegradierbare Implantate sind ein zentraler Ansatz innovativer Forschungen. Insbeson-
dere in der Stenttechnologie besteht ein hohes Potenzial, da ein dauerhafter Verbleib des
Implantates im Gefald nach der Behandlung in der Regel nicht nétig ist. Durch die Resorp-
tion wird das Risiko einer Restenose minimiert eine erneute Implantation kann bei Bedarf
erfolgen. Dabei lag der Fokus in den letzten 20 Jahren auf der Forschung und Entwicklung
resorbierbarer Materialien wie metallischen Werkstoffen, bspw. Magnesium, oder thermo-

plastischen Polymeren, bspw. Poly-L-lactid (PLLA).

Unter Berlcksichtigung der Einsatzdauer eines Mikrostents zur Behandlung proximaler
Okklusionen ist eine Degradationszeit von 6 bis 24 Monaten erstrebenswert und somit ist

PLLA als Werkstoff besonders geeignet.

Das Degradationsverhalten und die mechanische Performance wahrend des Degradati-
onsvorganges zur Beurteilung der Eignung des bioresorbierbaren Polymers als Werkstoff
fur einen selbstexpandierenden Mikrostent zur Behandlung proximaler Okklusionen der
Tuba uterina Iasst sich im Rahmen von ersten in vitro Degradationsstudien und Dauerbe-

lastungstests bei 37°C untersuchen.

Ein biegeweiches Implantat ist fur die Vermeidung von Reokklusionen und Gewebebe-
schadigungen im Eileiter unbedingt erforderlich. Zudem stellt die Biokompatibilitat mit den
spezifischen Epithelzellen der Eileiter, den Spermien und allen Stadien der Eizelle eine

besondere Herausforderung dar.

Die Biokompatibilitat ist nicht nur vom Material, sondern auch von der Implantatgeometrie
abhangig. Hieraus leiten sich in Kombination mit den Anforderungen aus den physiologie-
bedingten, mechanischen Lastfallen Vorgaben an die Implantatgeometrie ab, wie bspw.

eine maximale Flachenabdeckung von 25 %.

Zur Herstellung von Halbzeugen aus PLLA eignet sich ein Tauchverfahren. Durch die Va-
riation der Fertigungsparameter wird Einfluss auf die Endgeometrie genommen, sodass

die Fertigung verschiedener Wandstarken und Durchmesser erfolgen kann.
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Mit dem Femtosekundenlaserschneiden erfolgt die Mikrostrukturierung. Durch das Hoch-
prazisionsschneiden sind Strukturierungen im Mikrobereich moglich, welche flr das Mik-

rostentdesign notwendig sind.

Um anatomische Gegebenheiten zu bericksichtigen, und im Hinblick auf die Wahl eines
Tiermodells, erfolgt die Entwicklung von drei Grofden S, M und L mit unterschiedlichen

Aulendurchmessern und einer variablen Lange.

Zur Validierung einer naherungsweise durchmesserunabhangigen mechanischen Perfor-
mance (Kompressionsbestandigkeit und Radialbestandigkeit) eignet sich eine in silico Un-
tersuchung der drei Gréken mit einer Finite-Elemente-Methode zur numerischen Bestim-

mung von auftretenden Spannungsmaxima und Maximalkraften.

Experimentelle Tests zur Bestimmung der Biegesteifigkeit, der Kompressions- und Radi-
albestandigkeit sowie der Dauerbelastbarkeit mit hergestellten Prototypen sind unerlass-
lich. Hierfir mUssen relevante mechanische KenngréfRen und entsprechende Prifungen,

unter Berlcksichtigung internationaler Normen ermittelt, bzw. durchgefiihrt werden.

Zur Validierung der in silico Ergebnisse missen diese mit den experimentell ermittelten
Kenngrélen verglichen und ins Verhaltnis gesetzt werden. Fir die Stentgrofle L zeigt sich
eine sehr hohe Ubereinstimmung in den Ergebnissen. Bei GroRe S und M treten teilweise
moderate Abweichungen auf, die sich auf fertigungsbedingte Abweichungen in der Wand-

starke und Strutbreite zurlckfihren lassen.

Zur Bewertung der Funktionalitat der Mikrostent-Prototypen erfolgt eine simulierte Anwen-
dung in einem entwickelten, technischen Eileitermodell, welches auf mikro-computertomo-
grafischen Bilddaten basiert. Durch ein technisches Eileitermodell kdnnen Versuche unter
den gleichen Laborbedingungen wiederholt und somit der Einfluss spezifischer Anatomien

ausgeschlossen werden.

Bei der Entwicklung eines Applikationssystems ist die Kompatibilitdt mit dem Arbeitskanal
eines Ureterorenoskop ein zentraler Aspekt. Hieraus leitet sich die Untersuchung zwei ver-

schiedener Varianten fir das entsprechende Kathetersystem ab.

Durch die Ermittlung der Trackability des entwickelten Applikationssystems und die Unter-
suchung der Stentfreisetzung werden die Funktionalitdt des Applikationssystems und des

Mikrostent-Prototypen unter Laborbedingungen belegt.

Fir die Vorbereitung der praklinischen Studien werden geeignete Tiermodelle (Schwein
und Kaninchen) diskutiert. Obwohl die Eileiter von der Dimension sehr dhnlich sind, unter-
scheiden sich die Reproduktionstrakte der Tiere untereinander und vom Menschen. So ist

insbesondere die Zervix unterschiedlich positioniert.
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Durch die optische Koharenztomografie (OCT) ist die Bestimmung der Compliance von
Gewebe moglich, wodurch eine mechanische Charakterisierung humaner und tierischer
(Schwein und Kaninchen) Eileiter erfolgen kann. Fir einen Druckbereich von 10 bis
60 mmHg gibt es eine hohe Ubereinstimmung bei den drei Spezies. Dies entspricht dem
relevanten Durchmesserbereich fir die Implantation, wodurch beide Tierarten als Tiermo-

dell aus mechanischer Sicht geeignet sind.

Durch mikro-computertomografische Aufnahmen kann die Anatomie der Tiermodelle ana-
lysiert werden. Hierflir werden Eileiter feinprapariert, fixiert und kontrastiert. Durch die An-
wendung einer Software-Losung werden die Lumendffnungsflache und der entsprechende

effektive Durchmesser von Schnittebenen im proximalen Bereich der Eileiter ermittelt.

Mit dem entwickelten Applikationssystem kdnnen Implantationen von Mikrostent-Prototy-
pen in tierischen (Schwein und Kaninchen) Eileitern erfolgen. Hierfur werden die
Schweine-Proben zunachst vom Reproduktionstrakt freiprapariert, da die Lange der Ute-
rushérner mit dem Applikationssystem und dem Ureterorenoskop nicht Gberbrickbar ist.

Weitere Mikrostent-Prototypen werden in freipraparierte Eileiter von Kaninchen freigesetzt.

Die Implantation eines Mikrostent-Prototypen in einen Kaninchenkadaver bei geoffneter
Bauchdecke liefert zielflihrende Erkenntnisse zu dem Implantationsvorgang. Bei dem Im-
plantationsvorgang muss das Vorschieben des Ureterorenoskops durch das Uterushorn
manuell assistiert werden. Aufgrund der hohen Elastizitdt des Gewebes kdnnen ohne As-
sistenz die uber 90°-Windungen der Uterushoérner nicht iberwunden werden, wodurch eine

Rupturgefahr besteht.

Mikro-computertomografische Aufnahmen sind dazu geeignet Implantationsversuche ein-
deutig zu dokumentieren. Im Vergleich zur Kontrollgruppe (ohne Stent) zeigt sich eine
deutliche Vergroferung der Lumendffnungsflache und des entsprechenden effektiven
Durchmessers. Es wird ebenfalls nachgewiesen, dass der Mikrostent-Prototyp sich dem
Verlauf des Eileiters anpasst, wodurch das Gewebe im Ubergang zum Stent nicht negativ

beeintrachtigt wird.

Die umfangreiche Machbarkeitsstudie (inkl. in silico, in vitro und ex vivo Charakterisierun-
gen) zur Entwicklung eines bioresorbierbaren, selbstexpandierenden Polymerstents zur
minimalinvasiven Behandlung proximaler Okklusionen der Tuba uterina bei ungewollter
Kinderlosigkeit zeigt, dass die Mikrostent-Prototypen das Potenzial zur Wiederherstellung
der Funktionalitat der Eileiter und damit einhergehend einer natirlichen Empfangnis auf-

zeigen.
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