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Kurzfassung

In den letzten Jahren hat sich die endovaskuldre Versorgung von abdominalen Aorten-
Aneurysmen mittels Stentgrafts neben der konventionellen, offenen Operation als Alternativ-
verfahren zur Vermeidung einer Gefélruptur etabliert. Das erkrankte Gefd3 wird durch eine
Schlauchprothese iiberbriickt und somit vom systemischen Druck abgeschirmt. Trotz der
Weiterentwicklung von endovaskuldren Aortenprothesen in den letzten 15 Jahren weist die
minimal-invasive Versorgung noch eine Re-Interventionsrate von 20% innerhalb von 4 Jahren
auf. Mangelnde Abdichtung und Migration der Prothesen zdhlen zu den héaufigsten

Versagensursachen.

In dieser Arbeit wurden Faktoren fiir das Versagen von Stentgrafts identifiziert, Grundlagen
zur Testung dieser Prothesen gelegt sowie Designkriterien zur Weiterentwicklung dieser
Prothesen abgeleitet. Auf Grundlage von klinischen Daten, Experimenten und Berechnungen
wurde eine Bestimmung und Beurteilung von Migrations- und Abdichtungsparameter qualita-

tiv und quantitativ ermoglicht.

In 80% der untersuchten Patienten waren ein Fixierungsverlust infolge einer GefaBdilatation
oder das Abknicken der Prothese verantwortlich fiir die Migration der Prothesen. Es wurde
gezeigt, dass die Permeabilitdt von Thrombus zu einem erhohten Druck im Aneurysmasack
und somit zu einem Versagen der Behandlung bei wasserdurchldssigen Prothesen und kurzen
Fixierungszonen fiihrt. Endoleckagen II verursachen eine Wiederbelastung der Gefda3wand bis

zu Werten des systemischen Drucks und fithren hdufig zum Anwachsen des Aneurysmas.

Aufgrund der hohen Inzidenz dieser Leckage wurde ein neues Prothesendesign in Form einer
diinnen, iiberdimensionierten Membran entwickelt, welche einen Verschluss der Kollateralen
ermOglicht. Erste Ergebnisse zeigten, dass durch das Auskleiden des Aneurysmas eine ver-
besserte Abdichtung des Aneurysmas im Vergleich zu einer Standardprothese und eine adé-

quate Fixierung im Gefal3 erzielt werden.



Summary

In recent years minimally-invasive endovascular surgery of abdominal aortic aneurysms by
means of stentgrafts has emerged alongside conventional open surgery as an alternative pro-
cedure for the prevention of vessel rupture. The degenerated vessel is bridged by a tubular
prosthesis and is thereby decoupled from the systemic pressure. Despite the continuous evolu-
tion of endovascular stentgrafts over the last 15 years minimally-invasive treatment still suf-
fers a re-intervention rate of 20% within 4 years. Inadequate sealing and migration of the

prostheses rank among the most frequent failure causes.

In this study, factors of stentgraft failure were identified, basic principles for component
testing were established and design criteria for the development of prostheses were derived.
Based on clinical data, parametric and patient-specific in vitro experiments and on mathe-
matical models, fixation and flow forces were related to occurrence of migration in individual
patients. Based on in vitro permeability measurements of thrombus and clotted grafts an
analytical model was used to investigate the role of the thrombus as a sealing medium against
pressure build-up in the aneurysm sac. Additionally, the influence of retrograde flow through
the collateral vessels into the bridged aneurysm (endoleak II) on the pressure acting in the

aneurysm was analyzed.

In 80% of the patient data examined, a loss of fixation due to vessel dilation in the fixation
region, or kinking of the prosthesis, were responsible for migration of the prostheses. The
permeability of the thrombus was found to be sufficiently high to lead to pressurisation of the
aneurysm sac and thus to a failure of the treatment for a permeable prosthesis and short at-
tachment zones. Endoleak II was found topotentially lead to re-pressurization of the vessel
wall up to the systemic pressure and was frequently found to be the cause for dilatation of the

aneurysm clinically.

Due to the high incidence of this leakage type a new design was proposed, to completely seal
the collateral vessels by means of a thin, oversized membrane. It was demonstrated that seal-
ing of the aneurysm was improved in comparison to a standard prosthesis and appropriate

fixation stability could be achieved with the new implant design.
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Aneurysmaanatomie

abdominal

Aneurysma

Aneurysmaachse
Aneurysmasack
Angiographie
Aorta

Aortenruptur

Arteriosklerose

ASA-Klassifikation

GLOSSAR

proximal

suprarenal I

infrarenal } Aneurysmabhals
Aneurysmasack
e

Bifurkation
GefaRschenkel

distal

zum Abdomen/Bauchbereich gehorend

krankhafte Aufweitung eines arteriellen Blutgefdfles infolge angebo-
rener oder erworbener Wandverédnderungen

Hauptachse im Ameurysma

Zwischenraum der aufgeweiteten GefaBwand und der Prothese
rontgenologische Darstellung mithilfe injizierter Kontrastmittel
Hauptschlagader

Riss der Aorta aufgrund traumatischer oder aneurysmatischer Ge-
faBwandschadigung, meist unterhalb der Abzweigung der Nierenarte-
rien

Arterienverkalkung

Einschitzungskriterium des korperlichen Gesundheitszustandes des
Patienten, begriindet von der American Society of Anesthesiologists:

I: Patient an allen vitalen Organsystemen gesund.

II: An mindestens einem vitalen Organsystem erkrankt, jedoch
vollstdndig kompensiert.

III: An mindestens einem vitalen Organsystem erkrankt mit einer
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Glossary

Barespring

Bifurkation

Bypass

caudal

Coil

Diastole
Distal
elektiv

Embolisation

Endoleckage

Endotension

endovaskular
Erythrozyt

EVAR

Femorale

FDA

stindigen Bedrohung zur Dekompensation, jedoch zum Zeit-
punkt der Narkose kompensiert.

IV: An mindestens einem vitalen Organsystem erkrankt und akut
insuffizient mit anhaltender Bedrohung fiir das Leben.

V: An einem oder mehreren vitalen Organsystemen erkrankt und
akut insuffizient mit einer 50%-igen Wahrscheinlichkeit, dass
der Patient die ndchsten 24 Stunden mit und ohne Operation
nicht tiberlebt.

Stentsegmente, welche zur Fixierung oberhalb der Nierenarterien
verwendet werden. Sie sind nicht vom Graft ummantelt, um einen
Nierenarterienverschluss zu verhindern

Gabelung in zwei GefdB3aste

Uberbriickung eines GefiBabschnittes durch eine zum GeféB parallel
operativ angebrachte Gefdllprothese

zum Schwanze hin (beim aufrecht stehenden Menschen unten)

Spirale, welche Turbulenzen in der Blutstromung verursacht und so
die Bildung von Thrombus fordert.

die nach der Systole erfolgende Erschlaffung des Herzmuskels.
vom Herzen entfernt
auswihlend, nur bestimmte Teile ergreifend, freiwillig

Kathetergesteuerter Gefafverschluss mit Spiralen, Mikropartikeln
oder Gewebeklebern

Leckage in den bereits versorgten Aneurysmasack

Belastung der Aneurysmawand nach Uberbriickung mit einem
Stentgraft ohne diagnostizierbare Leckage

im Gefal befindlich
rotes Blutkdrperchen

Endovascular Aortic Repair: Medizinsches Verfahren, bei dem eine
Prothese in ein Gefa3 gebracht wird, um dessen defekte Stellen zu
iiberbriicken.

Oberschenkelarterie

Food and Drug Administration, welche fiir die Zulassung von Prothe-
sen im amerikanischen Raum zusténdig ist
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Glossary

Fibrinogese

Fibrinolyse

Graft

Granulationsgewebe

Halswinkel

Iliakale
infrarenal
Insuffizienz
Intervention
n vitro

in vivo

Kalkplaques

Katheter

Katheterballon

Kollaterale

koronare Gefialle

lateral

Leckage

Lumen

Migration

minimal-invasiv

Umwandlung von Fibrinogen in Fibrin zur Bildung eines sekundiren
Thrombus

Auflosung eines Blutgerinnsels

diinnes Rohr als GefdB3einsatz oder —ersatz. Es besteht zumeist aus
Polyester oder Polytetrafluorethylen

im Rahmen der Wundheilung entstehemdes Gewebe

Winkel zwischen dem proximalen Gefdfhals und der Aneurysmaach-
se

Beckenarterie

unterhalb der Nierenarterie

ungeniigende Funktion bzw. Leistung eines Organs

Eingriff; therapeutische oder vorbeugende drztliche MaBnahme
(lat.) im (Reagenz-)Glas, d.h. auBerhalb des lebenden Organismus
(lat.) am Lebendigen, d.h. innerhalb des lebenden Organismus

Kalkschichten, die an der GefaBBwand durch arteriosklerotische Ver-
anderungen des Gefidlles entstehen

flexibles Instrument zum Einfiihren in Hohlorgane oder Gefale. Der
Stentgraft wird mit Hilfe eines Katheters implantiert

Ballon, der minimal-invasiv mit einem Kathetersystem eingebracht
wird und zur Aufweitung von Gefdllen oder Stents in der vaskuldren
Chirurgie verwendet wird.

Seitenidste: VerbindungsgefiaBe zu Parallelarterien
Herzkranzgefille
von der Mittellinie eines Organs abgewandt; an der Seite gelegen

Undichtigkeit der Prothese oder Fluss aus Seitendsten in das BAA;
Keine Abdichtung vom duBleren Druck, welches zu einem Versagen
der Funktion der Prothese fiihren kann

durchstromter Querschnitt im Gefd3, innerer Durchmesser eines
rohrenférmig hohlen Organs

Abrutschen der Prothese um mindestens 5 mm

Schonende Operationsmethode, bei der ein moglichst kleiner Opera-
tionsschnitt zur Operation durchgefiihrt wird
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morbid

nativ

Nidus

Okkluder
porcin
post-operativ
pré-operativ
proximal
Renale
Ruptur

sekundire
Migration

Stase

Stent

suprarenal

Systemischer Blut-
druck

Systole

Thrombozyt
Thrombus

Ubermaf

Uberstentung

ventral

kréanklich, krankhaft
unberiihrt, hier: nicht thrombosiert

im CT visualisierte durchstromte Flache neben der Prothese im aneu-
rysmatischen Bereich bei Auftreten von Endoleckagen.

Implantat zum VerschluB3 einer Arterie

vom Hausschwein stammend

nach der Operation

vor der Operation

ndher am Herzen liegend

Nierenarterie

Einreilen der GefaBwand des Aneurysmas durch die Druckbelastung

Abrutschen der Prothese, welches erst nach 12 Monaten post-operativ
auftritt

Stau bzw. Ruhe einer ansonsten bewegten Korperfliissigkeit.

Drahtgeflecht, welches zur Stiitzung von Gefiflen oder zur Fixierung
von endovaskuldren Prothesen verwendet wird

oberhalb der Nierenarterie

Arterieller Blutdruck: Im Normalfall 80/120 mmHg

mit der Diastole rhythmisch abwechselnde Zusammenziehung des
Herzmuskels

Blutplattchen
zu einer Thrombose fithrendes Blutgerinnsel; Blutpfropf

Durchmesserdifferenz zwischen Prothese und Gefi3 bezogen auf den
Prothesendurchmesser

Fliissigkeitsdurchldssige Verldngerung des Stents

bauchwirts gelegen; im Bauch lokalisiert, an der Bauchwand auftre-
tend



Kapitel 1

EINLEITUNG

Die Priavalenz von GefédlBkrankheiten nimmt in den westlichen Lédndern immer mehr zu (Eu-
ropean cardiovascular disease statistics 2005 edition ). Zu diesen Krankheiten zihlt das
Aneurysma, eine lokale Aufweitung von BlutgefaBBen um mehr als 50 %. Jahrlich starben in
den USA Ende des 20. Jahrhunderts 15.000 Menschen an einer Ruptur des abdominalen
Aortenaneurymas (AAA) *. Somit zihlte die Ruptur des AAA zu dieser Zeit zu den 15-
hiufigsten Todesursachen in den USA. Standardgemél wird zur Privention einer Ruptur der
krankhaft erweitete Gefdllbereich in einer offenen Operation durch eine Gefallprothese iiber-
briickt (Abbildung 1.1A). Die Belastung auf das erkrankte Gefdl3gebiet durch den systemi-
schen Blutdruck wird dadurch reduziert und eine Ruptur des Gefdfles vermieden. Das Opera-
tionsrisiko ist jedoch bei dem zumeist bereits stark erkrankten Patientengut hoch, so dass sich
in den letzten 15 Jahren die minimal-invasive Methode der endovaskuldren Aortenreparatur
(EVAR) mittels Stentgraft (Rohrprothese) als Alternativverfahren etabliert hat '®°%!%
(Abbildung 1.1B). Durch einen kleinen Schnitt in der Leistengegend wird die GefdB3prothese

mit Hilfe eines Katheters durch die femoralen Arterien in das Aneurysma implantiert.

Gesunder
I
Blutfluss GefaRdurchmesser
ﬂ —Nierenarterien

Fixierungsbereich

Gesunder
GefaRabschnitt

Eréffnung des
GefaRes

GefaBbereich
(Aneurysma)

Graft
Stent

Polyester-
prothese

Fixierung
durch Naht

\
Seitengefille

Fixierungsbereich

A — Beckenarterien

Abbildung 1.1:  Uberbriickung eines Aneurysmas mit einer Gefifiprothese > (4)
und einem Stentgraft (B).
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Kapitel 1  Einleitung

Aufgrund der minimal-invasiven, schonenderen Implantationstechnik von EVAR ist die
primire Erfolgsrate (Uberleben der ersten 30 Tage nach dem Eingriff) im Vergleich zur kon-
ventionellen, offenen Chirurgie hoch 8 Jedoch sind, seit Einfiihrung dieser Methode 1990,
Zweifel an der Effektivitit des Verfahrens aufgekommen '*. Zwar wurden in den letzten 15
Jahren das Design und das Material der Stentgrafts deutlich verbessert und die Erfolgsrate

innerhalb der ersten fiinf Jahre verdoppelt "'

, jedoch liegt bis heute eine hohe sekundire
Komplikationsrate von 41% bei EVAR im Vergleich zu 9% bei der offenen Operation inner-
halb von vier Jahren vor ”°. Die Differenz ist dadurch zu erkléren, dass bei offener Operation
das vorliegende Aneurysma unmittelbar behandelt werden kann. Die Prothese wird direkt mit
der Arterie vor und hinter dem Aneurysma verndht und alle undichten Stellen werden intra-
operativ abgedichtet. Die Stentgraftprothese hingegen muss durch einen entfaltbaren Fixie-
rungsmechanismus im Gefiall verankert werden und sich der Geometrie des jeweiligen Aneu-
rysmas anpassen, so dass eine adequate Abdichtung des Aneurysmasacks zum Blutstrom
gewihrleistet ist. Somit muss eine Stentgraftprothese deutlich hohere Anforderungen als eine

konventionelle Prothese erfiillen und nicht alle Aneurysmengeometrien sind fiir die Implanta-

tion eines Stentgrafts geeignet.

1.1 Stentgraftversagen

Ein Versagen der Behandlung liegt vor, wenn trotz Prothese die Spannung in der degenerier-
ten GefdaBwand infolge des Drucks im Aneurysmasack iiber der Ermiidungsfestigkeit der

191

GefaBwand liegt . Die Diagnose des Versagens erfolgt visuell mittels Angiographie und
Kontrastmittel-Computer-Tomographie. Eine VergroBerung des Aneurysmas post-operativ
resultiert aus einer zu hohen Belastung des dilatierten Gefda3bereichs und entspricht somit
einem Versagen der Uberbriickung. Mit einem Schrumpfen oder Gleichbleiben des Aneurys-
mas wird ein Erfolg der Behandlung assoziiert '°'. Die Auswirkung von auftretenden Kom-

plikationen auf die Belastungshohe des Aneurysmas bzw. das Rupturrisiko kann anhand

dieser klinischen Nachuntersuchungen nur im beschrankten Rahmen bewertet werden.

Die haufigsten Komplikationen von Stentgrafts sind das Auftreten von Leckagen in den {iber-

75,79

briickten GefaBBbereich und die Migration (Abrutschen) der Prothesen . Das Auftreten von

Leckagen wird dabei ortsabhingig in drei Gruppen eingeteilt '*':

e der systemische Blutstrom gelangt bei unzureichender Abdichtung im Fixierungsbe-

reich zwischen Stentgraft und GefaBwand in den iiberbriickten Bereich;
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e cin retrograder Blutfluss aus den von der Aorta pra-operativ gespeisten Seitengefdfien
kann durch die Druckreduzierung im Aneurysmasack induziert werden;
e durch undichte Stellen in der Prothesenwand gelangt das Blut in den Bereich zwischen
Stentgraft und Aneurysmawand.
Die Hohe der Belastung des Aneurysmas durch die unterschiedlichen Leckagetypen und die

. Konsens ist, dass bei einer

damit bestehende Rupturgefahr werden kontrovers diskutiert
direkten Verbindung des Aneurysmas zum systemischen Blutfluss keine Druckreduktion im
tiberbriickten Gebiet stattfindet. Die Hohe der Wiederbelastung des Aneurysmas durch einen
retrograden Fluss aus den im liberbriickten Gebiet abgehenden Seitengefiflen ist unbekannt.
Eine weitere Komplikation besteht in der Zunahme des Aneurysmas ohne diagnostizierbare
Ursache: die so genannte Endotension wird in ungefihr 20% der Fille beobachtet *'*°. Her-
kommlichen Stentgrafts sind in der Regel wasserdurchléssig und sollen durch das Blut, wel-
ches am Graft gerinnt, abgedichtet werden. In den Fixierungsbereichen befindet bzw. bildet
sich oftmals ein Thrombus (Blutkoagel) zwischen Prothese und Aortenwand. Eine zu hohe
Porositdt der verwendeten Stentgraftmaterialien oder ein geringer, nicht detektierbarer Fliis-
sigkeitstransfer iiber den Thrombus im Fixierungsbereich oder den Seitengefiflen in den
{iberbriickten Bereich werden als mogliche Ursache fiir Endotension genannt *2%. Dieses
wurde bisher jedoch nicht gezielt untersucht.

Das Auftreten von Komplikationen wurde prothesen- und aneurysmenspezifisch beobachtet
18191 “Eindeutige Versagensursachen, auf dessen Grundlage eine konstruktive Verbesserung
der Prothese erfolgen kann, sind jedoch anhand von klinischen Studien oftmals schwierig zu
bestimmen. Betrachtet man die Migration, so ist es auf Basis von Berechnungen und in vitro
Untersuchungen moglich, eine Abschitzung der Fixierung und der Belastung einer Prothese
durch den im K&rper herrschenden Blutfluss durchzufiihren #7012 17:118:124136 ‘Ryjese Unter-
suchungen wurden jedoch bisher nicht mit klinischen Ergebnissen in Beziehung gesetzt.
Dadurch ist eine Festlegung der zur Auslegung der Prothese benétigten quantitativen Parame-
ter, wie beispielsweise der bendtigten Fixierungskraft einer Prothese, unsicher. Zudem wur-
den bislang einige Randbedingungen zur Auslegung von Stentgrafts nicht in die Untersu-
chungen miteinbezogen: Wahrend bei Prothesen, welche im Knochen verankert werden,
insbesondere die Primirstabilitdt im Vordergrund steht, so tritt bei den endovaskuldren Pro-

218 v: .
f “°°. Dies ist ver-

thesen eine Migration insbesondere im spédteren post-operativen Verlauf au
mutlich auf das fehlende Einwachsen und somit der fehlenden sekundéren Stabilitdt der Pro-

these zuriickzufithren. Die Migrationen sind im Allgemeinen nicht auf die Ermiidung des
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Stentgrafts zuriickzufiihren, sondern konnten vielmehr durch die Morphologiednderung des
Aneurysmas bei einem Schrumpfen oder Anwachsen des Aneurysmas im spéteren post-

6074 Inwieweit die Fixierung und Abdichtung

operativen Zeitraum verursacht worden sein
eines Stentgrafts durch Morphologiednerung bzw. die Prothesenlagednderung beeinflusst

werden ist bisher ungeklért.

1.2 Zielstellung

Ziel dieser Studie ist die Untersuchung der Versagensursachen von EVAR und die Bestim-
mung notwendiger Kriterien zur Auslegung von Stentgraftprothesen. Basierend auf klinischen
Versagensszenarien sollen Testsysteme zur Untersuchung von Fixierungs- und Abdichtungs-
parameter erstellt und auf ihre Aussagefdhigkeit iiberpriift werden. Auf Grundlage dieser
Erkenntnisse sollen Designkriterien formuliert werden, welche zu einem neuen, verbesserten

Stentgraftdesign fiihren sollen.

1.3 Studiendesign

Diese Studie gliedert sich in die Versagensanalyse von EVAR und in die Umsetzung der auf

deren Grundlage gewonnenen Erkenntnisse in ein verbessertes Stentgraftdesign.

Schwerpunkte der Versagensanalyse sind:

e die Ursachen fiir Migration von Stentgrafts,
e der Einfluss der einzelnen Leckagetypen auf den klinischen Erfolg von EVAR sowie

die Untersuchung des Mechanismus zur Entstehung von Endotension.

Ausgangspunkt dieser Arbeit ist eine retrospektiv durchgefiihrte klinische Studie, die auf
Patientendaten des Allgemeinen Krankenhaus Hamburg-Harburg basiert. Relevante, klinische
Parameter aus dieser Studie werden experimentell und anhand von mathematischen Modellen
untersucht und mit den klinischen Daten in direkten Bezug gesetzt. Dadurch konnen klinische
Parameter evaluiert und die quantitative Bestimmung der Parameter zur Auslegung der Pro-

thesen verbessert werden.

Migration

Schwerpunkt der Migrationsuntersuchung liegt in dieser Studie neben dem Einfluss des Pro-
thesentyps auf dem Einfluss der direkt post-operativ vorliegenden Prothesenlage im Aneu-

rysma und deren Anderung iiber den Nachuntersuchungszeitraum aufgrund der Morphologie-
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anderung des Aneurysmas auf das klinische Auftreten von Migration. Eine Evaluierung der
Fixierung und Belastung der Prothese auf Basis patientenspezifischer Parameter erfolgt an-
hand von mathematischen Modellen in Kombination mit Experimenten. Dabei wird folgende

Hypothese iiberpriift:
Hypothese I:

Das Auftreten von Migration nach 6 Monaten post-operativ wird durch die Prothesenlagein-

derung aufgrund der Morphologiednderung des Aneurysma hervorgerufen.

Abdichtung

Voraussetzung zur Druckreduzierung im Aneurysmasack ist eine vollstindige Abdichtung
zum systemischen Blutfluss. Die Inzidenz der einzelnen Leckagen und ihr Einfluss auf den
klinischen Erfolg werden anhand der klinischen Studie analysiert. Ein mathematisches Modell
wird verwendet, um den Druck, der bei Endoleckage II im Aneurysmasack entsteht, zu be-
rechnen. Des Weiteren wird untersucht, ob das Auftreten von Endoleckagen von dem Prothe-

sentyp oder von Vorerkrankungen der Patienten beeinflusst wird.

Zur Untersuchung des Mechanismus von Endotension wird die Abdichtungseigenschaft von
Thrombus bestimmt. Dazu werden Permeabilitditsmessungen an Thromben und thrombosier-
ten Prothesen durchgefiihrt. Mit Hilfe eines mathematischen Modells wird in Abhédngigkeit
der Thrombusformierung der resultierende Druck im Aneurysma berechnet. Es wird dabei

folgende Hypothese untersucht.
Hypothese I1:

Endotension wird durch die mangelnde Abdichtung des Thrombus entlang der Prothese, in

den SeitengefdBen und an der Fixierungsregion verursacht.

Basierend auf diesen Ergebnissen werden Designkriterien zur Verbesserung von
Stentgraftprothesen zur Vermeidung von Migration und Endoleckagen erarbeitet. Ein Design-
vorschlag wird vorgestellt, anhand von Berechnungen ausgelegt und gefertigt. Experimentell

wird dieser im Vergleich zu Standardprothesen getestet.
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Kapitel 3~ Migration

Kapitel 2
HINTERGRUND

In diesem Kapitel werden Entstehung und die Problematik der Aortenaneurysmen und deren
Versorgungsmdglichkeiten beschrieben. Es wird ein Uberblick iiber die géingigen minimal-
invasiven Prothesen sowie deren klinische Erfolgs- und Komplikationsrate im Vergleich zum
konventionellen, offenen Verfahren gegeben. Neben den klinischen Studien werden zur Beur-
teilung und Auslegung der Prothesen pri-klinische Untersuchungen durchgefiihrt. Eine kurze

Zusammenfassung dieser ist angeschlossen.

2.1 Aneurysma

Als Aneurysma bezeichnet man eine spindel- oder sackférmige, permanente Querschnittser-
weiterung von arteriellen Blutgefilen auf mindestens den 1,5-fachen Durchmesser bezogen
auf den normalen GefdBdurchmesser entsprechend des Alters und der GroBe des Patienten '*
(Abbildung 2.1 A & B). Diese Erweiterung entsteht durch eine krankhafte, degenerative
Verdnderung der Gefiwand . Durch die Degeneration wird das Gefil um das 3-5-fache
steifer und die Festigkeit nimmt durchschnittlich um das 1,5-fache ab **!''®'*! Die Steifig-
keitszunahme zieht oftmals eine Blutdruckerh6hung und somit eine erhohte Belastung des
GefiBes nach sich ®. Durch die geringere Festigkeit plastiziert das GefiBgewebe. Tritt eine
Zunahme des Gefaf8durchmessers auf, nehmen die Spannungen in der GefiBwand entspre-
chend dem Laplace Gesetz weiter zu, so dass sich das Gefa3 kontinuierlich aufweitet. Aneu-
rysmen treten in der Regel in Verbindung mit Arteriosklerose auf, jedoch sind auch geneti-
schen Ursachen sowie Rauchen und Bluthochdruck (systemischer Druck >140 mmHg) Auslo-

31,34,48,87,221,221
ger - onAeel2alasl

Ein Aneurysma kann an diversen Stellen des GefaBBsystems entstehen: beispielsweise auch an
Gehirn- oder Beinarterien. Bei 95% aller Patienten tritt es in der Aorta (Bauchschlagader)

unterhalb der Nierenarterien auf (Abbildung 2.1 C).
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Abbildung 2.1:  Angiographie der Aorta eines gesunden Mensches in frontaler
Ansicht  (A);  prdpariertes  Aneurysma der Aorta im
Bauchbereich *° (B); frontale, graphische Darstellung der gesun-
den Aorta im Bauchbereich ' (C) Querschnitt des Aneurysmas
mit angelagertem Thrombus *° (D).

In Deutschland gibt es iiber 200.000 Menschen mit abdominalen Aorten Aneurysmen
(AAA) *®. Etwa 1% der Minner zwischen 50-79 Jahren haben ein Aneurysma mit mindestens
4 ¢m Durchmesser, viermal mehr als Frauen der gleichen Altersgruppe '*”. Unbehandelt fiihrt
das abdominale Aneurysma in einem Teil dieser Félle durch das Einreilen der GefiaBwand

d 3117108 indem das Blut in die Bauchhohle ausstromt. Eine

(Aneurysmaruptur) zum To
Ruptur des Aneurysmas tritt auf, wenn die Wandspannung lokal iiber die Festigkeit des Gefa-

es ansteigt.

Einhergehend mit der Aufweitung des GefdBles wird die Stromung innerhalb des Gefal3es
verdndert. Dadurch formiert sich hdufig ein Thrombus (Blutkoagel) im aufgeweiteten Bereich
(Abbildung 2.1 D). Neben dem Rupturrisiko kann durch ein Abldsen dieser Blutgerinnsel im

abdominalen Aneurysma ein Gefal3verschluss der Beine verursacht werden.

Die Diagnose eines AAA’s und die Entscheidung fiir einen Eingriff sind im Allgemeinen auf
die GroBe des maximalen Gefialdurchmessers oder auf dessen Wachstumsrate (>5 mm/Jahr)
gestiitzt *'. Eine gesunde Aorta hat einen Durchmesser von bis zu 30 mm. Die Rupturrate ist
bei Aneurysmen ab einem GefdBdurchmesser von groBer 5,5 cm deutlich erhght *''%%1°":
Diese liegt bei Aneurysmen von 5,5-5,9 cm bei 3-15%, bei einem Durchmesser von 6-6,9 cm
bei 10-26% und bei Durchmessern iiber 7 cm bei 32,5% jéhrlich. Die Bestimmung des grof3-
ten Durchmessers erfolgt entweder iiber eine Kontrastmittel-Computertomographie (CT) oder

uber Ultraschall. Neben dem maximalen Durchmesser wurden auch andere Einflussfaktoren,

welche eine Ruptur begiinstigen, gefunden wie Bluthochdruck oder das Vorliegen einer chro-
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nischen Lungenkrankheit *. Eine patientenspezifische Beurteilung der Rupturgefahr anhand
von Wandspannungen und Festigkeit der Aorta unter Einbeziehung von Vorerkrankungen,

geometrischen Faktoren, Alter und Geschlecht wird daher angestrebt '

. Dieses Diagnose-
verfahren ist jedoch bislang zeitaufwendig, komplex und noch nicht ausreichend validiert: Die
Geometrie des Aneurysmas féllt bei jedem Patienten unterschiedlich aus. Zudem variieren die
Wandstéirke und die Degeneration bzw. Materialparameter der Gefdlle im und zwischen den
einzelnen Patienten stark '®, so dass eine Vorhersage auf Grundlage von patientenspezifi-

schen Parametern sich bisher nicht durchgesetzt hat.

2.2 Behandlung

Uberschreitet das Aneurysma einen Durchmesser von 5 cm erfolgt in der Regel eine priventi-
ve Operation, deren Ziel es ist, das degenerative Gewebe vom systemischen Blutdruck abzu-
grenzen und somit zu entlasten. Diese kann als konventionell offene Operation, welche mo-
mentan die Standardbehandlung darstellt, oder als minimal-invasive Operation ausgefiihrt

werden.

2.2.1 Konventionelle Behandlung

Die konventionelle Behandlung wurde 1951 von Dubost et al. das erste Mal erfolgreich am
Patienten angewandt . Durch eine GefiBprothese wird der degenerierte Anteil des GefiBes
iiberbriickt, so dass dieser durch den systemischen Blutdruck nicht mehr belastet wird und
keine Rupturgefahr mehr besteht. Bei dieser Behandlung wird der Bauchraum er6ffnet, die
Aorta abgeklemmt, ebenfalls er6ffnet und eine Gefdllprothese in Form eines flexiblen Rohres
in das Gefd3 eingendht (Abbildung 2.2). Das Aneurysma wird wéhrend der Behandlung
ausgeschilt, d.h. die gebildeten Thrombusformationen werden aus dem inneren GefdBraum
entfernt (Abbildung 2.2 B). Die Kollateralen (Seitengefdle) werden im aufgeweiteten Bereich
durch eine Naht verschlossen (Abbildung 2.2 C), um einen retrograden Fluss in den iiber-
briickten Bereich zu verhindern. Nach der Fixierung der Prothese mit einer Naht wird die

Klemme an der Aorta gelost und das Gefal3 verschlossen (Abbildung 2.2 D).

Dieses Verfahren ist fur den Patienten sehr belastend. Insbesondere bei multimorbiden Patien-
ten oder bei Notfalloperationen (im Fall eines bereits rupturierten Aneurysmas) besteht mit

einer 7-11%-igen bzw. bei Ruptur mit einer 30-75%-igen Mortalitétsrate ein hohes Operati-
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onsrisiko '*7. Bei erfolgreicher Operation wird aufgrund der geringen Spitkomplikationen von

Nachuntersuchungen abgesehen.

Abbildung 2.2:  Ablauf der konventionellen Operation: Eriffnung des Bauchrau-
mes (A), Abklemmen der Gefdfle und Entfernung des Thrombus

aus dem Aneurysmasack (B), Verschluss der Kollateralen (C) und

nach dem Einndihen der Prothese Verschluss der Aorta (D) "%,

2.2.2 Minimal-invasive Behandlung

Die erste Implantation einer endovaskulidren Prothese (EVAR) erfolgte 1990 durch Parodi '*.

Die endovaskulédre Prothese besteht aus einem Schlauch, dem so genannten Graft, der das
Aneurysma vom systemischen Blutdruck abschirmt, sowie einem oder mehreren Stents, durch
die eine Aufweitung, Fixierung und Stabilisierung der Prothese bewerkstelligt wird
(Abbildung 2.3 A). Der Stentgraft wird unter Rontgenkontrolle minimal-invasiv iiber die
Femoralen (Oberschenkelgefdf3e) und Iliakalen (Beckenarterien) mittels Kathetersystem in die

Aorta eingebracht (Abbildung 2.3 B & C).
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Abbildung 2.3:  Ablauf beim minimal-invasiven Vorgehen am Beispiel der Im-
plantation einer bifurkativen, modularen Stentgrafiprothese (A):
Platzierung des Katheters und Abwurf des Stentgrafts (B); Im-
plantierter Hauptkorper und Implantation des zweiten Prothesen-
schenkels tiber die zweite Oberschenkelarterie (C); Implantierte
Prothese, eingezeichnet ist die Fixierungs- bzw. Abdichtungsldn-
ge (D). Adaptiert nach ACS Surgery .

Wiéhrend der Einflihrung befindet sich der Stentgraft komprimiert im Katheter (Abbildung
2.4).
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Komprimierter,
modularer Stentgraft

—

Expansion des Stentgrafts
durch Zurtickziehen der
Katheterhiille

Abbildung 2.4:  Katheter zur Implantation von Stentgrafis.

Der Stentgraft wird proximal unterhalb der Nierenarterien und distal oberhalb der iliakalen
Bifurkation im gesunden GefaBabschnitt platziert, indem eine &dufere Katheterhiille zuriickge-
zogen wird und der komprimierte Stentgraft sich durch den vorgespannten Stent und den
Blutstrom entfaltet. Der Stentgraft wird an der GefaBwand proximal und distal angepresst, so
dass eine Abdichtung vom Blutstrom zum degenerierten GefdBabschnitt entsteht (Abbildung
2.3 D). Um eine bessere Anpassung und Abdichtung der Prothese im Gefd3 zu ermoglichen,
wird diese gegebenenfalls mit Hilfe eines dilatierbaren Ballons zusétzlich an die Aorta ange-
driickt. Die Nierenarterien und die iliakale Bifurkation diirfen zur Aufrechterhaltung der
Versorgung der Niere bzw. der Beine nicht von dem Graft liberdeckt werden. Die Fixierung
erfolgt iiber den vorgespannten Stent und prothesenabhingig iiber zusitzliche Komponenten
wie Baresprings und Haken, die in das Gefall gedriickt werden. Bei Baresprings handelt es
sich um zusitzliche Stents ohne Graftanteil, welche oberhalb der Nierenarterien (suprarenal)
fixiert werden konnen. Bei einer bifurkativen Prothese wird anschlieBend der zweite, modula-
re Prothesenschenkel iiber die zweite Oberschenkelarterie implantiert (Abbildung 2.3 C). Die
Verbindung der beiden Schenkel erfolgt an der Uberlappungslinge durch Kraftschluss des
radial vorgespannten zweiten Schenkels. Die Endoprothesen miissen sich im Gegensatz zur
konventionellen Chirurgie der vorliegenden GefdBBgeometrie anpassen und im Vorfeld ent-
sprechend der Aneurysmageometrie ausgelegt sein. Die Wahl der Prothese erfolgt basierend
auf Computertomographie mit Kontrastmittel (CT) und Rontgenaufnahmen mit Kontrastmit-
tel (Angiographie) der Aorta in zwei Ebenen. Bei ungiinstiger Anatomie —wie beispielsweise
bei einem kurzen proximalen Fixierungsbereich, der durch den Abschnitt zwischen den Nie-
renarterien und dem Beginn des Aneurysmas vorgegeben ist, grolen proximalen oder distalen
Durchmessern oder stark tordierten Oberschenkelarterien, welche das Einfithren eines Kathe-

ter verhindern, wird dieses Verfahren im Allgemeinen nicht angewandt *°. Die Kollateralen
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werden bei der minimal-invasiven Methode nicht zugendht und der im Aneurysma pré-
operativ befindliche Thrombus verbleibt im aufgeweiteten Bereich. Im Aneurysmasack befin-
det sich direkt nach Implantation fliissiges Blut, welches im spdteren Verlauf unter Stase

thrombosieren und sich verfestigen soll.

Ein klinischer Erfolg ist gegeben, wenn eine Entlastung des iiberbriickten, degenerierten

GefiBbereiches stattfindet und eine Ruptur vermieden werden kann '*!

. Da in der Regel keine
Druckmessung im ausgeschalteten Bereich durchgefiihrt wird, erfolgt eine geometriebasierte
Nachuntersuchung mit Kontrast-Computertomographie oder Ultraschall. Ein Schrumpfen des
Aneurysmas wird dabei assoziiert mit einem sinkenden Druck im AAA-Bereich und somit
mit einer Entlastung der degenerierten GefdBwand. Eine Komplikation der Behandlung ist
eine Zunahme des maximalen Gefd3bereiches iiber 5 mm oder ein Auftreten von Leckagen
(Blutfluss in den iiberbriickten Gefaflzwischenraum), eine Migration oder Infektion der Pro-

. . . 2,111
these sowie ein GefiBverschluss °%

. Aufgrund der Visualisierung ist das Diagnoseverfahren
limitiert: Gemal Literatur korreliert die Abnahme des Aneurysmadurchmessers zwar mit der
Privention einer Ruptur %, jedoch impliziert diese keine Reduzierung der Spannungsbelas-
tung in der erkrankten GefdBBwand auf einen Wert unterhalb der Ermiidungsspannung: Auch
bei schrumpfenden Aneurysmen wurden Rupturen beobachtet. Zudem ist das Diagnosever-
fahren wegen der 2-Dimensionalitdt der ausgewerteten CT-Schnitte und der hohen Intervaria-

bilitdt der Anwender sehr ungenau *.

Die Nachuntersuchungen erfolgen aufgrund der hohen Komplikationsrate bei endovaskulidren
Prothesen lebenslang in kurzen Zeitabstinden (nach 1,5, 3, 6 und 12 Monaten und anschlie-

Bend jahrlich).

Endovaskulire Prothesen

Alle EVAR-Systeme sind in ihrem Hauptaufbau identisch (Abbildung 2.5). Sie bestehen aus
einem Schlauch aus Polyester oder Polytetrafluoethylen (PTFE) und einer Stentstruktur aus
Nitinol (Nickel-Titan-Legierung), Chirurgenstahl (316L) oder Elgiloy (Kobalt-Chrom-
Legierung). Zur besseren Nachverfolgung unter der Rontgenkontrolle sind {liber den Graft
rontgensichtbare Marker (z.B. aus Tantal) aufgebracht. Es wird zwischen den Grafts im All-
gemeinen zwischen Rohr- (Abbildung 2.5 A), aorto-uni-iliakalen (Abbildung 2.5 B) und
bifurkativen Prothesen unterschieden (Abbildung 2.5 C-F). Rohrprothesen konnen nur ver-
wendet werden, wenn das Aneurysma oberhalb der Bifurkation endet. Uni-iliakale Prothesen

verjiingen sich iiber die Lénge konisch und werden distal in nur einer Iliakalen fixiert. Diese

23



Kapitel 2 Hintergrund

Prothesen erfordern zur Blutversorgung des zweiten Beines zusitzlich einen femoralen By-
pass. Die bifurkativen Prothesen sind Y-formig und versorgen beide Femoralarterien. Eine
bifurkative Prothese ist in der Regel modular aufgebaut und besteht aus mehreren Segmenten,
wobei die Anzahl der einzelnen Segmente zwischen den Prothesentypen variiert (Abbildung
2.5 D und F). Modulare Systeme haben den Vorteil, dass durch die Einzelkomponenten,
dhnlich einem Steckbausystem, weniger Geometrievarianten zur Anpassung an die Gefdl3ge-
ometrie bendtigt werden. Eine Implantation von modularen Systemen ist jedoch schwieriger
und zeitintensiver, da jedes Segment einzeln implantiert werden muss. Zudem stellen die
Verbindungspositionen zusitzliche Schwachstellen dar, welche zu einer Undichtigkeit oder

einem Abrutschen des modularen Segmentes fiithren kénnen.

Abbildung 2.5: Gdingige Stentgrafts: EVT/Ancure™ (Rohrprothese) (A),
Talimed ™ (uni-iliakal) (B), Powerlink™ (bifurkativ) (C), Vangu-
ard™ (D), Zenith™ (E), AneuRX™ (F), Excluder™ (G), Ana-
conda™ (H).

Die Stents sind mit dem Graft entweder durch eine Naht verbunden oder direkt in den Graft
eingebettet. Man unterscheidet dabei zwischen teil- und vollskelletierten Prothesen
(Abbildung 2.5 A bzw. F). Bei teilskelletierten Prothesen ist nur im distalen und proximalen

Fixierungsbereich ein Stent angebracht. Bei vollskelletierten befinden sich iiber die gesamte
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Lange des Stentgrafts Stents und Streben, welche in Léngsrichtung eine Stabilisierung der
Prothese auf dem distalen GefdBbereich ermdglichen. Die Art der Graftunterstiitzung beein-
flusst durch dessen Flexibilitdt die Implantierbarkeit {iber die zum Teil verwinkelten Gefdle,
die Anpassung der Prothese an das Gefd3 und damit die Abdichtung zum Aneurysmasack
sowie die Fixierung des Grafts. Der Stent befindet sich entweder an der Aullen- oder auf der
Innenseite des Grafts (Exo- bzw. Endoskelett). Durch die Struktur und das Material des Stents
muss eine Komprimierung des Stents in den Katheter (6-9 mm) und eine anschlieBende Auf-

weitung auf den GefdBdurchmesser (20-40 mm) gewéhrleistet werden.

Die in der endovaskulidren Technik verwendeten Graftmaterialien entsprechen den in der
konventionellen Aneurysmachirurgie und Bypass-Chirurgie verwendeten Prothesen-
materialien. Der Graft ist mit 40 bis 200 um jedoch sehr viel diinner, als bei dem konventio-
nellen Verfahren. Je diinner das Graftmaterial ausgelegt ist, desto mehr kann der Stentgraft
komprimiert werden, so dass Einfiihrkatheter von geringerem Durchmesser verwendet werden
konnen. Um eine Festigkeit des diinnen Grafts zu gewéhrleisten, wird die PorengroBe bei
diesen Grafts gering gewéhlt. Dennoch sind alle Prothesen - bis auf die Powerlink™ - wasser-
durchldssig und sollen iiber die am Graft entstehende Thrombusstruktur abgedichtet werden.
Dieser Abdichtungsmechanismus hat sich bei dem offenen Verfahren in den letzten 50 Jahren

bewdhrt.

Die in Europa zwischen 1996 und 2006 am hiufigsten verwendeten Prothesen sind die Ze-
nith™ mit 2486 (48%), die Talent™ mit 1796 (35%) und die Excluder™ mit 901 (17%) Pati-
enten °>. In Tabelle 1 ist eine Ubersicht iiber die Merkmale gingiger Prothesen aufgefiihrt.
FDA (Food and Drug Administration) zugelassen sind AneuRx™, Zenith™, Powerlink™ und

Excluder™ 3.
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Tabelle 1: Kurzcharakterisierung der gdngigen Stentgraffts.

Stentgraft Stenttyp Graft Systemart Hersteller
Ancure™ Elgiloy, kein Skelett, Haken | Polyester ein Segment Guidant
Anaconda™ Nitinol, Exoskelett, Haken Polyester Modular Vascutec
Powerlink™ Elgiloy, Endoskelett PTFE Modular Endologix
Zenith™ 316L, Exoskelett, Haken Polyester Modular Cook
Vanguard™ Nitinol, Endoskelett, Haken | Polyester Modular Bostotﬂifmen—
AneuRX™ Nitinol, Exoskelett Polyester Modular Medtronic
Excluder™ Nitinol, Exoskelett, Haken PTFE Modular Gore
Talent™ Nitinol, Exoskelett Polyester Modular Medtronic

2.3 Klinischer Einsatz

Die Entscheidung zwischen konventioneller oder minimal-invasiver Operation wird bislang
mit Hilfe der ASA-Klassifikation (Einschédtzung des korperlichen Gesundheitszustandes des
Patienten, begriindet von der American Society of Anesthesiologists, 1963), dem Alter des
Patienten und der Komplexitit der Aneurysma- und Femoralarteriengeometrie getroffen. Der
Anteil der endovaskuldr behandelbaren Aneurysmen weicht je nach Selektionskriterien und

verwendeten Prothesentypen stark voneinander ab und reicht von 10 bis 70% '**®!73,

Die 30 Tage-Mortalitétsrate ist bei EVAR gegeniiber der offenen, elektiven Operation durch
die Schonung des Patienten mit 1,7% zu 4,7% deutlich niedriger ’*. Durch EVAR wird ein
geringerer Blutverlust wihrend der Operation, ein kiirzerer Krankenhausaufenthalt sowie eine
schnellere Erholung des Patienten erzielt, und es treten im geringeren Malle Herz-Kreislauf
und respiratorische Insuffizienz auf **'**. Nach 2 Jahren sind die Gesamtmortalititsraten
identisch, wobei die aneurysmabezogene Mortalitétsrate fiir EVAR mit 4% geringer gegen-
{iber 7% fiir die konventionelle Operation ausfillt "°. Die Privention einer Ruptur wird fiir

EVAR mit 99,5% innerhalb von 3-4 Jahren angegeben *'.

Der Nachteil bei EVAR liegt jedoch in der hohen sekunddren Komplikationsrate von 41%
innerhalb von vier Jahren im Vergleich zu 9% bei der konventionellen Operation ”°. Auftre-
tende Komplikation wie Leckagen durch ungeniigende Abdichtung (61%), Migration (6%),
Graftermiidung (5%), Platzierungsprobleme (3%) oder der Verschluss der Prothese (3%) u.a.
fiihren in 20% der Fille zu einer Re-Intervention innerhalb von vier Jahren ”°. Der GroBteil

der Re-Interventionen wird katheterbasiert durchgefiihrt: Verlingerung der Prothesen durch
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einen zusitzlichen Stentgraft, Implantation von Spiralen zur Abdichtung von Endoleckagen
etc. °'. Die Integritit der Stentgraftprothese bleibt dabei zumeist erhalten. Nach Einfiihrung
der minimal-invasiven Methode lag die Ursache fiir eine Revision bei bis zu 10% in techni-
schen Schwierigkeiten wahrend der Implantation, schlechter Patientenselektion und der Uner-

fahrenheit der Operateure *>'.

Durch die Verbesserung der Stentgrafts und des Applikationsbestecks kommt es direkt post-
operativ selten zu einer Revision, jedoch sind die sekundédren Revisionsraten mit 1-2% jéhr-
lich immer noch hoch *'. Insbesondere die Anderung der Morphologie des Aneurysmas nach
Uberbriickung in Form einer Erweiterung des Durchmessers in den Fixierungsbereichen oder
eines Abknickens der Prothese durch eine Verkiirzung des Aneurysmas wird als kritisch

3174 Bei der konventionellen Operation treten Spitkomplikationen wie Entstehung

angesehen
von Nahtaneurysmen, Prothesenthrombosen, Protheseninfektionen und Fisteln etc. eher selten
auf. Deren Re-Interventionsrate liegt bei ca. 2% innerhalb von 5 Jahren *'. Der standardgema-

Be Einsatz von EVAR ist daher umstritten '4>162,

2.4 Pri-klinische Untersuchungen

Bei EVAR handelt es sich um ein relativ junges Verfahren, so dass klinische Erfahrungen
insbesondere im Langzeitverlauf mit den einzelnen Stentgrafts gering sind. Die mesiten Pub-
likationen beschreiben nur Befunde an relativ kleinen Patientenzahlen mit inhomogenen
Komplikationsraten. Auch bei einer grolen Zahl von Patienten ist es schwierig, homogene
Gruppen zu bilden, um Versagensursachen und Auswirkungen von Komplikationen eindeutig
klinischen Parametern zuordnen zu konnen. Zudem sind klinische Studien nur selten direkt

183

miteinander vergleichbar, da kein einheitliches Patientenspektrum vorliegt ™ und die Giite

der diagnostischen Mittel zur Evaluierung der Versagensursachen beschriankt und teilweise

d %1724 Umso wichtiger sind in diesem Fall geeignete pri-klinische

unterschiedlich sin
Untersuchungen. Die Lebensdauer der Stentgrafts und der Fixierung, die Offenheit des Grafts
und die Abdichtung des Systems stehen dabei im Vordergrund ’. Die hohen Komplikationsra-
ten zeigen allerdings, dass die notwendigen mechanischen und hdmodynamischen Eigen-
schaften von Stentgraftprothesen entweder noch nicht vollstdndig erfasst oder noch nicht in

konstruktive Malnahmen zur Verbesserung des Stentgrafts umgesetzt worden sind.

Ein ideales Tiermodel zur Evaluierung von Stentgraftprothesen existiert nicht. Insbesondere

die pathologischen Faktoren des Aneurysmas wie Arteriosklerose, Thrombus im dilatierten
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Bereich, Degeneration der GefaBwand, verwinkelte Gefdlle oder Morphologiednderung des
Aneurysmas konnen nicht nachgestellt werden ’. Bis auf Ausnahmen wie Truthihne oder
genetisch verdnderte Méuse, welche jedoch durch ihre geringen GefaBBdurchmesser ungiinstig
zur Untersuchung von Stentgraftprothesen sind, treten bei Tieren keine Aneurysmen auf '*’.
Zumeist werden Hunde oder Schweine wegen der groBBen Gefdlle und des dhnlichen Aufbaus
der Neointima zu Druckstudien im tiberbriickten Gefdbereich oder zur Untersuchung des
Einwachsverhaltens von Prothesen herangezogen '*’. Als Aneurysmamodell werden zumeist
GefiB- oder PTFE-Flicken verwendet, welche die Aussackung am GefiB simulieren '*’.
Untersuchungen beziiglich Gewebeeinwachsen, Entziindungsreaktionen und Implantation
sind in der Regel im Tierversuch durchfiihrbar. Jedoch haben Tiere in der Regel ein hoheres

Potential zur Endothealisierung als Menschen *"+'#'%°,

In vitro Versuche beziiglich der Fixierung und Abdichtung bilden die Grundlage der pri-
klinischen Versuche. Jedoch variieren die Versuche in Thren Randbedingungen, da kein koor-
dinierter Teststandard prézisiert wurde '. Die bestehenden Richtlinien zur Testung von
Stentgraftprothesen (DIN CEN/TC 285:2003; DIN/ISO 14630:1997; EN 12006-3:1998 und
EN ISO 11070:1999) werden als unvollstindig angesehen ', da sie sehr allgemein formuliert
sind und sich groftenteils auf die Erfahrung der konventionellen Prothesen- und koronaren
Stenttestung stiitzen. In vitro Experimente sollten jedoch nicht nur an idealisierten Modellen,
sondern ebenfalls an Modellen, welche klinische oder ,,worst-case® Szenarien widerspiegeln,
erfolgen ’. Erstellung von Sicherheitstoleranzen, Tests bis Versagenseintritt und Versagens-

grenzen, nach denen sich der behandelnde Arzt richten kann, fehlen bislang .
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Kapitel 3
MIGRATION

In diesem Kapitel wird ein Uberblick iiber den Forschungsstand des Migrationsmechanismus
und der Migrationsursachen von Stentgraftprothesen gegeben. Darauf aufbauend wird eine
Migrationsanalyse vorgestellt und deren Ergebnisse in Bezug auf die Priifung von Stentgrafts
und deren Auslegung diskutiert. Es wird insbesondere auf die Migration der Stentgraftprothe-

se aus der proximalen Verankerung eingegangen.

Prinzip der Migration

Eine mangelhafte Fixierung fiihrt zur Migration des Stentgrafts, d.h. zu einer Abstandsidnde-
rung zwischen Renalen und Prothesenbeginn um mehr als 10 mm im post-operativen Verlauf
(Abbildung 3.1) **’®. Mit einer caudalen Migration der Prothese geht zumeist eine Wiederbe-

lastung des erkrankten GefiBabschnittes einher "**'®,

Migration tritt auf, wenn die Fixierungskréfte des Stents und zusétzliche Verankerungskom-
ponenten, wie Haken und die Léngsstabilitdt des Stentgrafts, geringer als die durch den Blut-
fluss an der Prothese angreifenden Krifte sind. Die Fixierungskraft des Stents setzt sich aus
der Radialkraft des Stents und dem Reibkoeffizienten zwischen Stentgraft und Gefdll zusam-
men. Die Radialkraft des Stentgrafts resultiert aus dem UbermaR des Stents im Vergleich zum
Gefildurchmesser und der Anzahl der Stentsegmente liber der Fixierungslange (Abbildung
3.1). Die Verankerungskraft der Haken ergibt sich aus der Biegesteifigkeit der Hakenspitzen
sowie der Eindringtiefe der Spitzen in die GefaBwand. Die Hohe der Léangsstabilitdt der Pro-
these ist abhéngig von der Struktursteifigkeit des Prothesenskeletts, vom Prothesenwinkel

sowie von der Distanz zwischen den Fixierungsbereichen.

Fixierung der Stentgrafts

Die Fixierungskréfte der einzelne Stentgrafts wurden bislang experimentell durch statische
Auszugstests bestimmt '**'*°, Die Fixierungskraft bei rein radial fixierten Prothesen lag bei

4,5N. Bei der Verwendung von Haken stieg diese auf 9-24 N an '*°. In Kreislaufsystemen
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werden Migrationsuntersuchungen unter dynamischen Strémungsbedingungen durchgefiihrt 7,
jedoch sind keine ndheren Angaben zu diesen Testsystemen und deren Resultate in der Litera-

tur zu finden.

J\ S———
Stromungskraft
UbermaR ©
2 Prothesen-
“_; winkel
c O
S8
® S
€9
~- S a N,
Stentgraft g- = \
- O
a  — Halswinkel Dstent - Durchmesser des
Dprox — Halsdurchmesser Stentgrafts
A lyox — Fixierungslange B c A

Abbildung 3.1:  Geometrische Parameter der Fixierung eines Stentgrafis: Ldngs-
schnitt des proximalen Fixierungsbereiches des Aneurysmas (A).
Querschnitt des proximalen Gefdfsabschnitts (B). Ldngsschnitt
des Aneurysmas (C).

Belastung der Stentgrafts

Auf Grundlage des Impulssatzes und numerischen Berechnungen wurden die Stromungskréfte
in Abhéngigkeit der Prothesengeometrie, des Prothesenwinkels und der Druckdifferenz zwi-
schen Lumen- und Sackdruck beschrieben (Abbildung 3.2) ''7-!'8120:13¢ Bej den vorliegenden
Studien wurde keine Migration der Prothese modelliert, sondern die an der Prothese angrei-
fenden Krifte in Abhidngigkeit der Untersuchungsparameter betrachtet. Dabei wurde die
Kraft, welche in der Lingsachse der proximalen Einspannung wirkt, als migrationsrelevant
angesehen (Abbildung 3.1 C). Die Fluid-Struktur-Interaktion zwischen Gefaf3/Prothese und
Blutfluss wurde in den Studien von Morris et al. sowie Li und Kleinstreuer mitberiicksich-
tigt ''>1%°. Hohe Strémungskrifte wurden in den Berechnungen mit Bluthochdruck (hoher
systemischer Druck) sowie groBBen Prothesenwinkeln, Verwendung von proximal groB3- und
distal klein-lumigen Prothesen und mit einer hohen Elastizitit des Gefdfies assoziiert ''!''*1%,
In Berechnungen zeigte sich zudem, dass nicht die Scherkrifte der Stromung die relevante
Belastung auf den Stentgraft ausiiben, sondern vielmehr die Druckverhiltnisse zwischen

Lumen und Aneurysmasack die Belastung auf den Stentgraft vorgeben ',
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Abbildung 3.2:  Stromungskrdfte in Abhdngigkeit des proximalen Durchmessers
Dyox und des Prothesenwinkels bei konstantem distalen Prothe-
sendurchmesse adaptiert nach Morris et al. '*°.

Klinische Studien

Die Migrationsrate wurde in klinischen Studien, je nach betrachtetem Zeitraum und
Stentgrafttyp, zwischen 0,3% und 27% angegeben ">®**!*17180 Ein GroBteil (>60%) trat
davon erst im spiteren Verlauf, d.h. nach 12 Monaten, auf ***'®. Als Ursachen fiir Migration

wurden folgende Parameter genannt:

e Halswinkel > 45° “’114’174,

113,114,218

9

e post-operative Fixierungslinge < 10 mm

e StabilititseinbuBe durch Ermiidung des Stentgrafts '>*!7,

e Prothesenwinkel > 60° bzw. Abknicken der Prothese *"''*'” und
e UbermaB > 30% oder progressiv zunehmender Halsdurchmesser > 2 mm *>'531¢1:176,

Diese migrationsfordernden Faktoren liegen entweder direkt pra- bzw. post-operativ vor oder
entstehen im spiteren, sekundidren Zeitverlauf (> 12 Monate) durch eine Morphologie-
anderung des Aneurysmas ''*'°"'"?!'8 Ursache, Einfluss und Rahmen der Morphologieinde-

rung sind unklar '*’. Entlastete Aneurysmen schrumpfen im Durchmesser innerhalb der ersten

152

zwei Jahren ~°. Eine Abnahme der Strecke zwischen den Fixierungszonen, welche zum Ab-

knicken des Stentgrafts fiihren kann, wurde in bis zu 70% der Fille beobachtet *!*>'”_ In-

nerhalb von drei Jahren wurde eine Zunahme des Halsdurchmessers von > 2,5 mm bei 30%

137,152

der Patienten im renalen Bereich detektiert . Die Halserweiterung scheint insbesondere

in den ersten zwei Jahren post-operativ stattzufinden '*'*’. Der Grund fiir die Erweiterung des
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proximalen Halsdurchmessers wird im Fortschreiten der pathologischen Gefif3degeneration

110
vermutet .

Unter Betrachtung prothesenspezifischer Merkmale wurde eine geringere Migrationsrate
suprarenal fixierter Stents im Vergleich zu infrarenal fixierten Stents beobachtet **. Bei Ge-
faBprothesen mit Hakensystemen wurde keine Reduktion der Migrationsrate festgestellt
B3176179 - obwohl die Fixierungskraft mit Haken héher als bei rein radial fixierten Prothesen
ist. Als Ursachen wurden Kalkanlagerungen in der Fixierungszone, welche das Eindringen der
Haken in die GefdBwand verhindern, sowie die post-operative Aufweitung des GefdaBBhalses
genannt, bei der die Haken aus der GefdBwand herausgezogen werden. Stentgraftsysteme
ohne Haken und ohne suprarenalen Stent sollen jedoch héhere Migrationsraten aufweisen 2.
Die Hohe der Struktursteifigkeit (Langsstabilitdt) der Prothesen soll keinen Einfluss auf die

Migrationshiufigkeit haben *%*'%,

Problematik und offene Fragen

Basierend auf klinischen Studien ist es aufgrund der oftmals niedrigen Fallzahlen, der Viel-
zahl an Einflussparametern und der mangelnden Vergleichbarkeit der einzelnen Studien
schwierig, Ursachen und Migrationsparameter, welche konstruktiv umgesetzt werden konnen,
zu bestimmen. Dariiber hinaus beruht die Auswertung der klinischen Parameter vielfach auf
2-dimensionalen CT-Daten und Rontgenbildern. Die Genauigkeit dieses diagnostischen Vor-

gehens ist aufgrund der planaren Beurteilung umstritten >,

Eine Validierung der Experimente oder der Berechnungen im Sinne eines direkten klinischen
Vergleichs ist bislang nicht erfolgt. Bei einer Gegeniiberstellung der berechneten Stromungs-
belastung auf den Stentgraft (2-14 N) #4136 ynd der statisch ermittelten Fixierungskraft der
Talentprothese (4,5 N) '°°, welche hiufig bei groB-lumigen GefiBen Einsatz findet, wiirde
man folgern, dass diese Prothese in vielen Féllen migrieren miisste. Eine erh6hte Migrations-
rate im Vergleich zu anderen Prothesen, konnte in klinischen Studien jedoch nicht festgestellt
werden. Daher lassen in vitro Experimente und Berechnungen zur Bestimmung der Fixie-
rungs- und Stromungskraft neben einer noch ausstehenden Validierung diverse Fragen offen:
Warum tritt Migration erst im spiteren Zeitverlauf auf? Inwieweit sind die Fixierungs- und
Belastungskrifte von der Implantationssituation (z.B. beim Abknicken) der Prothese abhin-
gig? Welchen Einfluss hat die Gefdverdnderung (z.B. in Form einer Gefdf3dilatation oder

einer Verwinkelung) auf die Fixierung und die Belastung der Prothese? Ist bei elastischen,
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nicht verkalkten GefdBen von jlingeren Patienten das Migrationsrisiko hoher? Ist es ausrei-
chend, die Belastung der Stentgraftprothese durch die Kraft in der Langsachse der proximalen
Einspannung zu charakterisieren oder sollten andere Komponenten wie Querkrifte oder Mo-

mente in die Modellierung miteingebunden werden?

Ziel der Migrationsuntersuchung

Ziel dieses Studienabschnittes ist es, migrationsfordernde Parameter zu erfassen und deren
Einfluss auf die Fixierung und die Belastung von Stentgraftprothesen quantitativ zu bestim-
men. Durch diese Herangehensweise soll eine direkte Ubertragung der Einflussfaktoren auf
die Implantationssituation einer Stentgraftprothese moglich werden. In diesem Zusammen-
hang wird tberpriift, inwieweit experimentell ermittelte Fixierungs- und berechnete Stro-
mungskréfte eine Aussage beziliglich Migration im patientenspezifischen Fall zulassen. Die

Hypothese

»das Auftreten von Migration im post-operativen Verlauf (> 12 Monate) ist auf die Morpho-

logiednderung des Aneurysmas zuriickzufiihren*

wird ebenfalls in diesem Rahmen tiberpriift.

3.1 Methode

Zur Untersuchung der Migration von Stentgrafts wurden klinischen Daten mit in vitro Expe-
rimenten und analytischen Berechnungen kombiniert, so dass sich einzelne Methodenab-
schnitte ergeben. Zur Erliuterung der Vorgehensweise wird zunichst ein Uberblick iiber die

Methode gegeben, um anschlieBend auf die einzelnen Methodenabschnitte ndher einzugehen.

3.1.1 Uberblick

Als Grundlage wurden in einer klinischen Studie (n=192) migrationsfordernde Parameter
herausgearbeitet (Abbildung 3.3 A). Der quantitative Einfluss einzelner Migrationsfaktoren
auf die Fixierungkraft wurde experimentell bestimmt. Zur Bestimmung der Fixierung durch
den Stent wurden statische Dislokationstests durchgefiihrt (Abbildung 3.3 B). Zur Ermittlung
der Fixierungskraft der Prothese durch eine distale Abstiitzung auf das Gefal3 (Léngsstabilitit)
dienten Drucktests. Auf Basis des Impulssatzes wurden die an der Prothese angreifenden

Stromungskrifte berechnet (Abbildung 3.3 C), welche in den Studienabschnitten D und E
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verwendet wurden. Stromungskraftrelevante Parameter wurden nicht gesondert untersucht,

1 . . . . 117,120,136
sondern es sei hierbei auf die Literatur verwiesen ' 7-12%13¢,

Zur Erfassung der physiologischen, dynamischen Stromungsparameter zum Zeitpunkt der
Migration der Prothese wurde ein Kreislaufsystem verwendet (Abbildung 3.3 D). Hierbei
wurde der Einfluss der Implantationsposition der Prothese im Aneurysma parametrisch unter-
sucht. Zur Verkniipfung der Ergebnisse vom Kreislaufsystem mit den klinischen Ergebnissen
wurde ein patientenspezifisches Modell erstellt. Eine direkte Gegeniiberstellung von experi-
mentell ermittelten Fixierungs- und berechneten Stromungskriften zum Zeitpunkt der Migra-
tion wurde durch Kenntnis der Implantationssituation der Prothese und der Strdémungsparame-

tern bei Eintritt von Migration im Kreislaufsystem ermoglicht.

Die klinische Prognose von Migration anhand von Fixierungs- und Stromungskriften auf
Grundlage migrationsrelevanter Parameter wurde an einem begrenzten klinischen Patienten-
pool (n=16) mit und ohne Migrationsvorkommen {iiberpriift (Abbildung 3.3 E). Die Anderung
der Morphologie des Aneurysmas und die dadurch bedingte Anderung der Prothesenposition

im Aneurysma im Nachuntersuchungszeitraum wurden in diese Untersuchung einbezogen.

Im Rahmen der Prognosestudie und der patientenspezifischen Untersuchung im Kreislaufmo-

dell erfolgte die Priifung der in der Zielstellung aufgestellten Hypothese.
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Abbildung 3.3:  Schematischer Uberblick der Migrationsstudie (A-E). Die klinische Studie war Grundlage der Untersuchung und
diente zur Bestimmung migrationsrelevanter Parameter (A). Die Fixierungskrdfte wurden auf Basis der Migrati-
onsparameter anhand eines Dislokations- und eines Drucktests bestimmt (B). Die Berechnung der Stromungskrifte
erfolgte mittels Impulssatz (C). In einem Kreislaufsystem wurden die fiir eine Migration notwendigen Strémungspa-
rameter in Abhdngigkeit der Migrationsparameter bestimmt. An einem patientenspezifischen Modell wurde der klini-
sche Bezug hergestellt. Die Krdfte aus (B) und (C) wurden zur Bewertung der Migrationsparameter verwendet (D).
Anhand von klinischen Patientendaten wurden auf der Grundlage von (B) und (C) Migrationsprognosen erstellt und
mit dem klinischen Ausgang verglichen (E).
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3.1.2 Klinische Studie

In der klinischen Studie wurde retrospektiv der Einfluss der Krankengeschichte der mit einem
Stentgraft versorgten Patienten, der einzelnen Prothesentypen und deren Implantationssituati-
on auf das Migrationsvorkommen untersucht. Die Daten dieser Studie beruhten auf Patienten
des Allgemeinen Krankenhauses Hamburg-Harburg (Zeitraum 1996-2006; mittlerer Beobach-
tungszeitraum 19423 Monaten; n=192, ndhere Angaben {iber die Datenerhebung und den
Datenpool in Anhang A). Die untersuchten Faktoren sind in Tabelle 3.1 mit ihren Definitio-
nen aufgefiihrt. Die betrachteten Geometriedaten beruhten auf 2-dimensionaler CT- oder

rontgenologischer Auswertung.

Zur Erfassung der migrationsfordernden Faktoren wurde eine schrittweise Diskriminanzana-
lyse durchgefiihrt. Zur Betrachtung einzelner Einfliisse wurde der y2-Test verwendet. Neben
den pré-operativ vorliegenden Daten, wurde der erste post-operative Zeitpunkt und der letzte
Zeitpunkt vor Migration des Stentgrafts oder, bei Ausbleiben einer Migration, der letzte
Nachuntersuchungszeitpunkt fiir die Untersuchung verwendet. Zur Bestimmung der Migrati-

onsinzidenz wurde eine Kaplan-Meyer-Analyse durchgefiihrt.
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Tabelle 3.1: Untersuchte Faktoren beziiglich des Migrationsvorkommens. Bi-
ndre Angaben beziehen sich auf ein Auftreten oder ein Ausbleiben
der einzelnen Parameter.

Parameter Definition
Alter [Jahren] Alter wahrend der Operation
Geschlecht Méannlich, weiblich

ASA-Klassifikation

Gesundheitsstatus des Patienten (1-4); Einteilung erfolgte durch den
behandelten Arzt

Bluthochdruck *' Systolischer Blutdruck > 140 mmHg; binar
Gefalvorerkrankungen Stenosen, weitere Aneurysmen; binar
Aneurysmaruptur Bereits vorliegende Aneurysmaruptur, binar

Proximale Endoleckagen | im
Fixierungsbereich

Wahrend der Migration oder im letzten Untersuchungszeitraum; binar

AAA-Status *°

ADmax <5 mm  schrumpfend; 5mm<ATx<5mm  stabil ;
ADmax>5 mm wachsend bezogen auf den pra-operativen maximalen
Durchmesser; ordinal: 0-schrumpfend, 1-stabil und 2-wachsend

Platzierungsprobleme

Schwieriger Zugang, Verldngerung oder Coiling notwendig; Binar

Maximale AAA Durchmesser-
anderung [mm]

Pra- und post-operative Anderung des maximalen Durchmessers @ax

Proximale Durchmesserande-

Durchmesseranderung bezogen auf CT direkt nach dem Eingriff

rung [mm]
Proximale  Fixierungslange|Fixierungslange vom Beginn der Prothese (inkl. Baresprings) bis
[mm]* ausschlieRlich zum Beginn des Aneurysmas entlang der CT-Achse.

Halswinkel [°]

Pra-operativer Konuswinkel der proximalen Gefalregion:
atan(Radiusanderung Uber der Fixierungslange)

Prothesentyp

Stentgraftmarke, Stentform, Haken

3.1.3 Fixierungskraft: Dislokationstest

Zur Ermittlung der Fixierungskraft der Prothesen wurde ein statischer Dislokationstest durch-

geflihrt. Dazu wurden die Prothesen proximal in ein GefaBBmodell implantiert und sukzessive

in 5 g Schritten quasi-statisch belastet (Abbildung 3.4 A & B). Nach jedem Gewichtsinkre-

ment wurde das Gewicht 20 s konstant gehalten. Bei Eintritt einer visuell beobachteten Be-

A Diese Linge ist konservativ angegeben. Die Strecke zwischen AAA-Beginn und dem letzten Anliegen der

Prothese wurde nicht beriicksichtigt, welches in einer Unterschédtzung der Fixierungslédnge von bis nahezu einer

VoxelgroBe (max. S mm) fithren kann. Prid-operativ wurde eine Halsdurchmesserinderung von >4 mm zwi-

113

schen einem CT-Abstand von 5 mm als Beginn des Aneurysmas gewertet = .
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wegung des Stentgrafts wurde die Last fiir 1 min konstant gehalten. Dislozierte die Prothese
in diesem Zeitraum nicht vollstindig, wurde die Belastung weiterhin erhoht. Diese Prozedur
wurde durchgefiihrt bis eine vollstindige Dislokation der Prothese eintrat. Das Endgewicht

wurde in die Dislokationskraft umgerechnet (Fpisokation=mg).

A

Gefal
Ballonkatheter

Fixierungsliange

Prothese

FDislokation

A

Abbildung 3.4:  Schematischer Aufbau des Dislokationstests (A). In humane Aorta
implantierte Talimed Prothese (B). Innenfliche eines humanen
Gefafses mit Verkalkungen (C), Silikonersatzgefdfie mit unter-
schiedlichen Durchmessern. Der proximale Gefdfabschnitt eines
Aneurysmamodells (rechts) wurde fiir die Bestimmung der Fixie-
rungskraft im Kreislaufmodell verwendet (D).

Es wurden folgende Fixierungsparameter variiert:

das Gefia3material,

e die Fixierungsldnge,

e das UbermaR®,

e Prothesengeometrie und

e der systemische Druck innerhalb des Gefél3es.

B Die Komprimierung des Stents in Bezug auf den unbelasteten Durchmesser Dy, ist relevant fiir die Fixierung

im GefiB. Das UbermafB wurde daher definiert durch
(DStent - DGg/hﬁ )/DStent [%]

und nicht, wie in der Literatur iiblich, auf den Gefdaldurchmesser Dg.p3 bezogen. Um einen Vergleich mit der
Literatur zu ermdglichen, wurden die Werte bezogen auf den GefaBdurchmesser im Nachfolgenden ebenfalls in

Klammern im Text angegeben.
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Gefiifimaterial

Als GefilBmaterial wurden humane Leichenaorten (Alter 5711 Jahre; n=3), porcine Aorten
(n=4) und Silikonrohre als GefdBersatzmaterial (n=3; Abbildung 3.4 D) verwendet. Die hu-
manen Aorten simulierten den Zustand im Patienten. Die porcinen Aorten wurden als Modell
fiir eine gesunde Aorta eingesetzt. Anhand der Silikonrohre (Chlorosil, Shore-Hérte 35A, Otto
Bock, Duderstadt) wurde es moglich, definierte UbermaBe zu erreichen. Zudem konnten die
Versuche ohne Verschleif3 des Gefdfles beliebig hdufig wiederholt werden. Das gleiche Sili-
kon wurde ebenfalls als Material fiir das Aneurysmamodell im Kreislaufsystem verwendet

(Anhang D).

Die humanen Gefale wurden direkt nach Entnahme aus dem Korper verwendet und mit Rin-
gerlosung (Ringer-Tabletten, Merck, Darmstadt) feucht gehalten. Eine der drei humanen
Aorten wies ateriosklerotische Verkalkungen auf (Abbildung 3.4 C). Die porcinen Aorten
wurden nach Schlachtung der Tiere entnommen und bis zum Testbeginn eingefroren. Wah-
rend der Versuchsdurchfiihrung wurden auch diese mit Ringerlésung befeuchtet. Die Wand-
stairke des Silikonrohres betrug 1,5 mm. Der Tangentenmodul des Silikons betrug

E=1,5 N/mm?. Dieser Wert entsprach dem einer Aorta eines ilteren Patienten ''°,

Inwieweit die Verwendung von Silikon als Gefdalmaterial zu Abweichungen in der Dislokati-
onskraft, d.h. zu einem systematischen Fehler, im Vergleich zur Verwendung humaner oder

porciner Gefdflen fiihrt, wurde mit Hilfe eines Vertrauensbereichs um die Messgrof3e Y beur-

teilt (DIN 1319-1)

.VME_tSF'u(yME)SYSyME"‘tSF'”(yME)- (3.1)

Der Student-Faktor #sr wurde durch das Vertrauensniveau (68%) und der Anzahl der geteste-
ten Gefille bestimmt (DIN 1319-3). Die Messunsicherheit u(yy) um das Messergebnis yuz
wurde durch den einfachen Standardfehler der einzelnen GefiaBmessungen eines jeden Mate-
rials ausgedriickt. Der durch die Verwendung unterschiedlicher Gefdmaterialien entstandene
systematische Fehler wurde als relevant angesehen, wenn der Mittelwert inklusive des einfa-
chen Standardfehlers der Dislokationskrafte bei Silikongefden auflerhalb des Vertrauensbe-

reiches der Dislokationskrifte bei humanen oder procinen Gefile lag.
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Fixierungslinge

Die untersuchten Fixierungslingen betrugen 5, 10, 15 und 20 mm ohne Einbeziehung der
Baresprings. Die Auszugversuche erfolgten lediglich an porcinen Aorten. Das Ubermall wur-
de dabei anndhrend konstant gehalten mit 48,8+6% (96%). Jede einzelne Implantationslinge

wurde mindestens fiinf Mal getestet.

Ubermap; und Prothesengeometrien

Das UbermaB wurde zwischen 4-60% (4-150%) variiert. Das breite Testintervall resultierte
aus der Beschriankung der vorliegenden Prothesen- und Gefaflgeometrien. Zur Beurteilung des
Einsflusses des UbermaBes auf die Dislokationskraft erfolgte die statistische Auswertung
zunichst ausschlieflich unter Einsatz von Silikonaorten. Getestet wurden vier unterschiedli-
che Prothesentypen der Firma Medtronic® mit unterschiedlichen Durchmessern und proxima-
len Geometrieformen (rohrférmig oder konisch, Anhang B). Die verwendeten Prothesen
wiesen keine Haken auf und bestanden aus einem Exoskelett. Jede einzelne Parameterkonfi-

guration wurde mindestens drei Mal getestet.

Systemischer Druck

Der systemische Druck hat nicht nur Einfluss auf die an dem Stentgraft wirkende Stromungs-
kraft, sondern ebenfalls auf die Fixierung des Stentgrafts. Daher wurden Dislokationstests bei
konstanter Fixierungslinge von 20 mm und konstantem UbermaB von 20% (25%) unter Vari-
ation des inneren systemischen Drucks (0, 50, 80, 100, 120, 170, 215 und 380 mmHg) durch-
gefiihrt. Der systemische Druck wurde mit Hilfe eines Ballonkatheters auf die Fixierungszone
aufgebracht (Abbildung 3.4). Der Druck wurde anhand einer Druckspritze (basixCompak,
Merit Medical Systems Inc., Utah, USA) erzeugt und mit einem Drucksensor (MX860, Me-
dex Inc., OH, USA) iiberpriift. Zu einer mdglichen Ubertragung der Dislokationskrifte auf die
Migrationsergebnisse (Kapitel 3.1.6) wurden fiir diese Dislokationstests silikonbeschichtete
Prothesen verwendet (Anhang B). Als GefaBmodell wurde der proximale Anteil eines Siliko-

naneurysmas verwendet (Abbildung 3.4 D, rechts).

Aus der Steigung von Dislokation- und Normalkraft (Druck mal Oberfldache plus Radialkraft)
wurde der spezifische Reibkoeffizient ¢ fiir die Reibpaarung ,,Stentgraft / Gefall* bestimmt,

welcher fiir spétere Berechnungen verwendet wurde (Kapitel 5.3.2).
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Der systemische Druck tragt nur im leckagefreien Fall vollstindig zur Fixierung der Prothese
bei. Eine Leckage im Fixierungsbereich kann durch die entstehende Schmierung oder bei
starken Leckagen, durch einen entstehenden Gegendruck zwischen Gefal und Graft, zu einer
Reduzierung der Fixierungskomponente fithren. Zur Abschitzung des Einflusses einer Lecka-
ge wurde der systemische Druck ebenfalls durch eine Wassersdule induziert (80 und
160 mmHg, jeweils n=5). Bei einer mangelhaften Abdichtung des Stentgrafts am Gefal3,
verursacht durch das UbermaB, strdmt das Fluid zwischen Stentgraft und Gefi vorbei, so

dass der Effekt einer Leckage simuliert wurde.

Testmatrix

Die einzelnen Testvarianten sind mit deren jeweiligen Anzahl (Messwiederholungen) in
Tabelle 3.2 aufgefiihrt. Die Analyse des Einflusses der Fixierungslidnge erfolgte zundchst
ausschlieBlich an porcinen Aorten (n=72). Die Untersuchung des UbermaBes und des syste-
mischen Drucks erfolgte ausschlieBlich an Silikonaorten (n=53). Dadurch sollte sichergestellt
werden, dass andere Einfliisse die Messergebnisse nicht verdnderten. Zur Aufstellung einer
Funktion zur Berechnung der Fixierungskraft f{Ubermafs, Fixierungslinge, Druck) wurde

eine nichtlineare Regressionsanalyse iiber alle GefaBmodelle durchgefiihrt.

Tabelle 3.2: Anzahl der Versuche der einzelnen Variablen eingeteilt nach den
Gefdfmodellen. * Variable wurde zundichst nur an einem Gefdfs-
modell betrachtet.

Gefakmodell Humane foreine | silikonaorten
Gefalimaterial 26 66 55
Fixierungslange 14 72* 53
Uberman 14 72 53*
Prothesengeometrie 0 40 53
Systemischer Druck 0 0 47*

3.1.4 Fixierungskraft: Drucktest

Die Abstiitzung der Prothese im distalen Bereich dient bei einigen Stentgrafttypen als weiterer
Fixierungsmechanismus. Zur Bestimmung der GroBe dieser Fixierungskomponente wurde bei
drei verschiedenen Stentgraftprothesen, zwei uni-iliakale Talimed™ Prothesen und einer
Talent™ Rohrprothese der Firma Medtronic® (Anhang B), die axiale Knickkraft bestimmt.

Die Prothesen wurden dazu entsprechend dem Eulerlastfall II, IIT und IV eingespannt und auf
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Druck mit einer Materialpriifmaschine belastet (Zwicki 1120, Zwick GmbH &. Co. KG,
Deutschland, Abbildung 3.5).

O Fixierung |
Druckkraft || [ %
Fx Fx Fk

v

>l >l iF
== -~

Knickfall Il Knickfall Il Knickfall IV
A

Abbildung 3.5:  Eulerknickfdlle II-1V im schematischen Aufbau (A). Testaufbau
zur Bestimmung der Knickkraft einer uni-iliakalen Prothese fiir
den Eulerlastfall 111 (B).

Beim Eulerlastfall IIT und IV wurden die Prothesen distal an einem steifen Rohr fixiert. Die
Lange dieser Einspannung betrug 20 mm, der Durchmesser entsprach dem der Prothese. Beim
Eulerlastfall IV wurde die Prothese 15 mm iiber die proximale Ldnge in einem steifen Rohr
eingespannt. Die Vorkraft betrug 0,15 N, die Priifgeschwindigkeit 1 mm/s. Der Kraftverlauf
wurde iiber die vertikale Verschiebung aufgenommen und die maximale Knicklast bestimmt.
Eine im Aneurysmasack gebildete Thrombusstruktur oder der systemische Druck in der Pro-

these wurden im Experiment nicht beriicksichtigt.

3.1.5 Stromungskraft: Analytisches Modell

Die an der Prothese angreifende Stromungskraft wurde analytisch unter folgenden Vorraus-
setzungen berechnet: Bei einem Blutstrom handelt es sich in der Regel um einen instationi-
ren, pulsatilen nicht newtonschen Fluss. Fiir grole Gefdfle und fiir groBe Reynoldszahlen
verhdlt sich der Blutfluss wie ein laminares, inkompressibles, newtonsches Fluid 8 Zur
Uberpriifung der Laminaritit der Strdmung im abdominalen Aortenbereich wurde die Rey-

noldszahl herangezogen. Die kritische Reynoldszahl fiir instationire Blutstromungen ist mit

Re, =C-a, (3.2)
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proportional zur Womersley Zahl ay, welche 0,5-d./ pw/n entspricht. Die Konstante C

betrigt fiir die Aortenstromung zwischen 250 und 1.000 '*°. Daraus resultiert mit einer Dichte
p von 1,06 g/lcm?, einer Winkelgeschwindigkeit @ 1 s (entspricht 1 Hz), einer Viskositit 7
von 0,0035 Pas und einem GefaBBdurchmesser d von 20 mm eine kritische Reynoldszahl Rey,

zwischen 3.450 und 13.800. Die vorliegende Reynoldszahl Re

2|
O

Re:p'

(3.3)

S

liegt bei ~5.800 in dem betrachteten Aortensegment (Aortendurchmesser d=20 mm, mittlere

Geschwindigkeit iiber den Rohrquerschnitt w = 0,95 m /s (Volumenfluss von 5 1/min)). Auf

dieser Grundlage wurde von einer laminaren Strdomung ausgegangen.

Des Weiteren wurde eine stationdre Stromung {iber ein starres Rohr angenommen, wobei die
maximalen Amplituden der Stromungsparameter (Druck p und Geschwindigkeit w) iiber den
instationdren Pulszyklus zur Berechnung der Stromungskraft verwendet wurden. Die Scher-

spannung wird durch

w
T=8n— 3.4
T (3.4)

berechnet ®. Diese lag fiir die oben bereits verwendeten Parameter unter 0,1e-6 N/mm? und
wurde daher im Weiteren vernachldssigt. Die Stromungskraft wurde somit anhand des Im-

pulssatzes bestimmt.

Z§+ZE=0 (3.5)

dl/dt ist die Anderung des Impulses. Der Vektor R entspricht der resultierenden Kraft (geo-

metrische Summe aller auf den Stromungsraum angreifenden dufleren Krifte), welche sich

aus der Gewichtskraft I:“G des Fluids im Stromungsraum (pgV), der Kraft an der Mantelfldche

der Prothese F,, und der Kraft F,, die an den Flichen des Fluids angreift, zusammensetzt.

R=F,+F, +F, (3.6)
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Die Variable F, setzt sich in diesem Fall aus den von auBen angreifenden Druckkriften

zusammen (Abbildung 3.6).

Fy =Y p.Ai, (3.7)

Aus der Kraft F,, wurde die Reaktionskraft - R,, , welche entgegen der Fixierung wirkt und

im Folgenden mit der Stromungskraft gleichgesetzt wird, bestimmt. Die Anderung des Impul-

ses wird bei einer Rohrstromung durch

1(e)= [ pwdv (3.8)

beschrieben. Die Dichte p ist unter Voraussetzung der Inkompressibilitit des Fluids im be-
trachteten Volumen J konstant. Unter der Vorraussetzung der Kontinuitét ergibt sich fiir eine
bifurkative Prothese, unter der Annahme, dass sich der Volumenfluss Q gleichmifig in beide

Schenkel aufteilt (0,=053),

R, =F, +(0pw, + p, 4, )i, +(%pw2 +p2A2jfi2 +(%pw3 + p3A3jﬁ3 (3.9)

Abbildung 3.6:  Berechnungsmodell einer bifurkativen Prothese. Das betrachtete
Volumen erstreckt sich tiber Position 1 bis 3 innerhalb der Pro-
these. Q; sind die Volumenfliisse, p; die Driicke, n, die Fldchen-
normalen und A; die Fluidflichen an den Positionen 1 bis 3. Ay ist
die Fldche, welche am Aneurysmasack angrenzt, py der Druck im
Aneurysmasack, o; der Implantationswinkel der Prothesenschen-
kel im distalen Bereich bezogen auf den proximalen Bereich.
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Der Druckverlust aufgrund von viskosen Effekten innerhalb einer Rohrstromung ist fiir lami-
nare Strdmung bislang nicht bestimmbar. Die Abschétzung eines ,,maximalen* Verlustes

erfolgt daher unter der Annahme eines turbulenten Zustandes durch

—2

py =Ky —=p (3.10)
mit K, zwischen 0,1 und 0,5 '*°. Der Druckverlust durch die Verjiingung und Kriimmung der
Prothese wurde nach Bernoulli abgeschétzt. Beide Verluste sind kleiner 2% und wurden daher
im Folgenden vernachléssigt. Die Gewichtskraft des Blutvolumens in der Prothese von ca.

43 cm? (46 g) wurde mit 0,4 N in die Berechnung integriert.

Zusitzlich auf die Fixierung wirkende Krifte sind die Gewichtskraft der Prothese (mg) mit ca.

1 N und die duBleren Druckkréften, welche durch IAO p,dA berechnet werden.

Zur Bewertung der Vernachlissigung der Fluid-Struktur-Interaktion von Blutstrom und elasti-
scher GefaBBwand eines élteren Patienten, wurde strichprobenartig ein Vergleich der Ergebnis-
se von Morris et al. und den hier gewéhlten Ansatz basierend auf den in der Publikation ange-
geben Geometrien vorgenommen °. Es ergaben sich Abweichungen der Kraftamplituden

von bis zu 10%.

3.1.6 Kreislaufversuch

In einem Kreislaufsystem wurde unter dynamischen, physiologischen Bedingungen unter-
sucht, inwieweit eine Migration der Prothese in Abhdngigkeit der Prothesenposition, der
Prothesengeometrie, der GefdBBmaterialeigenschaft und der Morphologiednderung des Aneu-
rysmas auftritt (Abbildung 3.7). Der Autbau des verwendeten Kreislaufsystems ist im Detail
im Anhang C beschrieben. Auf die Erstellung der Aneurysmamodelle aus Silikon, in denen

die Prothesen implantiert wurden, wird in Anhang D ndher eingegangen.
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Abbildung 3.7:  Kreislaufsystem mit Pumpe (1), Windkessel (2), Ventil zur Erzeu-
gung der pulsatilen Stromung (3), Volumenstrommesser (4), sys-
temischer und Aneurysmasack-Druckmesser (5), Aneurysmamo-
dell mit implantierter Prothese fixiert im Testsystem (6), Wider-
standsventil zur Induzierung des peripheren Widerstandes (7).

Testdurchfiihrung

Nach einer manuellen Implantation der Prothese in das Aneurysma und der Entliiftung des
Kreislaufsystems wurde der Kreislaufdruck ab einem Basisdruck von 120/70 mmHg systo-

lisch in 10 mmHg Schritten erhoht. Der diastolische Druck pg i, wurde anhand der Gleichung

_ pxyst - 40 C

o= 3.11
pdtast 1,176 ( )

¢ Die Gleichung lautet urspriinglich

Dy —0,33339 - Alter —0,00887 - BMI —138,01
pdiast = 1 176 .

Fiir das Alter wurde 71 Jahre (Anhang A) und fiir den Body-Mass-Index (BMI) wurde 26,5 entsprechend Patien-

ten iiber 64 Jahren eingesetzt *.

46



Kapitel 3~ Migration

anlehnend an den systolischen Druck psys eingestellt % Der Kreislaufdruck wurde erhoht bis
zur Migration der Prothese oder einem systolischen Druck von 380 mmHg. Der mittlere
Volumenfluss Q und die Frequenz f wurden entsprechend den Angaben von Taylor et al.
nachreguliert (Ruhezustand [py,=120-140 mmHg]: 0=2,7 I/min, f=1,1 Hz; leichte Bewegung
[Psys=140-180 mmHg]: 0=4,2 I/min, f=1,7 Hz; Belastung [py>180 mmHg]: O=5,6 I/min,
£=2,2 Hz) '®. Jede Einstellung wurde 1 Minute konstant gehalten.

Auf Basis von Berechnungen wird angenommen, dass die maximale Druckdifferenz zwischen
Lumen und Sack fiir die maximale Belastung der Prothese maBgeblich ist ''7'**!*° Bej einer
Migration des Stentgrafts in das Aneurysma wurde daher der maximale Migrationsdruck ps,
als Migrationsparameter ausgewertet. Der maximale Volumenfluss Oy, wihrend der Migra-

tion wird lediglich fiir die ersten Messungen angeben, um diese Annahme zu bestétigen.

Infolge der Versuchsdurchfiihrung mit Wasser als Blutersatzmedium war ein Auftreten von
Leckagen entlang der proximalen Fixierungszone unvermeidbar. Durch das UbermaB des
Grafts im GefdB bilden sich Falten und somit kleine Kanéle, die den systemischen Fluss mit
dem Aneurysmasack verbinden (Abbildung 3.8 C). Durch diese Endoleckage wiirde sich im
geschlossenen Aneurysmasack der Druck erhdhen. Diese Druckerhohung wurde unterbunden,
indem ein Abfluss iiber die Kollateralen zugelassen wurde. Der Sackdruck entsprach dadurch

nahezu dem Umgebungsdruck (ps,x=0-5 mmHg).

Parametrische Untersuchung

In der parametrischen Untersuchung wurden der Prothesenwinkel und die distale Prothesen-
abstiitzung variiert (Abbildung 3.8 A & B). Die Versuche wurden an den uni-iliakalen Prothe-
sen Talimed 1 und Talimed 2 durchgefiihrt (Anhang B). Diese Stentgrafts sind wasserdurch-
lassig und sollen, im Korper implantiert, durch Blut abgedichtet werden. Die Prothesen wur-
den zur Abdichtung mit Silikon beschichtet (Schichtdicke: 40-100 um; Anhang B). Die Geo-
metrie des verwendeten Aneurysmas basierte auf den durchschnittlichen AAA-Abmalien
einer klinischen Studie und wird im Weiteren als ,,pathologisches* Aneurysma bezeichnet

(Anhang D).

Untersucht wurden die Prothesenwinkel o von 115°, 125° und 135° (Abbildung 3.8 B). Die
Winkeleinstellung erfolgte durch eine Langenregulierung des Stentgrafts im distalen Fixie-
rungsbereich (/;5,=25-55 mm). Die proximale Fixierungslinge betrug bei beiden Prothesen

15 mm. Die distale Abstiitzung wurde wie folgt variiert: ein Anliegen der Prothese am bifur-
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kativen Bereich (Abbildung 3.8 A) und eine fehlende distale Abstiitzung wurden als Varian-

ten untersucht (Abbildung 3.8 B). Die einzelnen Parameter wurden jeweils vier Mal getestet.

Faltenbildung

Abbildung 3.8:  Prothese im ,,pathologischen* Aneurysma: Talimed 2 mit distaler
Abstiitzung (A); Talimed 1 ohne distale Abstiitzung (B), Graft im-
plantiert im proximalen Gefdfsabschnitt (C).

Patientenspezifische Untersuchung

Zur Verkniipfung der experimentell ermittelten, physiologischen Migrationsparameter mit
dem klinischen Auftreten von Migration wurde ein Patientenfall in vitro nachgestellt
(Abbildung 3.9). Bei der betrachteten Patientin (79 Jahre, ASA-Risiko III, Bluthochdruck,
Stentgraft: Talimed™) trat nach 24 Monaten eine Migration der Prothese von iiber 10 mm
auf. Auf Basis der 3D-rekonstruktierten AAA-Geometrie wurde flir den direkt pré/post-
operativen und den letzten, pra-migrativen Nachuntersuchungszeitpunkt ein Silikonaneurys-
ma gefertigt und die jeweilige Prothesensituation im Aneurysma nachgestellt (Anhang D &
E). Die Materialeigenschaft der Aneurysmen wurde jeweils entsprechend der eines jungen
und eines alten Patienten ausgelegt. Die Silikonsteifigkeit betrug 0,4 N/mm? bzw. 1,5 N/mm?
"¢ Die Geometrien der verwendeten Prothesen (Talimed 1 und Talimed 2, Anhang B) wichen
von der Geometrie der im Patienten implantierten Prothese ab: Talimed 1 wies einen geringe-
ren proximalen Durchmesser auf. Der proximale und distale Durchmesser der Talimed 2
stimmten zwar mit der im Patienten implantierten Prothese tiberein, die Prothesenldnge war
bei beiden Prothesen jedoch um 30 mm zu kurz. Die Stentgraftlinge wurde daher durch eine

modulare Prothesenverlangerung korrigiert.
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Abbildung 3.9:  Patientenspezifische Aneurysmen: Direkt post-operativ (4), prd-
Migration (21 Monate) (B).

Als Migrationsgrenze wurde ein systemischer Druckgrenzwert von 180 mmHg festgelegt.
Dieser Grenzwert entsprach dem maximal gemessenen, arteriellen Blutdruck dieser Patientin
in der Nachuntersuchungsphase in Ruhe. Eine Ubereinstimmung der Ergebnisse aus dem
Kreislaufmodell und der Klinik liegt vor, wenn im Kreislaufmodell eine Migration unterhalb

dieses Grenzwertes ausschlielich im pra-migrativen Fall auftritt.

Fiir jeden Parameter (Aneurysma, Stentgraftprothese, Gefalleigenschaft) wurden jeweils drei

Versuche durchgefiihrt.

3.1.7 Migrationsprognose

In diesem Studienabschnitt wurde iiberpriift, ob auf Grundlage eines Fixierungs- und Be-
lastungskraftsmodells eine Migration von Stentgrafts in der Klinik erkldrt bzw. vorhersagt
werden kann. Der Einfluss der Morphologiednderung des Aneurysmas iiber den Untersu-
chungszeitraum auf diese Kréftebilanz und somit auf die Migration wurde mitberiicksichtigt.

Es wurde keine Abhangigkeit der Implantationsdauer untersucht.

Dazu wurden klinische Félle mit und ohne Migration bertachtet. Die Fixierungskraft wurde
jedem patientenspezifischen Fall durch den in Kapitel 3.1.3 ermittelten Zusammenhang zwi-

schen Kraft und implantationsbedingten, geometrischen Daten zugewiesen. Die Belastung
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wurde in Abhédngigkeit der Implantationsituation mittels des Impulssatzes berechnet (Kapitel
3.1.5). Die Differenz beider Krifte diente als Migrationskriterium. Die Giite dieses Kriftebi-
lanzansatzes wurde verglichen mit der Prognosefihigkeit eines rein geometriebasierten Mo-

dells in Verbindung mit der Krankengeschichte des Patienten.

Patientenspezifische Daten

Die Patientendaten (n=16) wurden fiir den ersten post-operativen und den letzten pri-
migrativen oder, bei Ausbleiben einer Migration, fiir den ersten und letzten post-operativen
Untersuchungszeitpunkt bestimmt. Eine 2D-Datenerfassung der Aneurysmageometrie ist

5% Daher wurde

bislang Standard, deren Genauigkeit ist in der Literatur jedoch umstritten
ein 3D-Verfahren mit semi-automatischer Bestimmung der Geometriedaten entwickelt und
eine Analyse iiber mehrere Untersuchungszeitrdume durchgefiihrt (Matlab14®, Mathworks,
Massachusetts und Amira™ 3.0, Mercury Systems Inc., Chelmsford; Abbildung 3.10). Eine
Beschreibung der einzelnen Arbeitsschritte und Angaben zur Genauigkeit dieses Verfahrens
und deren Konsquenz im Vergleich zur 2D-Auswertung finden sich im Anhang E. Die Erstel-

lung und Auswertung der 3D-Daten erfolgte ohne Kenntnis des Migrationsstatus der Patien-

ten.

CT-Rohdaten Segmentieren des Oberflachen-  Ausrichtung der Querschnitte Automatisierte

der Patienten Arleurysmas & erstellung Aneurysmen der ausgerichtet Bestimmung der
Flachenschwerpunkt- einzelnen Nach- senkrecht zur einzelnen
bestimmung untersuchungen Schwerpunksachse  Parameter

Abbildung 3.10: Schema zur Bestimmung der 3D Geometriedaten der einzelnen
Aneurysmen.

Die betrachteten Parameter sind in Tabelle 3.3 aufgefiihrt. Die Geoemtrie des Aneurysmas
verdndert sich nach EVAR deutlich. Um die Verdnderung der proximalen Fixierungssituation
in Abhéngigkeit des Weiterwachsens oder Schrumpfens des Aneurysmas zu untersuchen,
wurde der Zusammenhang zwischen der proximalen Durchmesserdnderung und dem maxima-
lem Aneurysmadurchmesser bzw. —volumen sowie zwischen der proximalen Fixierungslédnge

analysiert.
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Tabelle 3.3: Untersuchte Parameter auf ihre Migrationsrelevanz
Parameter Definition
Bluthochdruck *' Systolischer Blutdruck > 140 mmHg; binar
ADmax < 5 mm schrumpfend; 5mMm < AQmax <5 mm stabil;
AAA-Status *° ADmax>5 mm wachsend bezogen auf den pra-operativen maximalen

Durchmesser; ordinal: 0-schrumpfend, 1-stabil und 2-wachsend

Proximale Durchmesserande-

Durchmesseranderung bezogen auf das CT direkt nach dem Eingriff
rung [mm]

UbermaR [%] rP:1?ar;1sg)erlrmlerung des Stents in Bezug auf den unbelasteten Durch-

Proximale Fixierungsflache

[mm?] Proximale Flache im obersten Graftsegment der Prothese

Differenz der proximalen und distalen Querschnittsflaiche in den

A o mm2 .. H
prox.-dist. [ ] Fixierungsbereichen

Proximale Fixierungslange Fixierungslange vom Beginn der Prothese bis ausschlieRlich zum
[mm]D Beginn des Aneurysmas entlang der Schwerpunktslinie.

Prothesenwinkel zwischen proximalem und distalem Bereich ermittelt

Prothesenwinkel ["] an den ersten und letzten drei Schwerpunkten der Prothese

Abknicken Prothesenwinkel < 120° (bindre Angabe)

Verhaltnis der Prothesenhdhe entlang der CT-Achse zur Prothesen-

KriJmmungsfaktorE .
lange

Patientenselektion

Die Patientenfdlle, bei denen eine Migration der Prothese aus der proximalen oder distalen
Verankerung auftrat, waren alle in der Untersuchung enthalten (n=5 bzw. n=3). Die Auswahl
der Patienten, ohne Migration (n=8), sollte repréisentativ sein und erfolgte nach folgenden
Gesichtspunkten: Vorraussetzung war ein Vorliegen von mindestens drei Nachuntersu-
chungszeitpunkten. Zudem durften die Komplikationsrate (Endoleckagen, Platzierungsfehler,
GefaBverschluss, AAA-Status) und die Schwere der Vorerkrankungen (ASA-Klassifikation,
Hypertension, Gefal3vorerkrankungen) des ausgewdihlten Patientenpools nicht signifikant von

denen des gesamten Patientenpools abweichen.

P Diese Linge ist konservativ angegeben. Die Strecke zwischen AAA-Beginn und dem letzten Anliegen der
Prothese wurde nicht beriicksichtigt, welches zu einer Unterschidtzung der Fixierungsldnge von bis nahezu einer
VoxelgroBie (max. S mm) fithren kann. Pra-operativ lag der Beginn des Aneurysmas bei einer Halsdurchmesser-

anderung von > 4 mm innerhalb eines CT-Abstandes von 5 mm '*.
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Fixierungskriifte

Die radiale Fixierungskraft des Stentgrafts wurde anhand der Parameter UbermaB, Fixierungs-
lange und systemischer Druck im proximalen Bereich bestimmt. Grundlage dafiir war die im
Dislokationstest ermittelte Gleichung (3.12). Zur Abschétzung der Fixierungskomponente des
systemischen Druckes wurden die Patienten in zwei Gruppen, mit und ohne Bluthochdruck,
unterteilt. Den Patienten mit Bluthochdruck wurde ein systemischer Druck von 180 mmHg,
denen ohne Bluthochdruck von 130 mmHg zugewiesen. Diese Werte entsprachen den gerun-
deten, mittleren, klinischen Druckangaben dieser Patienten. Die Fliche, auf die der Druck
wirkt, war durch die Fixierungslinge und den mittleren Fixierungsdurchmesser (iiber die

Léange) vorgegeben.

Stromungskrifte

Die Stromungskraft wurde anhand des Impulssatzes berechnet (Kapitel 3.1.5). Dazu waren
eine Abschitzung des Differenzdrucks zwischen Aneurysmasack py,« und Stentgraftlumen
Psys sowie eine Bestimmung der Geometrie des implantierten Stentgrafts notwendig. Der

Sackdruck wurde auf Grundlage der Patientenstudien von Ellozy et al. und Dias et al. gewéhlt
52,59,

e schrumpfendes Aneurysma - Psack 25 mmHg
e stabiles Aneurysma - Psack 0,5-facher systemischer Druck
e wachsendes Aneurysma - Psack 0,75-facher systemischer Druck.

Der AAA-Status ,,Schrumpfend* oder ,,Wachsend* wurde durch eine Anderung des maxima-
len Durchmessers um +5 mm zugewiesen > . Der systemische Druck wurde, wie bereits bei
der Fixierungskraft, anhand des Bluthochdruckstatus den Patienten zugeordnet. Die Kraft,

120

verursacht durch die Anderung des Volumenflusses, wurde vernachlissigt '~". Druckverluste,

z.B. verursacht durch ein starkes Abknicken der Prothese, wurden nicht beriicksichtigt.

Die Lumenquerschnitte fiir das proximale und die distalen Enden der Prothesen wurden basie-
rend auf den 3D-Geometriedaten senkrecht zur Schwerpunktslinie ermittelt. Der Prothesen-
winkel wurde zwischen Ein- und Ausflussschwerpunktsvektor der Prothese bestimmt (basie-

rend auf den drei duBersten Schwerpunkten).

¥ Der Kriimmungsfaktor der Prothese gibt Aufschluss iiber das Abknicken eine Stentgrafts.
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3.1.8 Statistik

Fiir multi-variate Analysen wurde ein ANOVA-Test durchgefiihrt, sofern bei den verglei-
chenden Faktoren die Variablen normalverteilt und deren Varianzen homogen waren. Getestet
wurden diese Bedingungen durch den Kolmogorov-Smirnov mit der Korrektur nach Lilliefors
bzw. dem Levene-Test. Lag keine Normalverteilung vor, wurde auf den Kruskal-Wallis, Man-
Whitney-U, Wilkoxon oder den y* —Test zuriickgegriffen. Zur Untersuchungen von Zusam-
menhédngen metrischer Daten wurden Regressionsanalysen durchgefiihrt. Diskriminanzanaly-
sen wurden zur Unterscheidung von Gruppenvariablen und zur Prognose der Gruppenzugeho-
rigkeit beziiglich des Auftretens von Migration oder keiner Migration eingesetzt '°. Anhand
einer Korrelationsanalyse der einzelnen Einflussparameter wurde kontrolliert, ob die Variab-
len untereinander unabhingig waren. Kreuztabellierung und Kontingenzanalyse ermoglichten,
Zusammenhdnge zwischen nominal skalierten Variablen aufzuzeigen. Fiir alle statistischen
Untersuchungen wurde SPSS 13 (SPSS Inc., Illinois, USA) verwendet. Das Signifikanzniveau
betrug a=0,05.
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3.2 Ergebnisse

3.2.1 Klinische Studie

In fiinf von 192 Patienten trat eine Migration des Stentgrafts im proximalen Verankerungsbe-
reich auf. In drei Fillen migrierte die Prothese im distalen Verankerungsbereich. Die erste
Migration ereignete sich nach 6 Monaten. Zwei traten nach 24 Monaten, vier nach
36 Monaten und eine nach 96 Monaten auf. Innerhalb der ersten 3 Jahre lag die Wahrschein-

lichkeit einer Migration bei 10% (Abbildung 3.11).

1 =
I T 90%
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.qE, 0.8 -
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o
e
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=
0 T T T T T
0 20 40 60 80 100 120
Zeit [Monate]
Zeit [Monaten]| 0,25 6 24 36 96
Anzahl N 178 146 90 56 4

Abbildung 3.11: Kaplan-Meier-Analyse; Wahrscheinlichkeit des Ausbleibens einer
Migration mit Standardfehler.

Bei Verwendung der schrittweisen Diskrimanzanalyse wurde kein signifikanter Zusammen-
hang zwischen Migration und der Krankengeschichte der Patienten gefunden (Tabelle 3.4).
Bei Betrachtung der einzelnen Parameter traten signifikant vermehrt Migrationen bei Patien-
ten ohne weitere Gefdlvorerkrankungen auf (y>-Test; p=0,017). In zwei der acht Migrations-
féllen trat ein Platzierungsproblem wihrend der Operation auf. In einem der Fille war eine
Verldngerung des Stentgrafts notwendig gewesen. In der Gruppe NM trat ebenfalls in 25%

der Fille ein Platzierungsproblem auf.
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Tabelle 3.4: Krankheitsgeschichte eingeteilt nach Migration (Gruppe M) und
Ausbleiben von Migration (Gruppe NM) (n=178).

Krankengeschichte Gruppe M Gruppe NM
Alter [Jahre] 7346 7118
Geschlecht 75% Méanner 90% Méanner
ASA-Klassifikation 3,6+0,5 3,840,5
Bluthochdruck 37% 63%
Gefallvorerkrankung 0% 42%
Aneurysmaruptur 20% 18%
Proximale Endoleckagen | 4% 0%
AAA-Status 0,88+0,83 0,63+0,52
Platzierungsprobleme 25% 25%

In der 2-dimensionalen Geometrieanalyse konnte keine Abhingigkeit der Migration von den
geometrischen Faktoren gefunden werden (Tabelle 3.5). Pra-operativ war der Fixierungsbe-
reich (Halswinkel) bei der Gruppe M tendenziell konusférmiger geweitet im Vergleich zur

Gruppe NM. Die Fixierungsldnge war im post-operativen Verlauf tendenziell geringer.

Tabelle 3.5: Geometrische Parameter eingeteilt nach Migration (Gruppe M)
und Ausbleiben von Migration (Gruppe NM).

Vorerkrankung Gruppe M Gruppe NM n
AAA-Durchmesser pra-operativ [mm] 57,0+12,0 5619 166
AAA-Durchmesseranderung post-operativ [mm] -4,7+9,7 -6,3+9,9 109
Proximale Durchmesseranderung [mm] 2,5+0,1 2,7+0,5 37
Fixierungslange pra-operativ (inkl. Baresprings) [mm] 22417 22+16 39
Fixierungslange post-operativ (inkl. Baresprings) [mm] 19+14 40+26 37
Halswinkel pra-operativ (>0, dann konisch nach caudal) [°] 1045 -1+17 34

Bei den migrierten Prothesen handelte es sich iiberwiegend um uni-iliakale Prothesen (Tabelle

3.6). Sieben der acht migrierten Prothesen wiesen keine Haken auf (y2-Test; p=0,006), wobei

eine Migration aus der proximalen Verankerung nur bei Prothesen ohne Haken auftrat. Insbe-

sondere die Talent™ und Vanguard™ Prothesen migrierten.
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Tabelle 3.6:  Prothesentypen eingeteilt nach Migration (Gruppe M) und Ausbleiben von
Migration (Gruppe NM) (n=178).

Prothesentyp Gruppe M Gruppe NM
Rohrprothese 0 21

Stentform | Uni-iliakal 5 34
Bifurkativ 3 115
Talent 5 61
Zenith 1 44

Stentmarke Vanguard 2 4
Excluder 0 46
Anaconda 0 2
EVT 0 13

3.2.2 Dislokationskraft

Gefifimaterial

Die Dislokationskraft lag bei einer Fixierungsldnge von 15 mm zwischen 2,5 und 7,5 N
(Abbildung 3.12). Die Dislokationskrifte unterschieden sich zwischen den einzelnen Gefal3-
materialien signifikant voneinander (Human: 6,0+2,8 N, Porcin: 3,5+0,9 N, Silikon: 2,8+0,6 N;
Kruskal-Wallis; p<0,001; n=140). Bei den humanen Gefdlen war die Dislokationskraft der
arteriosklerotisch verdnderten Aorta (GefaBnummer 1) signifikant hoher als die der beiden

anderen Aorten (Bonferroni; p=0,024 bzw. p=0,013; 7,2+3,1 N, 4,3+0,9 N, 3,7+0,8 N).

Die Messergebnisse der SilikongefdaBmodelle lagen auBerhalb des Vertrauensbereichs der
Messwerte des porcinen oder humanen Gefdmaterials (Silikon: 2,9+0,2 N; Vertrauensinter-

vall des porcinen: 2,8 N < Y < 3,5 N und humanen GefaBBmaterials: 3,6 N < Y < 6,5 N).
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8 - [ Porcine Aorta
[ silikonaorta

0 i T T T T T T T T T
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

GefaBRnummer
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Abbildung 3.12: Dislokationskraft mit Standardabweichung eingeteilt nach den
einzelnen Gefdfimodellen. Die Fixierungslinge betrug 15 mm.
Gefafsnummer 1 wies starke arteriosklerotische Verdnderungen

auf.
Fixierungslinge
Mit zunehmender Fixierungsldnge (5-20 mm ohne Baresprings) stieg die Fixierungskraft um
anndhrend 600% an (p<0,001; ka2=O,456 (linear); Steigung B=0,275, n=72, Abbildung
3.13). Ab einer Implantationslinge von 20 mm kam, bedingt durch die Geometrie des

Stentgrafts, ein weiteres Stentsegment zur Fixierung hinzu, infolgedessen der groBBere Anstieg

zu erkléren ist.
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Abbildung 3.13: Dislokationskraft der Talimed 1 (4848% (96%) Ubermapf3, porci-
nes Gefdfs) in Abhdngigkeit der Fixierungslinge (jeweils n>3).
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Ubermap

Bei einer konstanten Fixierungslinge von 15 mm lagen die Auszugskréfte fiir variierende
UbermalBe im Bereich von 1,5 und 12 N (3+0,7 N) (Abbildung 3.14). Das UbermaB wies im
Bereich von 4% (4%)® bis 60% (150%) unter Beriicksichtigung aller GefiBmaterialien keine
Korrelation mit der Dislokationskraft auf (p=0,332, n=145).

Der Verlauf der Dislokationskraft der humanen Aorten unterschied sich von dem der anderen
GefiBmaterialien: Bereits bei geringen UbermalBen traten hohe Werte auf. Nur ein Dislokati-
onswert (UbermaB 54% (118%); jiingstes Humanpriparat: 47 Jahre), entsprach der Tendenz
der anderen Materialien. Wahrend der Versuche wurde beobachtet, dass sich die Baresprings
bei den arteriosklerotisch veranderten Humanpréparaten teilweise in den Kalkplaques verhak-
ten. Unter alleiniger Betrachtung der Silikongefd3e nahm die Dislokationskraft iiber dem

UbermaB geringfiigig zu (p<0,001; R%,=0,411 (linear); Steigung B=0,024; n=53).
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Abbildung 3.14: Dislokationskraft in Abhéngigkeit des Ubermafles eingeteilt nach
den einzelnen Gefdfsmaterialien bei einer konstanten Fixierungs-
linge von 15 mm (jeweils n>3).

Prothesengeometrie

Bei konstanter Fixierungslinge und einem UbermaB zwischen 15-50 % traten keine signifi-
kanten Unterschiede zwischen den Dislokationskrédften einzelner Prothesentypen aus den
SilikongefdBen auf (Bonferroni, fiir alle Varianten p>0,10; Rohrprothese: 2,7+0,3 N; Tali-
med 1: 2,6+0,3 N; Talimed 2: 3,0+0,6 N und bifurkativer Prothese: 2,6+0,5 N).
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Systemischer Druck

Ohne Leckage im proximalen Bereich nahm die Fixierungskraft mit steigendem Druck linear
zu (Abbildung 3.15; Ry.*=0,906; Steigung B=0,072, p<0,001; n=47). Der Reibkoeffizient

zwischen Gefdll und beschichteter Prothese ergab sich zu u=0,4.

Beim Aufbringen des Druckes anhand einer Wassersdule, welches mit einer proximalen En-
doleckage einhergeht, stimmte die Dislokationskraft bei einem Druck von 80 mmHg mit der
Dislokationskraft ,,ohne Leckage® iiberein. Bei einem erhdhten Druck (160 mmHg) nahm die

Leckagerate zu und die Dislokationskraft ab (ANOVA; p=0,001).
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Abbildung 3.15: Dislokationskraft in Abhdngigkeit des Druckes bei konstanter Fi-
xierungslinge (20 mm) und konstantem Ubermaf3 (Silikonge-
faf3;n>3). Die Ergebnisse sind unterteilt in die Gruppen “ohne
Leckage* (Ballonkatheter) und ,, mit Leckage * (Wassersdule).

Fixierungskraft als Funtkion von Fixierungslinge, Ubermaf} und systemischen Druck

Zur Bestimmung der Fixierungskraft in Abhéingigkeit der Parameter UbermalB, Fixierungslin-
ge Lo und Druck ps,, wurde eine nichtlineare Regressionsanalyse tiber alle Gefde unter
Ausschluss der arteriosklerotisch veréinderten Aorta durchgefiihrt. Fiir das Ubermal wurde ein
asymptotischer Ansatz, fiir Druck und Lénge jeweils ein linearer Ansatz gewdihlt, wobei die
Druckkomponente additiv mit der radialen Stentgraftkomponente verbunden wurde.

(1= kLt Yo 1 (] + &, -1

|mmHg|+k, = F), [N] (3.12)

prox prox P syst islokation
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Die Parameter der Regressionsanalyse ergaben sich zu k,=0,954; k,=0,195, k;=0,004 und
k~0,639 (R*=0,947; Abbildung 3.16). Insbesondere bei einem hohen systemischen Druck
waren die Streuungen der gemessenen Krifte bei gleicher erechneter Modellkraft gro3. Dies
ist wahrscheinlich auf die hohe Sensivitdt der Flache, auf die der Druck beaufschlagt wird,
zuriick zufiihren. Ab einem UbermaRB von 10% (11%) steigt die Dislokationskraft mit zuneh-
mendem UbermalB nur noch geringfiigig an. Bei einem UbermaBl < 10% ist die Dislokati-
onskraft auch fiir groBere Fixierungslingen gering ist (ohne Druckkomponente). GroBe Ande-

rungen der Dislokationskraft wie beispielsweise in Abbildung 3.16 B kénnen in der Modell-

gleichung nicht abgebildet werden.
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Abbildung 3.16: Dislokationskrdfte beschrieben durch Gleichung (3.12) in Relati-
on zu den gemessenen Dislokationskrdften in Abhdngigkeit der
Fixierungslinge, des Ubermafies und des systemischen Druckes
(n=186). Die Gerade entspriiche einer vollstindigen Uberein-
stimmung von Modell und Messung (A). Modell im Vergleich zur
Messung in Abhdngigkeit einzelner Parameter (3.13-3.15 ;B-D).
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3.2.3 Fixierungskraft: Drucktest

Nach einem anfanglichen Kraftanstieg in einem Bereich von 0 bis 3 mm Kompressionsweg
folgte ein Kraftplateau (Abbildung 3.17). Beim Knickfall III (freie Einspannung proximal) der
Talimed 1 reduzierte sich die Druckkraft iiber den Verlauf um die Hailfte. Bei Talimed 2 war

dies bei gleicher Einspannung nicht zu beobachten.
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Abbildung 3.17: Reprdsentativer Kraft-Weg-Verlauf wdihrend der Belastung fiir
die verschiedenen Lastfille und Prothesen.

Die mittlere maximale Kraft in Langsrichtung der Prothesen lag je nach Prothesentyp zwi-
schen 1 und 4 N (Abbildung 3.18). Es war sowohl ein signifikanter Unterschied zwischen den
einzelnen Prothesen, als auch zwischen der Art der Einspannung (Knickfall IIT und Knickfall
IV) zu erkennen (Kruskal-Wallis-Test; p<0,001 bzw. Mann-Whitney-U-Test; p=0,031). Der
Unterschied zwischen den einzelnen Knickféllen betrug 0,3 N bei Talimed 1, wéhrend die
Knickkraft der Talimed 1 in Bezug zu den anderen Prothesen um 0,6 N bzw. 3,8 N kleiner
war. Die Rohrprothese wies die hochste Knickkraft bzw. Stabilitit auf.
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Abbildung 3.18: Mittlere maximale Knickkraft mit Standardabweichung der Pro-
thesen und deren einzelne Lastfdlle.

3.2.4 Kreislaufversuch

Parametrische Studie

Bei der Prothesenkonfiguration A ,,mit Abstiitzung™ trat bei allen Winkelkonfigurationen bis
zu einem maximalen Druck von py,=380 mmHg und einem mittleren Volumenstrom von
(0=5 l/min keine Migration auf. Bei der Konfiguration B (ohne Abstiitzung) trat eine Migrati-
on bei Driicken unterhalb von 380 mmHg auf (Abbildung 3.19). Die Prothese migrierte dabei

distal-lateral und wurde aus dem proximalen GefaBabschnitt herausgedreht.

Abbildung 3.19: Migration der Prothese ohne distale Abstiitzung: vor (A), nach
Migration (B).
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Mit abnehmendem Implantationswinkel, d.h. bei einem stirkeren Abknicken der Prothese,
wurden niedrigere Driicke zur Migration der Prothese bendtigt (Tabelle 3.7). Bei einer Ande-
rung der Stromungsgeschwindigkeit im Rahmen des Messbereiches war keine deutliche
Anderung (~3%) des benétigten Migrationsdrucks feststellbar, so dass von einer Unabhingig-
keit der Migration von der Stromungsgeschwindigkeit unter physiologischen Stromungsbe-

dingungen ausgegangen werden kann.

Tabelle 3.7: Migrationsparameter: systolischer Druck puig und Volumenfluss
Owigr unter Variation des Prothesenwinkels o fiir Prothesenkonfi-
guration B (n=4).

a[’] Pwmigr [MMHg] Quigr [I/min]
135 37115 5,4+0,2
125 21243 4,3+0,7
115 16618 3,4+1,0

Entsprechend der Prothesenposition im Aneurysma (Prothesenwinkel, Ein- und Austromflai-
chen) und den Migrationsparametern (Migrationsdruck und -volumenfluss) sind die an der
Prothese wirkenden Stromungskréfte zum Zeitpunkt der Migration, berechnet auf Grundlage
des Impulssatzes, in der Abbildung 3.20 dargestellt. Auf Grundlage der Modellgleichung 3.12
sind die zum Zeitpunkt der Migration abgeschitzten Fixierungskrifte ebenfalls eingezeichnet.
Der systemische Druck im Kreislaufsystem ist im Gegensatz zum statischen Auszugstest

pulsatil, so dass die Fixierungskraft fiir Systole und Diastole angegeben wurde.

Die zur Migration flihrenden Kréfte nahmen nichtlinear mit dem Prothesenwinkels zu. Die
Fixierungskrifte wichen von der Stromungskraft in allen drei Prothesenkonfigurationen ab:
Bei Verwendung des systolischen Druckes ist die Fixierungskraft groBer als die Stromungs-
kraft, so dass keine Migration hitte auftreten sollen. Bei Verwendung des diastolischen

Drucks als Fixierungskomponente liegt die Fixierungs- unterhalb der Stromungskratft.
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Abbildung 3.20: Horizontale Linien: Stromungskrdfte iiber den Prothesenwinkel
entsprechend pyjigr und Quigr, die Markierungen x: berechnete
Migrationsstromungskraft fiir die jeweiligen Prothesenwinkel.
Quadrate und Kreise: Der proximalen Implantationssituation im
Versuchsstand entsprechende Fixierungskrdfte getrennt nach Sys-
tole und Diastole. Die Druckzugehorigkeit ist durch die Graustu-
fen gekennzeichnet.

Patientenspezifische Studie

Im Verlauf von ,,direkt post-operativ* zu ,,pra-migrativ* verringerte sich der Prothesenwinkel
von 133° auf 115° aufgrund des Schrumpfens des Aneurysmas (Abbildung 3.21). In keinem
Nachuntersuchungszeitraum lag eine Abstiitzung des Implantates an der Aneurysmawand vor.
Das UbermaB der Prothese verringerte sich vom direkt post-operativen bis zum pri-
migrativen Zeitpunkt durch Dilatation der GefaBwand im proximalen Fixierungsbereich von

24% (22%) auf 14% (10%).
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Abbildung 3.21: Verdnderung der Aneurysma- und der Prothesengeometrie im
Nachuntersuchungszeitraum erstellt durch CT-Rekonstruktion;
Aneurysma aus ventraler (A) und Prothese (Lumen) aus lateraler
Sicht (B).
Im Kreislaufversuch trat bei allen untersuchten Varianten eine Migration unterhalb eines
Druckes von 380 mmHg auf (Abbildung 3.22). Unterhalb der gesetzten Blutdruckgrenze
(180 mmHg) migrierten alle Prothesenkonfigurationen bis auf die groBere Talimed 2 Prothese

implantiert im Aneurysma mit Gefdfeigenschaften eines dlteren Patienten. Deren Prothesen-

geometrie entsprach proximal der Geometrie des Stentgrafts im Patienten.

Bei der schlankeren Talimed 1 trat im Vergleich zur Talimed 2 bei einem niedrigeren syste-
mischem Druck eine Migration auf (PmigTalimed: 124424 mmHg und  pPrmigTatimed 2

184434 mmHg, Mann-Whitney-U-Test; p<0,001).
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Abbildung 3.22: Migrationsdruck der Stentgrafts an zwei Nachuntersuchungszeit-
punkten (,,direkt post-operativ und , prd-migrativ®). Variiert
wurden die Prothesengeometrie und die Materialeigenschaft des
patientenspezifischen Aneurysmas. * (Mann-Whitney-U-Test;
p=0,05, n=3).

Im Fall des steiferen AAA bestanden nicht nur quantitativ, sondern auch qualitativ Unter-
schiede im Migrationsverhalten dieser Prothesengeometrien: Bei der Talimed 2 wurde ten-
denziell ein niedrigerer Migrationdruck ,,direkt post-operativ als ,,pra-migrativ ermittelt
(Mann-Whitney-U-Test; p=0,190). Die proximale Fixierungslinge wurde durch das Schrump-
fen des Aneurysmas erhoht (Abbildung 3.23), welches ebenfalls auf Basis der patienten-

spezifischen CT-Daten bei diesem Patienten beobachtet wurde. Bei Talimed 1 trat ein gegen-

teiliges Ergebnis auf (Mann-Whitney-U-Test; p=0,050). Es wurde keine Zunahme der Fixie-

rungsldnge registriert. Die Geometrie dieser Prothese verjiingt sich zu stark.

Abbildung 3.23: Prothesen im patienten-spezifischen Silikonaneurysma: Talimed 2
., direkt post-operativ*“(A), Talimed 1 , direkt post-operativ*‘ (B),
Talimed 2 ,, pra-migrativ (C); Talimed 1 ,, prd- migrativ* (D).

Beim Einsatz des weicheren Gefdfimaterials (Aorta eines jungen Patienten) trat im Vergleich

zu dem steiferen Gefdll eine Migration bei einem niedrigerem, systemischen Druck auf
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(PMmigrsteit 176443 mmHg und  pmigrweich 132427 mmHg, Mann-Whitney-U-Test; p=0,014;
Abbildung 3.22). Die Unterschiede der Migrationsdriicke zwischen post-operativer und pri-
migrativer Prothesenkonfiguration verschwanden unter Verwendung des weichen Gefédmate-
rials (Mann-Whitney-U-Test; Talimed 1: p=0,507; Talimed 2: p=0,275). Tendenziell wurden
die benoétigten Driicke zur Migration der Talimed 2 Prothese iiber den Nachuntersuchungs-

zeitraum sogar geringer.

Die zu den Migrationzeitpunkten gehorigen Stromungskréfte, berechnet durch den Impulssatz
(Kapitel 3.1.5), fallen trotz Migration geringer aus als die Fixierungskréfte, bestimmt durch
die nichlineare Regression (Kapitel 3.2.2). Der Trend der beiden Kréfte war bei dem steiferen
AAA édhnlich, welches auf den groBBen Einfluss des systemischen Drucks und der Fixierungs-
lange auf die Fixierungs- und Stromungskraft zuriickzufiihren ist. Bei dem AAA mit niedrige-
rer Steifigkeit war der Einfluss des systemischen Druckes reduziert. Die Stromungskraft stieg
durch das Abknicken der Prothese zwischen den beiden Nachuntersuchungszeitraumen an,

wihrend die Fixierungskraft durch den UbermaBverlust geringfiigig abnahm.

25

E=1,5 N/mm? E=0,4 N/mm?
20 1 W Strémungskraft
15 - @ Fixierungskraft

Kraft [N]

Ml am

post-operativ pra-Migration post-operativ pra-Migration post-operativ pra-Migration post-operativ pra-Migration
Talimed2  Talimed2  Talimed 1 Talimed1 Talimed2 Talimed2 Talimed1  Talimed 1

Abbildung 3.24: Stromungs- und Fixierungskrdfte zum Zeitpunkt der Migration
der Prothese in den patienten-spezifischen AAAs. Variiert wurden
die Gefifssteifigkeit (alter/junger Patient), das Aneurysma ent-
sprechend dem Nachuntersuchungszeitraum und die implantierte
Prothese (Talimed 1/Talimed 2).

3.2.5 Migrationsprognose

Zwei Patienten, bei denen die Prothese distal dislozierte, wurden aus der Studie ausgeschlos-
sen. Entweder lagen die direkt post- oder pri-operativen CT-Daten dieser Patienten nicht vor.
Somit reduzierte sich die Gruppe auf 14 Patienten. Die Ergebnisse der einzelnen morphologi-

scher Parameter sind in Tabelle 3.8 aufgefiihrt und werden im Folgenden ndher beschrieben.
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Tabelle 3.8:

Geometrische Angaben zum Implantationszustand im proximalen
Bereich direkt post-operativ (Zeitpunkt 1) und zur letzten Nachun-
tersuchung bzw. direkt vor der Migration (Zeitpunkt 2). Bei den
Patienten 4, 7, 8, 9, 10, trat eine Migration proximal, bei Patient
11* eine Migration distal auf (hellgrau unterlegt).

Patient Fixierungslange UbermaR Prothesenwinkel | Kriummungsfaktor
L1 [mm] | L2[mm] | U1[%] U2 [%] al [°] a2 [°] K1[] K2[]
1 6 0 30(39) | 23(30) 82 106 0,76 0,71
2 11 8 29 (32) 17 (16) 138 151 0,80 0,89
3 48 41 30 (36) | 20(23) 105 131 0,80 0,84
4 15 20 24 (22) 14 (10) 133 115 0,85 0,76
5 20 26 32 (25) 14 (12) 103 107 0,87 0,80
6 11 0 13 (11) 0(0) 100 88 0,85 0,74
7 10 0 13 (10) 0 (0) 112 122 0,72 0,56
8 11 0 3 (0) 0 (0) 112 108 0,88 0,84
9 13 38 18 (13) 0 (0) 137 128 0,89 0,78
10 5 0 16 (18) 0 (0) 91 115 0,80 0,71
*11 36 38 19 (18) 12 (10) 126 115 0,78 0,72
12 15 21 22 (11) 16 (11) 116 114 0,80 0,80
13 25 22 16 (16) 1 (0) 141 159 0,88 0,90
14 18 38 21 (14) 10 (7) 107 112 0,78 0,86

Prothesenwinkel

Aufgrund der Implantation der Prothese (Vergleich pra- und direkt post-operativ) nahm der
Aneurysmenwinkel zwischen proximalem und distalem Bereich durchschnittlich um 12+7°
zu: Zwei Aneurysmen zeigten eine Winkelabnahme, die restlichen eine Winkelzunahme. D.h.

das Aneurysma wurde durch die Prothese in der Regel begradigt.

Direkt vor Migration waren vier der sechs Prothesen stark geknickt (Winkel<120°). In drei
dieser vier verwinkelten Migrationsfille dislozierte die Prothese aus der proximalen Veranke-
rung. Bei Stentgrafts ohne Migration waren es zum Zeitpunkt 2 fiinf von acht. Der mittlere
Prothesenwinkel war in beiden Zeitrdumen fiir beide Gruppen nahezu identisch (Zustand 1:
Gruppe M 112+16° und Gruppe NM 118+17°; Zustand 2: Gruppe M 117+7° und Gruppe NM
121424°).
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Der Kriimmungsfaktor verringerte sich in der Gruppe M iiber den Nachuntersuchungszeit-
raum jedoch signifikant von 0,83+0,07 auf 0,73+0,1 (Wilcoxon-Test; p=0.042). Bei einem
Patienten trat eine Stauchung der Prothese von nahezu 50% auf, bevor diese migrierte
(Abbildung 3.25). In der Gruppe NM betrug der Kriimmungsfaktor direkt post-operativ
0,83+£0,05 und fiir den letzten Nachuntersuchungszeitpunkt 0,81+0,07 (Wilcoxon-Test;
p=0,484). Beide Gruppen unterschieden sich zu keinem Zeitpunkt signifikant voneinander

(Mann-Whitney-U-Test; Zeitpunkt 1: p=0,590 bzw. Zeitpunkt 2: p=0,160).

HE 24 Monate po
84 Monate po

Abbildung 3.25: Post-operativer Lumenverlauf bei Patient #7.
Fixierungslinge

Die Fixierungsldnge betrug in der Gruppe NM 21+£14 mm bzw. 21£16 mm zum Zeitpunkt 1
bzw. 2. In der Gruppe M betrug diese 11+4 mm bzw. 12+17 mm. Es bestand kein signifikanter
Unterschied zwischen den Gruppen (Mann-Whitney-U; Zeitpunkt 1: p=0,108 bzw. Zeit-
punkt 2: p=0,193).

Prothesengeometrie

Sowohl der proximale Stentgraftdurchmesser d,.., als auch die proximal zu distalen Flachen-
differenz A,,r.qi der Grafts waren bei beiden Gruppen dhnlich (d,...: Gruppe M 28+5 mm
und Gruppe NM 30+4 mm ANOVA p=0,450; Apox-aie: Gruppe M 485+239 mm? und Grup-
pe NM 364+255 mm? ANOVA p=0,404).
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Proximaler Gefifidurchmesser

Die Zunahme des proximalen Durchmessers im Nachuntersuchungszeitraum betrug bei bei-
den Gruppen 2,6 mm (2,6+2,8 mm Gruppe M und 2,6£1,9 mm Gruppe NM). Das proximale
UbermaB nahm folglich bei allen Patienten iiber den Untersuchungszeitraum ab (von 2048 %
auf 949 %; Wilcoxon; p=0,001). Die UbermaBe beider Gruppen zum Zeitpunkt 2 unterschie-
den sich signifikant (Zeitpunkt 1: 15+£8 % (17 %) Gruppe M und 24+7 % (29 %) Gruppe NM
mit ANOVA; p=0,071; Zeitpunkt 2: 3+6 % Gruppe M und 1348 % Gruppe NM mit ANOVA;
p=0,035).

Die Dislokationskraft nimmt bei einem UbermaB kleiner 10% deutlich ab (Kapitel 3.2.2).
Unterhalb dieses UbermaBes lag in der Gruppe M im direkt post-operativen Zeitpunkt einer
der fiinf Fille. Direkt vor Migration waren dies bereits vier von flinf. In der Gruppe NM war
direkt post-operativ kein UbermaB unterhalb von 10 %. Im letzten Nachuntersuchungszeit-

punkt war das UbermaB bei 2 von 9 Patienten unterhalb von 10 %.

AAA-Wachstum

Es wurde keine Korrelation zwischen AAA-Wachstum und der Anderung des proximalen
Durchmessers in Form einer Anderung des maximalen Durchmessers gefunden (p=0,260;
Abbildung 3.26). Eine Erweiterung des proximalen Durchmessers ging jedoch mit einer
Zunahme des AAA-Volumens einher (Ryox*=0,113; Steigung B=0,112; p=0,017). Die proxi-
male Fixierungslidnge sank mit einer Zunahme des proximalen Durchmessers nur tendenziell

(p=0,053).
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Abbildung 3.26: Anderung des proximalen Durchmessers im post-operativen
Nachuntersuchungszeitraum in Abhdingigkeit der Anderung des
maximalen AAA-Durchmessers, AAA-Volumens bzw. der proxi-
malen Fixierungslinge (n=42).

Klinische Krankengeschichte

Patienten aus der Gruppe M wiesen nicht hdufiger Bluthochdruck auf als Patienten der Grup-
pe NM (40% bzw. 44%; ANOVA, p=0,884). Der AAA-Status war zwischen den Gruppen
ebenfalls dhnlich (Gruppe M: 0,6+0,9 und Gruppe NM: 0,7+0,8 ANOVA; p=0,540).

Fixierungs- und Stromungskrdfte

In Tabelle 3.10 sind die berechneten Fixierungs- und Stromungskrifte der einzelnen Patienten
aufgetragen. Im Ausgangszustand 1 bestand kein signifikanter Unterschied dieser Parameter
zwischen der Gruppe M und Gruppe NM (ANOVA; p=0,312 bzw. p=0,167), wobei die Fixie-
rungskraft tendenziell geringer und die Stromungskraft tendenziell groBer fiir die Gruppe M
als fiir die Gruppe NM ausfielen (Tabelle 3.9). Im Zustand 2 war ebenfalls kein signifikanter
Unterschied der Krifte zwischen den beiden Gruppen zu verzeichnen (ANOVA, Fixierungs-

kraft p=0,172; Stromungskraft p=0,192; Kraftdifferenz p=0,096).

Die Anderungen der Krifte vom Zustand 1 zum Zustand 2 waren weder fiir die Gruppe M
noch fiir die Gruppe NM signifikant (gepaarter T-Test; Gruppe M: Fixierungskraft p=0,124;
Stromungskraft p=0,094, Kraftdifferenz p=0,067; Gruppe NM: Fixierungskraft p=0,522;
Stromungskraft p=0,088, Kraftdifferenz p=0,325). Tendenziell nahmen in der Migrati-
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onsgruppe die Fixierungskrifte jedoch ab und die Strdmungskriifte zu. Die Anderung der
Stromungskraft war dabei sowohl auf eine Lumenénderung der Prothese, als auch auf die
Anderung des Prothesenimplantationswinkels zuriickzufiihren. Der Fixierungsverlust wurde

vorwiegend durch den Verlust des UbermaBes hervorgerufen.

Tabelle 3.9: Mittelwert und Standardabweichung der Fixierungs-, Stromungs-
krdfte und der Krdiftedifferenz eingeteilt in die Gruppe M (Migra-
tion aus der proximalen Verankerung) und Gruppe NM (keine
Migration aus der proximalen Verankerung).

Parameter Gr(un;;%(; 2 Gru(ﬁgg)NM
Fax1 [N] 6,3£3,5 11,3£10,1
Fx2 [N] 3,06,7 10,349,8
Fs1IN] 7,86,9 41425
Fs2 [N] 8,146,7 4,725
Fairr1 [N] -1,5+8,3 7,249,7
Fair2 [N] -5,1+10,1 5,6+10,8
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Patientendaten: Fixierungskraft Fp. und Stromungskraft Fs direkt post-operativ (Zeitpunkt 1) und fiir den letzte
Nachuntersuchungszeitpunkt bzw. direkt vor Migration (Zeitpunkt 2). Bei den Patienten 4, 7, 8, 9, 10 trat eine Migra-
tion des Stentgrafts aus der proximalen, bei Patient 11* aus der distalen Verankerung auf (hellgrau unterlegt). Eine
Differenzkraft Fuy=Fs-Fp kleiner Null wiirde basierend auf dem Kriftemodell eine Migration der Prothese bedeu-

ten.

Patienten Bluthochdruck AAA-Status Druckdifferenz Fixierungskraft Stromungskraft Differenzkraft
Ap [mmHg] Fix 1[N] | Fax 2 [N] Fs1[N] Fs2[N] | Far1[N] |Fairr 2 [N]

1 1 schrumpfend 155 5,2 0,6 9,2 10,3 -4,0 -9,7

2 0 stabil 65 5,1 3,6 2,0 3,5 3,1 0,1

3 1 schrumpfend 155 37,5 30,9 6,5 5,1 31,0 25,8

4 1 schrumpfend 155 11,9 14,9 6,1 6,6 5,8 8,3

5 0 stabil 90 10,9 12,4 3,8 3,6 7,1 8,8

6 1 stabil 90 5,6 0,0 5,1 6,8 0,5 -6,8

7 0 stabil 65 4.1 0,0 3,0 3,8 1,1 -3,8

8 0 stabil 65 3,8 0,0 4,2 4,3 -0.4 -4,3

9 0 schrumpfend 105 7,5 0,0 5,7 5,9 1,8 -5,9

10 1 schrumpfend 155 4,3 0,0 19,9 20,0 -15,6 -20,0

*11 0 wachsend 33 9,5 8,9 1,7 2,6 7,8 6,3

12 1 stabil 90 7,9 10,4 1,7 2,2 6,2 8,2

13 0 stabil 65 9,7 6,6 2,8 3,3 6,9 3,3

14 0 schrumpfend 105 10,4 19,4 4,2 5,1 6,2 14,3
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Prognosefiihigkeit

Zum Zeitpunkt 1 war Aahand aller erhobener geometrischer Daten keine Zuordnung zu den
Gruppe moglich (Diskriminanzanalyse p=0,117). Nur anhand des Parameters ,,UbermaB* war
eine Zuordnung in die jeweiligen Gruppen durchfiihrbar (p=0,050): 72% der Fille wurden
richtig klassifiziert. Ein Patient der Gruppe NM wurde félschlicherweise der Gruppe M zuge-
ordnet und drei Patienten der Gruppe M filschlicherweise der Gruppe M.

Zum Zeitpunkt 2 war ebenfalls nur anhand des UbermaBes eine Gruppenzuordnung moglich
(p=0,036): 79% wurden den entsprechenden Gruppen korrekt zugeordnet. Ein Patient wurde
falschlicher Weise der Gruppe NM zugeordnet, wihrend zwei Patienten félschlicher Weise in

die Gruppe M eingeordnet wurden.

Auf Basis der Kriftebilanz war keine Zuordnung in die einzelnen Gruppen mdglich
(p=0,173). Wird die Differenzkraft , kleiner Null* als Kriterium fiir eine Migration gesetzt, so
sollten bereits direkt post-operativ drei Stentgraftprothesen migrieren. Zum Zeitpunkt 2 wiir-
den zur Gruppe M vier von fiinf richtig, bei der Gruppe NM zwei von acht Patienten félschli-
cherweise der Gruppe M zugeordnet werden. Die Ursache fiir ein Ausbleiben der Migration
der beiden Patienten der Gruppe NM mit der negativen Kraftdifferenz im Zustand 2, l4sst sich
nur schwer klaren. In beiden Fillen war keine direkte Abstlitzung der Prothese auf dem Aneu-
rysma und somit keine zusitzlichen Fixierungskraft ersichtlich (Abbildung 3.27). Bei beiden
Patienten war nur eine geringfiigige oder keine Fixierungsldnge mehr vorhanden. In beiden
Féllen war eine Prothese ohne Haken implantiert worden (Talimed™ und Talent™). Das
einzige Merkmal, welches diese beiden Fille von den Ubrigen unterschied, war eine Throm-

busformation innerhalb des Prothesenlumens.
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Patient lesmee .

Thrombus Lumen

Patient 6 - Patient 6 Patient 1

Abbildung 3.27: Thrombusformation innerhalb der Gefifsprothese (links); Positi-
on der Prothese im Aneurysma (rechts).

3.3 Diskussion

In diesem Studienabschnitt wurde zum einen untersucht, welche Faktoren und Randbedin-
gungen bei Stentgraftprothesen zu Migration fiihren. In diesem Rahmen wurde iiberpriift, ob
eine Morphologiednderung des Aneurysmas zu einer héheren Stromungsbelastung und/oder
einem Verlust der Fixierungskraft und somit zur Migration der Prothesen fithrt. Zum anderen
wurde evaluiert, inwieweit statische und dynamische Untersuchungen von Prothesen in Ver-
bindung mit einem einfachen Berechnungsmodell Schlussfolgerungen beziiglich des klinisch
auftretenden Migrationsverhaltens zulassen. Beide Punkte sind essentiell zur Auslegung und
Testung von endovaskuldren Prothesen sowie zur Beurteilung des Risikos einer Migration

einer Prothese im Patienten.

Klinische Faktoren

Anhand der Patientendaten wurde kein Einfluss von Alter, ASA-Klassifikation usw. auf das
Auftreten von Migration von Prothesen gefunden. Bluthochdruck kam bei Patienten ohne

33 Ungiinstige pré-klinische

Migration, entgegen der Literatur, tendenziell haufiger vor
Geometriebedingungen in der Fixierungszone oder mangelhafte Positionierung des Grafts
waren keine Ursachen fiir Migration. Ebenso wie Zarins et al. in ihrer Studie feststellten,
schienen folglich nicht pra-operative Gegebenheiten bereits maB3gebend fiir das Migrationsri-
siko zu sein, sondern vielmehr die Verdnderung des GefdBabschnittes im Fixierungsbereich
im post-operativen Zeitraum >'*. In den hier betrachteten Migrationsfillen waren insbesondere

das Ausbleiben der Erhdhung der Fixierungsldnge infolge des Schrumpfens des Aneurysmas
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und die GefdBdilatation fiir eine Migration der Prothese verantwortlich. Dies bedeutet nicht,

dass mangelhafte Implantation keine Forderung von Migration darstellt.

Alle proximal migrierten Prothesen wiesen keine Haken auf. Ob durch eine Prothese mit
Haken eine Migration hétte verhindert werden kdnnen, bleibt offen. Jedoch zeigten sich in
mehreren Studien ebenfalls Migrationen von Prothesen mit Haken, die ebenfalls mit GefaR-

aufweitungen einher gingen '*>'"%!7.

Eine Limitation dieser Studie ist die geringe Fallzahl, welche es in der klinischen Studie nicht
ermdglichte, klare Faktoren hinsichtlich der Migration abzugrenzen. Groflere, auf rekon-
struierten 3D-Daten basierende Studien sind notwendig, um die Anderungen der Morphologie

der Aneurysmen zu erfassen.

Fixierungskraft

Im statischen Dislokationstest stellte sich heraus, dass durch die Verwendung eines Silikonge-
faBmodells die Dislokationskraft im Vergleich zur Dislokationskraft aus porcinen, gesunden
Aorta unterschitzt wird (ca. 20%). Die Dislokationskraft auf Basis dieser beiden Gefiamodel-
le war wiederum nicht direkt vergleichbar mit den Ergebnissen von ateriosklerotischen, hu-
manen Aorten. Der durch die Verkalkungen vermutlich hervorgerufene hoéhere Reibkoeffi-
zient und die Verhakung der Prothese in den Kalkplaques resultierten gegeniiber den anderen
Gefilmodellen in einer erh6hten Dislokationskraft. Diese Ergebnisse sind gegensitzlich zu
den Beobachtungen von Resch et al., wonach Verkalkungen keinen Einfluss auf die Fixie-
rungskraft zeigten '>. Diese Diskrepanz kénnte darauf zuriickzufiihren sein, dass unterschied-
liche Prothesentypen getestet wurden. In dieser Studie wurden grofere und dickere Stents
entgegen der flichigen, feineren Netzstruktur bei Resch et al. verwendet. In Bezug auf eine
Prothesenauslegung und -testung bedeutet dies, dass durch die Verwendung der Modellgefal3e
(Silikon und porcine Aorta) von einem ungiinstigen Fall ausgegangen wird; diese fiihrt bei der
Bestimmung der Dislokationskraft zu einer erhohten Sicherheit gegeniiber einem Auftreten
von Migration. Der Einfluss eines Thrombussaums im Fixierungsbereich auf die Dislokati-
onskraft wurde im Experiment nicht beriicksichtigt. Jedoch wurden in klinischen Studien
weder Thrombusformationen noch Kalzifizierungen im Fixierungsbereich mit einem Auftre-

. . .. 110
ten von Migration assoziiert .

Die gemessenen Dislokationskrifte lagen im gleichen Bereich wie die bisher publizierten

Werte '**'*°. Die geringe Kraftzunahme mit steigendem UbermaB ist auf die Materialeigen-
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schaften des fiir den Stent verwendeten superelastischen Materials Nitinol zuriickzufiihren
(Anhang G). Durch dieses Material wird eine nahezu konstante Spannung {iber einen breiten
Dehnungsbereich erreicht °. Dies ist einerseits ein Nachteil, da geringere Fixierungskrifte als
beispielsweise mit einem Chirurgenstahl erzielt werden. Auf der anderen Seite ist es ein Vor-
teil, da unabhingig vom UbermaB eine Mindestfixierungskraft erreicht und bei Auslegefeh-
lern eine Uberbelastung des GefiBes vermieden wird. Der Einfluss der Implantationslinge ist
im Vergleich zum UbermaB hoch. Er wird durch den im Gefil herrschenden Innendruck,
welcher auf die Fixierungsfliche wirkt, noch verstiarkt und ist diejenige Grof3e, die der Chi-
rurg bei der Operationsplanung beeinflussen kann. Die Fixierungskomponente des systemi-
schen Drucks wichst linear mit steigendem systemischem Innendruck, solange ein Prothesen-
tibermal3 vorhanden ist, an. Diese zusétzliche Fixierungskomponente, welche in anderen
Studien keine Beriicksichtigung findet, konnte erkldren, warum die lediglich radialfixierten

Prothesen mit geringer Abstiitzkraft dennoch selten migrieren.

Es wurden keine Unterschiede zwischen den einzelnen Prothesengeometrien (tonnenfoérmig
und konisch zulaufend) bei den Auszugstests beobachtet. Dies unterstreicht den geringen
Einfluss des UbermaBes bei gleicher Oberflichenstruktur der Prothesen und gleicher Implan-
tationslinge. In diesem Rahmen ist eine Ubertragbarkeit der Ergebnisse des Dislokationstests
unabhingig von der hier verwendeten Prothesenform bei gleicher Stentgraftmarke auf klini-

sche Daten und dynamische in-vitro Experimente gegeben.

Durch die Verwendung einer groBeren Prothese wurde das Migrationsrisiko in der patienten-
spezifischen Studie reduziert. Dies ist nicht auf das hohere UbermaB, sondern auf die groBere
Fixierungsldnge zuriickzufiihren. Fiir eine zukiinftige Auslegung von Prothesen sollte daher
ein grofer Prothesenrumpf im proximalen Bereich gewdhlt werden, welcher insbesondere

beim Schrumpfen des Aneurysmas von Vorteil ist.

Im Dislokationsversuch konnen keine Aussagen iiber den dynamischen Einfluss des Gefal3-
materials getroffen werden. Im Kreislaufversuch wurde ein grofer Einfluss des GefaBmateri-
als auf die Migration von Prothesen festgestellt, welcher mit dem Auftreten von hdéheren
Stromungskriften " und dem Verlust der Fixierungskomponente durch die pulsatile Aufdeh-
nung des Gefdlles im Fixierungsbereich begriindet werden kann. Fiir den Einsatz der Prothe-
sen bei jiingeren Patienten ohne degenerierte Arterien konnte dieser Punkt kritisch sein. Nach
Teutelink et al. betrdgt die Flichendnderung wihrend eines Pulses ca. 12-14%, welches fiir

184

eine Kreisfliche 3-4% an Durchmesserinderung bedeuten wiirde . Bei dem betrachteten
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Patientenpool lag in der Gruppe der Patienten mit migrierten Prothesen keine weitere Gefal3-
erkrankung vor (0% Gruppe M und 40% Gruppe NM). Dies konnte ein Indiz dafiir sein, dass
sich in der Gruppe M eher Patienten mit gesunden, elastischen Gefdflen befunden haben. Bei
beiden Gruppen wurden in der 3D-Analyse allerdings keine Verkalkungen im proximalen

Fixierungsbereich vorgefunden. Das Patientenalter unterschied sich ebenfalls nicht.

Chuter erortert in seiner Studie, dass die Sdulensteifigkeit der Prothese einen eher geringen
Faktor zur Stabilisierung der Prothese im GefiB beitrigt **. Betrachtet man die Knickkrifte
fiir die beiden uni-iliakalen Prothesen trifft dies zu (1 N). Bei einer kiirzeren, breiteren Prothe-
se nehmen die Werte jedoch bereits zu (3 N) und konnen erheblich zur Fixierung eines
Stentgrafts beitragen. In der parametrischen Untersuchung im Kreislaufsystem konnte eine
Migration durch eine addquate Abstiitzung der Prothese am Aneurysma (Konfiguration A)
vermieden werden. Das Konzept der Abstiitzung an der GefaBwand kdnnte somit sehr effektiv
sein. Der Einfluss einer Morphologiednderung des Aneurysmas bei Verwendung einer steife-
ren Prothese ist allerdings noch zu untersuchen. Ein Abknicken der Prothese durch ungenii-
gende Flexibilitit des Stentgrafts konnte zu einer Stabilitétseinbule sowie zu einer Verringe-
rung des Lumens und somit zu einer erhohten Gefalverschlussrate sowie erhohtem Druckver-

lust fiihren. Diese Parameter wiirden ein Migrationsrisiko wieder vergroBBern.

Prothesenwinkel

Mit einem spitzeren Prothesenwinkel trat Migration bei einem niedrigeren systemischen
Druck auf. Nach dem Impulssatz erhohen sich einhergehend mit einem spitzen Prothesenwin-
kel die angreifenden Stromungskréfte, welches sich in einem niedrigeren Migrationsdruck
wiederspiegelt. Die berechneten Stromungskrifte, welche zur Auslosung von Migration bend-
tigt wurden, waren jedoch nicht konstant, sondern nahmen mit dem Prothesenwinkel ab. Dies
konnte entweder durch eine Vernachlédssigung des Druckverlustes, welcher durch die Veren-
gung der Prothese an der Knickstelle entsteht, oder durch eine erhohte Fixierung mit anstei-
gendem systemischem Druck erkldrbar sein. Ab einem Prothesenwinkel von 125° ist, ob-
gleich die Fixierung mit 15 mm Fixierungslinge und einem UbermaB von ~20% als adiquat
angesehen werden kann, bereits im physiologischen Rahmen (~165 mmHg) Migration aufge-
treten. Ein Abknicken der Prothese stellt daher einen erheblichen Risikofaktor dar. In der
Migrationsprognose wurde kein Unterschied im Prothesenwinkel zwischen den Gruppen mit
und ohne Migration beobachtet. Die Stauchung der Prothesen in der Gruppe M war jedoch

pra-migrativ grofler. Bei verwinkelten Aneurysmageometrie sollte daher ein flexibler
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Stentgraft verwendet werden, so dass ein bogenformiger Verlauf der Prothese entsteht. Bei
der Anzahl von 22,2% der Prothesen 2, bei denen ein Winkel unter 120° beobachtet wurde,

ist dieses ein wichtiger Parameter.

Simulation im Kreislaufmodell

Bei Testung im patientenspezifischen Aneurysmamodell lagen die fiir eine Migration erfor-
derlichen systemischen Driicke im klinisch relevanten Bereich. Es kann folglich davon ausge-
gangen werden, dass eine Migration mit Hilfe eines Kreislaufsystems nachgestellt und unter-
sucht werden kann. Eine Limitation der Studie besteht in der Untersuchung lediglich eines
Migrationsfalls. Eine experimentelle Untersuchung von patientenspezifischen Féllen ohne

Migrationsvorkommen wére notwenig, um eine Verifizierung des Modells zu ermoglichen.

Uber die quantitativen Driicke ldsst sich keine genaue Aussage treffen, da die Migrationsdrii-
cke im Patienten nicht bekannt waren. Bei der im Patienten eingebauten Prothese handelte es
sich bei der proximalen Geometrie um die Talimed 2. Der Migrationsdruck bei der Talimed 2
Prothese war mit 230 mmHg groBer als der gewéhlte Druckgrenzwert von 180 mmHg, wel-
cher auf dem maximalen wihrend der klinischen Nachuntersuchungen gemessenen Druck im
Ruhezustand basierte. Ursache hierfiir konnte eine Versteifung der Prothese infolge der not-
wendigen Verldngerung des Stentgrafts sein. Daraus konnte im Modell gegeniiber der Realitét
eine erhdhte Abstiitzung resultieren. Dass dieser Patient mit einem Alter von iiber 87 Jahren
GefaBe mit einem E-Modul von 0,4 N/mm? aufweist, wird ausgeschlossen. Die Ursache der
Migration lag daher wahrscheinlich in einer kurzzeitig hoheren korperlichen Belastung des
Patienten, welche einen erhohten Blutdruck zur Folge hatte. Das spéte Auftreten der Migrati-
on (nach 24 Monaten) liegt vermutlich darin begriindet, dass nicht der absolute systemische
Druck, sondern die Druckdifferenz zwischen Lumen und Aneurysmasack ausschlaggebend
fiir die Belastung auf die Prothese ist. Direkt post-operativ herrscht im Aneurysmasack ein
hoher Restdruck, welcher erst nach einem Zeitraum von 6-12 Monaten mit einem einherge-

hendem Schrumpfen des Aneurysmas abnimmt *°.

Im Kreislaufmodell kam es auch dann zu Prothesenmigration, wenn die Fixierungs- hoher als
die Stromungskréfte waren. Dies ist zum einen auf die dynamische Komponente zuriickzufiih-
ren sein. Durch Vernachldssigung der Pulsation des Blutflusses und der GefaB-Fluid-

3

Interaktion werden die berechneten Stromungskrifte unter- ' und die Fixierungskrifte iiber-

schitzt. Des Weiteren treten nicht nur Kraftkomponenten entlang der proximalen Halsachse
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auf: Querkriafte und Momente konnten in Abhéngigkeit der Steifigkeit und Lénge der Prothe-
se zu zusétzlichen Belastungskomponenten in der Einspannung fiihren. Dies wird durch die
LAt der Migration untermauert: die Prothese migriert indem sie aus dem Fixierungsab-

schnitt herausgedreht wird.

Bei dem statischen Dislokationsversuch unter Druckbelastung zeigte sich bei hoéheren Drii-
cken und somit stirkeren Leckagen ein Verlust der Fixierungskomponente. Zarins et al. stell-
ten in einer klinischen Studie ebenfalls eine Migrationsinzidenz von 25% mit Auftreten von
Endoleckage I fest *'®. Dies wiirde bedeuten, dass mit steigendem arteriellem Druck die Dis-
krepanz von Fixierungs- und Stromungskraft ansteigen miisste, da der Leckagestrom ebenfalls

zunimmt. Dies war in den Experimenten zu beobachten.

Bei einer Reduzierung des systemischen Drucks sinken die Fixierungskrifte, so dass dieser
nicht nur, wie von Mohan et al. und Li et al. diskutiert, migrationsfrdernd ist. ''"'**. Dafiir
spricht auch, dass im klinischen Patientengut kein direkter Einfluss von Bluthochdruck auf
die Migrationsrate festgestellt werden konnte. Im Kreislaufsystem wurde allerdings durch
eine stetige Druckerhdhung die Migration von Prothesen erzeugt. Ab einem bestimmten
Druckwert zieht entweder die durch den Druck hervorgerufene Durchmesserdnderung im
Fixierungsbereich eine Reduzierung der Fixierungskraft nach sich oder nicht beriicksichtigte

Krifte wie Querkrifte und Momente spielen mit ansteigendem Druck eine zunehmende Rolle.

Eine Limitation dieser Studie war die Vernachldssigung des Thrombus im Aneurysmasack.
Inwieweit dieser zur Stabilisierung der Prothese dient, ist unklar. Es kann im Aneurysmasack
sowohl strukturierter, als auch unstrukturierter Thrombus vorliegen. Letzteres wurde fiir diese

Studie als ungiinstigster Fall angenommen.

Qualitativ war der Effekt von den in dieser Studie betrachteten Einflussgréfen reproduzierbar,
so dass Untersuchungen im Kreislaufsystem ein probates Mittel zur Testung von Gefal3pro-

thesen darstellen. Rechnungen alleine sollten nicht verwendet werden.

Migrationsprognose und Morphologieinderung

Eine gesicherte Vorhersage von Migration auf Basis der ermittelten Kraftdifferenz aus Stro-
mungs- und Fixierungskraft war in dieser Studie nicht gegeben. Allerdings konnten durch
diese Kriftebilanz Risikopatienten, die zu einer Migration der Prothese neigen konnte, her-

ausgefiltert werden.
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Als Ursache fiir die Migration ist insbesondere der Fixierungsverlust zu nennen, welcher aus
der Verkiirzung der Halslinge, aber vor allem aus dem Verlust des UbermaBes infolge der
Halsdilatation (~2.6 mm) resultiert. Die Migration war bei vier von fiinf Patienten auf den
Verlust des UbermaBes und somit auf die Morphologieverinderung des Aneurysmas zuriick-
zufiihren. Das UbermalB eines Stentgrafts im GefB ist durch eine 3D-Analyse des Aneurys-
mas oder durch rontgenologische Aufnahmen einfach zu ermitteln und sollte in den Nachun-
tersuchungen kontrolliert werden. Bisher wurde das UbermaB nur in der Studie von White et

al. angegeben *'.

Die Halserweiterung findet insbesondere innerhalb der ersten zwei Jahre post-operativ statt
171737 Falls eine fortschreitende Dilatation nach diesem Zeitraum nicht mehr auftreten wiir-
de, wire ein UbermaBverlust von 10-20% zu erwarten, welches bei der Wahl der Prothesen-
geometrie entsprechend beriicksichtigt werden sollte. Langere Untersuchungszeitrdume als 2
bis 3 Jahre wurden jedoch bislang nicht betrachtet. Die Halsbereiche mit bereits groBem
Durchmesser (>25 mm) und Thrombusformation neigen eher zu einer VergroBerung des
Durchmessers und scheinen daher eher gefihrdet . Es wurde keine Korrelation zwischen
dem direkt post-operativ vorliegendem Ubermall der Prothese und einer Halserweiterung

35161176 "5 dass eine Uberbelastung der GefiBwand durch die Radialkraft des Stents

gefunden
unwahrscheinlich ist. Die Aufweitung des proximalen GefdBabschnittes ging mit einer Volu-
menzunahme, jedoch nicht mit einer Zunahme des maximalen Durchmessers einher. D.h. es
ist eher von einer lokalen pathologischen Zunahme des Aneurysmas als von einer Aufweitung
des gesamten Aneurysmas verursacht durch die Druckbelastung auf dem Aneurysma auszu-

gehen.

Bei zwei Patienten ohne Migration schien keine Fixierung im proximalen Bereich mehr vor-
handen zu sein. Das gleiche Phidnomen beobachteten bereits Badran et al. ', wobei diese
Analyse lediglich auf einer 2-dimensionalen CT-Auswertung basierte. Der Grund fiir ein
Ausbleiben der Migration ist unklar. Eventuell ist es auf die Stabilisierung durch die Throm-

busbildung innerhalb der Prothese zuriickzufiihren.

Kein géingiges Stentgraftdesign scheint ein Konzept hinsichtlich eines fortschreitenden Hals-
durchmessers vorweisen zu konnen. Bei allen Patienten war eine mittlere GefdaBaufweitung
von liber 2 mm innerhalb von 3 Jahren registriert worden. Wever et al. berichteten, dass ins-

206

besondere infrarenal eine Aufweitung des Gefalles stattfindet =, so dass eine Fixierung der
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Prothese ebenfalls im suprarenalem Bereich stattfinden sollte. Insbesondere bei kurzen Fixie-

rungsgeometrien sollte von einer infrarenalen Fixierung abgesehen werden.

Eine Prothese sollte beziiglich der Fixierung mehr auf Sicherheit ausgelegt werden, da eine
etwaige Morphologiednderung (Abknicken und Halserweiterung) zu Migration fiithren kann.
Ein hohes UbermaR geht jedoch meistens mit einer schlechteren Abdichtung im proximalen
Bereich durch eine Faltenbildung des Stentgrafts einher. Wenn auch ein Ubermal zwischen
20 und 30 % in dieser Studie eine Migration in den meisten Féllen verhindert hitte, muss der

Einsatz mit einem so hohen UbermaB kritisch abgewogen werden.

Transrenale Fixierung stellt eine Verankerung dar, welche in einem mifig erkrankten Gebiet,
eine erhohte Fixierung liefert. Jedoch war auch diese Fixierungsart bei den in dieser Studie
betrachteten Prothesen nicht ausreichend. Eine sichere, sekundire Fixierung iiber die Implan-
tatlebensdauer wiére ein Einwachsen der Prothese von der GefiBwand aus. Ein Einwachsen
des Stentgrafts wurde bislang jedoch bei den géngigen Prothesen nach zwei Jahren Implanta-

tiondauer nicht beobachtet '*.
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Kapitel 4
ABDICHTUNG

In diesem Kapitel wird ein Uberblick iiber den Stand der Forschung zur Abdichtung bzw.
Ausschalten des Aneurysmascks mittels Stentgraft gegeben. Es wird dabei insbesondere auf
die Entstehungsmechanismen/-faktoren und die Folgen von Leckagen eingegangen und diese

im Rahmen von Prothesendesigns diskutiert.

Endoleckagen

Mit einem klinischen Auftreten von 11,5-39,6% zdhlt eine mangelhafte Abdichtung zum
erkrankten Gebiet zur hiufigsten Komplikation bei EVAR 7’771 Erkannt werden Lecka-

gen mittels Angiographie oder kontrastmittelunterstiitzter CT.

Die einzelnen Leckagen lassen sich anhand von drei Kriterien klassifizieren: Nach dem Zeit-
punkt des Auftretens wird zwischen ,,priméirer und ,,sekundérer Leckage unterschieden.
Primér bedeutet direkt post-operativ, sekundir im nachfolgenden post-operativen Zeitraum.
Die Dauer der Leckage wird eingeteilt in ,,persistierend* und ,,nicht persistierend*. Persistie-
rende Leckagen treten mindestens liber zwei Nachuntersuchungszeitrdume auf. Die dritte
Einteilung erfolgt liber den Ort des Auftretens. Dabei wird zwischen den einzelnen ,,Lecka-

gentypen [-IV* differenziert, auf die im Folgenden néher eingegangen wird (Abbildung 4.1).
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Blutstrom
Typ |
proximal

?
Ty | Typ IV 7

distal

Abbildung 4.1:  Endoleckagetypen I-1V am Beispiel einer bifurkativen Prothese.
Endoleckage 1

Eine Endoleckage I (EI) entsteht durch eine unzureichende Abdichtung der Prothese im
Fixierungsbereich. Diese Leckage tritt direkt nach Implantation oder erst im spéteren Verlauf
auf, vermutlich durch ein Auflésen des Blutgerinnsels im Fixierungsbereich '*'. Die Inzidenz
betrigt ca. 7,5% direkt post-operativ und 10% nach 3 Jahren '*°. Leckagefordernde Faktoren
sind Thrombusformationen und Verkalkungen im Halsbereich, eine kurze Abdichtungsstrecke
bzw. Fixierungslinge, ein UbermaB kleiner 10%, eine fortschreitende GefiBdilatation und
Verwinkelung des Gefialhalses sowie Platzierungsprobleme und eine ungeeignete Prothesen-

23,134,146,174
wahl 7™ .

Durch eine E I besteht eine direkte Verbindung vom systemischen Blutdruck zum Aneurys-

20,213 199
k B

masac . ET ist somit hdufig Anlass zur Re-Intervention . Eine Nachbehandlung mit
,Coils“, welche eine Thrombosierung der Leckage durch Verwirbelung der Stromung im
Aneurysmasack fordern, ist zumeist uneffektiv '**'*’. Daher werden Stentgrafts oftmals ver-
langert oder iiberstentet. Ist dies nicht moglich oder erfolgreich, fiihrt dieser Leckagetyp

héufig zur Revision der Prothese.

Endoleckage 11

Endoleckage II (E II) bezeichnet einen retrograden Fluss von den angrenzenden Kollateralen
(Seiteniste) in den Aneurysmasack '°'. Nach Uberbriickung des Aneurysmas fallt der Druck
im Sackbereich unter den arteriellen Systemdruck, so dass eine Flussumkehr in den norma-
lerweise von der Aorta gespeisten Arterien entstehen kann. Die Inzidenz liegt zwischen 5-

43%, wobei 5-25% davon persistierend sind "'"*”'*” Das Auftreten der E II korreliert mit der
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pri-operativ vorliegenden Anzahl nicht thrombosierter Seiteniste *'*°. Je nach Anzahl der
offenen Seitendste und den Druckverhiltnissen in den Kollateralen fungieren einige als Ein-
und andere als Ausstromgefdfle. Der Druck im Aneurysmasack kann dabei Werte bis zum

. 22
systemischen Druck annehmen .

In der Literatur wird kontrovers diskutiert, welche Auswirkungen bei E II auf den klinischen

21,199 154219 ..
’ ~, wahrend

Erfolg vorliegen . Einige Gruppen sehen keine klinischen Konsequenzen
andere ein Anwachsen des AAA feststellen '® und fiir einen préventiven Verschluss bei offe-

nen, groBlumigen Kollateralen wihrend des Eingriffes pladieren *'°.

Endoleckage I11

Endoleckage III (E III) bezeichnet eine fehlende Abdichtung an den Verbindungselementen
von modularen Stentgraftsystemen, an den Nahtstellen durch Mikrodefekte oder eine Undich-
tigkeit am Graft durch Ermiidung "', Parodi et al. zeigten, dass Defekte im Graft (3,5 mm) zu

einem hohen Druck im Aneurysmasack fiihren '*.

Aufgrund der Verbesserung der Graftdesigns treten diese Endoleckagen nur noch selten auf
und sind zumeist auf eine mangelhafte Platzierung des Prothesenschenkels zuriickzufiih-
ren '¥. Die Inzidenz ist mit 1-2% angegeben *. E III fithrt zumeist zu einem erhéhtem Druck

im Aneurysmagebiet und somit zu einer Re-Intervention '*°.

Endoleckage IV / Endotension

Endoleckage IV (E IV) oder Endotension wird definiert als eine persistierende Druckbelas-

tung des Aneurysmassacks ohne diagnostizierbare Leckage, gekennzeichnet durch ein AAA-
191

Wachstum . Der Mechanismus der Druckentstehung wird bislang kontrovers diskutiert.

172
2 30 dass

Stavropoulos et al. zeigten, dass die Sensivitidt von Angiographie nur 81% betragt
Endotension teilweise auf ,,nicht entdeckte® E I, E II oder E III zuriickzufiihren ist. Jedoch
waren bei der Eroffnung von zuvor gestenteten, wachsenden Aneurysmen keine Leckagen

visuell zu beobachten 2%,

Des Weiteren wird daher vermutet, dass ein hoher Druck im Aneurysma durch eine Fliissig-
keitspermeation induziert wird ****!**. Es soll sich dabei um einen sehr geringen Volumen-
fluss handeln, welcher nicht als Leckage detektiert bzw. beobachtet werden kann *°. Drei

Ubertragungswege wurden vorgeschlagen:
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o Fliissigkeitstransfer iiber den Graft. Wie in der konventionellen Chirurgie, sind die
meisten Prothesen initial wasserdurchldssig und sollen durch den Thrombus, der sich
an der Prothesenwand bildet, abgedichtet werden. In der konventionellen Chirurgie
wird dieses Prinzip erfolgreich angewandt. Mit Einfiihrung von diinneren Grafts, wel-
che zur Verringerung des Katheterdurchmessers notwendig sind, wird spekuliert, dass
die Abdichtung umzureichend ist "', Das Auftreten von E IV hinge somit von der

Graftporositit und der Dicke des Graftmaterials ab.

e Fliissigkeitsiibertragung durch Permeation des Blutplasmas iiber den vorliegenden
Thrombus im Fixierungsbereich *""*'*’. Es wurde jedoch bislang kein direkter Zu-
sammenhang zwischen der pra-operativen Thrombusformation und der Zunahme des

AAA’s beobachtet '
e Fliissigkeitsiibertragung iiber die angrenzenden thrombosierten Kollateralen "'

In den letzten beiden Fillen wiirden die Thrombusgeometrie und —struktur eine grofe Rolle

spielen.

Bislang konnte jedoch kein konsistenter Zusammenhang zwischen Aneurysmasackdruck und
systemischem oder kollateralem Druck in in vivo oder in vitro Studien gefunden werden
828990195 Auch die Rolle des Thrombus als Abdichtungsmedium ist umstritten
3989.90.163.170-193 "1 in vitro Studien mit intraluminalem Thrombusstrukturen wurden sowohl
reduzierte als auch dem systemischen Druck entsprechende Driicke innerhalb des Thrombus
gemessen. Klinische Studien, in denen der Druck zeitweise im Aneurysma gemessen wurde,
verzeichneten teilweise eine Abnahme des Drucks und teilweise einen gleich bleibenden
Druck im Aneurysmasack nach erfolgreicher Thrombosierung einer Leckage. Die Unter-
schiede zwischen den Ergebnissen der einzelnen Studie konnten einerseits auf die Messme-
thode und andererseits auf die variierende Struktur und somit auf ein breites Permeabilitits-

. . . 8,8,91,203
spektrum von Thrombus zuriickzufiihren sein ™™ 7.

Die Hiufigkeit von Endotension betrigt ungefihr 20% **'* und fiihrt oftmals zur Revision
der Prothese, da bei nicht diagnostizierbarer Ursache, keine MaBBnahmen zur Priavention der

Endotension ergriffen werden kénnen.
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Problem der Endoleckagen

Die Hiufigkeit von Endoleckagen I, III und IV ist prothesenspezifisch, da sich die Prothesen-
designs in Porositdt, Struktursteifigkeit, Nahtstellen, Oberfliche etc. unterscheiden
104370175191 “Nghere Richtlinien zur Auslegung von EVAR Prothesen zur Vermeidung von
Leckagen existieren nicht. Das Auftreten von Endoleckage II ist prothesenunabhidngig. Kein

Stentgraft verschlieB3t die Kollateralen.

Ein Auftreten von Leckagen ist nicht gleichbedeutend mit einem Anwachsen des Aneurys-
mas. In ca. 36% der Félle von Endoleckagen wurde eine Durchmesserzunahme des Aneurys-
mas beobachtet, welches impliziert, dass eine kritische Belastung des Aneurysmas vorlag. Es
lassen sich jedoch keine direkten Riickschliisse auf die Hohe des Drucks im Aneurysmasack

129,210

aus dem Vorhandensein oder der Art der Leckage ziehen . Dies ist problematisch, weil

die Druckbelastung ein entscheidender Parameter fiir die Bewertung der Rupturgefahr ist.

Ziel der Abdichtungsuntersuchung

Ziel dieser Studie ist es, den Einfluss von Endoleckagen auf den klinischen Erfolg niher zu

bestimmen, sowie Faktoren, die ein Auftreten von Leckagen fordern, zu ermitteln.

Die Eignung von Thrombus als Abdichtungsmedium wird gezielt untersucht. Folgende Hypo-
these wird tberpriift: ,,Endotension wird durch eine mangelnde Abdichtung des Thrombus
entlang der Prothese, der Thrombusformation an den Fixierungsarealen und/oder den throm-

bosierten Kollateralen verursacht.
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4.1 Methode

Dieser Studienabschnitt gliedert sich in drei Teile. Der erste besteht aus der klinischen Studie,
welche sich mit den Ursachen und Folgen von Endoleckagen beschiftigt. Der zweite Teil
besteht aus einer in vitro Bestimmung der Permeabilitdt von Thrombus und thrombosierten
Graftmaterialien. Im dritten Abschnitt wird der resultierende Druck, der sich aufgrund von
Geometrie und Permeabilitit von Thrombus und thrombosierten Graftmaterialien einstellt

mittels eines analytischen Modells berechnet.

4.1.1 Klinische Studie

In der klinischen Studie wurde zuniichst der Erfolg von EVAR anhand der Anderung des
maximalen Durchmessers des AAA’s bestimmt. Um eine Unabhingigkeit von der pri-
operativen Grofle des Aneurysmas sicher zu stellen, wurde der Zusammenhang zwischen der
Durchmesserdnderung und dem pri-operativem Durchmesser betrachtet. AnschlieBend wurde
der Einfluss der einzelnen Endoleckagetypen auf den Erfolg von EVAR untersucht und die

Endoleckageinzidenz ermittelt.

Das Auftreten von Endotension wurde mit Hilfe des AAA-Status beurteilt. Dazu wurde dieser
mit und ohne Auftreten von Leckagen iiber den Nachuntersuchungszeitraum bestimmt. Die
Einteilung des AAA-Status ,,wachsend“ oder ,,schrumpfend“ erfolgte nach einer Zu- bzw.
Abnahme des maximalen Durchmessers um 5 mm auf Basis der CT-Daten der Patienten '

Aneurysmen ohne eine Durchmesserdnderung um 5 mm wurden als ,,stabil* definiert.

Um die Folgen einer Endoleckage abzuschdtzen, wurden die einzelnen Leckagen in vier

Kategorien unterteilt:
e _Spontaner Verschluss® definierte eine Leckage, die ohne Intervention thrombosierte.

e . Offen/neutral® waren persistierende Leckagen, bei denen keine AAA-Zunahme zu

beobachten war.

e Leckagen, bei denen eine Intervention erfolgte, wurden unterteilt nach ,,Re-

Intervention erfolgreich* und

e _Re-Intervention nicht erfolgreich®.
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Ob Leckagen vermehrt zu Re-Intervention (Coiling, Verldngerung der Prothese etc.) bzw.

Revision der Prothese fiithren, wurde anschlielend untersucht.

Neben dem Einfluss der Leckagen wurde der Einfluss der Prothesenwahl auf den Erfolg von
EVAR bestimmt. Der Untersuchungszeitraum erstreckte sich dabei iiber 36 Monate eingeteilt
in Intervalle von jeweils 12 Monaten. Zur Beurteilung prothesenspezifischer Einfliisse auf das
Auftreten von Leckagen wurde zudem die Haufigkeit der einzelnen Leckagen in Abhéngig-
keit der implantierten Prothesen evaluiert. Des Weiteren wurde untersucht, inwieweit die
vorliegende Implantationssituation eine Auswirkung auf das Auftreten von Leckagen hat: Das
Auftreten von proximalen Endoleckgen I wurde in Abhingigkeit der pri- und post-operativen
proximalen Fixierungslidnge® betrachtet. Der Einfluss von Platzierungsproblemen (schwieriger
Zugang, Schwierigkeiten beim Abwerfen der Prothese, Unterschdtzung der Geometrie), von
der pri-operativ vorliegende Thrombusformation (Thrombusschichtdicke) im AAA-Sack und

von Gerinnungsstorungen beim Patienten auf das Auftreten von Leckagen wurde untersucht.

Der untersuchte Patientenpool setzte sich aus den Patienten, die im Zeitraum von 1996-2006
im AKH mit einem Stentgraft versorgt worden sind, zusammen (n=192; Untersuchungszeit-
raum 19423 Monaten; Anhang A). Die Analyse erfolgte anhand der Krankheitsgeschichte und
der 2-dimensional ausgewerteten CT-Daten der Patienten iiber die einzelnen Nachuntersu-
chungen. Die Genauigkeit der Geometriebestimmung basierend auf den 2D bestimmten Ge-
omtriedaten ist in der Literatur umstritten. Die Sicherstellung der qualitativen Aussagekraft
hinsichtlich des Erfolgs von EVAR anhand der Anderung des maximalen Durchmessers

basierend auf 2D-Messungen wurde in einer Vorstudie bestétigt (Anhang E).

4.1.2 In vitro Permeabilititsbestimmung

Die Permeabilitit wurde in einem statischen Druckversuchsstand bestimmt. Untersuchte
Variablen waren die verschiedenen Priifkdrper (Gerinnungsthrombus, intraluminaler Throm-
bus (ILT) und thrombosierte Graftmaterialien) und die Druckbelastung (40 mmHg, 80 mmHg

und 120 mmHg). Die Differenzierung der beiden Thrombenarten war notwendig, da sich

% Vom Beginn der Prothese bis ausschlieBlich zum Beginn des Aneurysmas entlang der CT-Achse.
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diese in Entstehung und Struktur unterscheiden’. Der Einfluss der Druckbelastung auf die
Permeabilitit des Thrombus wurde analysiert, da die Permeabilitit abhéngig von der Dichte
des Thrombus ist °' und mit unterschiedlicher Druckbelastung ein unterschiedlicher Kompri-

mierungszustand des Thrombus zu erwarten ist.

Die biomechanische und biochemische Eigenschaften des Thrombus sind abhédngig von der
Polymerisationsbedingung, der Fibrin-, Thrombin- und der Ionen-Konzentration *'. Um
Riickschliisse auf die Permeabilitit der einzelnen Thromben in Abhédngigkeit der Throm-
busstruktur ziehen zu kdnnen, wurde der Aufbau der Thromben untersucht: Der Wassergehalt,
die Zusammensetzung und Gerinnungscharakteristik sowie die Porositdt und die Porengrof3e

wurden bestimmt.

Auf die verwendeten Priifkdrper und das Testprotokoll wird im Folgenden detailliert einge-

gangen.

4.1.2.1 Priifkorper

Die Permeabilitdt wurde fiir porcine Gerinnungsthromben, humane intraluminale Thromben
von AAA-Patienten und géngige mit Humanblut thrombosierte Graftmaterialien bestimmt.
Porcines Blut wurde als Ersatzmodell fiir Humanblut verwendet, da Humanblut nur begrenzt

zur Verfiigung stand.

" Thromben bestehen aus einem Fibrinnetz, in das Thrombozyten und Erythrozyten eingelagert sind. In Abhin-
gigkeit der Struktur und des Entstehungsprozesses unterscheidet man zwischen Gerinnungs- und Abschei-
dungsthrombus. Gerinnungsthromben entstehen durch Blutgerinnung bei niedrigem Blutfluss. Die Zellbestand-
teile entsprechen der Verteilung des fliissigen Blutes. Ein Abscheidungsthrombus entsteht bei Verletzung der
GefaBBwand und besteht insbesondere aus Thrombozytenaggregaten.

Bei EVAR bildet sich Gerinnungsthrombus entlang der Prothese und im Restvolumen des iiberbriickten Areals
bei stagnierendem Blutfluss. Der ILT liegt bereits pra-operativ im Aneurysma vor. Er entsteht in der Regel in
Regionen mit turbulentem Fluss. ILT ist inhomogen und weist je nach struktureller Beschaffenheit, vermehrt
Fibrin, Thrombozyten oder Erythrozyten auf. Im Allgemeinen setzt sich ILT gefdafinah aus einem Abscheidungs-
und lumennah aus einem Gerinnungsthrombus zusammen.

Thrombus befindet sich stets im Umbau durch Fibrinolyse und Fibrinogese. Wird die Thrombusstruktur nicht
unmittelbar durch Enzyme der Fibrinolyse abgebaut, kommt es im weiteren Verlauf zu einer von der GefaBwand
ausgehenden Organisation des Thrombus durch Granulationsgewebe und schlieBlich zur Rekanalisierung. Bei
Aneurysmen tritt oftmals keine Granulationsbildung auf, da die GefiBBwand bereits zu geschédigt ist. Der

Thrombus verdichtet sich in diesem Fall zu einer gelb-grauen kautschukdhnlichen Masse.

90



Kapitel 4  Abdichtung

Gerinnungsthrombus

Das porcine Blut wurde wahrend der Schlachtung der Tiere entnommen und unbehandelt
unter Stase gerinnen lassen. Im Anschluss an die primire Vernetzung wurde der Thrombus
gekiihlt aufbewahrt. Es wurden zylindrische Priitkérper aus dem Thrombus gestanzt und

zugeschnitten (& 20 mm, Hohe 10 mm; Abbildung 4.2).

~

o |"|':.!t

Abbildung 4.2:  Ausgestanzter, zugeschnittener porciner Gerinnungsthrombus.

Intraluminaler Thrombus

Intraluminaler Thrombus wurde im Rahmen konventioneller Operationen von drei Patienten
mit Bauchaortenaneurysmen asserviert und in physiologischer Kochsalzlosung gelagert
(Abbildung 4.3). Aufgrund des inhomogenen, schichtformigen Aufbaus von ILT wurden die
ILT-Strukturen in aortennah, mittig und lumennah unterteilt und getrennt voneinander unter-
sucht ™. Die Priifkdrper wurden so ausgestanzt, dass die Richtung des Fliissigkeitstransfers

vom Lumen zur Aortenwand, d.h. orthogonal zur Schichtstruktur angeordnet war.

91



Kapitel 4  Abdichtung

Seite der
Aortenwand

Abbildung 4.3:  Zirkuldr angeordneter ILT mit unterschiedlichen Proben unter-
teilt nach dem Schichtaufbau im Aneurysma von a) luminal tiber
b) und c) mittig nach d) aortennah.

Thrombosierte Graftmaterialien

Konventionelle Gefaflprothesen und der textile Anteil von Stentgraftprothesen, die fiir den
Ersatz der Bauchschlagader eingesetzt werden (z.B. Vanguard™, AneuRx™ und Talent™,
Ancure™, LifePath™ sowie Zenith™), bestehen heute mehrheitlich aus Polyester. Nur wenige
Stentgrafts werden aus Polytetrafluorethylen (PTFE) gefertigt (Excluder™ oder Power-
Link™). In dieser Studie wurde die Permeabilitdt fiir zwei Polyestervliese mit unterschiedli-
chen Gewirken (Dacronvelour DV 1900 sowie DV 1500, Aesculap/BBraun, Tuttlingen) und
einer PTFE Folie (Vascupatch, W. L. Gore & Associates, Inc., Newark, DE) bestimmt
(Abbildung 4.4). Zur besseren Thrombosierung des Blutes am Graft werden konventionelle
Prothesen mitunter beschichtet. Daher wurde die Permeabilitit ebenfalls von einem mit ab-
sorbierbarer Gelatine beschichteten Polyestergraft bestimmt (DVK 1900, Aesculap/BBraun,
Tuttlingen). Ebenfalls wurde die Permeabilitit von einem hydrophoben Polyurethanvlies
(PU 759, Aesculap/BBraun, Tuttlingen) ermittelt, welches als Graftmaterial bisher keinen

Einsatz findet, jedoch ein Alternativmaterial fiir Gefdalprothesen darstellen konnte.

92



Kapitel 4  Abdichtung

Hersteller geben die Permeabilitdt der Graftmaterialien im nativen Zustand anhand der Luft-
durchlassigkeit nach ISO 7198 an. Ab einem Wert von 800 ml/(cm?-min) ist laut dieser Norm
ein ,,Vorthrombosieren* der Prothese vor dem Einbau in den Patienten notwendig. Bei den
Polyestermaterialien betrug die Luftdurchlédssigkeit 1500 ml/(cm?min), 1900 ml/(cm?-min)
und ~0 ml/(cm*min) fir DV 1500, DV 1900 bzw. DVK 1900. Bei PU betrug diese

199 ml/(cm?-min).

Abbildung 4.4:  Graftmaterialien mit Bluttropfen: Polyurethanvlies (4), Polyes-
tervlies DV 1900 (B) Polyestervlies DV 1500 (C) und Polytetra-
Sfluorethylen (C).

Die Thrombosierung der Materialproben erfolgte mit Humanblut. Die Graftproben wurden
drei Mal innerhalb von 1,5 h mit Blut durchtriankt, wobei die Proben wihrenddessen stets von
Blut eingeschlossen waren. Zur Durchtrankung der Polyestergrafts, bei denen ein Vorthrom-
bosieren notwendig ist, wurden die Proben, wie in der Klinik iiblich, wéhrend der Thrombo-
sierung manuell gedehnt. Die Hohe der Thrombusformation auf der Materialoberfliche wurde
mit einem Messschieber bestimmt und betrug zwischen 1-2 mm. Als Referenz zu den throm-
bosierten Graftmaterialien wurde die Permeabilitit von PU und PTFE im nativen Zustand
ermittelt. Die Polyesterproben wurden aufgrund ihrer hohen Permeabilitdt nicht im unthrom-

bosierten Zustand untersucht.

4.1.2.2 Testprotokoll

Permeabilitiit

Die Bestimmung der Permeabilitdt erfolgte anhand der uni-direktionalen Durchflussrate eines
Mediums durch den Probekorper hervorgerufen durch einen konstanten Druckgradienten iiber

der Probe. Die Permeabilitét k ergab sich nach dem Gesetz von Darcy durch:

dm/dt -Massenstrom

dm de 1 A -durchstromte Fldiche
k=—"—— dp/dx -Druckdnderung iiber  die 4.1
dt dp p-4 Priifkérperhohe
ol -Dichte
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Ein statischer Druck p,, wurde iiber ein Fliissigkeitsreservoir auf den Probekorper aufgebracht
(Abbildung 4.5). Der angelegte Druck wurde anhand eines Druckventils reguliert und ober-
halb der Priifkérper mit einem Membrandrucksensor (MX860, Medex Inc., Hilliard, USA)
kontrolliert. Unterhalb der Proben herrschte der Umgebungsdruck py. Durch das Ventilsystem
konnten bis zu acht Proben gleichzeitig getestet werden. Als Testmedium wurde Ringer-
Losung (Ringer-Tabletten, Merck; o=1,01 g/cm?®) verwand. Die Durchflussrate wurde anhand
des Gewichtes des Permeats mit einer Feinwaage (Sartorius BP110S, Data Weighing Sys-
tems, Inc., Genauigkeit 0,0004 g) in diskreten Zeitabschnitten (~stiindlich) ermittelt. Die
Analyse der Permeabilitét erfolgte in drei Zeitabschnitten: 0-2 Stunden primire, 2-5 Stunden
sekundére und >5Stunden tertidre Permeabilitit. Die Priifdauer betrug 25 Stunden. Ein ldnge-
res Zeitintervall wurde nicht untersucht, da Proben von geringer Permeabilitit im unteren
Bereich austrockneten. Die Versuche wurden bei Raumtemperatur durchgefiihrt.Die Auflo-
sung der Permeabilitit reichte in Abhdngigkeit der Priifparameter (Zeitintervall, Druck und

Thrombushohe) von 7e-5 bis 1,1e-5 mm®*/(Ns).

Po

Vg A4
ermeat

Abbildung 4.5:  Permeabilitditsversuchsstand: schematisch (links), Foto (rechts)
Regelventil (a), Fliissigkeitsreservoir (b), Probekammern (c),
Drucksensor zur Messung des applizierten Drucks p,, (d), Auf-
fangbehdlter mit Umgebungsdruck py (e).

Die Thromben wurden mit einem losungsmittelfreien Epoxid-Klebstoff (Uhu® plus endfest
300, Biihl, Baden) in PMMA-R6hrchen (Polymethylmethacrylat) eingeklebt (Abbildung
4.6 A). Dieses gewihrleistete eine Abdichtung an der Grenzfliche zwischen Probenhalter und

Probe. Zur Priavention einer starken Dehnung der Thromben wurden diese durch einen darun-
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ter liegenden Filter (Drahtgewebe G100; K. & H: Eppensteiner GmbH & Co KG, Ketsch) mit
einer Porengréf3e von 100 um unterstiitzt. Die thrombosierten Graftmaterialien wurden zwi-
schen zwei Dichtringen fixiert (Abbildung 4.6 B). Die ILT-Proben wurden je nach Konsistenz
und Hohe nach Schema (A) oder (B) fixiert.

1 Prufkorper

2 Filter

3 Epoxidharzkieber
4 Dichtringe

5 Auffangbehalter

Abbildung 4.6:  Fixierung der Priifkorper in den Probenhaltern: Gerinnungs- (4)
und thrombosierte Graftmaterialien (B). ILT war je nach Konsis-
tenz und Hohe nach Schema (A) oder (B) fixiert.

Durch Anfirben der Fliissigkeit wurde stichprobenartig tiberpriift, dass die Fliissigkeits-
permeation durch den Priifkérper erfolgte (Tinte; Pelikan, PartikelgroBe 0,18-0,21 pum,
Abbildung 4.7). Proben, bei denen eine seitliche Leckage sichtbar war, wurden aus der Unter-

suchung ausgeschlossen.

Abbildung 4.7:  Angefirbte Thrombusprobe mit seitlicher Leckage (A) und mit
vollstindiger farblicher Durchdringung als Draufsicht (B) und
Querschnitt (C).

Struktur des Thrombus

Der Wassergehalt der Thromben wurde durch den Quotient von Trocken- und Feuchtgewicht
bestimmt. Das Feuchtgewicht entsprach dem Gewicht des Thrombus nach Entnahme der

Probekorper. Das Trockengewicht wurde nach 6-stlindiger Trocknung bei 70°C ermittelt.
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Laborchemische Untersuchungen (Blutbild, Gerinnungszeiten und Thrombelastogramme) des
Blutes wurden im klinischen Labor des AKH durchgefiihrt. Zur Untersuchung der Schichtung
des ILT’s wurden fiir zwei Patienten histologische Bilder mit Hdmatoxilin/Eosin-Fiarbung

(H/E) im medizinischen Labor des AKH erstellt.

Zur Erfassung der Struktur der Proben wurden diese rasterelektronenmikroskopisch (REM)
aufgearbeitet. Dazu wurden diese dehydriert und besputtert. Anhand der REM-Bilder wurden
Porositdt und Porengrofle an der Oberfliche der Proben bestimmt. Die Bilder wurden zu-
nichst gefiltert und in Schwarz-WeiB-Bilder transformiert (Matlab 6.5; Mathworks, Massa-
chusetts, USA; Abbildung 4.8). Die Porositit wurde als Verhiltnis der Porenflichen zur
Gesamtfldche und die Porengrofe liber einen angenédherten Kreis der Einzelporen bestimmt.
Zur Erfassung der Gesamtstruktur wurden jeweils mehrere Probenausschnitte mit drei unter-
schiedlichen Vergroferungen, an drei unterschiedlichen Positionen herangezogen. Artefakte

wie beispielsweise ,,dunkle Zonen* wurden aus dem Bild vor der Analyse manuell entfernt.

- . . . TE
" Dunkle. i ShTH
.,vzj‘-zd‘ne‘. . '.,_. .

Abbildung 4.8:  Bestimmung der Porositdt und der Porengrofie durch Transfor-
mation des REM-Bildes in ein Schwarz-Weif3-Bild am Beispiel des
intraluminalen Thrombus.

Testmatrix

Die Testmatrix bezieht sich auf die endgiiltige Probenanzahlen der einzelnen Analysen
(Tabelle 4.1). Der Einfluss des Priifdrucks wurde nur am Gerinnungsthrombus evaluiert. Die
biochemische Analyse erfolgte an porcinen und humanen Blutproben. Unterschiede in den
einzelnen Testanzahlen beruhen auf der Beschrinkung der Verfiigbarkeit der Materialien und
des Blutes. Die Ergebnisse der Gerinnungsthromben eines Schweines wurden aus der Aus-
wertung entfernt, da sich keine feste Thrombusstruktur ausbildete. Acht Proben des porcinen
Gerinnungsthrombus wurden aufgrund von Leckagen seitlich des Thrombus verworfen. Drei

Proben von DV 1900 und zwei Proben von DV 1500 wurden aus der Studie ausgeschlossen,
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da der Thrombus wihrend des Versuches vollstdndig aus dem Graft ausgewaschen wurde und

nur noch die Graftpermeabilitit vorlag.

Tabelle 4.1: Anzahl der Proben der einzelnen Untersuchungen.* In Klammern
sind die im nativen Zustand getesteten Proben aufgefiihrt.
Prlifkdiper Permeabilitat (Prifdruck) Wasser- | Biochemische | Struktur-
40 mmHg | 80 mmHg | 120 mmHg gehalt Analyse analyse
ﬁfggﬁt@gs 16 26 13 16 11 3
ILT 16 11 9
Graftmaterialien
Polyester DV1900 8 1 2
Polyester DV1500 14 3
Polyester DVK1900 8 1 3
PU 24 (6)* 2 2
PTFE 8 (8)* 2

4.1.3 Analytisches Modell

Das analytische Modell wurde verwendet, um den sich im Aneurysmasack einstellenden post-
operativen Druck zu berechnen. Der Druck im Aneurysmasack resultiert dabei aus den Mas-

sestromen/Permeation in und aus dem Aneurysma {iiber die einzelnen Systemgrenzen

(Abbildung 4.9).

4.1.3.1 Berechnungsmodell

Die Druckidnderung im Aneurysmsack dp/dt wurde mit dem Volumenstrom dV/dt mit der Zeit
t und der Anderung des Aneurysmavolumens dV, in Beziehung gesetzt. Thrombus und Blut
im Aneurysmsack wurden dabei als inkompressibel angesehen. Das Aneurysma wurde als
eine kugelformige, elastische, biegeschlaffe Rotationsmembran modelliert, so dass sich die
Umfangsspannung o, in Abhédngigkeit des Aneurysmaradius r, der Wandstérke /., und des

Drucks p in einem Kugelkoordinatensystem zu

pr

Aorta
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ergibt. Die Spannung war nicht direkt von Interesse, sondern diese wurde in Verbindung mit
einem linear elastischen Materialgesetz (Elastizititsmodul £) verwendet, um die Dehnung in

Umfangrichtung zu bestimmen.

do dr
8¢:?:7:(1—V)O'W/E. 4.3
Die Variable v ist die Querkontraktionszahl. Durch eine Verkniipfung der Gleichungen (4.2)
und (4.3) ergibt sich die Volumeninderung dV, in Abhingigkeit der Druckidnderung dp zu

3 4
dv, :iﬂ[ro+lr02 d—pJ -V, zﬂr—odp. 44
3 4 (hAorta E) Aorta "

Aufgrunde der differentiell kleinen Druckénderungen lassen sich die Drucktherme hdherer
Ordnung vernachlissigen (Fehler <5% im Bereich von 0-120 mmHg). Der Volumenstrom
iiber die einzelnen Systemgrenzen wurde mittels Darcy’s Gesetz bestimmt (Gleichung 4.1).
Durch eine Verkniipfung der Gleichungen (4.4) und (4.1) ergibt sich fiir den Druck im elasti-

schen Aneurysmsack infolge der Ein- und Ausstrome {iber die Systemgrenzen folgende Be-

ziehung
Abfluss tiber AAA- Zufluss tiber Graft  Zufluss tiber Kollateralen Zufluss iiber AAA-Hals
A A A Y N
( J A ( P A P d
koA P kA P k4, P 4 ko4 Pe
dp dx,, dx, dx, dx, 45
dt ) -
aorta '

Die Indices ,,a“ bis ,,c*“ beziehen sich auf die einzelnen Systemgrenzen, {iber die ein Masse-
transfer stattfindet: Stromzufluss fand tiber die Prothese, tliber die Thrombusformation an der
Fixierungsregion oder aus den Kollateralen statt. Ein Stromabfluss war {iber die Aortenwand
moglich (Abbildung 4.9). Innerhalb des Aneurysmasacks lag ein homogener, zeitabhingiger
Druck p444(t) vor. Das Gleichungssystem wurde iterativ mittels Runge-Kutta-Verfahren
gelost (Matlab 7, Mathworks, Natick). Die Konvergenz der Ergebnisse wurde sichergestellt.
Es sei darauf hingewiesen, dass die angegebenen Zeitwerte nicht absolut, sondern nur qualita-
tiv zu betrachten sind, da keiner Verdnderung der Thrombusstruktur in Abhéngigkeit der Zeit

Rechnung getragen wurde.
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Blutfluss Thrombusformation Parameter:
Pkol \(d@ Psys - systemischer Druck
Proll - Kollateralen Druck
Psys Po - Umgebungsdruck
AAA - Druck im Aneury sma
/! , |Kollaterale ?dm/dt)i- Massetransferry
Po ! Pkoll hrne - ,HOhe" Thrombus
\ ' (dmidt)s KThr - Permeabilitdt Thrombus
\ - ‘D’ kaaa - Permeabilitat Aorta
(dnmvdt)y ® 7~ Pkoll Vaaa - Volumen im Aneurysma
=4 ! dVe - Anderung des Vaaa
[T]
N dVe

Abbildung 4.9:  Modell zur Bestimmung des Aneurysmadruckes.

4.1.3.2 Parameter

Zundchst wurde das Volumen berechnet, welches fiir die Entlastung bzw. das Schrumpfen
eines Aneurysmas notwendig ist. Es wurde dazu von einem intialen Druck im Aneurysma von
100 mmHg ausgegangen (mittlerer systemischer Druck 120/80 mmHg), welcher sich auf
25 mmHg verringern sollte . Der Umgebungsdruck py betrug 0 mmHg. Der Radius des
Aneurysmas ry wurde zwischen 25 mm (entspricht V.4 ~50 ml), 35 mm (entspricht V.4
~160 ml) und 45 mm (entspricht V444 ~350 ml) variiert. Der elastische Elastizitdtsmodul des
Aneurysmas entsprach mit £,4,=1,5 N/mm? dem eines élteren Patienten 6 Die Wandstirke
des Aneurysmas betrug /4,,=1,5 mm 5 6, die Querkontraktionszahl v=0,5 101 Der Stentgraft

wurde als Starrkorper modelliert.

Anschlieffend wurden der Einfluss des Volumentransfers iiber die einzelnen Systemgrenzen
und der Einfluss der Aneurysmageometriec und der Thrombusformation auf den Druck im
Aneurysmasack in Abhédngigkeit der Zeit untersucht. Bei allen Varianten war ein Strémungs-
austritt iber die Aneurysmawand moglich. Der Einfluss des Volumenzustroms iiber die ein-
zelnen Systemgrenzen wurde separat betrachtet, indem die anderen Volumenzufliisse Null

gesetzt wurden.

Zur besseren Einordnung der folgenden Ergebnisse sei auf die von Ellozy et al. im Aneurys-
masack gemessene Druckwerte in Abhingigkeit des AAA-Status verwiesen : Bei einem
schrumpfenden Aneurysma wurde ein Sackdruck von 25 mmHg, bei einem stabilen Aneu-
rysma von ~50% des systemischen Druckes und bei einem zunehmenden Aneurysma von
~75% des systemischen Druckes gemessen.
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Als Grundmodell wurden folgende Parameter verwendet: Es wurde von einem elastischen
Aneurysma (E 44=1,5 N/'mm?, h4,,=1,5 mm, ry=25 mm) und einer starren Stentgraftprothese
mit einem Radius von 7p,,;,=10 mm ausgegangen. Direkt post-operativ liegen in der Regel
hohe Driicke im Aneurysmasack vor *. Daher wurde von einem initialen Sackdruck von
120 mmHg ausgegangen. Der Prothesen- bzw. der Thrombuspermeabilitit wurde entspre-
chend der Ergebnisse aus Kapitel 4.2.2 £=0,055 mm®/(Ns) als konstanter Wert zugewiesen.
Fiir die Permeabilitit der Aneurysmawand wurde der Wert einer porcinen Aorta von
k,=0,0007 mm*/(Ns) aus der Literatur entnommen *°. Die einzelnen Varianten der Berech-

nung, auf die im Folgenden detailliert eingegangen wird, finden sich in Tabelle 4.2 wieder.

Tabelle 4.2: Parametervarianten des Berechnungsmodells.
# Paaa(t=0) Psys J( Xproth | XKoll | XFix Eana Voaaa | Dproth | haorta
[mmHg] | [mnmHg] |[mm7/(Ns)]| [mm] | [mm] | [mm] | [N/mm?] [ml] [mm] | [mm]
120/80 0,0550 0,5 0,4 50 10 1,50
a 120 140/100 | 0,0275 5,0 1,5 150 16 0,75
180/120 | 0,0138 15,0 1,5e6 350 20 0,50
50
b 120 0,0550 100 1,5 50 20 1,50
200
0,0550 5
c 120 120/80 0,2000 10 1,5 50 20 1,50
0,4000 20

a) In dieser Variante wurde der Einfluss des Volumenzuflusses liber den Stentgraft auf den
Aneurysmasackdruck untersucht. Der systemische Druck py, innerhalb des Stentgrafts
wurde mit einer Sinusschwingung von 120/80 mmHg und einer Herzfrequenz von 1 Hz

durch

Py =80+40-|sin(m 4.6

modelliert.

Variiert wurden in dieser Variante der systemische Druck, das Aneurysmavolumen, die
GefaBwanddicke, die GefaBsteifigkeit, der Prothesendurchmesser, die Graftpermeabilitét
und die Thrombusorganisation im Aneurysmasack, wobei alle Parameter separat variiert
wurden, die restlichen Variablen entsprachen denen des Grundmodells. Die Hohe der Sys-
temgrenze war im Grundmodell 47;,=5 mm

Systemischer Druck

Um zu Uberpriifen, ob Hypertonie zu einem erhdhten Risiko eines erhdhten Aneurys-
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madrucks fithren konnte, wurde der systemische Druck variiert (120/80, 140/100 und
180/120 mmHg).

Aneurysmavolumen

Aneurysmen weisen alle verschiedene GroBen und Formen auf. Berechnet wurde daher
der Druck, der sich {iber die Zeit im Aneurysmasack in Abhédngigkeit des Aneurysmavo-
lumens (50 ml, 160 ml und 350 ml) einstellt.

Gefiiffwanddicke

Die Aortenwandstérke ist in der Literatur mit unterschiedlichen Werten zwischen 0,5 und
1,5 mm angegeben 5 Daher wurde diese mit 0,5, 0,75 und 1,5 mm variiert.
Gefiifisteifigkeit

Je nach Alter des Patienten differiert die mechanische Eigenschaft der GefaBwand. Um
diesen Einfluss zu untersuchen, wurde die Steifigkeit des Aneurysmas variiert:
E144=0,4 N/mm? fiir einen jungen Patienten, E,4,=1,5 N/mm? fiir einen dlteren Patienten,

und E=1,5¢6 N/mm? fiir ein nahezu starres Aneurysma ''°.

Prothesendurchmesser

Die Stentgrafts weisen je nach Typ unterschiedliche Durchmesser auf. Um den Einfluss
der GroBe der Prothese auf den Aneurysmadruck aufgrund der Anderung des Aneurysma-
volumens erfassen zu konnen, wurde der Prothesendurchmesser 10 mm, 16 mm und
20 mm gesetzt.

Graftpermeabilitiit

Die verwendete Thrombuspermeabilitit k7;, basierte auf den experimentell ermittelten
Werten unter Verwendung einer Ringer-Losung als Durchflussmedium. Die Viskositét
von Blut liegt im Vergleich zur Ringer-Losung ca. 4 Mal hoher und geht in Darcy’s Ge-

setz (4.1) reziprok ein 132

. Um den Einfluss der Permeateigenschaft beurteilen zu kdnnen,
wurde die Permeabilitit um die Hélfte und auf ein Viertel reduziert.

In Kapitel 4.2.2 wurden unterschiedliche Permeabilitéten fiir die einzelnen thrombisierten
Graftmaterialien ermittelt. Um den Einfluss der Permeabilitéit auf den Sackdruck ermitteln
zu konnen, wurde einerseits die geringste, ermittelte Graftpermeabilitit in dem Berech-
nungsmodell verwendet; andererseits wurde die maximal zuldssige Graftpermeabilitit be-
stimmt, welche zu einem Schrumpfen des Aneurysmen fiihrt. Als Druckgrenze wurde

25 mmHg gewihlt *°. In beiden Fillen wurde von einer alleinigen Abdichtung durch den

Stentgraft ausgegangen (/47;,=0,5 mm).
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b)

Thrombusorganisation im Aneurysmasack

Die Hohe der Systemgrenze bei einer Permeation {iber den Stentgraft ist abhingig von der
Organisation des Thrombus im Aneurysmasack. Die Thrombusformation kann zwischen
der Wandstirke der Prothese und dem Radius des Aneurysmas variieren. Daher wurden

die folgenden drei Thrombusvarianten untersucht:

e Nach Major et al. bildet sich post-operativ in dem Graft ein diinner Fibrinfilm von ei-
ner Hohe von 30-500 um und ein ,,unorganisierter, amorpher Thrombus im ausge-
schalteten Bereich 122, welcher den Druck ohne Widerstand/Verlust auf die Gefal3-
wand weiterleitet. Diesem Fall wurde durch eine Thrombusschichtdicke von

hm,=0,5 mm Rechnung getragen.

e Zur Modellierung eines vollstdndig thrombosierten Aneurysmasacks wurde der zu be-
rechnende Sackdruck auf den Volumenschwerpunkt (%7,=5 mm) des Aneurysmasacks

bezogen.

e Die dritte Thrombushohe entsprach dem maximalen Abstand zwischen Prothesen- und
Aneurysmawand (7444-7promn, hrn=15 mm), welches einen Extremfall, nimlich den des

maximalen Widerstandes durch die Thrombusformation, darstellt.

Der zweite Zufluss war tiber die Kollateralen moglich. Fiir drei thrombosierte Seitengefa-
Be (GefaBstrecke dx; von 10 mm, 50 mm, 100 mm oder 200 mm; Durchmesser von 2 mm,
4 mm und 6 mm wurde der Einfluss des Volumezuflusses auf den Aneurysmasackdruck
untersucht. Der anliegende Kollateralendrucks pk,; betrug 100 mmHg. Im Aneurysma-
sack wurde von einem ,,unorganisierten” Thrombus ausgegangen. Da der Thrombus in
den Kollateralen unter Stase entsteht, entsprach die Thrombuspermeabilitét in den Kolla-

teralen der von Gerinnungsthrombus (k,=0,055 mm4/(Ns)).

Ungeféhr 86% der Aneurysmen weisen in den Fixierungsbereichen eine Thrombusforma-
tion auf '*'. Diese kann an der GefiBwand unterschiedliche Geometrien annehmen. Daher
wurde die Thrombusformation im Fixierungsbereich entweder als Viertel-, Halb- oder
Vollkreis modelliert (Abbildung 4.10). Die Thrombusformation wurde iiber eine Hohe
von 5 mm, 10 mm und 20 mm und iiber eine Thrombusdicke von 1 mm, 2 mm bzw. 5 mm

variiert.
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Abbildung 4.10: Thrombus an der Fixierungszone als Viertelkreis modelliert.

Die einzelnen geometrischen Varianten sind in Tabelle 4.3 aufgefiihrt.

Tabelle 4.3: Thrombusformationen in der Fixierungszone.
Varianten | Thrombushéhe [nm] | Thrombusumfang Radius [mm)]
1 5 halb 1
2 10 halb 1
3 20 halb 1
4 20 viertel 1
5 20 vollstandig 1
6 20 vollstandig 2
7 20 vollstandig 5
8 5 vollstandig 5

Im Aneurysmasack wurde ebenfalls von einem ,,unorganisierten” Thrombus ausgegangen.
Im Fixierungsbereich muss jedoch kein Gerinnungsthrombus vorliegen. Insbesondere in
diesem Gebiet treten GefdBverletzungen durch den Stentgraft auf, welche zur Formung
eines Abscheidungsthrombus fithren konnen bzw. liegt bereits pra-operativ eine Throm-
busformation vor. Aus diesem Grund wurde die Permeabilitdt k. entsprechend der des
gemessenen ILT mit £.=0,055 mm*/(Ns), £=0,200 mm*/(Ns) und 4=0,400 mm*/(Ns) pa-
rametrisch verdndert (Kapitel 4.2.2). Als Basismodell wurde £.=0,200 mm*/(Ns) gewdhlt.

4.1.4 Statistik

Der Einfluss der klinischen Faktoren auf den Erfolg von EVAR wurde, sofern eine Normal-
verteilung und homogene Varianzen vorlagen, anhand eines ANOV A-Tests untersucht. Traf
diese Vorraussetzung nicht zu, wurde der Kruskal-Wallis Test verwendet. Statistische Zu-
sammenhénge von metrischen Daten wie beispielsweise die Abhdngigkeit der Durchmesser-

dnderung vom pré-operativen Durchmesser wurden mittels einer Regressionsanalyse unter-
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sucht. Der Exakt-Test nach Fisher wurde zur Analyse von nominellen Daten verwendet. Zur
Bestimmung der Leckageinzidenz wurde die Kaplan-Meyer-Methode verwendet. Die Aus-
wirkung von Leckagen auf den Erfolg von EVAR wurde mit Hilfe der Diskriminanzanalyse
untersucht. Dabei wurde tberpriift, inwieweit auf Basis von Leckagevorkommen und der
post-operativen Zeit der AAA-Status zugeordnet werden kann. Zur Beurteilung des Einflusses
der Prothesenwahl auf die Durchmesserdnderung des Aneurysmas wurde auf die Methode der
Messwertwiederholung zuriickgegriffen. Von einer Interpolation zwischen zwei Zeitpunkten
wurde bei Fehlen eines Nachuntersuchungszeitpunktes abgesehen, da die Durchmesserénde-
rungen innerhalb eines Patienten oft starken Schwankungen unterzogen waren. Dadurch

verringerte sich der betrachtete Patientenpool (n=31).
Die Thrombuspermeabilitdt wurde mit Hilfe des Kruskal-Wallis Tests beurteilt.

Fiir alle statistischen Untersuchungen wurde SPSS 13.0 (SPSS Inc., Illinois, USA) verwendet.

Als Signifikanzniveau wurde a=0,05 festgelegt.
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4.2 Ergebnisse

4.2.1 Klinische Studie

Direkt nach der Implantation der Stentgraftprothese war keine Anderung des Aneurysmas-
durchmessers im Vergleich zum pré-operativen Zustand zu verzeichnen (Abbildung 4.11).
Nach 6 Monaten nahm der Durchmesser des Aneurysmas signifikant ab und stabilisierte sich
anschlieBend (p=0,048). Die Durchmesserdnderungen zwischen und innerhalb einzelner
Patienten variierten deutlich. Ein Zusammenhang zwischen dem pré-operativ vorliegendem

Durchmesser und der post-operativen Durchmesserdnderung des Aneurysmas bestand nicht

(Ryor?=0,004; p=0,503, n=108).

Durchmesseranderung [mm]

Zeit post-operativ [Monaten]

Abbildung 4.11: Durchmesserdinderung des AAAs iiber den Nachuntersuchungs-
zeitraum (Mittelwert und Standardabweichung).

Innerhalb von 5 Jahren lag die Wahrscheinlichkeit einer Leckage bei 39% (Abbildung 4.12).
Mit 19% war die Endoleckage II der am haufigsten vorkommende Leckagentyp, wobei dieser
lediglich innerhalb der ersten 12 Monate auftrat. Endoleckage III war mit 4% die geringste
Komplikation. Endoleckage I trat in 16% der Félle auf, wobei die Inzidenz iiber den gesamten

Zeitraum anstieg.

Der AAA-Durchmesser stieg bei einem Auftreten von Leckagen deutlich an (Abbildung

4.13). Ab dem 6. Monat waren die Durchmesserzunahme bei einem Auftreten von E I« oder
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E II im Vergleich zum leckagefreien Aneurysma signifikant hoéher (p<0,001 bis p=0,002 von
6 bis 24 Monaten).
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— Endoleckage | Endoleckage I — Endoleckage 1l — Endloeckagen_gesamt
Zeit [Monaten] | 0,25 1,5 3 6 12 24 36 48
Anzahl N 178 144 125 116 107 83 61 38

Abbildung 4.12: Kaplan-Meyer-Diagramm der einzelnen Endoleckagetypen mit
Standardfehler.
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Abbildung 4.13: Anderung des maximalen AAA-Durchmessers iiber die Zeit in Ab-
héingigkeit der einzelnen Endoleckagetypen E I und E Il (n=38-
127, Mittelwert und Standardabweichung).

Wird der operative Erfolg an der Stabilisierung oder dem Schrumpfen des Aneurysmas ge-

messen, so waren 80-90% der Eingriffe erfolgreich (Abbildung 4.14 A). Der Anteil der
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schrumpfenden Aneurysmen stieg innerhalb der ersten 48 Monate von 5% auf 50% an. Unter
Ausschluss der Patienten, bei denen Leckagen auftraten, reduzierte sich die Anzahl der an-
wachsenden Aneurysmen insbesondere zwischen 6 und 24 Monaten (Abbildung 4.14 B). In
den tibrigen Zeitabschnitten waren allerdings bis zu 100% des AAA-Status ,,wachsend* nicht
auf ein Auftreten von Leckagen zuriickzufiihren. Das Vorkommen von Endotension schwank-
te zwischen 0 und 11% je nach Nachuntersuchungszeitpunkt. Bei 13% dieser Endotensionen

wurde eine Re-Intervention durchgefiihrt.

100% 100%

o 80% - o  80%
= =

5 e0%- g 60% -

;'( 40% A < 40%

20% A < 20% -

0% - 0% -

025 15 3 6 12 24 36 48 025 15 3 6 12 24 36 48
A Zeit post-operativ [Monate] B Zeit post-operativ [Monate]
| m Schrumpfend B Stabil O Wachsend | | W Schrumpfend B Stabil 0 Wachsend |

Abbildung 4.14: AAA-Status der Patienten itiber den Nachuntersuchungszeitraum
unter Angabe der Patientenzahlen (A) und AAA-Status unter Aus-
schluss der Fille, bei denen Leckagen auftraten (B).

In 59% der Fiélle war eine Zuordnung der Patienten in ihre AAA-Stati auf Grundlage der
Nachuntersuchungszeit und dem Auftreten einzelner Leckagen moglich (n=558; p<0,001;
Tabelle 4.4). Insbesondere die Zuweisung in den AAA-Status ,,Wachstum* war fehlerbehaf-

tet.

Tabelle 4.4: Zuordnung der AAA-Stati auf Grundlage der post-operativen Zeit
und des Auftretens von E 1oy, E Ly, E Il und E Il (n=558).

DifferenzAAA (In Bereiche eingeteilt) Weshelge sagtelGUEpanzugeliongheit
Schrumpfen Stabil Wachstum Gesamt
Aufgetretene  Anzahl Schrumpfen 100 90 6 196
Falle Stabil 44 195 53 292
Wachstum 18 21 31 70
Aufgetretene Prozent  Schrumpfen 51 46 3 100
Félle [%] Stabil 15 67 18 100
Wachstum 26 30 44 100

Bei 25% der Leckagen handelte es sich um primére Leckagen, wobei sich davon 49% spon-

tan, ohne duere Einwirkung verschlossen. Ein spontanter Verschluss trat insbesondere bei
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proximalen E I und E III auf (Tabelle 4.5). Persistierende Leckagen, bei denen keine Indikati-
on zur Re-Intervention bestand, wurden hauptsédchlich bei distalen E I und E II beobachtet.
Proximale E I und E III wurden, soweit diese persistierend waren, re-interventiert. Insgesamt
wurden 40% bis 55% der Leckagen re-interveniert, wobei bei E I ungefahr 50% und bei E II

ungefdhr 40% der Re-Interventionen erfolgreich waren.

Tabelle 4.5: Einteilung der einzelnen Endoleckagetypen nach ihrem Zustand
(n=192);

Zustand E | proximal E | distal Ell Elll
Spontaner Verschluss 8 (57%) 1(10%) 11 (31%) 2 (50%)
Offen / neutral 1 (7%) 3 (30%) 13 (37%) 0 (0%)
Re-Intervention erfolgreich 2 (14%) 4 (40%) 4 (12%) 2 (50%)
Re-Intervention nicht erfolgreich 3 (22%) 2 (20%) 7 (20%) 0 (0%)
Gesamtanzahl 14 10 35 4

Die Anzahl der Re-Interventionen war bei E Iyox, E lgis, E 11 und E III im Vergleich zu Pati-
enten mit keiner Leckage erhoht (Exakt-Test nach Fisher: p=0,001, p<0,001, p<0,001 bzw.
p=0,006). 90% der Re-Interventionen konnten auf Leckagen zuriickgefiihrt werden, jedoch
filhrte nur E I mit 22% vermehrt zu einer Revision der Prothese (Exakt-Test nach Fisher:

p=0,023).

Im Nachuntersuchungszeitraum von 36 Monaten wurden Unterschiede in der Durchmesser-
dnderung des Aneurysmas zwischen den einzelnen Stentfabrikaten festgestellt, wobei nur
zwischen Talent™, Zenith™ und Sonstige unterschieden wurde (p=0,030; Abbildung 4.15).
Dieses Ergebnis ist jedoch aufgrund der geringen Fallzahl und der vielen Einflussfaktoren,
mit Vorsicht zu behandeln. Die Re-Interventionsrate war bei beiden Stentfabrikaten fast iden-
tisch (Talent™ 30% (n=66) und Zenith™ 27% (n=45)). Es bestand kein Zusammenhang
zwischen der Durchmesserdnderung des Aneurysmas und der Stentform (Rohrprothese, bifur-

kative und uni-iliakale Prothese; p=0,877).
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Abbildung 4.15: AAA-Durchmesserdnderung unterteilt nach den einzelnen Imp-
lantaten (gestrichelte Linie ist die 2-fache Standardabweichung
der Gesamtdaten; n=31).

Einzelne Leckagen traten prothesenspezifisch auf. Rohrprothesen wiesen keine Endoleckagen
an den distalen Fixierungsbereichen auf. E Iy, trat nur bei der Vanguard™ und der Talent™
Prothese auf (Tabelle 4.6; y2-Test; p<0,001). Talent™, Vanguard™ und EVT™ Prothesen
zeigten ein leicht hoheres Vorkommen von E I« (3*-Test; p=0,559). E II trat verstarkt bei
Zenith™ Prothesen auf (y>-Test; p=0,029). Stentgrafts mit Haken wiesen 43% E I,.ox gegen-
tiber 58% E Iprox bei Prothesen ohne Haken auf (Exakt Fisher-Test; p=0,188).

Tabelle 4.6: Vorkommen der Leckagen eingeteilt nach Prothesentyp (n=189;
%-Angabe bezieht sich auf die jeweilige Prothese).

Prothese E | proximal | E | distal Ell Ell

Talent 7 (10%) 6 (8%) 11(15%) | 0 (0%)
Zenith 2 (4%) 0 (0%) 15(33%) | 1 (2%)
Excluder 2 (4%) 0 (0%) 8(17%) | 2 (4%)
Anaconda 0 (0%) 0 (0%) 1(50%) | O (0%)
EVT 2 (15%) 0 (0%) 0 (0%) | 0 (0%)
Vanguard 1 (17%) 4 (67%) 0 (0%) 1(17%)

Platzierungsprobleme (PP) traten in ~25% der Eingriffe auf. Bei 40% der E1 (p=0,117;
n=177), bei 14% der E II (p=0,133; n=177) und bei keiner der E III traten zuvor Platzierungs-
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probleme auf. Im Fall von E I fiihrten /5 der Platzierungsprobleme zu priméren Leckagen, die

ibrigen traten im spéteren post-operativen Zeitraum auf.

Bei sieben von 170 Patienten war eine Gerinnungsstorung diagnostiziert worden. Von diesen
wies jeweils einer eine Endoleckage I, II und III auf. Es bestand keine Zusammehang zwi-
schen Endoleckage Il und dem pré-operativen Durchmesser des Thrombussaums im Aneu-

rysmasack (Thrombussaum ohne E II 21+11 mm; mit E II 22+15 mm, p=0,859, n=36).

Bei Patienten mit einer E I« betrug die potentielle, pri-operative Fixierungsldnge 28+2 mm
im Vergleich zu 20+2 mm ohne E I« (n=35; p=0,334). Die post-operative Fixierungsldnge
betrug bei Auftreten von E Irox 17422 mm und 27+17 mm ohne Leckage (n=262; p=0,013).

4.2.2 In vitro Permeabilititsbestimmung

Die Ergebnisse der Permeabilitit sind geordnet nach den einzelnen Priitkérpern aufgefiihrt.

Anschlielend folgen die Ergebnisse der strukturellen Untersuchung.

Gerinnungsthrombus

Nach einem hohen Anfangswert (bis 25 mm*/(Ns)) sank die Permeabilitit des Gerin-

nungsthrombus asymptotisch auf einen niedrigen Grenzwert (Abbildung 4.16).
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Abbildung 4.16: Permeabilitdit in Abhdngigkeit der Zeit fiir die unterschiedlichen
Belastungsdriicke. Die Zeitintervalle I — 111 sind eingezeichnet.

In den einzelnen Zeitintervallen wird deutlich, dass mit zunehmendem Priifdruck die Throm-
buspermeabilitit abnimmt (Abbildung 4.17). Obgleich die Streuung innerhalb der gruppierten

Messgroen aufgrund der zeitlichen Mittelwertbildung und der Intervariabilitit der einzelnen
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Thrombusstrukturen grof3 war, bestand zwischen den Gruppen ein zeit- und druckabhédngiger
signifikanter Unterschied (Kruskall-Wallis; zeitlich: 40 mmHg p=0,005; 80 mmHg p<0,001;
120 mmHg p=0,008 bzw. druckabhingig: primdr p<0,001; sekunddr p<0,001; tertidr
p<0,001).
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Abbildung 4.17: Permeabilitdt des Thrombus fiir die drei Belastungsdriicke einge-
teilt in die drei Zeitintervalle (Mittelwert und Spannweite).

Nach dem Permeabilititsversuch wurde bei allen Proben eine Stauchung von 304+23% unab-

héngig von dem aufgebrachten Druck festgestellt.

Graftmaterialien

Die Hohe der Permeabilitdt war in allen drei Zeitabschnitten signifikant abhingig von dem
verwendete Graftmaterial (Kruskal-Wallis; primir p<0,001; sekundir p<0,001; tertiér
p<0,001). AuBler PTFE waren alle thrombosierten Graftmaterialien bis zum Ende der Ver-
suchsdauer permeabel (Tabelle 4.7). PTFE war bereits im nativen Zustand impermeabel. Das
thrombosierte Polyestergewirk DV 1900 wies in den ersten beiden Zeitintervallen eine hohere
Permeabilitét als thrombosiertes DV 1500 auf. Durch die Kollagenbeschichtung der Polyes-
ter-Prothesen (DVK 1900) wurde die Permeabilitét deutlich reduziert.

Bei den Polyestermaterialien verringerte sich die Permeabilitdt signifikant tiber die Zeit
(Kruskall-Wallis zeitlich: DV 1900 p<0,001; DV 1500 p<0,001; DVK 1900 p<0,001). Die
Permeabilitdt von DV 1500 und DV 1900 waren im letzten Zeitintervall nahezu identisch. Die

Permeabilitit von PU zeigte iiber die Zeit keine signifikante Anderung (p=0,498).
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Tabelle 4.7: Permeabilitdt der thrombosierten Gefdfsmaterialien bei einem Be-
lastungsdruck von 80 mmHg.
i 0 Permeabilitit [mm*/(Ns)]
0-2 Stunden 2-5 Stunden 5-25 Stunden
DV 1500 14 0,314+0,270 0,088+0,073 0,082+0,084
DV 1900 8 0,564+0,908 0,489+0,610 0,083+0,158
DVK 1900 8 0,011+0,008 0,004+0,003 0,002+0,002
PTFE 8 0,000+0,000 0,000+0,000 0,000-+0,000
PU 24 0,150+0,436 0,038+0,025 0,077+0,147

Beide Polyestergewirke zeigten in der Anfangsphase eine hohere Permeabilitét als das Polyu-
rethanvlies. Im letzten Zeitabschnitt war die Permeabilitét beider unbeschichteten Materialien
anndhrend identisch und leicht geringer als die Restpermeabilitit von Gerinnungsthrombus

fiir den entsprechenden Druck von 80 mmHg (p=0,137).

Die Permeabilitit von PU stieg im letzten Zeitintervall tendenziell wieder an. Dies wurde
ebenfalls bei nicht thrombosiertem PU beobachtet (n=6): Im ersten Zeitabschnitt betrug die
Permeabilitit 0,030+0,045 mm*/(Ns), im zweiten 0,044+0,069 mm*/(Ns) und im dritten
0,092+0,134 mm®/(Ns).

Intraluminaler Thrombus

Die Permeabilitét der intraluminalen Thromben (ILT) variierte deutlich, bis zum 2000-fachen,
zwischen den einzelnen Spendern (Tabelle 4.8). Im priméren und tertidren Zeitintervall, wa-
ren diese signifikant unterschiedlich (Kruskall-Wallis: primér: p<0,001; sekundér: p=0,521;
tertidar p=0,020). Auffillig war, dass ausschlieBlich bei Spender 2 die Permeabilitit {iber die
Zeit abnahm (Kruskall-Wallis p<0,001), wohingegen diese fiir Spender 1 und 3 nahezu kon-

stant blieb.
Tabelle 4.8: Permeabilitdt des ILT sortiert nach Spender.
Mittlere Permeabilitat liber alle Einzelproben [mm4l(Ns)]
ILT-Spender n
0-2 Stunden 2-5 Stunden 5-25 Stunden
1 6 0,126 + 0,091 0,133 + 0,202 0,200 + 0,429
2 8 46,542 + 75,062 7,979 + 10,520 0,270 + 0,314
3 4 0,020 + 0,038 0,046 + 0,058 0,043 + 0,094
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Im priméren Zeitintervall war von der lumen- zur aortennahen Schicht eine leichte Zunahme
der Permeabilitit zu verzeichnen (Abbildung 4.18). Dieses Verhéltnis dnderte sich mit zu-
nehmender Dauer der Belastung. Der Unterschied in der Permeabilitit zwischen den einzel-
nen Thrombuspositionen streute stark und war fiir kein Zeitintervall signifikant (Kruskall-
Wallis: priméir p=0,911; sekundir p=0,583; tertiir p=0,998). Eine signifikante Anderung der
Permeabilitit iiber die Zeit war nur fiir den lumennahen Thrombus ermittelt worden

(Kruskall-Wallis: lumennah p=0,012; mitte p=0,085; aortennah p=0,059).
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Abbildung 4.18: Mittelwert und Spannweite der Permeabilitit des intraluminalen
Thrombus fiir die drei Zeitintervalle gruppiert nach der Position
im Aneurysma (A). Zeitintervall 5-25 Stunden vergrofert darge-
stellt (B).

Strukturelle Untersuchung

Beim Thrombus handelt es sich um eine mit Wasser geséttigte Fibrinstruktur. Der Wasserge-
halt von porcinem und intraluminalem Thrombus war mit 75+7% bzw. 77+2% anndhrend

identisch.

Die Blutwerte und Gerinnungsparameter der humanen Spender (n=4) lagen in der Norm, so
dass auf eine Darstellung verzichtet wurde. Bei einem Vergleich der Basisparameter der
Gerinnung des porcinen mit Humanblut wies das porcine Blut einen erhdhten Fibrinogenge-
halt und einen groferen zelluldren Blutanteil auf (Tabelle 4.9). Die Gerinnungszeit war im
Mittel kiirzer als beim Humanblut. Folglich wére mit der Entstehung eines kompakteren
Thrombus zu rechnen, der einen stabileren Matrixanteil aufweist. Die porcine Thrombus-
festigkeit, die durch den Parameter ,,maximal clotting firmness* (MCF) charakterisiert wird,

lag innerhalb der Norm von Humanthrombus.
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Tabelle 4.9: Gerinnungsparameter des porcinen Blutes (n=11) mit Standard-
abweichung und Spannweite. Zum Vergleich sind die Normwerte
des humanen Blutes aufgetragen.

aPTT = aktivierte partielle Thromboplastinzeit; Aktivierung der intrinsischen Gerinnung
InTeg/ExTeg = intrinsisch, bzw. extrinsisch aktiviertes Thrombelastogramm;

CcT = clotting time: Beginn des Gerinnungsprozesses;

CFT = clot formation time: Dynamik des Gerinnungsprozesses;

MCF = maximum clot firmness. Festigkeit des Gerinnsels

Im Rahmen der Spontangerinnnung des porcinen Blutes in den Sammelgefdflen wurden par-
tiell interindividuelle Unterschiede in der Gerinnungsgeschwindigkeit beobachtet. Eine weite-
re diesbeziigliche Untersuchung oder Klassifizierung wurde nicht vorgenommen. Porcine
Thromben, welche initial eine hohere Gerinnungszeit aufwiesen, zeigten nach Einkleben in
die Probenhalter haufig Leckagen. Dariiber hinaus wiesen diese Thromben gegeniiber schnell
geronnenen Thromben eine erhohte Permeabilitdt auf. Eine Korrelation der subjektiven Giite
des Gerinnungsthrombus mit den apparativ ermittelten Blutwerten konnte nicht erhoben

werden.

Der Querschnitt des ILT wies eine deutliche Schichtstruktur auf (Abbildung 4.19). Luminal

fiel eine stark akzentuierte Anhdufung von Fibrinfibrillen auf, wihrend in den aortenwandna-

Faktoren Porcines Blut Humanblut
porcines Blut Intervall Intervall %
aPTT [sec] 25+7 16-39 25-40
Fibrinogen [mg/dl] 439161 368-528 200-400
Quick [%] 131123 105-167 70-125
InTeg CT [sec] 92+9 76-94 100-200
InTeg CFT [sec] 60+29 39-119 50-180
ExTeg CT [sec] 79115 41-91 30-60
ExTeg CFT [sec] 5711 40-81 50-180
InTeg MCF [mm] 63+3 58-67 56-74
ExTeg MCF [mm] 65+3 62-70 56-74
Leukozyten [tsd/mcl] 13,845,0 4,9-20,3 4,2-9,4
Hamoglobin [g/dl] 13,2+1,1 11,9-14,9 12,0-16,0
Erythrozyten [mio/mcl] 7,3+0,4 6,4-7,9 4,2-6,3
Thrombozyten [tsd/mcl] 278472 160-387 150-350

hen Anteilen eine pordse Struktur des Thrombus sichtbar war.
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Lumen Aortenwand

< >

Abbildung 4.19: Histologie einer H/E-gefirbten ILT-Probe. Die porose Struktur
des aortenwandnahen Thrombus ist im hellen Bereich sichtbar.

Auf den REM-Bildern des ILT war eine gerichtete Struktur der Fibrinfiden erkennbar

(Abbildung 4.20), welche eine Orientierung der Struktur in die Stromungsrichtung vermuten

1aBt.
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Abbildung 4.20: REM-Bilder vom intraluminalem Thrombus bei 100-facher (A)
und 1000-facher Vergroflerung (B).

Porciner Gerinnungsthrombus bildete unter Spontangerinnung ein ungerichtetes Fibrinnetz
mit eingelagerten zelluldren Anteilen (Abbildung 4.21). Die Fibrinfibrillen waren homogen

uber den Thrombus verteilt.
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Abbildung 4.21: REM-Bilder von porcinen Gerinnungsthrombus bei 100-facher(4)
und 1000-facher Vergrofierung (B).

Die einzelnen Graftmaterialien sind im nativen Zustand in Abbildung 4.22 aufgefiihrt.

DVK 1900 wies keine Porositit auf.

Abbildung 4.22: REM-Bilder von nativen Graftmaterialien: DV 1500 (A)
DVK 1900 (B) PU (C) PTFE (D).
Durch die Thrombosierung des Materials, lagerten sich Blutzellen in den Poren an und es
bildete sich eine Fibrinstruktur aus (Abbildung 4.23). Die Blutzellen waren bis zum Inneren
des Graftmaterials zu beobachten. Bei DV 1500 bildete sich verstirkt eine Fibrinstruktur aus,

wihrend sich bei PU vermehrt Erythrozyten anlagerten.
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Abbildung 4.23: REM-Bilder thrombosierter Grafts: Fibrinstruktur an der Ober-
fliche von DV 1500 (A) und Zellanlagerung im Querschnitt von
DV 1500 (B) Erythrozytenanlagerungen an der Oberfliche von
Polyurethan (C) und im Querschnitt von Polyurethan (D).

Der intraluminale Thrombus wies eine leicht hhere Porengrof3e als der Gerinnungsthrombus
auf (Tabelle 4.10). Die Porengrof3e und die Porositdt waren bei Polyester hoher als bei den
anderen Materialien; wobei die Porengrofle von DV 1500 leicht hoher gegeniiber DV 1900,
die Porositdt allerdings leicht geringer war. PU wies Poren in der GroBenordnung der Throm-
ben auf. Die PorengroBe des untersuchten PTFEs war im Mittel geringer als der Durchmesser

von Blutzellen (Thrombozyten 1-4 um; Erythrozyten 7,5 um, Leukozyten 7-20 um).
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Tabelle 4.10:  Porengréfe und Porositdt der Thromben und nativen Grafts (Mit-
telwert und Standardabweichung)

Material n Porengrofe [am] Porositat
max. Mittelwert+SD | Intervall Mittelwert+SD

ILT 9 1549 6-34 0,16+0,07
Gerinnungsthrombus 3 1117 4-17 0,17+0,17
DV1500 3 176+37 134-203 0,11+0,02
DV1900 2 136+22 121-151 0,14+0,00
PTFE 2 0,8+0,6 0,2-1,5 0,13+0,05
PU 3 9+4 5-12 0,06+0,00

4.2.3 Analytisches Modell

In der Berechnung wurde deutlich, dass nur ein geringer Volumentransfer notwendig ist, um
das Aneurysma von dem mittleren systemischen Druck (100 mmHg) auf 25 mmHg zu entlas-
ten: 5 ml waren dies bei einem Aneurysma mit einem Radius von 7y=25 mm (10% vom AAA-
Volumen), 21 ml bei einem Aneurysma mit einem Radius von 7y=35 mm mm (14% vom
AAA-Volumen) und 57 ml bei einem Aneurysma mit einem Radius von ;=45 mm mm (17%

vom AAA-Volumen).

Variante a

Die resultierenden Driicke infolge des Zustroms iiber den Stentgraft sind im Folgendem den

einzelnen Parametern nach aufgetragen.

Systemischer Druck

Beid der Variation des systemischen Drucks stellt sich ein AAA-Druck leicht unterhalb des
systemischen Mitteldruckes ein (Abbildung 4.24).
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Abbildung 4.24: AAA-Druck iiber die Zeit fiir unterschiedliche systemische Drii-
cke.
Aneurysmavolumen

In Abhingigkeit des AAA-Volumens stellt sich ein Druckgleichgewicht von 94 mmHg
(78%)® bei 50 ml, 91 mmHg (76%) bei 160 ml und 88 mmHg (73%) bei 350 ml ein. Die
Dauer bis zum Erreichen des Gleichgewichtzustandes ist linear abhingig vom Volumen des
Aneurysmas und betrdgt bei einem Volumen von 50 ml 1,4 Tage, bei 160 ml 2,7 Tage und bei

350 ml 5,2 Tage.
Gefdffwanddicke

Fiir unterschiedliche Wandstérken der Aorta stellt sich ein Druckgleichgewicht im Aneurys-
masack von 94 mmHg (78%) fiir 4 4,,,,~=1,5 mm, von 86 mmHg (72%) fiir /40,=0,75 mm und
von 78 mmHg (65%) fiir /40,4,=0,5 mm ein. Die Dauer zum Erreichen des Gleichgewichtszu-

standes nimmt mit abnehmender Wandstérke zu.

Gefipfsteifigkeit

Mit niedrigerer Aortensteifigkeit nimmt die Dauer bis zum Erreichen des Druckgleichgewicht
zu (Abbildung 4.25). Durch die Dehnbarkeit des Aneurysmas wird die Druckamplitude fiir
jeden Pulszyklus eliminiert. Der mittlere Druckwert ist im Gleichgewichtszustand fiir alle

Steifigkeiten identisch und entsprich 94 mmHg.

¥ Angabe des prozentualen Drucks im Aneurysmasack bezogen auf den systemischen, systolischen Druck
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Abbildung 4.25: Druckverlauf im Aneurysmsack tiber die Zeit fiir unterschiedliche
Aortensteifigkeiten.

Eine Reduzierung der Druckamplitude tritt ebenfalls mit zunehmender Thrombusschichtdicke

im Sackbereich auf (Abbildung 4.26).
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Abbildung 4.26: Druckverlauf iiber die Zeit im starren Aneurysma unter Variation
der Thrombusschichtdicke im Aneurysmasack.

Prothesendurchmesser

Bei der Verwendung von Prothesen unterschiedlichen Durchmessers zeigt sich innerhalb der
ersten 11 Stunden ein identischer Verlauf (Abbildung 4.27). Im Gleichgewichtszustand weist

die Prothese mit dem geringsten Durchmesser den niedrigsten Sackdruck auf.
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Abbildung 4.27: Druck im elastischen Aneurysma iiber die Zeit in Abhdngigkeit
des Prothesendurchmessers.

Graftpermeabilitiit

Die Reduzierung der Permeabilitit auf ein Viertel (Beriicksichtigung der Viskositit von Blut)
verringert den Aneurysmadruck bei konstanter Aortenpermeabilitdt von 94 mmHg (78%) auf
72 mmHg (60%). Bei der Hélfte der Thrombuspermeabilitdt verringert sich der Aneurysma-
sackdruck auf 86 mmHg (72%). Die Abnahme ist somit nichtlinear.

Bei Verwendung der beschichteten Polyesterprothese DVK 1900° wiirde sich nach Erreichem
des Gleichgewichts ein AAA-Druck von 80 mmHg (67%) einstellen. Zur Druckprotektion
ohne organisierter Thrombusstruktur im Aneurysmasack ist eine Graftpermeabilitdt von
k<0,0002 mm*/(Ns) notwendig, um einen Aneurysmasackdruck von <25 mmHg und somit

den AAA-Status ,,schrumpfend* zu erzielen.

Thrombusorganisation

Der resultierende AAA-Druck nimmt mit zunehmender Thrombusschichtdicke und somit
zunehmendem Widerstand fiir einen Zustrom von Fliissigkeit in den Aneurysmasack ab
(Tabelle 4.11). Zudem dauert das Erreichen des Druckgleichgewichtszustandes mit vermehr-

ter Thrombusoragnisation langer.

° Unter Ausschluss des wasserdichten PTFE hatte dieser Graft die niedrgiste Permeabilitit (k=0,002mm®/(Ns),

hpp,=0,5 mm).
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Tabelle 4.11:  AAA-Druck im Gleichgewichtszustand. Variiert wurde die
Thrombusorganisation in Form der Thrombusschichtdicke im
Aneurysma. Die Zeitangabe bezieht sich auf die Dauer zum Er-
reichen des Gleichgewichtszustandes.

Thrombusschichtdicke [mm] AAA-Druck Zeit [h]
0,5 104 (87%) 1,6
5,0 91 (76%) 12,9
15,0 71 (59%) 75,1

Die einzelnen betrachteten Parameter zeigen zu unterschiedlichen Zeitpunkten einen Einfluss
auf den Druckverlauf. Im ersten Zeitbereich sind insbesondere die Elastizitit der Aortenwand
und die Thrombusschichtdicke ausschlaggebend. Die Hohe des systemischen Drucks (ca.
nach 20 Minuten) sowie der Durchmesser der Prothese und die Thrombuspermeabilitét (11 h)

spielen erst im spéteren Zeitverlauf eine Rolle.

Variante b

Infolge der Permeation iiber drei thrombosierte Kollaterale mit den Durchmessern 2 mm,
4 mm und 6 mm, an denen ein konstanter systemischer Druck von 100 mmHg anliegt, ist die
resultierende Druckerhohung im Aneurysmasack marginal (Abbildung 4.28). Die einstromen-
de Fldche ist im Vergleich zur thrombosierten GefaBBlange gering, so dass der resultierende

AAA-Druck sogar bei einer GefaBBstrecke von 10 mm unterhalb von 10 mmHg (8%) fallt.

v —e
0 ] ] ] ]
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Thrombosierte GefaBlange [mm]

Abbildung 4.28: AAA-Druck in Abhdngigkeit der Linge der thrombosierten Gefdfistre-

cke. Die Kollateraldurchmesser betrugen 2 mm, 4 mm und 6 mm.
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Variante c

Unter Variation der Thrombusformation im proximalen Fixierungsbereich reicht der resultie-
rende Druck im Aneurysmasack von 4 bis 76 mmHg (3-63%; Abbildung 4.29). Erst kurze
Fixierungslangen (<5 mm) mit einer Thrombusformation, die einen Grofteil des Lumens
auskleidet (fiir einen Prothesenradius von 10 mm wiirde das einem Radius>2 mm entspre-

chen) fithren zu einem erhdhten Druck im Aneurysma.

Hoéhe Umfang Radius . Thrombus- | Thrombus- | Radius

_ 80 - A 5 N v N N VR hoéhe [mm] umfang [mm]
o 70 4 1 5 halb 1
I
€ 60 - 2 10 halb 1
E 5 3 20 halb 1
3 0 4 20 viertel 1

T 5 20 vollstandig 1
£ 301 6 20 volistandig 2
$ 20 7 20 vollstandig 5
g 10 4 ﬂ 8 5 vollstandig 5

O 1 T ,_l T T T T
1 2 3 4 5 6 7 8

A Proximale Thrombusformation B

Abbildung 4.29: Druck im Aneurysmasack unter Variation der Thrombusformation
im Fixierungsbereich (A). Zugehdrige Varianten (B).
Zur Variation der Thrombusstruktur im Fixierungsbereich wurde die Permeabilitét bei einer
Thrombushdhe von 5 mm und einem Radius von 1 mm variiert. Fiir eine Permeabilitdt von
k=0,100 mm*/(Ns), k=0,200 mm*/(Ns) und £=0,400 mm*/(Ns) wiirde ein AAA-Druck von
15 mmHg (13%), 26 mmHg (22%) bzw. 42 mmHg (35%) im Aneurysmasack vorliegen.
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4.3 Diskussion

In der vorliegenden Teilstudie wurden der Einfluss von Endoleckagen auf den Erfolg von
EVAR, deren Ursachen und die Eignung von Thrombus als Abdichtungsmedium zur Priven-

tion von Endotension untersucht.

Endoleckagen

Das Prinzip der Uberbriickung des Aneurysmas mittels EVAR scheint im Allgemeinen er-
folgreich zu sein: Nach 6 Monaten war eine Reduzierung des Aneurysmadurchmessers zu
beobachten. Vier Jahre nach Implantation waren 70% der Aneurysmen geschrumpft und
lediglich 10% angewachsen. Die Komplikationsrate ist allerdings hoch. Die Wahrscheinlich-
keit einer Leckage lag innerhalb von 5 Jahren bei 39% und gleicht somit den Literaturwerten
von 35% *. Aufgrund ihrer Hiufigkeit, der einhergehenden Zunahme des Aneurysmas und
der hohen nach sich ziehenden Re-Interventionsraten sind insbesondere E I und E II proble-
matisch. E I, filhrte zudem vermehrt zur Revision der Stentgrafts. Dieses ist auf die
schlechte Erfolgsrate bei Re-Intervention (<50%) und auf die durch die Leckage entstehende
direkte Verbindung vom Lumen zum Aneurysmasack zuriickzufiihren. Innerhalb der Lecka-
gen herrscht ndmlich, unabhéngig von der GréBe der Leckage, der Druck aus dem Ursprungs-
lumen '®. Eine Druckreduzierung an der Aneurysmawand kann durch eine vorhandene
Thrombusformation verursacht werden, wobei je nach Trombusfestigkeit diese niedrig oder
hoch ausfillt. Einzelnen Leckagen sind daher nicht unbedingt ein Indikator fiir den AAA-
Status: In lediglich 58% der Fille konnte der AAA-Status mit dem Auftreten von Leckagen
unter Beriicksichtigung der Implantationszeit erklirt werden. Uberwiegend AAA-Wachstum
konnte nur unzureichend dem Auftreten von Leckagen zugeordnet werden, welches die Bri-

sanz der Kldrung des Mechanismus von Endotension unterstreicht.

25% der Leckagen traten direkt post-operativ auf. D.h., dass die Prothesen an der Aortenwand
direkt post-operativ nicht vollstindig anlagen (EI) bzw. keine feste Organisierung des
Thrombus im Aneurysmasack vorlag (E II). Ursache fiir die primidren Leckagen waren nicht
Probleme bei der Platzierung des Stentgrafts, so dass vermutet werden kann, dass aufgrund
des Prothesendesigns keine initale Abdichtung des Aneurysmasacks unter den gegebenen
AAA-Geometriebedingungen erzielt werden kann. Die Hilfte der primdren Leckagen throm-
bosierte ohne dulere Einwirkung, so dass bei primédren Leckagen - soweit kein starkes Aneu-

rysmawachstum zu beobachten ist - zunédchst abgewartet werden konnte.
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E I traten auch im spiten, postoperativen Verlauf auf, welches entweder auf eine Anderung
der Halsgeometrie durch die Morphologieédnderung des Aneurysmas oder auf eine Degenera-
tion des Thrombussaums in dieser Region zuriickzufiihren ist. Insbesondere bei aortennahen
Thrombusstrukturen kdnnen sich iiber die Zeit kleine Kavititen ausbilden ®. Fille von E Lprox
zeigten pra-operativ tendenziell eine groflere potenzielle Fixierungsldnge als ohne Auftreten
von E Ix. Wihrend des Auftretens der Leckage lag das Gegenteil vor. Ahnliches berichteten
Zarins et al. in ihrer Studie beziiglich der Migration von Stentgrafts *'*. Ob die kurze Fixie-
rungslédnge durch die Leckage und somit durch die Wiederbelastung des Aneurysmas oder ob
die Leckage aufgrund der kurzen Fixierungsldnge durch die Morphologiednderung des Aneu-
rysmas entsteht, 1dsst sich in dieser Studie nicht kldren. Nichtsdestotrotz sollten konstruktive
MafBnahmen beziiglich der Anpassung der Prothese an die GefaBwand unter Vermeidung von
Thrombusbildung zwischen GefiaBwand und Prothese sowie beziiglich einer Sicherstellung

einer groflen Fixierungsldnge angestrebt werden.

E II trat ausschlieBlich innerhalb der ersten 12 Monate auf. Dies ldsst den Schluss zu, dass
sich Thrombus in den Kollateralen und im AAA-Bereich innerhalb von 12 Monaten ausbildet,
verfestigt und im spdteren Verlauf nicht mehr degeneriert. Dieses wiirde durch die Beobach-
tung gestlitzt werden, dass ein Schrumpfen des Aneurysmas erst nach 6 Monaten zu erkennen
ist. Die durch E II resultierenden Driicke im AAA decken ein grofles Spektrum ab und reichen
von 20 mmHg bis zum systemischen Druck **. Folglich miissen E II nicht unbedingt zu einer
hohen Belastung des Aneurysmas fithren. Dies spiegelte sich ebenfalls darin wieder, dass ein
Drittel der E II keine Re-Interventionen nach sich zog. Da die Inzidenz einer E II jedoch mit
19% innerhalb von fiinf Jahren sehr hoch ist, bei einem Drittel der Fille eine Re-intervention
durchgefiihrt notwendig wurde und diese nur in 40% der Félle erfolgreich waren, ist ein pri-
ventiver Verschluss der Kollateralen oder eine Sicherstellung einer organisierten Throm-
busstruktur im AAA ratsam. Ein priaventiver Verschluss der Kollateralen ist bisher mit gangi-

gen Prothesen nicht moglich.

Das Auftreten von Leckagen war prothesenspezifisch. Bei Talent™ und Vanguard™ Prothe-
sen trat E Igic vermehrt auf. Die distale Geometrie dieser Prothesen besteht aus einem Zylin-
der mit groBen Ring- bzw. mit gekoppelten Maschenstents, wihrend Zenith™ Prothesen am
Ende konisch aufgeweitet sind und die Excluder™ Prothesen feine, fischschuppenartige
Stentstrukturen aufweisen (Kapitel 2.2.2). Prothesen mit Haken wiesen kein erhohtes Vor-

kommen von E I« auf, so dass durch die lokale Fixierung in der GefdBwand keine Ver-
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schlechterung in der Abdichtung resultiert. E I,ox waren insbesondere bei der Talent™ und
EVT™ Prothesen zu beobachten. Dies ist konnte auf die groen Stentstrukturen im proxima-
len Bereich zuriickzufiihren sein, aufgrund derer bei einer hohen Uberdimensionierung Falten
entstehen (Abbildung 3.8). Durch geometriebasierende MalBlnahmen kann folglich eine ver-

besserte Abdichtung an der GefdaBwand erzielt werden.

Keine gingige Prothese dichtet die Kollateralen ab, so dass E II prothesenunabhéngig auftre-
ten sollte. Im Vergleich zu den anderen Stentgrafts wies die Zenith™ Prothese allerdings eine
erhohte E II-Rate auf. Ahnliches fanden bereits Shechan et al. '®’. Uflacker et al. stellten die
These auf, dass ein Zusammenhang zwischen E II und der Radialsteifigkeit der Prothese
exisitiert. Durch eine zyklische radiale Aufweitung durch den pulsatilen systemischen Druck,
1

soll ein kontinuierlicher Transfer des Volumens innerhalb des Sackes gefordert werden ',

Ob dies bei der Zenith™ Prothese der Fall ist, 146t sich in dieser Studie nicht kléren.

Das schlechtere Schrumpfungsverhalten der Aneurysmen bei Verwendung einer Zenith™ im

140,175

Vergleich zur Talent™ konnte in anderen Studien nicht bestitigt werden , und sei auf-

grund der geringen Anzahl an untersuchten Patienten, nur als Beobachtung vermerkt.

Es gab keine Verbindung zwischen dem Auftreten von Leckagen und der pri-operativen
Thrombusdicke oder Gerinnungsstorungen. Dies legt nahe, dass vielmehr die prid-operative
Position des Thrombus, als die Menge an Thrombus eine Rolle zur Pravention von Leckagen
spielt. Fiir Patienten mit Gerinnungsstérungen bedeutet dies, dass diese kein erhdhtes Risiko

zur Ausbildung einer Leckage haben.

Permeabilitiit

Die Permeabilitdt der Thromben zeigte {iber einen Zeitraum von 24 Stunden eine hohe Druck-
und Zeitabhingigkeit, wobei sich im letzten Zeitintervall eine anndhrend konstante Permeabi-
litdt einstellte. Dieses Verhalten wurde bereits in anderen biologischen Weichgewebe beo-
bachtet * und ldsst sich wahrscheinlich durch eine Porenverkleinerung infolge von einem
Kriechen der Probe erklidren. Die primére Permeabilitidt von ILT war um ein vielfaches hoher
und die tertidre Permeabilitdt war vier Mal niedriger als die von Adolph et al. gemessenen
Werte ®, wobei diese nur eine iiber 24 Stunden gemittelte Permeabilitit bestimmt hatten. Zur
Beurteilung des Volumentransfers iiber die Zeit in das AAA sollte die tertidire Permeabilitét

verwendet werden.
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Bei den Permeabilitdtsmessungen zeigten sich grofle Schwankungen, welche sich wahrschein-
lich dhnlich den unterschiedlichen Aussagen beziiglich der Druckweiterleitung und Druckver-
teilung im Thrombus *"'%*'*? durch die unterschiedliche Thrombusstrukturen erkldren lassen.
Die Strukturbildung von Thrombus ist sehr komplex und héngt von vielen Faktoren ab """,
Neben hiamodynamischen Komponenten sind die Ionen-, Thrombin- und Fibrinkonzentration
im Blut Beispiele dafiir. Ein eingeschlossener Thrombus kann sich bis auf ein Zehntel seines
Volumens zusammenziehen, indem das Plasma herausgedriickt wird. Dies ereignet sich, wenn
die Thrombusgrenzflache sich bewegen kann. Arterieller Thrombus, welcher durch Stromung
kompaktiert wird, kann ein noch dichteres Fibrinnetzwerk aufweisen °'. Mit zunehmendem
Abstand vom Lumen nimmt die Fibrinstruktur ab und die effektive Fliche der Kavititen zu ®.
Ahnliches war in den Schnitten der Thrombusstrukturen zu sehen: Die Struktur wandnah war
poroser als lumennah. Entsprechende Unterschiede in der Permeabilitdt waren in dieser Studie
nur tendenziell im priméren Zeitabschnitt und nicht mehr im letzten Zeitabschnitt zu beobach-
ten. Dadurch, dass die Proben zerschnitten und identisch belastet wurden, kann der Unter-

schied der Struktur durch die Komprimierung infolge der Belastung des Thrombus iiber die

Zeit ausgeglichen worden sein.

Bei Thrombus kann nichtbioaktive Vorginge stattfinden, welche Fibrindegradation und -
deposition beinhalten, so dass ein kontinuierlicher Umbauprozef3 moglich ist. Von einer lang-
fristigen Abdichtung durch den Thrombus kann daher nicht unbedingt ausgegangen werden,

wobei kompakter Thrombus sehr resistent gegen Degradation ist.

Die Permeabilitdt des intraluminalen Thrombus war nach ldngerer Belastungsdauer im Ver-
gleich zum Gerinnungsthrombus hoher. Porengrof3en und Porositit an der Oberflache unter-
schieden sich bei beiden Materialien vor der Druckbelastung unwesentlich, so dass kein struk-
tureller Zusammenhang zwischen der Permeabilitit und der Thrombusstruktur erfasst werden
konnte. Die groen Streubreiten der Messergebnisse sind hauptsichlich auf die Intervariabili-
tdt von Thrombus zuriickzufiihren, welches insbesondere bei den drei ILT-Spendern offen-
sichtlich wurde. Daher sollte nur ein Intervall fiir die ermittelte Permeabilitit (0-0,6mm®*/(Ns))
als Richtlinie fiir weitere Untersuchungen und nicht ein einziger Thrombuspermeabilitdtswert

angegeben werden.

Bis auf PTFE waren alle thrombosierten Graftmaterialien permeabel. Die Restpermeabilitit
der PU- und Polyesterprothesen war nahezu identisch und lag im Rahmen des Gerin-

nungsthrombus. Die Permeabilitidt der wasserdurchlissigen Prothesen wird daher vermutlich
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von der Permeabilitit des entstandenen Gerinnungsthrombus vorgegeben. Neben strukturellen
Anderungen der Grafts kann die Permeabilitit durch Beschichtung der Prothesen erfolgreich

reduziert werden.

Druck im Aneurysmasack

In den Studien von Ellozy et al. und Vallabhaneni et al. war der Druck im Aneurysmasack
unabhiingig vom Ergebnis der Uberbriickung innerhalb des ersten Monates erhdht (90% des

. 59,193
systemischen Drucks) *

, wobei der Druck in den Kollateralen nur 63% betrug. In dieser
Studie wurde ein Schrumpfen des Aneurysmas im Mittel nach 6 Monaten post-operativ vor-
gefunden. Dies spricht dafiir, dass ein Schrumpfen des Aneurysmas und die Druckreduzierung
im AAA durch eine langsame Verfestigung der Thrombusstruktur im Aneurysmabereich und
einem schleichenden Volumentransfer aus dem AAA hervorgerufen werden. In der initialen
Phasen wird die Volumenreduzierung durch die elastische Riickstellung des Aneurysmas
kompensiert, so dass kein Druckabfall jedoch ein leichtes Schrumpfen des Aneurysmas auf-
tritt. Diese Durchmesserdnderung ist gering (~1 mm) und mittels CT nicht messbar. Folglich

konnen in der Nachuntersuchungsphase in den ersten 6 Monaten bei stabilen Aneurysmen nur

geringe Aussagen iiber den Erfolg von EVAR getroffen werden.

In bis zu 11% der Nachuntersuchungszeitpunkte trat Endotension auf. Die Hypothese, dass
Endotension durch einen nicht messbaren Volumentransfers iiber die Thrombusformation
entstehen kann, konnte in dieser Studie bestitigt werden. Es ist nur ein sehr geringer Volu-

mentransfer notwendig, um das Aneurysma zu be- bzw. zu entlasten.

Der Druckaufbau, welcher durch die Permeation tiber thrombosierte Kollateralen induziert
wird, ist vernachldssigbar gering und somit nicht Ursache fiir Endotension. Bei Thrombus im
Fixierungsbereich besteht nur bei kurzen Fixierungsldngen mit groen Thrombusstrukturen
die Gefahr einer Endotension. Dieser Faktor spielt eine untergeordnete Rolle. Es wird jedoch
abgeraten, Aneurysmen mit einer potentiell geringen Fixierungslinge mit einem Stentgraft zu
versorgen. Die groBite Volumenzufuhr fand iiber die thrombosierte Prothese statt. Liegt im
Aneurysmasack keine organisierte Thrombusstruktur vor, so konnen unter Verwendung eines
permeablen, thrombosierten Grafts Sackdriicke bis zum mittleren systemischen Druck entste-
hen. Eine organisierte Thrombusstruktur im AAA reduziert den Sackdruck und wirkt somit
protektiv; sie mul} allerdings nicht zu so niedrigen Driicken fiithren, welche mit einem

3 52,59
Schrumpfen des Aneurysmas assoziiert werden .
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PTFE war das einzige getestete Material, welches eine Endotension verhindern wiirde. D.h.
nicht, dass Endotension aufgrund der Verwendung anderer Graftmaterialien definitiv auftre-
ten muss. Die Permeabilitdt der thrombosierten Prothesen variierte im Experiment im letzten
Zeitintervall zwischen 0 und dem 3-fachen Mittelwert. Dies konnte erkldren, warum das
klinische Auftreten von Endotension unregelmiBig ist **. Eine Beschichtung von Prothesen
konnte eine Moglichkeit sein, Endotension zu verhindern. Die Permeabilitit des Stentgrafts

sollte dabei geringer als £<0,0002 mm®*/(Ns) sein.

Hohe systemische Driicke flihren zu einem erhdhten Volumentransfer in den Anuerysmasack
und somit zu einem erhdhten Druck im AAA. Patienten mit Hypertension kdnnten somit ein
erhohtes Risiko fiir Endotension haben. Dieser Aspekt wurde bislang klinisch nicht unter-

sucht.

Welcher Druck rupturgefiahrdend ist und ob ein stabiles AAA erfolgreich iiberbriickt ist, ist
umstritten. In der Studie von Ellozy et al. war bei stabilen Aneurysmen durchschnittlich 50%
des systemischen Drucks im Aneurysma vorhanden *. Bei schrumpfenden Aneurysmen war
ein Druck von etwa 25 mmHg nach 12 Monaten zu verzeichnen. Jedoch wurde bei stabilen
Aneurysmen ebenfalls ein Druck von 20% und bei schrumpfenden Aneurysmen ein Druck
von 80% des systemischen Drucks gemessen. Das Rupturrisiko des AAA’s hiangt neben der
Druckbelastung von weiteren Faktoren ab: Asymmetrie des Aneurysmas fiihrt zu hohen
Spannungen im Aneurysma, Verkalkungen fiihren zu Spannungsiiberh6hungen, die Wandfes-
tigkeit variiert innerhalb des Aneurysmas und ist zumeist in Gebieten der Thrombusformation
niedrig, und soll zwischen den Geschlechtern und Rauchern/Nichtrauchern unterschiedlich
sein sowie alters- und genetisch bedingt variieren ''®!71193196200  Cronwett et al. fanden her-
aus, dass nicht der systolische Druck, also die Belastungsspitzen, sondern der diastolische
Druck das Rupturrisiko vorgeben *’. Er gab an, dass bei 75 mmHg ein geringes, bei 90 mmHg
ein mittleres und bei 105 mmHg ein erhohtes Rupturrisiko besteht. Auf Basis der Berechnun-
gen wiirde ein dementsprechend hoher Druck, bei einem unorganisiertem Thrombus im Aneu-

rysmasack und einer durch Gerinnungsthrombus abgedichteten Prothese resultieren konnen.

Unklar bleibt die Frage, warum bei der konventionellen, offenen Operation keine Endotension
auftritt, wenn diese aufgrund der Graftpermeabilitit entsteht. Bei der offenen Behandlung
werden die Kollateralen zugendht und der im AAA befindliche Thrombus ausgerdumt. In
Tierversuchen wurde eine Bildung von Endothel im Prothesenlumen und ein Einwachsen des

umliegenden Gefiigewebes in die Prothese beobachtet **. Dadurch kénnte, auch im Fall einer
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initial vorliegenden Permeation {iber den Graft, eine vollstindige Abdichtung am Graft im

Langzeitverlauf erzielt und Endotension vermieden werden.

Limitationen

Die Permeabilitdt hingt unter anderem reziprok von der Viskositdt des Permeats ab. Blut ist
ungefihr 4 Mal viskoser als Kochsalzldsung, welches zu einer Uberschitzung der Permeabili-
tat fiihrt. Jedoch permeiert vermutlich nicht Blut, sondern Blutplasma, durch die Struktur,
welches dhnliche Eigenschaften wie Kochsalzlosung besitzt. Zudem betrug der im AAA
resultierende Druck in den Berechnungen auch bei einem Viertel der Permeabilitidt 60% des

systemischen Drucks.

Eine langerfristige Messung der Permeabilitit wére zwar wiinschenswert gewesen, war durch
eine zunehmende Austrocknung der Proben nicht realisierbar. Ein starker Abfall der Permea-
bilitdt iiber einen ldngeren Zeitverlauf ist jedoch unwahrscheinlich, weil die Permeabilitit

iiber die Zeit asymptotisch verlief.

Eine groBere Limitation stellt der in vitro Versuch selbst dar. Die Aspekte der physiologi-
schen Verhéltnisse konnen nicht vollstindig erfasst werden. So sind die an vitale, zelluldre
Strukturen gebundene Umbauvorginge des Thrombus nicht simulierbar. Eine ,,Erneuerung*
des aus dem Graftmaterial ausgewaschenen Gerinnungsthrombus war nicht moglicht. Die
Moglichkeit einer langfristigen Abdichtung des Stentgrafts ist zudem nicht nur auf den Gerin-
nungsthrombus beschrédnkt. In einer Explantatstudie von Mayor et al. wurde beobachtet, dass
sich ein diinner Biofilm im Graft ausbildet, der diesen jedoch nicht vollstindig auskleidet.
Eine Endothealisierung des Graft blieb aus. Der Thrombus im Aneurysmasack war unorgani-

siert '*%. Diese Ergebnisse implizieren, dass auch im weiteren post-operativen Zeitraum eine
unzureichende Abdichtung der Prothesen vorliegen konnte und Endotension bei mangelnder

Abdichtung von Thrombus entstehen kann.

In dieser Studie sind konventionelle Prothesenmaterialien untersucht worden. Stentgraftmate-
rialien bestehen aus dem gleichen Material, sind jedoch diinner und weisen eine niedrigere
Porositdt auf. Direkte Aussagen iiber gingige Stentgrafts konnen daher nicht getroffen wer-
den. Nichtsdestotrotz, bleibt festzuhalten dass bei EVAR die Endotension prothesenspezifisch
und auch in Abhéngigkeit der Porositdt des Stentgrafts im Tiermodell beobachtet wurde
42,95,190

, so dass davon auszugehen ist, dass die Permeabilitdt der Grafts bislang noch ungenii-

gend ausgelegt wurde.

130



Kapitel 4  Abdichtung

Schlussfolgerung

Basierend auf diesen Untersuchungen wird postuliert, dass eine vollstdndige Abdichtung des
Aneurysmsacks und somit auch des Stentgrafts die vordringliche Vorraussetzung fiir eine
langfristige Rupturprotektion ist. Es sollten gezielte MafBnahmen zur Organisierung des
Thrombus getroffen und die Kollateralen verschlossen werden. Zanchetta et al. schlugen eine
priaventive Behandlung durch Fibrininjektion in den Aneurysmasack vor, welche eine voll-
standige Ausschaltung garantieren soll 218 Solche MaBnahmen sind jedoch umstritten '*°, da
sie kosten- und zeitintesiv und wie in dieser Studie in Form der Re-Interventionmafinahmen

gezeigt, nicht immer Erfolg versprechend sind.

Im Hinblick auf die Wahl der Porositit und Porengroe des Grafts, muss zwischen dem Ziel
einer vollstindigen Abdichtung oder einem Einwachsen des Stentgrafts abgewogen werden.
Da diese beiden Ziele kontrir sind, sollten die Stentgrafts entweder wie bei konventionellen
Prothesen mit beipielsweise Kollagen beschichtet werden oder diese von vornherein vollstén-

dig dicht sein.
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Kapitel 5
DESIGN

Auf Basis der in Kapitel 3 und Kapitel 4 dargestellten Studien sowie der Ergebnisse aus der
Literatur werden allgemeine Designkriterien und ein Designvorschlag zur Uberbriickung des
Aneurysmas erarbeitet'’. Die Entwicklung eines Kathetersystems steht nicht im Vordergrund,
daher werden Aspekte der Implantation nur angerissen. Die Auslegung und Erstellung von
Prototypen sowie deren funktionelle Priifung im Vergleich zu herkdmmlichen

Stentgraftprothesen werden vorgestellt.

5.1 Designkriterien

Zwei Hauptkriterien muss ein Stentgraft erfiillen: ein Stentgraft muss minimal-invasiv anhand
eines Katheters implantierbar sein und eine vollstindige Uberbriickung des degenerierten
Gefilbereiches iiber die Lebensdauer des Patienten gewihrleisten. Um den Belastungen
durch den Blutfluss standhalten zu konnen, ist eine ausreichende Fixierung fiir die Funktion
des Stentgrafts unerldsslich. Grundelement der Fixierung ist der Stent. Zur Abdichtung und
gleichzeitigen Fixierung des Stentgrafts ist eine Balance zwischen Nachgiebigkeit und Radi-
alkraft notwendig. Herkommliche Prothesen versteifen das System in den Fixierungsberei-

194 .
 welches zu einer mangelnde Anpas-

chen, je nach Struktur des Stentgrafts, um das 2-fache
sung an die GefaBwand und zu Endoleckagen sowie zur hohen Belastung des Gefdl3es flihren
kann. Mit einer hohen Nachgiebigkeit kann hingegen eine mangelnde Fixierung einhergehen.
Eine Entkopplung von Fixierung und Abdichtung, durch die Verwendung eines suprarenal
fixierten Baresprings oder von Haken, ist eine Mdglichkeit diesem Problem zu entgegnen. Die
Abdichtung wird durch den infrarenalen Stent als Nebenschluss realisiert. Vorraussetzung ist

jedoch, dass die Fixierung lediglich durch den Barespring bzw. die Haken bewerkstelligt

1% Im Rahmen der Designkriterien wird auf einzelne géingige Stentgrafts eingegangen. Nahere Erlauterung und

Abbildungen dieser finden sich in Kapitel 2.2.2.
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wird. In der klinischen Studie 3.1.2 wurde bei keiner Prothese mit Haken eine Migration
beobachtet. Jedoch sollte der Stentgraft nicht ausschlieflich auf dieser Fixierungskomponente
basieren, da durch Kalzifizierungen am Fixierungsareal und Zunahme des Gefa3durchmessers
diese Fixierungsart ineffizient wird. Fixierungskrifte der untersuchten Stentgrafts bei gerin-
gen Fixierungsldngen waren nicht ausreichend, um die Prothese sicher zu fixieren (Fpis<2 N;
Kapitel 3.2.2), so dass hier keine Entkopplung von supra- und infrarenal mdglich wire. Eine
Fixierung im suprarenalen Bereich ist ferner vorteilhaft, da in diesem Gefdfabschnitt eine

geringere Geféfdilatation post-operativ beobachtet wurde .

In Kapitel 3.2.4 wurde gezeigt, dass ein groBer, proximaler Prothesenrumpf zu einer Vergro-
Berung der Fixierungs- und der Abdichtungszone fiihrt. Daher sollte dieser Prothesenbereich
einen grofen Durchmesser iiber die Lange der Prothese aufweisen (Abbildung 5.1). Der Pro-
thesenrumpf sollte ungefdhr 3 der Prothesenlénge betragen. Dadurch wird ein sprunghafter
Ubergang vermieden, so dass eine Strdmungsstorung minimiert und ein Abknicken der Pro-
these infolge eines Steifigkeitssprungs und somit erhdhte Langskréifte und Querkréfte verhin-
dert werden (Kapitel 3.2.4). Letztere betreffen insbesondere die distale Fixierung (ca. 30% der

Migrationsfille).

Geringe
‘ ‘ Fixierung und
Abdichtung

Prothese
Prothese
Prothese

— Knicken

A

Abbildung 5.1:  Schematische Darstellung des Prothesen-Ldingen-
Durchmesserverhdltnisses: grofier Prothesenrumpf zur sicheren
Abdichtung und Fixierung sowie zur Vermeidung des Abknickens
der Prothese (A), Grofser Prothesenrumpf iiber eine grofse Linge,
welches jedoch zu einem Abknicken fiihrt (B), kein Prothesen-
rumpf, welcher zu einer ungeniigenden Abdichtung und Fixierung
fiihren kann (C).
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E I treten prothesenspezifisch auf (Kapitel 4.2.1). Bei einem Vergleich der Geometrien der
untersuchten Stentgrafts wurde darauf geschlossen, dass durch den Einsatz von vielen, unge-
koppelten Stentstrukturen mit geringer Stenthohe und leichter konischen Aufweitung ein

Auftreten dieses Leckagetyps vermindert wird.

Stents werden entweder an der Innen- (Ancure™, Vanguard™) oder der Auf3enseite (Zenith™,
Talent™) eines Grafts angebracht. Es wurde kein Einfluss des Ortes der Anbringung auf das
Auftreten von proximalen E I beobachtet (Kapitel 4.2.1). Durch eine Platzierung der Stents an

der AulBlenseite wird infolge hoherer Reibung eine hohere Fixierung erzielt.

Die Migrationsrate ist ebenfalls prothesenspezifisch (Kapitel 3.2.1). Die flexible Vanguard-
Prothese™ wies im Vergleich zu den longitudinal steiferen Prothesen Talent™, Zenith™ und
Excluder™ mit 30% eine erhohte Migrationsrate auf, welche wahrscheinlich auf das Fehlen
der Léangsstabilitdt bei ungeniigender radialer Fixierung zuriickzufiihren ist. Strukturierte,
flexible Schenkel (z.B. Anaconda™) sind jedoch oftmals leichter mit einem Kathetersystem
einzufithren und aufgrund ihrer bogenférmigen Anpassung auch bei Morphologiednderungen
des AAA knickresistent (siehe Kapitel 3.2.1). Somit vermindert sich die Verschlussrate und
auch die an der Prothese angreifenden Stromungskraft und Belastung infolge einer Verdre-
hung der Prothese °'(Kapitel 3.2.4). Direkt nach der Implantation wurde eine Anderung der
Aneurysmageometrie erzwungen durch die Prothese beobachtet (Kapitel 3.1.2). Ob dieses
einen negativen Effekt auf das GefdB3 oder eine zusétzliche Belastung des Stentgrafts erzeugt,
kann nicht beantwortet werden. Es wird jedoch postuliert, dass eine Anpassung des
Stentgrafts an das Gefal3 sinnvoller, als eine Anpassung des Gefa3es an den Stentgraft ist. Aus
den oben genannten Griinden wird in dieser Studie ein iiber die Lange flexibler Stentgraft

gegeniiber einer strukturell stabilen Prothese bevorzugt.

Pri-operative Thrombusformationen am Hals kdnnen nicht vermieden werden. Durch dessen
gleichméBige Kompression durch den Stent im Fixierungsbereich und einer dufleren Be-
schichtung der Prothese mit gerinnungsférdernden Faktoren (Kollagen, Albumin) kann jedoch
eine feste, strukturierte Thrombusformation realisiert und somit die Gefahr von E I oder
Endotension minimiert werden. Eine Versiegelung der Grafts mit einer Beschichtung kann

auch zur generellen Abdichtung zum Aneurysmasack verwendet werden.
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5.1.1 Graft

Fiir Stentgrafts wird im Allgemeinen ein diinnes, engmaschiges Gewebe von niedriger Porosi-
tdt und hoher Festigkeit verwendet. Beide Parameter haben einen grofSen Einfluss auf den
Durchmesser des Einfithrbestecks und somit auf die Implantierbarkeit, das Auftreten von
Endotension und die Ermiidungsfestigkeit. Veith et al. postulieren, dass die zuldssige Graft-
permeabilitit hoher als bei konventionellen Prothesen ausgelegt werden darf, da Blutungen
innerhalb des Aneurysmasacks verbleiben und sich im post-operativen Verlauf eine kompakte
Fibrinstruktur ausbildet '**. Basierend auf den Ergebnissen aus Kapitel 4 wird jedoch in dieser
Arbeit vom Gegenteil ausgegangen. Die Thrombusformation wird wegen ihrer Bioaktivitit als
unzuverldssiger Abdichtungsfaktor angesehen. Es wurde bislang kein organisierter Thrombus
im Aneurysmasack bei Explantaten beobachtet '**. Die Graftporositit sollte daher geringer als
bei konventionell verwendete Grafts ausgelegt werden. Hiitig zeigte in seiner Arbeit, dass bei
konventionellen Prothese nach einer Fibrinbildung, mesenchymale Zellen von den Prothesen-
enden und iiber das GefiB einwandern und sich Kollagen anbaut **. Die angestrebte geringe
Porositit ist allerdings gegensitzlich zu dem gewiinschten Ziel des Einwachsens, da nur grof3e
Poren (60-100 um) ein Einwachsen des Grafts ermoglichen **'*°. Daher sollten die Grafts
lediglich im Fixierungsbereich eine hohe Porositit aufweisen, so dass eine sekundire Fixie-

rung und Abdichtung durch das Einwachsen der Prothese erzielt werden kann.

Die Radialsteifigkeit des Grafts muss iiber der Liange des degenerierten Gefalbereiches im
Vergleich zur Gefél3steifigkeit hoch sein, da ansonsten der Druck von dem Graft auf die
Wand des Aneurysmas iibertragen wird . Der Elastizititsmodul betrigt bei gingigen
Stentgrafts 5-15 MPa (1-5 MPa bei GefiBen) ''°. Die Wandstirke von Grafts variiert zwi-
schen 100 und 200 um. Die radiale Steifigkeit darf allerdings die Implantierbarkeit sowie im
Fixierungsareal die Anpassung an die GefdaBBwand nicht beeintrdchtigen. Dies kann durch eine

lokal variierende Struktur des Gewebes bzw. der Folie erzielt werden.

Stent

Die Stenttechnik stammt aus der Behandlung von Stenosen (Angioplastie), bei denen korona-
re Stents zur permanenten Aufweitung von Stenosen verwendet werden '”. Bei der AAA-
Behandlung hat der Stent eine deutlich komplexere Aufgabe, da eine permanente und kon-
stante Radialkraft zur Fixierung und Abdichtung des Grafts auf die GefiBwand ausgeiibt
werden muss. Der Durchmesserunterschied vom komprimierten Zustand im Katheter zum

GefiBdurchmesser ist beim Aortenstent mit ungefihr 1:3 hnlich wie beim Koronarstent *'**,
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Der maximale Katheterdurchmesser wird bei den Stentgrafts durch die Durchmesser der

femoralen und iliakalen GefaBe beschrankt.

Wenige, hohe, steife Stentsegmente im Fixierungsbereich fithren bei kalzifizierten, verwinkel-
ten GefdBabschnitten vermehrt zu einem Abknicken oder einem mangelnden Anliegen der
Prothese. Eine gleichmiflige Flachenpressung an die Aortenwand durch mehrere kleine Stent-
segmenten sollte unabhéngig von der Morphologie oder Kalzifizierung der Aorta eine Ab-

dichtung ermoglichen.

Fiir die Fixierung von Stentgrafts wurden bislang nur wenige Designvarianten verwendet .

Bis auf die Ancure™ Prothese sind die gdngigen Stentgrafts selbstexpandierbar. Selbstexpan-
dierbare Stents werden im expandierten Zustand hergestellt und anschliefend durch Kom-
pression in das Kathetersystem eingebracht '”. Bei der Freisetzung des Stents, in der Regel
durch das Zuriickschieben der Katheterhiille, expandiert dieser. Der GefdBdurchmesser ist
geringer als der Stentdurchmesser im unbelasteten Zustand. Durch das entstehende Ubermal

resultiert eine Radialkraft, welche als Fixierungskraft des Stentgrafts dient.

Die Ancure™ Prothese ist ballonexpandierbar. Ballonexpandierbare Stents haben nach ihrer
Fertigung den Durchmesser des Katheters und werden im GefdB3 mit Hilfe eines mit Druck
beaufschlagten Ballons auf einen groferen Durchmesser als der des Gefédlles aufgeweitet und
dabei plastisch verformt '””. Nach der Dilatation kommt es zu einer elastischen Riickstellung.
Abziiglich dieser radialen Riickstellung resultiert das UbermaB zur Fixierung aus der Uber-
dehnung des Stents im Bezug zum Gefal3durchmesser. Der Vorteil dieser Methode liegt in der
steuerbaren Positionierung des Stentgrafts, da kein plotzliches Aufspringen des Stentgrafts

stattfindet.

In Hinblick auf die Geometrie der Stentgrafts werden entweder Maschen- (Powerlink™,
AneuRx™ und Vanguard™) oder Ringstents (Anaconda™, Talent™, Zenith™ und Exclu-

der™) verwand.

Maschenstents eignen sich insbesondere fiir selbstexpandierbare Stents. Diese Stents bestehen
aus Materialien mit hoher Streckgrenze °'. Dadurch ist material- und geometriebedingt ein
hoher Durchmesserbereich abdeckbar. Allgemein bieten diese Designs eine sehr gute,
gleichmdflige Wandauskleidung sowie eine gute Léngsstabilitit. Die Radialkraft hdngt im
hohen Mal} vom Design der Stentenden ab. Wéhrend der radialen Expansion tritt eine Langs-

verkiirzung auf, so dass diese Stentgrafts im Gefdll schlechter positionierbar sind und eine
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Relativbewegung zwischen Stent und Graft moglich sein muss. Durch die Uberlagerung der
Filamente werden die Wandstirke des Stents und somit der Durchmesser des Katheters er-
hoht. Zudem kann es zu Reibkorrosion und Abrieb an den Uberkreuzungspunkten kom-

1
men 78.

Ringstents konnen aus individuellen oder sequentiell angeordneten Ringen bestehen '”’. Ein-
fache Z-formige Ringe (Z-Stents) werden bevorzugt bei der AAA-Behandlung verwendet
(Talent™, Zenith™, Excluder™). Nachteilig sind die entstehenden Steifigkeitsspriinge tiber
die Lénge, welche durch die Zwischenrdume zwischen den Ringstents entstehen. Die Gefahr
eines Abknicken der Prothese ist hierdurch erhéht **%°. Daher sind teilweise Lingsstreben zur
Stabilisierung angebracht (Talent™) oder die Ringsegmente schuppenférmig angeordnet
(Excluder™). Im Allgemeinen sind diese Stenttypen sehr flexibel und passen sich in Abhdn-

gigkeit der gewihlten Hohe der Ringsegmente gut an GefaBkriimmungen an.

Weitere Geometrievarianten, welche bei koronaren Gefidf3stenosen verwendet werden, sind

Spiral- und Rohrstents .

Rohrstents gehoren zu der Gruppe der ballondilatierbaren Stents und werden aus einem Rohr
gelasert. Diese Stentgeometrie wird aufgrund der hohen plastischen Verformung, welche
problematisch fiir die Befestigung am Graft und fiir eine ausreichende Ermiidungsfestigkeit

ist, als Designvariante in dieser Studie ausgeschlossen.

Spiralstents bestehen aus nur einem Draht, sind sehr flexibel und weisen eine geringe Radial-
kraft und longitudinale Steifigkeit sowie eine geringe Expansionsrate auf. Durch interne
Verbindungen kann die Lingssteifigkeit auf Kosten der Flexibilitdt erhoht werden . Auf-
grund der hohen notwendigen Expansionsrate, welche eine grofle Langenverkiirzung bedingt,
ist dieses Design als Fixierungselement am Graft ungeeignet. Als suprarenales Fixierungs-
element, in Form eines Baresprings, wiirde diese Variante in Frage kommen, insbesondere da
durch die Spiralanordnung keine Uberlappung der Stentsegmente bei starken Kriimmungen
entsteht und auch eine Fixierung iiber einen lingeren Bereich bis hin zur thorakalen Aorta

moglich wire.

Die Stents werden entweder an den Graft durch eine Naht fixiert (Talent™) oder direkt im
Graft eingebettet (Excluder™). Zum Beginn der Entwicklung wurde insbesondere zwischen

122,158,159

Stent und Graft ein Verschleill beobachtet , weshalb die Relativbewegung in der

Verbindung zwischen Stent und Graft minimiert werden muss. In neueren Prothesendesigns
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ist der Stent eng am Graft befestigt. Bei einer festen Anbindung des Stents an den Graft, muss
jedoch berticksichtigt werden, dass wéhrend der Aufweitung der Stent grole Deformationen
erfiahrt, so dass hohe Spannungen in den Verbindungselementen oder im Graft entstehen

konnen bzw. das durch das UbermaB des Stents Falten am Graft entstehen.

Zusammenfassung

In Tabelle 5.1 sind die einzelnen Designkriterien zusammengefasst.

Tabelle 5.1: Designkriterien

Implantier-

Designkriterien Fixierung | Abdichtung barkeit

Bemerkungen

e niedrige Fixierungskraft
¢ gute Anpassung bei ver-

Viele, dinne : "
’ - + + winkelten Gefalten
Stentsegmente ¢ gute Implantierbarkeit bei
verwinkelten Gefalien
e redundante Fixierung
e erfolgreich bei unverkalkten
Haken + - Gefalien

¢ Entkopplung Abdich-
tung/Fixierung

¢ zusatzliche Fixierung

Baresprings + e keine groRflachige Uberde-
ckung der Renalen

o Gefaldilatation

e diagnostische Fehler der
Bestimmung des Durch-

Hohes Ubermal + - +
messers
e mangelnde Abdichtung
durch Faltenbildung
S:gtiirsenrumpf + + ca. /5 der Prothesenlange
- ¢ Erhdhung der Reibung
ga?;etﬁ osition + e keine schlechtere Abdich-
tung
e redundante Fixierung
¢ Gefahr des Abknickens
Skelettierung + - ¢ Erhdhung der Querkréfte
¢ Ermiidung der Stentseg-
mente/Graft
. o schwierige Positionierung
?é?;;giggig:;%ﬁ + - e kein UbermaRverlust durch
Rickfederung
¢ Vermeidung von Endoten-
Niedrige sion .
Graftporositéit - + e keine Endot_heaI|S|erung
bzw. kein Einwachsen des
Gefalles
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5.2 Designvorschlag

Bisher gewihrleistet kein gingiger Stentgraft eine vollstindige Abdichtung des Aneurysmas:
Die Kollateralgefile werden im Gegensatz zur konventionellen, offenen Operation nicht
verschlossen (Abbildung 5.2 A). Thrombosieren die Kollateralen selbststindig, resultiert kein
erhohter Druck im Aneurysmasack induziert durch den Kollateralendruck (Kapitel 4.2.3). Ist
dies nicht der Fall (19%-ige Wahrscheinlichkeit innerhalb von 5 Jahren), herrscht ungefahr
der mittlere anliegende Kollateralendruck (ca. 63% des systemischen Drucks) im Aneurysma-
sack *'"?, welches verstirkt zu einem Anwachsen des Aneurysmas fithrt (Kapitel 4.2.1).
Spétere Re-Interventionen erzielten nur in 40% der Félle einen Verschluss dieser Leckage.
Um diesem Leckagentyp entgegenzuwirken, wurde daher von dem gidngigen Prothesendesign
abgewichen: Durch eine diinne Membran wird das Aneurysma von Innen vollstindig ausge-

kleidet (Abbildung 5.2 B).

Stentgraft
Membran

Kollateralen

Abbildung 5.2:  Prinzip der gdngigen Stentgrafts (A), Prinzip der Membranpro-
these als singuldres System (B) und als duales System (C) 7,

Durch die ellipsoide Form der Membranprothese sollen die Kollateralen verschlossen werden,
so dass ein retrograder Fluss in den Aneurysmasack unterbunden wird. Die Strecke zur Ab-
dichtung des Grafts in den Fixierungsbereichen erfolgt entlang der ganzen Aneurysmawand
und wird dadurch maximiert. Eine bereits vorliegende Ruptur im AAA wird durch die Memb-
ran direkt abgedichtet. Die Implantation erfolgt wie bei den gédngigen Stentgraftprothesen
mittels Kathetersystem. Die Prothese wird proximal abgeworfen und die Membran durch den

Blutfluss an die Aneurysmawand angedriickt.

Die Membranprothese soll als singulédres oder als duales System, in Verbindung mit einem

Stentgraft, verwendet werden konnen (Abbildung 5.2 B & C).
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Singuliires System

Die Membran dient initial lediglich zur Abdichtung und nicht zur Lastreduzierung des
AAA’s. Insbesondere, wenn eine rasche Blutdruckstabilisierung des Patienten bei bereits
perforierten Aneurysma im Vordergrund steht, ist die singuldre Variante von Vorteil, da die
Prothese schnell implantierbar und weitestgehend gréfenvariable ist. Im weiteren post-
operativen Verlauf soll ein fester Verbund zwischen Membranprothese und Gefdwand ent-
stehen, so dass eine Stabilisierung des Aneurysmas von Innen erfolgt. Dies kann entweder
durch einen Scherverbund mittels Kleber oder durch Einwachsen des Gefédlles in die Memb-
ran erreicht werden. Ein Kleber miisste pra-operativ passiviert sein, um ein vorzeitiges Ver-
kleben der Membran wéhrend der Implantation zu vermeiden. Die Klebeschicht kann hierzu
beispielsweise mit einer degradierbaren Beschichtung maskiert sein. Als Kleber eignen sich
vorzugsweise biologische Kleber, die die Blutgerinnung fordern, wie beispielsweise Fibrin-
kleber. Als Maskierung kann ein Gel verwendet werden, das gleichzeitig als anféngliches
Gleitmittel zwischen Membranprothese und Katheter dient und die Entfaltung der Membran
wihrend der Implantation begiinstigt (z.B. Hydrogel). Zur Forderung des Einwachsens des
GefaBes in die Prothese konnte die zum Gefia3 gewandte Oberfliche der Membranprothese

eine pordse Struktur aufweisen.

Geeignete Materialien wiren Silikonkautschuk, Polyurethan, Polyethylen oder Polytetrafluor-

ethylen, welche himokompatibel sind und fliissigkeitsdicht ausgelegt werden kdnnen.

Duales System

Beim dualen System ist die Membranprothese entweder direkt am Stentgraft fixiert oder
Membranprothese und Stentgraft werden nacheinander implantiert. Der Raum zwischen
Stentgraft und Membranprothese muss zur Stabilisierung und Abdichtung des Systems, mit
einem Medium gefiillt sein (Abbildung 5.3). Aufgrund des gefiillten Zwischenraumes entsteht
eine geometrische Verriegelung des Systems. Zudem wird die Belastung des Prothesensys-
tems durch den Blutfluss auf einen grolen Wandbereich des distalen Gefdf3es iibertragen. Zur
Auffiillung des Zwischenraumes kommen bei der einteiligen Stentgraftmembranprothese zwei

Varianten in Frage:

e der Zwischenraum wird mittels eines Katheters mit Blut oder einer himokompatiblen

Fliissigkeiten (z.B. Kochsalzlosung) gefiillt (Abbildung 5.3),
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e durch einen initial permeablen Stentgraft, der im post-operativen Verlauf durch das
thrombosierte Blut oder eine Endothelschicht abgedichtet wird, ist ein langsames Auf-

fullen des Zwischenraumes tiber die Zeit denkbar.

)

Definierter
Verbindungs-
bereich

von Stentgraft

Zwischenraum
& Membran

(_Stabilisierung
am distalen
Bereich

Aufflllen des
Zwischenraumes
via Katheter

Abbildung 5.3:  Auffiillen des Zwischenraumes des dualen Systems mittels Kathe-
ter.

Bei einer separaten Implantation von Membranprothese und Stentgraft fiillt sich der Zwi-
schenraum bereits wihrend der Implantation mit Blut, welches unter Stase zu einem Throm-
bus wird. An der zum Zwischenraum angrenzenden Stentgraftfliche konnten blutgerinnungs-
fordernde Substanzen aufgebracht sein, welche das einstromende Blut verfestigen, so dass
schnell stabile Verhéltnisse im Zwischenraum vorzufinden sind. In diesem Fall sollte der

verwendete Stentgraft impermeabel beispielsweise aus niederporigem (<20 um) PTFE sein.

Als Stentgraft konnten spezifisch fiir die Membran ausgelegte oder gingige Stentgrafts einge-
setzt werden. Die Verbindung zwischen Stentgraft und Membranprothese erfolgt an einer
vordefinierten Fliche (Abbildung 5.3). Somit kann ein Andocksystem beispielsweise dhnlich
eines Klettverschlusses an den beiden Adapterflichen vorliegen (Abbildung 5.4). In den
Fixierungsbereichen konnten zusétzliche Dichtungsmedien, wie Vliese aus Kollagen oder

Polyurethan, angebracht werden.
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fKlettverschluss

Abbildung 5.4:  Fixierung einer Polysterprothese an der Membranprothese durch
ein Klettverschlusssegment (A); Vergrofferung des Klettver-
schlusses Microplast® (Firma Binder, Holzgerlingen, Deutsch-
land) %.

Die Membranprothese sollte in uni-iliakaler und in bifurkativer Form verwendet werden
konnen. Bei der Verwendung einer uni-iliakalen Variante ist kein Okkluder zum Verschluss
der zweiten abgehenden Femoralarterie notwendig, da diese von der Membran verschlossen

wird.

5.2.1 Auslegung der Membran

In diesem Abschnitt wird auf die Materialauswahl, die Geometrie und die Implantierbarkeit

der Membran eingegangen.

5.2.1.1 Material

Als Material fiir die Membranprototypen wurde ein aliphatisches Polyurethan (PU, Aesculap,
Tuttlingen) gewéhlt. Es ist hamokompatibel, nicht degradierbar und nach EN 30993 geeignet
fiir den Langzeiteinsatz als GefaBimplantat. In der klinischen Anwendung sind ein partielles
Einwachsen von Gefdllen in PU-Stentgraftprothesen sowie neointimale Formierung im Lu-
men bereits beobachtet worden '®*. In klinischen Studien zeigte sich bei Polyesterstentgrafts

hingegen kein Einwachsen des GefiBes oder eine Bildung einer Endothelschicht %%

, So dass
die Verwendung von PU als Graftmaterial viel versprechend ist. Definitive Aussagen liber
eine Endothealisierung der Membran konnen jedoch erst nach ersten Tier- bzw. Humanstu-
dien getroffen werden und sind neben der Materialauswahl auch von der Struktur des Grafts

abhéngig.
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Das verwendete PU weist eine hohe Rissbestdndigkeit auf, so dass die Membran bei einem
Einsatz mit einem Stentgraft mit Haken nicht aufreifit. Das Material kann in diinnen Folien

gefertigt werden, welche im physiologischen Druckbereich wasserundurchléssig sind.

Zur Ermittlung der mechanischen Kennwerte wurden Zugversuche anlehnend an
DIN ISO 527 durchgefiihrt (Anhang F). Der Tangentenmodul betrug 4,5+0,5 MPa, die Zug-
festigkeit R,, 20+3 MPa. Vergleicht man die Steifigkeit der Membran mit der des Aneurysmas
(1-5 MPa ''®) ist das PU geringfiigig steifer; es liegt jedoch im unteren Bereich der gingigen
Stentgraftsteifigkeiten (5-15 MPa). Durch die geringe Steifigkeit des Grafts ist eine gute

Anpassung an die GefdBwand und somit eine guten Abdichtung zu erwarten.

5.2.1.2 Geometrie

Zur vollstindigen Abdichtung des Aneurysmas, muss die Membranprothese durchgéngig am
Lumen anliegen. Aneurysmen weisen in Bezug auf die Aneurysmaldnge, dem Aneurysma-
durchmesser und der Lumengeometrie grole Unterschiede auf (Abbildung 5.5). Da eine
patientenspezifische Auslegung der Prothese weder wirtschaftlich ist, noch einen Einsatz der
Prothese fiir Notfalloperationen ermdglichen wiirde, miissen EinheitsgroBen entwickelt wer-
den. Bei den in der klinischen Studie verwendeten AAA-Geometrien zeigte sich pra-operativ
lediglich eine schwache Korrelation zwischen dem maximalen AAA-Durchmesser und der
Lange des Aneurysmas (n=34; Ry,*=0,200; p=0,005). Es bestand keine Korrelation zwischen
dem maximalen Lumen- und AAA-Durchmesser (n=34; Ry,*=0,068; p=0,068) sowie dem
maximalen Lumendurchmesser und der Lénge des Aneurysmas (n=34; Ryo*=-0,030;
p=0,843). Der maximale Lumendurchmesser betrug 34+10 mm (Spanne 13 mm bis 57 mm).

Die Linge des iiberbriickbaren Bereiches betrug 90+32 mm (Spanne 24 mm bis 180 mm).
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Abbildung 5.5: 3D rekonstruierte Frontalansicht der Aneurysmen verschiedener
Patienten.

Eine Anpassung der Membran an das Aneurysma durch eine elastische Verformung ist auf-
grund der grofBen Schwankung der Lumen- und Léngengeometrie nicht sinnvoll: Mit einer
elastischen Aufweitung wiirde eine Léngenverkiirzung einhergehen, die eine zuséitzliche
Kraftkomponente im Fixierungsbereich erzeugt und somit die Migrationsgefahr erhoht. Durch
eine Uberdimensionierung der Membran im Vergleich zum Lumendurchmesser und -linge im
dilatierten GefaBBbereich werden einheitliche Groflen fiir unterschiedliche Aneurysmen ver-
wendbar. Es wird keine Entlastung des Aneurysmas, sondern lediglich eine Abdichtung des
Aneurysmas erreicht. Aufgrund der fehlenden Steifigkeit und dem vollstandigen Anliegen der
Prothese iiber die Aneurysmageometrie wird diese durch den systemischen Druck iiber das
gesamte Aneurysma fixiert. Ein maximaler Membrandurchmesser von duembranmax=70 mm

wiirde das Patientenspektrum (dpymenmin=13 mm bis diymen.max=57 mm) abdecken.

Zu Abdichtung und Fixierung im distalen und proximalen Bereich ist die Prothese verjiingt
und passt sich elastisch an die Gefdwand an. Stents und Haken gewéhrleisten in diesem

Bereich eine Fixierung der Membran, wenn diese nicht direkt am Stentgraft fixiert wird.

Wandstirke

Fiir den Membrandurchmesser von 70 mm wird eine entsprechende Wandstérke nach folgen-

den drei Kriterien ausgelegt:
a) geringe Einengung des Lumens durch die Membranprothese nach der Implantation,
b) Berstdruck der Membran grofer als der systemischen Druck,

¢) Implantierbarkeit mittels eines Kathetersystems.
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a)

b)

Die Einengung des Lumens in Folge der Faltung der Membran im Lumen sollte begrenzt
werden, um eine Verdnderung der Stromungscharakteristik und einen hohen Druckverlust
in der Prothese sowie, im schlimmsten Fall, einem Lumenverschluss vorzubeugen. Die
Verengung des Lumendurchmessers durch die Membran sollte unter 10% betragen (auf
Basis der Geometriedaten handelsiiblicher Prothesen). Der gefaltete Membranquerschnitt

muss folglich geringer als die zugelassene Querschnittsreduzierung ausfallen:

2 2
ﬂ'dMembran,max 'hMemhran < 7[/ 4 ( dLumen,min —-0.90 dLumen,min ) 5 . I

Somit wiirde sich beispielsweise fiir den minimalen Lumenbereich von dyymenmin=13 mm
bei einem Membrandurchmesser von diempranmax—7/0 mm eine maximal erlaubte Wand-

stiarke Apgempran von 60 um ergeben.

Die erforderlichen Wandstéarke Zempan zur Pravention einem Bersten der Membran mit
einem Durchmesser dyempran von 70 mm bei einer systemischen Druckbelastung p,, von
200 mmHg ohne Aneurysma wurde anhand der Laplace Gleichung filir diinnwandige Roh-

re abgeschitzt.

dMembmn psys

h — D Membran T sy 5.2

Membran
Rm

Die Wandstirke muss unter diesen Vorraussetzung mindestens 50 um betragen.

Die Implantation der Membranprothese erfolgt mittels eines Kathetersystems iiber die
femoralen und iliakalen GefaB3e. Daher muss die Membranprothese faltbar in ein Kathe-
tersystem eingebracht werden konnen. Die Querschnittsfliche (Umfang-Wandstérke), die
eine Membran mit einem Durchmesser von 70 mm und einer Wandstirke von 50 pm idea-
ler Weise einnehmen wiirde, betrdgt 10 mm?. Bei einem Kathetersystem mit einem inne-
ren Fithrungsstab von 2 mm wiirde ein Katheterdurchmesser von 6 mm in einer zur Ver-
fligung stehenden Querschnittsfliche von 25 mm? resultieren und somit die Membran fas-

sen konnen (Abbildung 5.6).
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Fuhrungsstab
Katheterhiille Stabilisierungsdraht
/ Membran / Stent
= : / ———

Abbildung 5.6:  Ldngsquerschnitt der Membranprothese im Katheter.

Basierend auf diesen Uberlegungen erfiillt eine Membranwandstirke von 50 pm alle Krite-
rien. Aufgrund der grofen Variation des Lumendurchmessers innerhalb des Aneurysmas
wiirden sich jedoch zwei oder drei Gréfen bezogen auf den maximalen Durchmesser der
Membran anbieten, um eine Lumeneinengung gering zu halten. Die Wandstirke konnte somit

etwas hoher ausgelegt werden.

5.2.1.3 Implantierbarkeit

Eine gute Einfiihrbarkeit und gute Positionierung ist essentiell fiir eine erfolgreiche Implanta-
tion. Durch die fehlende Léngsstruktur der Membran ist das System sehr flexibel, so dass die

Einfiihrbarkeit insbesondere von den Stents im Fixierungsbereich bestimmt wird.

Das Abwerfen des Stentgrafts erfolgt im Allgemeinen durch das Zuriickziehen der Katheter-
hiille. Wéhrend dieses Vorganges darf die Membran nicht mit der Katheterhiille durch die
Reibung zwischen Hiille und Membran zuriickgezogen werden. Die Verwendung eines Stabi-
lisierungsdrahtes, wie er bei der Anaconda™ verwendet wird, konnte ein Verrutschen der
Prothese wihrend der Implantation verhindern (Abbildung 5.6). Dieser Draht konnte an einer
Sollbruchstelle des proximalen Bereichs befestigt und nach erfolgreicher Implantation wieder

mit dem Katheter entfernt werden.

Zur Sichtbarmachung der Membran im Aneurysma unter Rontgenkontrolle sollten, bedingt
durch die schlechte Rontgensichtbarkeit von PU, in die Membran feine, radiopaque Tantal-

marker in Fadenform eingebettet werden.

5.2.2 Auslegung der Fixierung

Ziel der Auslegung war es, einen adidquaten Stent, der Basis Designkriterien erfiillt, fiir die
Erstellung von Prototypen der Membranprothese zu erhalten, um diese anschlieBend im Ver-

gleich zu einem géngigen Stentgrafts zu testen (Kapitel 5.3.1). Es wurde keine Optimierung
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auf Basis der Stentgeometrie durchgefiihrt, sondern lediglich die Wahl des Stentmaterials und
der Einfluss der Stentgeometrie auf die Designkriterien anhand von Berechnungen und Dislo-

kationstest untersucht.

Zur Analyse der Stentgraft-Fixierung in Abhingigkeit verschiedener Designparameter ist

wenig bekannt. Daher wurden folgende Kriterien zur Auslegung aufgestellt:

Implantierbarkeit

Wichtigstes Kriterium ist die Implantierbarkeit des Stentgrafts. D.h. der Stent muss in das
Kathetersystem komprimiert werden konnen und auf den proximalen Aortendurchmesser
expandierbar sein. In dem untersuchten Patientenpool betrug der mittlere pri-operative
Durchmesser in der Fixierungszone direkt infrarenal 2343 mm (16-31 mm) und durch die
konische Aufweitung des Gefdllabschnittes am Ende der proximalen Fixierungszone
25+6 mm (12-39 mm) (Anhang A; n=37). Somit ist ein groBes Spektrum von Gefaldurch-

messern abzudecken.

Das Kathetersystem muss durch die femoralen und iliakalen Gefdf3e implantierbar sein. Der
maximale Katheterdurchmesser betréigt bei géngigen Systemen 9 mm °. Eine Verkleinerung
der Katheterdurchmesser wird angestrebt, damit ein breiteres Patientenspektrum, auch mit
kleinen, verwinkelten Arterien, versorgt werden kann (Abbildung 5.7). Ab einem Katheter-
durchmesser von 5 mm ist {iberdies eine perkutane Applikation des Stentgrafts iliber die
Bauchdecke moglich, welches ein schonendes Verfahren fiir den Patienten und ein Einfiihren
unabhingig von der femoralen und iliakalen Geféd3geometrie bedeutet. Dies wiirde allerdings

eine hohere Anforderung an das Stentdesign und -material zur Folge haben.
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Abbildung 5.7:  Aneurysma mit verwinkelten iliakalen Gefdfsen.
Fixierung

Eine sichere Fixierung der Membranprothese ist mafligebend fiir den Erfolg von EVAR. Die
Membranprothese weist keine Skelettstruktur iiber die Prothesenldnge auf, damit eine voll-
staindige Entkopplung zwischen distalem und proximalem Bereich erreicht wird. Die Stro-
mungskrifte, die auf der Membran wirken, sollten somit gering ausfallen und insbesondere
durch die Scherkréfte verursacht werden. Allerdings entfillt die Fixierungskomponente durch
eine Abstiitzung der Membranprothese auf den distalen Bereich. Die Fixierung der Membran

basiert lediglich auf den Stents im Fixierungsbereich und zusitzlichen Haken.

Die erforderliche Fixierungsgesamtkraft fiir einen Stentgraft mit durchschnittlichen AbmafBen
(proximaler Durchmesser 24 mm, distaler Durchmesser 10 mm) wurde mit 9 N auf Grundlage
der erwarteten Stromungskrifte angesetzt (siehe Kapitel 3.2.4 und 3.2.1). Die axiale
Stentkraft betrug ~4 N (Kapitel 3.1.3). Fixierungskrifte durch zusitzliche Hakensysteme
variieren zwischen 5 N und 25 N; die Fixierungskomponente durch die axiale systemische
Druckkraft betrdgt 12,5 N bei einer Fixierungslédnge von 10 mm (Kapitel 3.1.3). Die Mindest-
fixierungsldnge betrdgt 10 mm, da sowohl die Fixierungskomponente aufgrund des systemi-
schen Drucks, als auch die Abdichtung des Stentgrafts mit dieser Grof3e sichtlich abnehmen
(Kapitel 3.1.3). Die radiale Fixierungskraft der Membranprothese setzt sich aus der systemi-
schen Druckkraft und der Fixierungskraft des Stents zusammen und muss grofler als die

Stromungskraft sein:

u X (Stentkraft+ Druckkraft),.gi > (Stromungskraft) i 5.3
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Zur Bestimmung der notwendigen Radialkraft durch den Stent wurde der in Kapitel 3.1.3
bestimmte Reibkoeffizient von u=0,4 zwischen Stent und Gefid3 verwendet. Die erforderliche
Radialkraft des Stents bei einer Stromungskraft von 9 N (Wert resultiert aus Kapitel 3.1.5)
unter Annahme einer radialen Druckkraft von 12,5 N wiirde somit 10 N betragen. Die Fixie-
rungskraft des Stents muss zudem aufgrund von post-operativ auftretender Gefaf3dilatation im
Fixierungsbereich und Ungenauigkeit bei der Verwendung von bildgebenden Verfahren bei
der Bestimmung des GefiBdurchmessers iiber ein UbermaBintervall gewihrleistet werden

(Kapitel 3.2.1 und Anhang E). Dieses wurde mit 15% festgelegt.

Hakensysteme sind zu den Stents ,,in Reihe* angeordnet. D.h. die Fixierungskréfte wirken
nicht additiv, sondern es liegt ein redundantes Fixierungssystem vor; d.h. es wird eine ausrei-

chende Fixierung gewihrleistet, wenn die Einzelkomponenten eine Fixierung gewihrleisten.

Die Kriterien zur Auslegung der Fixierung sind somit:

e die Radialkraft des Stents von mindestens 10 N iiber einen UbermaBbereich von min-
destens 15% bei einer Fixierungsldnge von 10 mm. Die Radialkraft kann durch einen
Stent am Graft und einem zusétzlichen Barespring erzeugt werden.

e cin erforderliches UbermaB zur Fixierung geringer als 40%, da mit zunehmendem
Ubermal eine schlechtere Anpassung an die GefiBwand und somit eine schlechtere
Abdichtung zu erwarten ist.

e die Komprimierbarkeit des Stents auf einen Durchmesser unterhalb von 9 mm. Kleine-
re erzielbare Durchmesser bei identischer Radialkraft wurden bei einer Stentvariante

als vorteilhaft angesehen.

Methode

Eine Auslegung des Stents erfolgte auf Basis einer Parameterstudie anhand der Finiten Ele-
mente (FE) Berechnung (Ansys 11, Ansys Inc., Canonsburg, PA, USA). Es wurden unter-
schiedliche Stentgeometrien analysiert und der Einfluss des Designs und des verwendeten
Materials auf die Implantierbarkeit und Fixierung des Stents untersucht. Zudem wurde ge-

priift, fiir welchen Durchmesserbereich eine Stentgrof3e eingesetzt werden kann.

Im Anschlu} an die FE-Analyse wurden drei Stentvarianten gefertigt und in verschiedenen
Kombinationen an der Membran fixiert. Die statische Auszugskraft wurde fiir diese Stentvari-

anten mit und ohne Haken ermittelt.
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Stentgeometrie

Es wurden verschiedene selbstexpandierbare Z-Stentgeometrien in Abhiingigkeit des Uber-
mafes und des Kompressionsverhaltens untersucht (Abbildung 5.8). Es wurde sich fiir eine Z-
Stentgeometrie entschieden, da der Stent direkt in die Membran eingebettet werden soll.
Grofle Belastungen des Grafts durch die Verformung des Stents wihrend der Expansion
sollen durch die Wahl dieser Geometrie vermieden werden (Kapitel 5.1). Die Grundvariante
des Stents wurde anlehnend an den Talimedstent erstellt. Als Basisstentdurchmesser wurde
entsprechend dem Prototyp der Membran (Kapitel 5.3.1) ein Stentdurchmesser von 20 mm
betrachtet. Die Segmentanzahl betrug fiir die Basisgeometrie 10 (zwei Mal mehr als Tali-
medstents zur Verbesserung der Anpassung an die GefdBwand) und der Strebendurchmesser
0,5 mm (identisch Talimedstent). Als betrachtete minimale Fixierungsldnge liber dem Graft
wurden 10 mm angestrebt, so dass die Stenthohe von 10 mm angesetzt wurde. Variiert wur-
den der Strebendurchmesser (0,25, 0,35, 0,5 und 0,6 mm), die Querschnittsgeometrie der
Streben (Kreis, Quadrat), der Bogenradius (0,3, 0,4, 0,5 und 0,7 mm) und die Segmentanzahl
von 10 bis 12 unter Anderung des Strebenwinkels. Der Stentdurchmesser wurde bei konstan-
ter Segmentgeometrie durch Erhdhung der Segmentanzahl variiert. Es wurden Durchmesser

von 20, 30 und 36 mm betrachtet.

]

[

@ |

Abbildung 5.8:  Z-Stent: Strebendurchmesser (1), Querschnittsform (2), Stentseg-
ment (3), Strebenwinkel (4), Bogenradius (5), Stentdurchmesser
(6), Stenthohe (7).

Stentmaterial

Als Stentmaterial wurden Phynox und Nitinol betrachtet. Beides sind typische Materialien in
der Stenttechnik. Phynox ist ein eingetragener Markenname, spezifiziert nach ASTM F1058
und I[SO 5832-7.
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Phynox ist, dhnlich wie Elgiloy (Ancure™), eine austenitische, hértbare Legierung auf Ko-
baltchrombasis (40 % Co, 20 % Cr, 16 % Fe, 15 % Ni und 7 % Mo, Ugitech SA, Ugine Ce-
dex, Frankreich), welche sich durch eine hohe Festigkeit und eine ausgepriagte Kaltverfesti-
gung auszeichnet. Phynox eignet sich sowohl als Material fiir ballondilatierbare Stents, als
auch fiir selbstexpandierbare. Da eine Auslegung eines selbstexpandierenden Stent angestrebt
wird, ist insbesondere der elastische Bereich fiir die Auslegung des Stents relevant. Zur Erho-
hung der Komprimierbarkeit des Phynoxstents wurde dennoch eine plastische Deformation
von 3% (<maximalen Dehnungsgrenze) zugelassen (Anhang G; Abbildung 5.9 A). Der resul-
tierenden Durchmesserreduktion nach Expansion wurde in der Analyse Rechnung getragen.
Zur Modellierung der Materialeigenschaft von Phynox wurde auf ein bi-lineares plastisches
Modell mit einem FlieBkriteritum nach Von-Mises/Hill mit isotroper Verfestigung zuriickge-
griffen. Dieses Materialmodell liefert eine gute Abbildung fiir Stihle, welche im koronaren
Stentbereich verwendet werden, und eignet sich insbesondere fiir kaltverfestigende Stihle wie

Phynox '***,

Bei Nitinol (Nickel-Titan-Legierung) handelt es sich um ein super-elastisches Material, wel-
ches infolge einer belastungsinduzierten Gefligeumwandlung (von Austenit zu Martensit)
einen groBen elastischen Dehnungsbereich von ca. 6-10% aufweist °. Die Phase der Gefiige-
umwandlung ist mit einem Spannungsplateau gekennzeichnet (Abbildung 5.9 B). Bei gerin-
gen Spannungen liegt das Material im Austenitzustand vor (0 — 1). Steigt die Spannung an,
wird das Gefilige von Austenit in Martensit umgewandelt (1 — 2). Fiir Spannungen oberhalb
der oberen Plateauspannung liegt das Material im reinen Martensitzustand vor. Steigt die
Spannung weiter an, stellt sich bis zum Bruch eine plastische Verfestigung des Materials ein
(2 — 3). Wird die Belastung vor Erreichen des plastischen Bereichs aufgehoben, kehrt das
Material zum undeformierten Austenitzustand zuriick (2 — 0). Die Entlastung verlduft bei der
Riicktransformation von Martensit zu Austenit auf einem niedrigeren Spannungsniveau

4 —5).

Fiir das Design des Stents sind sowohl der obere, als auch der untere Verlauf der Spannungs-
Dehnungskurve wichtig. Der obere Bereich beeinflusst die Komprimierung des Stents in den
Katheter, wihrend die untere Kurve das Aufweitverhalten des Stents und die Radialkraft an

das anliegende Gefal3 bestimmit.
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Abbildung 5.9:  Unskalierter schematischer Spannungs-Dehnungs-Verlauf von
Phynox (A). Schematischer Spannungs-Dehnungs-Verlauf von Ni-
tinol mit Spannungsplateau infolge einer Gefiigeumwandlung (B).
Relevante Zonen fiir das Komprimieren des Stents in den Katheter
sind durch eine orangene Linie hervorgehoben. Das Verhalten
bei Expansion ist durch die griine Linie gekennzeichnet. Nach Po-
sitionierung des Stents bleibt in lokalen Bereichen eine Vorspan-
nung erhalten, welche die Radialkraft des Stents hervorruft (ver-
dndert nach ).

Aufgrund des Hystereseverhaltens bei Be- und Entlastung sind die Materialeigenschaften von
Formgedichtnislegierungen wie Nitinol nicht mit iiblichen nicht-elastischen oder multi-
elastischen Materialgesetzen modellierbar. Es wurde daher auf ein von Auricchio und Tylor
entwickeltes Materialmodell zur Modellierung von Formgedichtnislegierungen (Shape-
Memory-Alloy SMA) zuriickgegriffen, welches in einer vereinfachten Form in Ansys 11

integriert ist '°.

Das Materialmodell basiert auf der additiven Zerlegung der Dehnung in elastische Dehnungen
der einzelnen Gefligezustinde und einer Transformationsdehnung wéhrend der Gefiigeum-
wandlung '°. Der Transformationsanteil wird durch die FlieBfunktion von Druger-Prager
charakterisiert. Das in Ansys implementierte Materialgesetz ermoglicht keine separate Anga-
be des E-Moduls im martensitischen Bereich. In Voruntersuchungen wurde der Einfluss
dieser Beschrinkung anlehnend an einem Experiment von Theriault et al. evaluiert '®
(Anhang G). Es zeigten sich Abweichungen zwischen Experiment und Rechnung im héheren
Dehnungsbereich (reinem Martensitbereich), so dass keine verldsslichen Aussagen iiber das
Verhalten des Stents in diesem Bereich moglich sind (Anhang G). Daher wurde als Deh-
nungsgrenze fiir die Komprimierung des Stents ein Grenzwert von 7,5% gesetzt (Position 2 in

Abbildung 5.9 B), so dass der Fehler beim Ubergang auf das untere Spannungsplateau nicht

in die Berechnung miteinflief3t.
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Die Materialkennwerte beider Materialien wurden von den Herstellern nur in groben Interval-
len angegeben, welche fiir eine vollstindige Materialbeschreibung nicht geeignet sind. Im
Anhang G ist eine kurze Beschreibung der Ermittlung der Materialparameter mittels uni-

axialem Zugtest gegeben, und die ermittelten Materialkennwerte aufgelistet.

FE-Analyse: Modellierung und Randbedingungen

Die Bestimmung der maximalen Komprimierbarkeit des Stents im Katheter und der Radial-
kraft in Abhingigkeit des UbermaBes erfolgte ohne Modellierung des GefdBes. Durch die
Symmetrie des Stents war lediglich die Modellierung eines halben Stentsegments erforderlich
(ProE Wildfire 2.0, PTC, Needham, MA, USA; Abbildung 5.10 A). Das Einbringen des
Stents in den Katheter, wurde modelliert, indem der Stent weggesteuert radial komprimiert
wurde. Die radiale Verschiebung wurde iiber eine Kontaktfliche mit einem Kontaktwinkel
von 45° auf der StrebenaufBenseite aufgebracht (Abbildung 5.10 B). Der Kontaktwinkel wurde
entsprechend einer Eindringtiefe des Stents von 75 pum in das GefaB fiir die jeweiligen Stent-

geometrien abgeschétzt.

<V

Symmetrie in
Umfangsrichtung

Kontakt-
winkel

B

Abbildung 5.10: Modell Stentstrebe (A); Kontaktfldche des Stentsegmentes (B).

Der minimal erzielbare Durchmesser wihrend der Komprimierung des Stents wurde entweder
durch gegenseitigen Strebenkontakt oder durch die maximale Dehngrenze des Materials
bestimmt (Phynox 3% Dehnung; Nitinol 7,5% Dehnung). AnschlieBend wurde der Stent auf
das entsprechende UbermalB (5 bis 40%) entlastet. Die resultierende Radialkraft entsprach der

radialen Reaktionskraft.

Fiir die Analyse wurde das Element SOLID 185 verwendet. Eine Konvergenzstudie des FE-
Modells wurde an dem Nitinolstent mit dem geringsten Bogenradius und grofiten Streben-

durchmesser durchgefiihrt. Daraufhin wurde ein Strebenmodell mit 56.365 Freiheitsgraden
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verwendet (Abbildung 5.11). Bei einer Verdreifachung der Freiheitsgrade, dnderte sich die
ermittelte Radialkraft lediglich um 0,2%.

Abbildung 5.11: Vernetzung des Stents: Seitenansicht der Stentstrebe (A) und
Querschnitt der Strebe im Bogenradius wdihrend der Kompressi-
on des Stents (B).

Experimentelle Bestimmung der Dislokationskraft

Zur experimentellen Bestimmung der statischen Fixierungskréfte der Stents wurden die Aus-
zugskraft entsprechend dem Versuchsaufbau aus Kapitel 3.1.2 bestimmt. Die betrachteten
UbermaBe betrugen 5 oder 20%. Die Dislokation erfolgte an einem GefiBmodell aus Silikon
(Abbildung 5.12). Getestet wurden Membranen mit einem, mit zwei Stents und mit Stents mit
vier zusitzlichen angespitzten Haken (Abbildung 5.20). Die Haken bestanden aus Phynox und
hatten einen Durchmesser von 0,5 mm, &hnlich wie bei anderen gidngigen Stentgrafts. Der
Hakenwinkel betrug 90° und die Spitzen waren 2 mm lang (geringfiigig langer als die Gefal3-
wand). Die Strebendicke der Stents betrug entweder 0,5 mm oder 0,3 mm. Der Bogenradius
entsprach 0,7 mm. Als Stentmaterialien wurden sowohl Phynox, als auch Nitinol verwendet.
Als Referenzwert fiir die Dislokationskraft diente die Talimed 2 Prothese (Anhang B). Jeder
Test wurde mindestens drei Mal durchgefiihrt. Eine Auswertung erfolgte aufgrund der grof3en

Anzahl an Parametern und der geringen Probenanzahl lediglich deskriptiv.
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Abbildung 5.12: Dislokation der Prothesenmembran mit einem Stent (A), unter-
suchter Nitinolstent (Aesculap/BBraun, Tuttlingen)(B).

Ergebnisse

Allgemeine Ergebnisse der FE-Analyse

In Abbildung 5.13 ist die Verformung des Stents im maximal komprimierbaren Zustand und
in Abhingigkeit unterschiedlicher Ubermafe dargestellt. Die maximalen Spannungen traten
am Bogen des Stents auf. Die Komprimierung des Stents wurde in diesem Fall durch die

maximale Dehngrenze beschrinkt.

Kompression 50% UbermaR 35% UbermaR
"U

200
[ s
400 r, f

450

-500
550
-, ///
Von-Mises-Spannung [MPa]
20% UbermaR 10% UbermaR ohne UbermaR

Abbildung 5.13: Von-Mises-Spannungsverteilung bei einem Phynoxstent entspre-
chend der Basisgeometrie im maximal komprimierbaren Zustand
und fiir einzelne Ubermaf3e nach Expansion des Stents.

Die Streben des Stents wurden wéhrend der Komprimierung gebogen und tordiert (Abbildung
5.14). Im Bereich der Strebenbdgen war iiberwiegend die Biegebelastung erkennbar. Torsion

war insbesondere im geraden, weniger belasteten Bereich der Streben zu beobachten.
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Abbildung 5.14: Von-Mises-Spannungsverteilung iiber eine Strebe wdihrend Kom-
pression.

Ergebnisse der Designparameter der FE-Analyse

Fiir den Nitinolstent nahm die Radialkraft mit zunehmendem UbermaB nicht-linear zu
(Abbildung 5.15 A). Nach einem steilen Anstieg wurde ab einem Ubermall von 15% die
Kraftzunahme mit dem UbermalB geringer (ca. 2 N bei einer UbermaBénderung von 35%). Die
Radialkrifte des Phynoxstents waren linear vom Ubermaf} abhiingig und betrugen bei glei-
chem UbermalB und identischer Stentgeometrie bis zum 6-fachen der Radialkrifte von Nitinol
(Abbildung 5.15 B). Bei beiden Materialien erreichten nur die Stentgeometrien mit dem

grofiten Strebendurchmesser eine Fixierungskraft tiber 10 N.

20 60
18 4 —e— Nitinol d=0,25 mm —e— Phynox d=0,25 mm
16 A —a— Nitinol d=0,35 mm 50 9| —=—Phynoxd=0,35 mm r
Z 44 | —*—Nitinol d=0,50 mm = —a— Phynox d=0,50 mm
= —o— Nitinol d=0,60 mm = 40 4
§ 27 M) &
o o
< 10 x
2 8
3 3
14 (14

0 10 20 30 40
UbermaR [%)] A UbermaR [%)] B

Abbildung 5.15: Radialkraft in Abhdingigkeit des Ubermafles und variierender
Strebendurchmesser fiir Nitinol (Stentdurchmesser 20 mm, 10
Segmente, Bogenradius 0,7 mm) (A) und Phynox (B). Die erfor-
derliche radiale Fixierungskraft bei der Verwendung von einem

oder zwei Stents ist mit einer geraden bzw. gestrichelten roten Li-
nie gekennzeichnet.

Mit zunehmendem Strebendurchmesser stiegen die Radialkrifte an, wobei ein direkter, linea-

rer Zusammenhang zwischen Flachentragheits- bzw. Torsionsmoment und der Radialkraft fiir

beide Materialvarianten bestand (Abbildung 5.16).
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Abbildung 5.16: Radialkraft des Nitinolstents in Abhdngigkeit des Fldchentrdg-
heitsmomentes bei einem kreisformigen Strebenquerschnitt
(Stentdurchmesser 20 mm, 10 Segmente, Bogenradius 0,7 mm,
Ubermaf} 20%). Ahnliches Verhalten zeigte sich fiir Phynox.

Der minimale Komprimierungsdurchmesser (Dk,i,) wurde bei den Nitinolstents mit Ausnah-
me des Stents mit einem Strebendurchmesser von 0,6 mm durch den Kontakt der Streben
beschrankt (Tabelle 5.2). Bei den Phynoxstents waren, abgesehen von dem Strebendurchmes-
ser von 0,25 mm, die minimalen Dk, durch das Erreichen der Dehnungsgrenze vorgegeben.
Somit waren diese weniger komprimierbar als die Nitinolstents bei gleichem Strebendurch-
messer. Die Stents mit den grofiten Strebendurchmessern (Nitinol d=0,6 mm, Phynox

d=0,5 mm) iiberschritten den geforderten Kompressionsdurchmesser.

Tabelle 5.2: Minimaler Komprimierungsdurchmesser des Nitinol- und Phy-
noxstents in Abhdngigkeit des Strebendurchmessers. Hellgrau un-
terlegt sind die implantierbaren Stents mit einem Durchmesser
<9 mm (Stentdurchmesser 20 mm, 10 Segmente, Bogenradius
0,7 mm).

Material ds¢ 0,25 mm ds¢ 0,35 mm ds¢ 0,5 mm ds¢ 0,6 mm
Nitinol 5,1 5,7 6,3 9,6
Phynox 5,1 6,8 11,2 Nicht berechnet

Die Stents mit einem Kreisquerschnitt zeigten bei gleichem Flicheninhalt leicht geringere
Radialkréfte als mit quadratischer Querschnittsfliche aufgrund des niedrigeren Flachentrig-
heitsmomentes (Abbildung 5.17). Der minimale Dk, nahm fiir den Nitinolstent von 6,3 mm
auf 7,1 mm mit der Anderung des Querschnittes zu. Bei dem Stent mit kreisférmigem Quer-
schnitt war der minimale Dk,;, durch einen Strebenkontakt begrenzt. Bei dem Stent mit quad-

ratischem Querschnitt wurde wiahrend der Komprimierung die Dehnungsgrenze erreicht.
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Abbildung 5.17: Reaktionskraft in Abhdingigkeit des UbermafSes mit unterschiedli-
chen Querschnitten von Phynox- und Nitinolstents (Stentdurch-
messer 20 mm, 10 Segmente, Bogenradius 0,7 mm). Der Fldchen-
inhalt beider Querschnitte war identisch. Der Durchmesser be-
trug 0,5 mm beim Kreisquerschnitt, die Hoéhe 0,43 mm beim
quadratischen Querschnitt. Die erforderliche radiale Fixierungs-
kraft bei der Verwendung von einem oder zwei Stents ist mit einer
geraden bzw. gestrichelten roten Linie gekennzeichnet.

Durch Erh6hung der Segmentanzahl, d.h. bei gleich bleibender Segmentgeometrie, waren die
Reaktionskrifte mit zunehmendem Stentdurchmesser nahezu identisch. Fiir Nitinolstents mit
einem UbermaB von 20% lagen diese bei 5,6 N bei einem Stentdurchmesser von 20 mm, bei
5,5 N bei einem Durchmesser von 30 mm und 36 mm. Dk, stieg mit zunehmendem Durch-
messer von 6,3 mm uber 7,6 auf 11,1 mm an. D.h. mit einem Stentdurchmesser von 30 mm

wire diese Stentgeometrie noch implantierbar.

Unter Variation des Biegeradius (0,4 mm, 0,5 mm und 0,7 mm) und der Segmentanzahl von
10 bis 12 waren die Radialkrifte beim Nitinolstent ebenfalls anndhrend konstant. Fiir ein
UbermaB von 20% schwankten die Ergebnisse beispielsweise zwischen 5,9 N und 6,0 N.
Dkmin stieg mit der Anzahl der Segmente und der Abnahme der Biegeradien von 6,3 auf
9,6 mm bzw. auf 10,3 mm an. Unter Verwendung eines Phynoxstents nahm die Radialkraft
bei Verkleinerung des Bogenradius leicht ab (Abbildung 5.18). Der Dk, stieg mit Abnahme
des Bogendurchmessers von 5,1 mm auf 6,8 mm, so dass eine Verkleinerung des Bogenradius
in Bezug auf die Kriterien einer Mindestfixierungskraft und Implantierbarkeit des Stents

nachteilig ausfillt.
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Abbildung 5.18: Einfluss des Bogenradius auf die Radialkraft bei unterschiedli-
chen Strebenwinkel (Phynoxstent, Strebendurchmesser 0,25 mm,
Stentdurchmesser 20 mm, 10 Segmente, Bogenradius 0,7 mm,).

Auswahl der Stents auf Grundlage der FE-Analyse

Die Designkriterien Implantierbarkeit (Dkpin<9 mm) und Mindestradialkraft (10 N) {iber ein
UbermaBintervall (15% fiir UbermaBe<40%) erfiillte keiner der betrachteten Stentvarianten.
Die Stents mit einer hohen Radialkraft (>10N) waren nicht mehr implantierbar
(Dkmin>9 mm). Bei einer Fixierung des Stentgrafts mittels 2 Stents (Stent am Graft und Ba-

respring) wiirden die in der Tabelle 5.3 aufgefiihrten Stentvarianten alle Kriterien erfiillen.

Tabelle 5.3: Stentvarianten (2 Stents), welche die Auswahlkriterien erfiillen:
dsy ist der Strebendurchmesser, rpogen entspricht dem Bogenradi-
us, Dk, ist der minimale Komprimierungsdurchmesser, minima-
les Ubermay, bei dem die Mindestfixierungskraft erreicht wird.

r e DKpmi Minimales
Variante | Material dsy [mm] Bogen schnitt- — - 5
[mm] . [mm] UbermaR [%]
geometrie
1 Phynox 0,35 0,7 Kreis 6,8 20
2 Nitinol 0,50 0,7 Kreis 6,3 12
3 Nitinol 0,43 0,7 Quadrat 7,1 11

Ergebnisse der experimentell bestimmten Dislokationskraft

Die Ergebnisse des statischen Auszugtests sind in Abbildung 5.19 dargestellt. Ohne Haken
nahm die Dislokationskraft mit zunehmendem UbermaB zu: Insbesondere bei dem Phy-
noxstent mit einem Strebendurchmesser von 0,5 mm war eine grofle Kraftzunahme (~2,5-

fache) zu erkennen. Mit der doppelten Anzahl von Stents verdoppelte sich annéhrend die

Dislokationskraft.
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Wihrend der Versuche war zu beobachten, dass nicht alle Haken vollstindig in die Wand
eingedrungen waren (Abbildung 5.20). Dennoch erhdhte sich bedingt durch die zusitzlichen
Haken die Dislokationskraft auf 6,5 N bzw. 5,4 N, wobei eine Verringerung der Dislokati-
onskraft mit zunehmendem UbermaB zu beobachten war. Die Nitinol- oder Phynoxstents mit
zwei Stents und einem Strebendurchmesser von 0,5 mm lagen im Dislokationskraftbereich

der Talimed 2 Prothese.

10 - | 1
O Ubermall 5% Nitinol " Phynox | Talimed 2

— J N 0, | 7.36 |
Z 84m Ubermal 20% 6.48 | , |
&= [ [
©
g 5. 540 I 5,42
n 4,51 I I
c
.2 ! !
=4 2,95 1 1
m ’
% 2,58 I I
- 1,52 | |
(2] )
a 27 I 1,31

| |

| |

1 Stent i 2 Stents i 2 Stents i 2 Stents i 2 Stents ) 2 Stents
dstr 0,5 mm dstr 0,5 mm  dsr 0,5 mm  dsy 0,3 mm  ds¢r 0,5 mm  dsir 0,5 mm
Haken
Stentvarianten

Abbildung 5.19: Dislokationskraft eingeteilt nach Stentmaterial und Referenzpro-
these Talimed 2, Ubermaﬁ, Anzahl der Stents, Strebendurchmes-
ser ds, und Hakenfixierung (Einspannlinge 20 mm). Im Fall von
zwei Stents war ein Stent am Graft und einer ein Barespring.

Abbildung 5.20: Stent mit Haken implantiert im Gefdfsmodell aus Silikon; Ansicht
ist von proximal nach distal. Die Haken waren nicht vollstdindig
in die Gefafswand aus Silikon eingedrungen.
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Vergleich Berechnung und Experiment

Die berechneten Dislokationskrifte stimmten mit den experimentell ermittelten Ergebnissen
nur tendenziell iiberein (Abbildung 5.21). Insbesondere bei dem Phynoxstent mit einem Stre-
bendurchmesser von 0,5 mm trat eine Diskrepanz (~300%) zwischen Rechnung und Experi-

ment auf.

22

20 4 | O Rechnung 20,00

Nitinol , Phynox

18 4 | B Experiment
16 4
14 4
12 4
10 4
8 d
6

7,36

4,60 2.08

4,70 4,51
2,95
44 1807 2,51
_i 0,96 1,28 .92

lem [ |

UbermaR 5% Ubermaf 20% UbermaR 5% UbermaR 20% UbermaR 5% UbermaR 20%
dst=0,5mm  dsy=0,5mm  dsy=0,5mm dst=0,5 mm dst=0,3 mm  dsy=0,3 mm

Dislokationskraft [N]

Stentvarianten

Abbildung 5.21: Berechnete und experimentell ermittelte Dislokationskraft in Ab-

hiingigkeit des Ubermafles und des Strebendurchmessers (zwei
Stents, u=0,4).

Diskussion der Auslegung der Fixierung

Designparameter der FE-Analyse

Der Einfluss der Designparameter auf die einzelnen Designkriterien war vorwiegend kontra-
produktiv: Mit einer Querschnittszunahme der Streben stieg die Radialkraft und der minimale
Kompressionsdurchmesser an, so dass ein Kompromiss zwischen Komprimierbarkeit und
Radialkraft getroffen werden muss. Durch den linearen Zusammenhang zwischen Radialkraft
und Flachentrdgheitsmoment kann eine Auslegung der betrachteten Stentgeometrie auf Basis
des Flichentriigheitsmoments erfolgen. Durch die Konstanz der Radialkraft bei Anderung der
Stentdurchmessers auf Basis der Stentsegmentanzahl, ist es auf einfache Weise moglich,
unterschiedliche StentgroBen auszulegen: durch Reduzierung der Stentsegmente des proxima-
len Stents kann beispielsweise der distale Stent ausgelegt werden. Der in dieser Studie unter-

suchte, maximal noch implantierbare Stentdurchmesser fiir einen Nitinolstent mit 0,5 mm
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Strebendurchmesser betrug 30 mm. D.h., dass Patienten bis zu einem proximalen Gefal3-
durchmesser von 18 bis 26 mm zur Gewéhrleistung eines ,,sicheren* UbermaBes mit diesem

Stenttypen versorgt werden konnten.

Durch Anderung der Querschnittsgeometrie ist eine Reduzierung des Stentprofils méglich.
Eine Verringerung des minimalen Dk,;,’s konnte auf diese Weise nicht erzielt werden. Durch
Reduzierung des Bogenradius verschlechterten sich die Kennwerte der Stentvarianten. Ein
groBBerer Bogenradius als 0,7 mm wurde nicht untersucht, kdnnte jedoch zu einer Verbesse-
rung der Parameter fithren. Viele, {ibereinander angeordnete, niedrige Stentsegmente (HO-
he<10 mm) konnten zudem zu hoheren Radialkrdften und einer bessere Anpassung an das

Gefal} fihren.

Eine Optimierung der Stentgeometrie auf Basis der oben aufgefiihrten Kriterien konnte fiir
eine zukiinftige Auslegung des Stents durchgefiihrt werden. Ein zusitzliches Kriterium, die
Belastung des Gefdl3es, sollte jedoch in das Modell integriert werden. Durch eine Modellie-
rung des Gefidlles wiirde zudem eine Beurteilung der Anpassung des Stents an die Gefal3geo-

metrie moglich.

Auswahl der Stents auf Grundlage der FE-Analyse

Es wurden drei Stentvarianten auf Basis der Berechnung ermittelt, welche als Prototyp in
Frage kdmen. Beide Materialien sind fiir die betrachteten Stentgeometrien geeignet. Im Ver-
gleich zu Nitinol kann durch Phynox bei gleicher Radialkraft ein flacheres Stentprofil einge-
setzt werden. Die Komprimierbarkeit von Nitinolstents war jedoch gegeniiber der von Phy-
noxstents bei gleicher Radialkraft besser. Bei Phynoxstents wiirde zudem bedingt durch den
linearen Anstieg der Radialkraft in Abhiingigkeit des UbermaBes die Radialkraft stark vom
GefaBdurchmesser abhingen. Dieser Gesichtspunkt wirkt sich insbesondere bei einer Gefal3-
dilatation, bei der Wahl des Stents auf Basis der Genauigkeit der Durchmesserbestimmung
des GefdBBes im Patienten und bei der zulédssigen Belastung der GefdBwand nachteilig aus.
Hingegen zeigt sich bei Nitinolstents aufgrund der Plateauspannung nach einem UbermaR von
15% eine lediglich geringe Radialkraftinderung in Abhingigkeit des UbermafBes. Dadurch
wird eine anndhrend konstante Fixierungskraft iiber einen weiten Durchmesserbereich ge-
wihrleistet. Im Dislokationstest in Kapitel 3.2.2 wurde ein dhnlicher Kraft-UbermaB-Verlauf

fiir gingige Nitinolstents beobachtet, welches die Rechnung qualitativ bestétigt.
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Zusammenfassend: auf Grundlage der Berechnungen eignet sich als Prototyp insbesondere

der Stent aus Nitinol mit einem Strebendurchmesser von 0,5 mm.
Experimentell bestimmte Dislokationskraft

Basierend auf den experimentell bestimmten Dislokationskréften wiirden sowohl der Nitinol-,
als auch der Phynoxstent mit einem Strebendurchmesser von 0,5 mm fiir eine Fixierung des
Stentgrafts in Frage kommen. Die Dislokationskraft beider Stents lag im Bereich der Disloka-
tionskraft des Referenzstents Talimed 2. Eine Komprimierbarkeit des Phynoxstents auf einen

»addquaten* Katheterdurchmesser ist jedoch basierend auf den Berechnungen fraglich.

Durch den Einsatz von Haken wurde eine Erhdhung der Dislokationskraft erzielt. Bei einem
Vergleich der Dislokationskriafte mit denen in der Literatur liegen diese im unteren Bereich
der angegebenen Werte (5-20 N) '**!*°. Malina et al. beobachteten bei weichen, flexiblen

Haken geringere Dislokationskrifte '**

. Eine Definition der Steifigkeit oder Angabe tiber die
Hakengeometrie wurde in der Studie nicht gegeben. Die in diesem Studienabschnitt verwen-
deten Haken sind im Vergleich zu den Haken gidngiger Stentgrafts als steif anzusehen. Die
geringe Dislokationskraft ist daher auf eine ungeniigende Verankerung der Haken im Gefal3-
modell zuriickzufiihren. Die Abnahme der Dislokationskraft mit hoherem UbermaB kénnte
ein Indiz dafiir sein, dass durch die Kompression des Stents die Haken nur ungeniigend in die
Wand dringen konnten. Ob dies auf den Durchmesser der Haken, auf die Verwendung von
Silikon als Gefédllersatzmaterial oder auf eine mangelnde Fixierung der Haken auf dem Graft

in Torsionsrichtung zuriickzufiihren ist, bleibt zu tiberpriifen.

Vergleich FE-Analyse und Experiment

Anhand der Berechnungen ist eine qualitative Auslegung der Stents mdglich. Experimente
sind jedoch unabdingbar, um quantitative Aussagen treffen zu konnen. Die Abweichung
zwischen Rechnung und Experiment, welche insbesondere bei der Dislokationskraft der
Phynoxstents auftrat, ist wahrscheinlich auf die Vorkonditionierung der Stents zuriickzufiih-
ren. Bei der Fertigung der Stentmembran und bei der Einbringung des Stents in das Gefdl3
konnte bei diesem steifen Stent ein Auftreten einer plastischen Deformation nicht ausge-
schlossen werden. Dadurch wiirde ein UbermalB- und somit ein Radialkraftverlust resultieren.
Eine weitere Ursache fiir Abweichungen liegt in der Verwendung des an der Talimed 2 expe-
rimentell ermittelten Reibkoeffizienten. Die Geometrie und Oberfliche des getesteten
Stentgraftabschnittes kann zu einem abweichenden Reibkoeffizient fithren. Des Weiteren

blieb sowohl das Gefdl, als auch der Graft in der Berechnung unberiicksichtigt. Aufgrund der
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geringen Wandstirke und Steifigkeit der Membran im Vergleich zum Stent (Eymempran~5 MPa,
EstentNitino~50 GPa) spielt der Graft fiir die Hohe der Radialkraft allerdings eine untergeordne-
te Rolle. Diese Annahme wird unterstiitzt durch die anndhrende Verdopplung der Dislokati-
onskraft mit doppelter Anzahl an Stents, wobei der eine Stent am Graft fixiert und der andere
ein Barespring war. Ein zunehmender Formschluss des Stentgrafts bei hoheren Radialkréften

ist moglich, bei steifen, verkalkten Gefd3en jedoch eher auszuschliefen.
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5.3 Fertigung der Prototypen

Im folgenden Kapitel wird auf die Fertigung der Membranprothese und der Verbindung der
Einzelteile Membran, Stent und Haken néher eingegangen. Der Prothotyp wurde als singuli-

res System, d.h. ohne Stentgraftanbindung, gefertigt.

5.3.1 Membran

Zwecks Untersuchung im Kreislaufmodell wurde die Membranprothese entsprechend der
Geometrie des pathologischen Aneurysmas dimensioniert (Anhang D, Abbildung 5.22). Im
Hinblick auf eine sichere Auslegung der Membran bei Fertigungsungenauigkeiten wurde die
Membranwandstirke fiir die Prototypen zunéchst auf 100 um festgelegt. Der Berstdruck
wiirde somit ~430 mmHg entsprechen (Kapitel 5.2.1).

Eine Lumenverengung infolge einer Thrombusformation im Aneurysma wurde in den nach-
folgenden Untersuchungen (Kapitel 5.4) nicht beriicksichtigt. Als maximaler Membran-
durchmesser wurde der 2,2-fache maximale Durchmesser des Aneurysmas festgelegt, um das
Anliegen der Membran bei einer hohen Uberdimensionierung bzw. Lumeneinengung zu
untersuchen. Basierend auf Gleichung (5.1) variierte die Lumeneinengung zwischen 1-30%.
Die Durchmesser an den Fixierungszonen stimmten mit den Durchmessern des Aneurysmas
iberein. In Lingsrichtung war die Membran 20% iiberdimensioniert, um eine Belastung der

Membran in Langsrichtung zu vermeiden.

proximal distal
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>
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Abbildung 5.22: Schematische Zeichnung des Prototypen (Abmafie in mm).

Das Polyurethan lag in Granulatform vor und wurde mit einem Losungsmittel (Chloroform,
Merck, Darmstadt) in einen fliissigen Zustand gebracht. Die Herstellung der Membran erfolg-
te durch das Tauchen eines Silikonkernes (Abbildung 5.23 A). In Vorversuchen wurden die

wesentlichen Kern- und Tauchparameter erarbeitet. Der Tauchkern bestand aus einer hohlen
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Silikonform mit einer Rauhigkeit von 18,3+3,2 um (n=3), welche wéhrend des Tauchvorgan-
ges zur Stabilisierung mit Druckluft beaufschlagt wurde. Nach Trocknung der Membran

wurde diese durch Uberstiilpen vom elastischen Tauchkern entfernt (Abbildung 5.23 B).

Abbildung 5.23: Rotation des Tauchkernes zwischen den Tauchvorgdingen (A), re-
sultierende Membran (B).

Die Wandstédrke der Membran betrug 103+23 um (n=14), wobei an den Kriimmungsbereichen
aufgrund des Fertigungsprozesses eine leicht erhdhte und am Aquator eine geringfiigig nied-
rigere Wandstirke auftrat. Die dullere Oberflache der Membran war glatt (Abbildung 5.24 A).
An der Innenfliche wurden Dimple zwischen 0,2 und 2,0 um erzeugt, um ein Verkleben der

Membran zu verhindern (Abbildung 5.24 B).

Abbildung 5.24: Rasterelektronische Bilder der Membranoberfldche der Auflen-
(A) und Innenseite (B).

Zur Evaluierung der Abdichtungseigenschaften wurden Permeabilitdtsuntersuchungen ent-
sprechend Kapitel 4.1.2 fiir 8 Proben iiber 24 Stunden durchgefiihrt. Alle Proben waren bei
einem Druck von 200 mmHg wasserundurchldssig. Im Kapitel 4.2.2 erhohte sich bei PU-
Fliesen in Abhidngigkeit der Zeit die Wasserdurchldssigkeit des Materials. Es wurde ange-
nommen, dass infolge der Druckbelastung eine Dehnung der Membran stattfand, welche zu

einer Durchlissigkeit fithrte. Ahnliches wurde bereits in anderen PU-Studie nach lingerer
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Implantationsdauer beobachtet '*°. Bei der gefertigten Membran wurde dieses Phanomen iiber

einen Zeitraum von 24 Stunden nicht festgestellt.

Ein Einwachsen des GefiaB3es mit dem Ziel einer sekundéren Fixierung ist bei dieser Membran
aufgrund der fehlenden Porositdt nicht erreichbar. Ein Einwachsen konnte allerdings durch
eine 3-dimensionale Struktur an der Oberflache gefordert werden. Nach 2-maligem Tauchen
kann eine feine Netzstruktur durch Besprithen der aufgespannten Membran mit der PU-

Losung erstellt werden (Abbildung 5.25).

Abbildung 5.25: 3-dimensionale Oberflichenstruktur durch Bespriihen der Memb-
ran mit Polyurethan.

5.3.2 Stents

Basierend auf Kapitel 5.2.2 wurde ein Nitinol- und ein Phynoxstent (Stentdurchmesser
20 mm, Strebendurchmesser 0,5 mm, Stenthohe 10 mm, Stentsegmentanzahl 10) fiir die
Membranprothese verwendet. Obwohl sich der Phynoxstents nicht auf den geforderten
Katheterdurchmesser komprimieren 1468t, wurde dieser als Vergleichsstent in die
Untersuchung mit aufgenommen. Dadurch wurde der Einfluss der Stentwahl auf die
Abdichtungs- und Fixierungseigenschaften der Membranprothese bestimmt. Durch eine
Reduzierung der Stentsegmentanzahl (Kapitel 5.2.2) wurde der distale Stent auf Basis des
proximalen Stents ausgelegt. Die Segmentanzahl des distalen Stents betrug fiinf. Die Stents

wurden von der Firma Aesculap/BBraun (Tuttlingen) gefertigt.

5.3.3 Verbindung der Stents mit der Membran

Wihrend der Herstellung der Membran konnte der Stent nicht integriert werden, da zur Ent-

fernung der Membranprothese vom Kern eine grofle Durchmesserinderung bendtigt wird.
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Daher wurde nach Entnahme der Membran vom Kern diese auf eine Halterung fixiert, die
Stents aufgebracht und dieser Abschnitt erneut getaucht. Dadurch wurde eine Einbettung des

Stents in die Membran erreicht (Abbildung 5.26).

Abbildung 5.26: Vorrichtung zur Befestigung der Stents auf die Membran (A),
Stent eingebettet in die Membran (B).

Wihrend der Trocknungsphase wurde das proximale Ende der Membran eingerollt werden, so
dass eine Abdichtlippe entstand (Abbildung 5.27 A). Baresprings und Haken wurden in die
Membran verndht und mit fliissigem PU nachtriaglich abgedichtet (Abbildung 5.27).

Abbildung 5.27: Proximaler (A) und distaler (B) Bereich der Membranprothese.
Eine Abdichtlippe, Baresprings und Haken wurden integriert.
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5.4 Pra-klinische Untersuchung

Pra-klinische Untersuchungen fiir Stentgrafts beinhalten unter anderem die Bestimmung der
Ermiidungs- und Rupturfestigkeit, der Flexibilitdt des Stentgrafts, der Permeabilitit, der radia-
len und longitudinalen Dehnbarkeit, der Kompressionsresistenz, der Himokompatbilitdt, der
Festigkeit der Verbindung zwischen Stent und Graftfixierung im Gefd3 und der Implantier-
barkeit des Stentgrafts unter MRI- und Réntgenkontrolle '*®. In diesem Studienabschnitt
standen die Abdichtung und die Fixierung der Membran im Vordergrund, da die Membran-
prothese diese Aspekte im Vergleich zu den Standardsystemen verbessern soll. Es wurden
Funktionalitétstests, jedoch keine Dauerversuche durchgefiihrt. Als Referenzimplantate dien-

ten die von der FDA zugelassenen Prothesen Talimed 1 und Talimed 2 (Anhang B).

Hinsichtlich der Abdichtung stand die Privention von Endoleckage I und Endoleckage II im
Vordergrund. Die Priifung auf Pravention von Endoleckage I erfolgte statisch und dynamisch.
Durch den dynamischen Versuch wurde zusétzlich der Einfluss der Anpassung der Prothese
an die GefdBwand wiéhrend eines Pulszyklus auf das Auftreten der Endoleckage I erfasst. Das
mit der Membranprothese verfolgte Ziel bestand in der vollstaindigen Ausschaltung des Aneu-
rysmas. Inwiefern eine Abdichtung offener Kollateralen mit dieser Prothese erzielt wird,
wurde im zweiten Abschnitt untersucht. Anschlieend erfolgte ein Migrationtest anlehnend an

Kapitel 3.1.6.

5.4.1 Methode

Die dynamischen Versuche wurden im Kreislaufsystem mit Wasser als Blutersatzmedium
durchgefiihrt (Anhang C). Eine Wasserundurchlissigkeit der getesteten Stentgrafts war Vor-
raussetzung fiir die Experimente, da ansonsten Endoleckage III das Ergebnis verfdlschen. Die
Talimed Prothesen wurden aus diesem Grund mit Silikon beschichtet (Anhang B). Die Voll-
standigkeit der Abdichtung wurde anhand einer statischen Druckbelastung (200 mmHg) vor

den Versuchen iiberpriift.

Die Prothesen wurden fiir die Experimente in das pathologische Aneurysma mit sechs Kolla-
teralen implantiert (Anhang D). Das proximale UbermalB betrug im implantierten Zustand fiir
die beiden Membranprothesen mit Nitinol oder Phynoxstents 14%, fiir Talimed 1 17% und fiir
Talimed 2 23%. Das distale UbermaB betrug fiir die Membranprothesen 15%, fiir Talimed 1

25% und fiir Talimed 2 34%. Die getestete Membranprothesen wiesen keine Haken auf,
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sondern wurde nur mit jeweils zwei Stents (ein Stent am Graft und ein Barespring) proximal

und distal fixiert.
Alle Experimente wurden zehn Mal durchgefiihrt.

Endoleckage I (statisch)

Die Prothesen wurden proximal an den Renalen ausgerichtet und mit 80 mmHg statisch be-
lastet (Abbildung 5.28). Die Schenkel des Silikonaneurysmas wurden im distalen Bereich
durch Klemmen verschlossen. Bei einer unzureichenden Abdichtung der Prothese entlang des
Fixierungsbereichs sammelte sich Fliissigkeit im Aneurysmasack. Diese Fliissigkeit wurde
seitlich vom Stentgraft {iber die Kollateralen aus dem Aneurysma abgefiihrt. Beurteilungspa-
rameter war der Ausfluss liber eine Dauer von zwei Minuten. Nach jedem Versuch wurden
die Prothesen erneut positioniert. Als Referenzwert des Systems wurde der Ausfluss iiber die

Kollateralen ohne Prothesen ermittelt.

Wassersaule Druckmessung

Einspannung —

Leckage

Membran

Aneurysma

Verschluss

Auffangbecken

A

Abbildung 5.28: Testaufbau zur Messung von Endoleckage I bei statischer Druck-
belastung p: Schematischer Aufbau (A). Untersuchung der
Membranprothese (B).
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Endoleckage I (dynamisch)

Die Prothesen wurden im Silikonaneurysma mit dem Graft unterhalb der Renalen positioniert.
Das versorgte Aneurysma wurde anschlieBend in ein Kreislaufsystem integriert (Abbildung
5.29). Das Leckagevolumen entlang der Prothese wurde bei einer pulsatilen Stromung
(Druck: 120/80 mmHg, Volumenfluss: 2,7 I/min) gemessen. Die Dauer der Messung betrug
eine Minute. Nach jedem Versuch erfolgte eine erneute Positionierung der Prothese im Aneu-

rysma.

Kollaterale

.
| Stromung I | e l

LAuffangbecken
't.

Abbildung 5.29: Testaufbau zur Messung von Endoleckage I unter dynamischer
Stromung. Das mit der Membranprothese versorgte Aneurysma
wurde in das Kreislaufsystem integriert und unter physiologi-
schen Bedingungen belastet.

Endoleckage 11

Diese Untersuchung erfolgte lediglich an der Membranprothese, da durch einen gingigen
Stentgraft keine Pravention einer Endoleckage II gewihrleistet wird. Die Membranprothese
wurde in das Aneurysmamodell implantiert und zur Vermeidung von Endoleckage I direkt an
das Rohrsystem des Kreislaufsystems befestigt. Die Membran benétigte aus diesem Grund
keine Stents. Das Experiment erfolgte wéhrend einer physiologischen Stromung (Druck:
120/80 mmHg, Volumenfluss: 2,7 I/min). An den sechs Kollateralen des Silikonaneurysmas
wurde eine Wassersdule mit schwarz eingefarbtem Wasser angeschlossen. Die Druckséule
wurde von einem Basisdruck von 60 mmHg in 10 mmHg Schritten im Minutentakt erhoht.
Der systemische Druck wurde wihrenddessen konstant gehalten. Beurteilungskriterium war

der anliegende Kollateraldruck bei einem visuellen Auftreten einer Endoleckage II.
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Migration

Die Membranprothesen wurden im Silikonaneurysma mit dem Graft unterhalb der Renalen
positioniert. Anlehnend an die Migrationsuntersuchungen (Kapitel 3.1.6) wurde der systemi-
sche Druck, welcher zur Migration der Prothesen fiihrt, ermittelt. Der systemische Druck
wurde von 120 mmHg bis maximal 380 mmHg in 5 mmHg Schrittweiten erhoht. Der syste-
mische Volumenfluss wurde entsprechend der physiologischen Bedingungen eingestellt

(Kapitel 3.1.6).

Statistik

Zur Beurteilung der Leckagerate verschiedener Prothesen wurde der Kruskal-Wallis-Test

verwendet (SPSS 13, SPSS Inc., Illinois).

5.4.2 Ergebnisse

Endoleckage I (statisch)

Ohne Prothese betrug der Volumenfluss aus dem Aneurysma 6.676+375 ml/min. Bei der
Versorgung des Aneurysmas mit einer Stentgraftprothese war eine proximale Endoleckage
entlang der Prothese zu beobachten. Das Leckagevolumen sammelte sich im Aneurysmasack

und floss iiber die Kollateralen in den Auffangbehilter (Abbildung 5.30).

Endoleckage

Abbildung 5.30: Messung der Endoleckage I-Rate der Talimed 2 Prothese. Endo-
leckagen entstammen aus dem proximalen Fixierungsbereich (A).

Ausfluss des Leckagevolumens tiber die Kollateralen in den Auf-
fangbehdilter (B).
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Im Vergleich zum unversorgten Aneurysma wurde durch die Implantation der Prothesen der
Volumenfluss aus dem Aneurysma reduziert (Abbildung 5.31): Die Talimed 2 Prothese wies
mit der hochsten Leckagerate noch ca. 25% der Leckagerate des unversorgten Aneurysma
auf. Die Leckagerate beider Membranprothesen war im Vergleich zur Talimed 1 und Tali-
med 2 Prothese gering (15 bzw. 28 Mal geringer; p<0,001). Die Membranprothese mit Niti-

nolstents zeigte eine 3 Mal geringere Leckagerate als die Membran mit Phynoxstents.
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Abbildung 5.31: Volumenfluss pro Minute aufgrund von Endoleckage I bei einer
statischen Druckbelastung von 80 mmHg (n=10).

Endoleckage I (dynamisch)

Die Leckagerate erhohte sich leicht unter der dynamischen Stromungsbelastung im Vergleich
zur statischen Belastung (Abbildung 5.32). Im Vergleich zu den Referenzprothesen zeigte
sich bei der Membranprothese mit Nitinolstents ein 19 bzw. 28 Mal geringerer Volumenfluss
(p<0,001). Die Membranprothese mit Phynoxstents wies eine 3 Mal hohere Leckagerate als

mit Nitinolstents auf.
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Abbildung 5.32: Volumenfluss pro Minute verursacht durch Endoleckage I bei ei-
ner physiologischen Stromungsbelastung (n=10).

Endoleckage 11

Entspricht der anliegende Kollateraldruck dem Startdruck von 60 mmHg, so liegt die Memb-
ranprothese infolge des systemischen Druckes vollstindig an der Aneruysmawand an. Die
Kollateralen werden durch die Membran verschlossen und es tritt keine Endoleckage II auf
(Abbildung 5.33 A). Erst ab einem Kollateraldruck von 11746 mmHg, welcher nahezu dem
systemischen, systolischen Druck (120 mmHg) entspricht, stromt Fliissigkeit von den Kollate-
ralen zwischen Membran und Aneurysmasack (Abbildung 5.33 B). Bei einer Erhohung des
Kollateraldrucks oberhalb des systolischen Druckes wird die Membran von der Aneurysma-

wand getrennt (Abbildung 5.33 C).

Bei der untersuchten Membran handelte es sich um eine uni-iliakale Prothese. Wéhrend des
Experiments zeigte sich, dass der zweite Aneurysmaschenkel von der Membran selbstindig
verschlossen wurde, obwohl eine direkte Verbindung zum systemischen Kreislaufsystem mit

diesem Schenkel vorlag (Anhang C).
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Abbildung 5.33: Abdichtung der Kollateralen durch die Membranprothese bei ei-
nem systemischen Druck von 120/80 mmHg und einem Kollate-
raldruck von 60 mmHg (A). Ab einem Kollateraldruck von
117+6 mmHg trat Fliissigkeit in den Aneurysmasack ein, so dass
sich die Membran vom Aneurysma abhob (B) und (C).

Migration

Migration trat bei der Membranprothese mit Phynoxstents bei 178+6 mmHg auf. Kurz vor der
Migration der Prothese wurde deutlich eine Endoleckage I sichtbar, welche sich zwischen
Graftwand und Membran kurz hinter dem proximalen Bereich sammelte. Mit Nitinolstents
erfolgte keine Migration der Membranprothese innerhalb des getesteten Druckbereiches
(Abbildung 5.34). Auch in Folge der durch die Druckbelastung erfolgten Aufweitung des

Aneurysmas war eine stetige Anpassung der Membran an die Aneurysmawand gegeben.

Abbildung 5.34: Membranprothese mit Nitinolstents im Aneurysma bei einer
Stromungsbelastung  von  120/80 mmHg  (A) und von
380/250 mmHg (B).
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5.4.3 Diskussion

Endoleckage 1

Eine Fixierung durch Nitinolstents gewéhrleistete eine bessere Abdichtung zwischen Memb-
ranprothese und GefaBBwand als durch Phynoxstents. Dieser Effekt war statisch im gleichen
Mafe wie dynamisch zu beobachten; d.h. allein durch eine statische Druckbelastung bzw.
eine konstanten Gefdf3dilatation lag eine schlechtere Anpassung der Membranprothese an die
Gefdlwand mit Phynoxstents vor. Dies ist wahrscheinlich auf die hohe Steifigkeit des Phy-
noxstents zuriickzufiihren. Eine Verwendung eines flexiblen Stents wiirde folglich zu einer
besseren Abdichtung fithren. Von jedem Prototyp wurde jedoch lediglich ein Exemplar herge-
stellt, so dass als Ursache fiir die Abweichung auch Fertigungsungenauigkeiten im Abdich-

tungsbereich nicht ausgeschlossen werden konnen.

Infolge einer dynamischen Stromungsbelastung nahm die Leckagerate zu, welches auf die
Pulsierung der GefdBwand und somit auf die hohere Anforderung an die Flexibilidt der

Stentgrafts zurlickgefiihrt werden kann.

Bei den Talimed™ Prothesen trat mit groerem UbermaR eine hohere Leckagerate auf. Durch
die Uberdimensionierung der Prothese entstehen im Fixierungsbereich Falten am Graft (siche
Kapitel 5.4.2 und Kapitel 3.1.6), welche sich in Form von kleinen Verbindungskanélen zwi-
schen Lumen und Aneurysmasack duBern. Ein groBes UbermaR dieses Prothesentypes kdnnte

somit zu einem erhohten Leckagerisiko fiihren.

Im Vergleich zu den Talimed™ Prothesen erzielten beide Prototypen eine deutlich verbesser-
te, proximale und distale Abdichtung. Das UbermaB3 der Membranprothese war im Vergleich
zu den Talimed™ Prothesen leicht geringer. Aufgrund des grolen Unterschiedes (bis zum 28-
fachen) zwischen den Leckagenraten ist jedoch nicht anzunehmen, dass lediglich durch das
niedrigere UbermaB eine Reduzierung der Leckagerate entsteht. Vielmehr ist die verbesserte
Abdichtung der Membran auf die groe Abdichtungsregion, auf die hohere Anzahl der Stent-
segmente, welche eine bessere Anpassung an das Gefill ermoglichen, auf die Abdichtlippe
und auf die hohere Flexibilitit der diinnen Membran unter Ausbleiben einer Faltenbildung
zuriickzufiihren. Da die Talimed™ Prothesen in der Klinik groBtenteils erfolgreich eingesetzt
werden (Kapitel 4.2.1), sind die niedrigen Leckageraten der Membranprothese vielverspre-

chend hinsichtlich der Protktion von Endoleckagen I.
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Endoleckage 11

Ein vollstindiger Verschluss der Kollateralen konnte durch die Membran bis zu Kollatera-
lendriicken nahe dem systolischen Druck erzielt werden. Physiologische Kollateralendriicke
liegen unterhalb und niemals iiber dem systemischen Druck '°, so dass eine Privention von
Endoleckage II durch die Membran gegeben ist. Ungeklért bleibt allerdings die Auswirkung
des im Aneurysmasack befindlichen Thrombus auf den Verschluss der Kollateralen durch die
Membran. Die Membran erreicht lediglich ein Auskleiden des Lumens. Eine Thrombusstruk-
tur vor den Kollateralen oder eine schmale Kavitit umrahmt von Thrombus konnten einen

Verschluss der Kollateralen durch die Membran verhindern (Abbildung 5.35).

Membran \ , 1hrombus

Volumen
der Kavitat

Abbildung 5.35: Membranprothese bei Auftreten einer E Il geschiitzt durch eine
Thrombusstruktur.

Ein Auftreten von E II korreliert mit der Anzahl der offenen Kollateralen . D.h. ein Vorlie-
gen eine Thrombusformation vor den Kollateralen verhindert ein Auftreten von E II. Ein
sekundéres Auftreten von E II nach 12 Monaten war im untersuchten Patientengut nicht zu
beobachten (sieche Kapitel 4.2.1). Dadurch ist eine Degradation des Thrombus entlang der
thrombosierten Kollateralen unwahrscheinlich. Eine Bildung von Endotension im Aneurys-
masack tiber die thrombosierten Kollateralen wird basierend auf den Ergebnissen des analyti-
schen Modells ausgeschlossen (siehe Kapitel 4.2.3). D.h. im Fall einer Thrombusformation
vor/in den Kollateralen wird E II und Endotension verhindert; ein Verschluss dieser Kollate-

ralen durch die Membran ist im Langzeitverlauf nicht notwendig.

Bei Vorliegen einer kleinen Kavitdt, welche von einem Thrombussaum umschlossen ist und
in der ein retrograder Fluss einstromt, konnte ein Verschluss der Kollateralen durch die

Membranprothese eventuell nicht erreicht werden, da diese nicht bis zum GefdBursprung
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vordringt (Abbildung 5.35). Falls kein Verschluss der E Il durch die Membranprothese in
einem solchen Fall erzielt werden kann, ist der Einfluss dieser Leckage auf die Wiederbelas-
tung des Aneurysmas wahrscheinlich gering. Timaran et al. zeigten in einer in vitro Studie,
dass E II mit kleinen Kavitdten (Volumen<3 cm?®) lediglich einen geringeren Druck an der
GefiBwand verursachen '®®. Zudem beobachteten sie in einer klinischen Studie, dass bei
kleinen Kavitdten (mittlerer Durchmesser 8 mm) im Gegensatz zu groflen Kavitdten (mittlerer
Durchmesser 23 mm) die Gefahr einer Zunahme des Aneurysmsas deutlich reduziert ist '®’.
Eine endgiiltige Aussage iliber die Effektivitdt der Abdichtung von E II durch die Memr-

banprothese kann jedoch erst in einer Tierstudie getroffen werden, aber auch hier sehen die

Ergebnisse vielversprechend aus.

Migration

Migration trat bei der Verwendung der Membranprothese mit Phynoxstents im klinisch rele-
vanten Bereich auf. Obwohl die statischen Dislokationskrifte bei den Phynoxstents hoher als
bei den Nitinolstents ausfielen (Abbildung 5.21), migrierte die Membranprothese mit Niti-
nolstents nicht. Diese Diskrepanz ist wahrscheinlich auf die Durchmesserdnderung des Gefa-
Bes wahrend eines Pulszyklus zuriickzufiihren, welches die Wichtigkeit der Auslegung einer

flexiblen, anpassungsfihigen Prothese iiber einen groBen UbermaBbereich unterstreicht.

Wihrend des Migrationsversuches war eine deutliche Aufweitung des Aneurysmas infolge
der hohen systemischen Druckbelastung zu beobachten (Abbildung 5.34 B). Dies unter-
streicht den Punkt, dass die Membran lediglich die Funktion einer Abdichtung und nicht einer

Druckprotektion erfiillt.

Abbildung 5.36: Membranprothese in Verbindung mit der Anaconda™ Prothese.
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5.5 Diskussion

Zurzeit sind Migration der Stentgrafts und Endoleckagen hiufige Komplikationen von
EVAR. Durch die Morphologiednderung des Aneurysmas entstehen ein Abknicken der Pro-
thesen und ein Verlust des UbermaBes in den Fixierungszonen im pri-operativen Zeitraum.
Ein Optimieren der Grundstruktur der Stentgraftdesigns wird diese Probleme reduzieren,
jedoch nicht vollstindig beseitigen. Die Kombination von Membran und Stentgraft ist eine
Moglichkeit zur vollstindigen Isolierung des Aneurysmas. Eine mogliche Auslegung sowie
Herstellung und erste préi-klinische Priifungen dieser Membranprothese wurden in dieser

Arbeit vorgestellt.

Durch den Einsatz der Membranprothese wird eine Abdichtung der Kollateralen und eine
verbesserte Abdichtung gegen Endoleckage I erzielt. Durch die Uberdimensionierung der
Membran ist eine Anpassung dieser an das Aneurysma iiber ein breites Patientenspektrum

moglich.

Singuliires System

Durch die singuléire Membranprothese wird keine Entlastung des degenerierten GefaBBberei-
ches erreicht. Zur Entlastung der degenerierten GefaBwand ist daher die Verwendung der
Membran in Kombination mit einem Stentgraft notwendig (duales Prothesensystem,
Abbildung 5.36) oder aber eine feste Verbindung der Membran mit der umliegenden Gefal3-
wand (z.B. Verkleben oder Einwachsen) Vorraussetzung. Im zweiten Fall wiirde durch die
Membran eine Verstirkung der GefaBwand erfolgen, welche eine zukiinftige Ruptur verhin-
dern soll. Dieses wire eine elegante Losung eine Ruptur zu vermeiden, da Spatkomplikatio-
nen infolge Morphologiednderungen des Aneurysmas (auch durch eine Aufweitung des pro-
ximalen GefdBes) nicht mehr auftreten wiirden. Das Erreichen einer solchen Verbindung ist
beim Vorliegen von Thrombus im Aneurysmasack jedoch problematisch. Dieser Aspekt kann
nur in Tierstudien ndher evaluiert werden. Weitere Untersuchungen hinsichtlich einer Embo-
liegefahr bei einem singuldren Einsatz der Membranprothese sollten ebenfalls in Tierversu-

chen folgen.

Bei der Versorgung eines bereits rupturierten Aneurysmas muss zudem sichergestellt werden,
dass die singulidre, liberdimensionierte Membranprothese nicht durch den Rupturschlitz aus-

treten kann (Abbildung 5.37). Die maximale Grofle des erlaubten Rupturspaltes muss dem-
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nach bestimmt werden. Auch dieses Problem sollte an nativen Gefdflen und nicht an Silikon-
modellen gekldart werden. Im Rahmen dieser Arbeit kann nur festgehalten werden, dass ein
Rupturspalt in Silikonmodellen unterhalb von 8 mm unproblematisch war und iiber 30 mm zu

einem Austritt der Membran fiihrte.

Abbildung 5.37: Rupturiertes Aneurysma (A), kiinstliche Ruptur im Aneurysma-
modell (B); Membran unter physiologischer Belastung im ruptu-
rierten Aneurysmamodell (C).

Duales System

Durch den gefiillten Raum zwischen Stentgraft und Prothese entsteht ein Hinterschluss, so
dass eine Migration des dualen Prothesensystems, auch bei mangelhaften Fixierungskriften,
verhindert wird. Vorraussetzung dabei ist, dass der Stentgraft fest mit der Membran verbun-

den und die vordefinierte Andockstelle vollstindig abgedichtet ist.

Bei einer getrennten Implantation von Membranprothese und Stentgraft konnte die Einfiih-
rung des Stentgrafts in die Membran problematisch sein. Zwar ist die Membran sehr diinn, so
dass kaum eine Verengung der Gefille vorliegt; allerdings konnte die Katheterspitze in der
Membran hédngen bleiben, diese verschieben oder beschddigen. Ein einteiliges Stentgraft-

Membran-System wiirde dieses Problem umgehen.

Bei einer Gefédf3dilatation im Fixierungsbereich wiirde das duale System vor @hnlichen Prob-
lemen wie giingige Stentgrafts stehen, da auch dieses nur iiber einem vordefinierten Uber-
maBbereich fixiert ist. Das duale System wiirde zwar aufgrund des gefiillten Zwischenraumes
nicht migrieren, jedoch wiirde eine E I nur vermindert, aber nicht verhindert werden. Umso

wichtiger ist ein Einwachsen der Stentgraftprothesen in den meist noch gesunden Fixierungs-
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abschnitten. Ein Vorschlag iiber die Anderung der Oberflichenstruktur durch eine zusétzliche
Beschichtung wurde in diesem Studienabschnitt vorgestellt. Untersuchungen des Einwachs-
verhaltens konnen jedoch nur am Tiermodell erfolgen und spédter am Menschen beurteilt

werden. Diese Versuche waren nicht Rahmen dieser Arbeit.
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Aufgrund der ansteigenden Privalenz von Gefakrankheiten in den westlichen Landern wer-
den zuverlissige Behandlungsverfahren zur Uberbriickung von Aneurysmen immer wichtiger.
Die endovaskuldre Behandlung mittels Stentgraft hat sich in den letzten Jahren aufgrund der
schonenden Implantationstechnik zu einem Alternativverfahren zur Uberbriickung von Aneu-
rysmen entwickelt. Vorzugsweise fiir dltere, multimorbide Patienten wird dieses Verfahren
angewandt, obgleich EVAR insbesondere bei diesem Patientengut limitiert einsetzbar ist. Bei
stark verwinkelten Gefillen ist EVAR problematisch, und post-operative Morphologiednde-
rungen des Aneurysmas fithren zu hohen Anforderungen an die Adaptationsfdhigkeit einer
Stentgraftprothese im GefdB. Die Komplikationsraten sind entsprechend hoch. Bislang sind
die Anforderungen an die Stentgraftprothesen nicht vollstindig definiert und die pri-

klinischen Testsysteme unzureichend.

Diese Arbeit liefert einen Beitrag zur Testung und Auslegung von Stentgraftprothesen. Sie
stellt einen weiteren Schritt zur Erfassung der Anforderungen von Stentgrafts und deren

Designumsetzung dar.

Prii-klinische Untersuchungen

Zur Untersuchung von Stentgraftprothesen in Hinblick auf Migration und Leckagen wurden
Testsysteme erstellt und evaluiert. Es zeigte sich, dass Untersuchungen in einem Modell-
Kreislaufsystem ein probates Mittel zur Versagensanalyse ist. Parameter wie beispielsweise
die Implantationssituation der Prothesen konnten variiert und reproduzierbar untersucht wer-
den. Klinische Félle konnten nachgestellt, die Ursachen fiir die auftretende Komplikation
erfasst und die Erkenntnisse zur Auslegung der Prothesen genutzt werden. Die Anderung der
Morphologie des Aneurysmas sollten in préi-klinischen Studien beriicksichtigt werden, insbe-
sondere da groBe Stauchungen der Prothese (~50%) und Anderungen der Geometrie der

Fixierungszonen im Patienten beobachtet wurden.
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Einen grofBen Unsicherheitsfaktor fiir die Auslegung einer Prothese stellt die gefundene Dis-
krepanz zwischen der experimentell bestimmten, statischen Fixierungskraft des Stentgrafts
(Dislokationstest) und den berechneten angreifenden Stromungskriften (Impulssatz) zum
Zeitpunkt der Migration unter dynamischer Stromungsbelastung dar. Die bestehenden Be-
rechnungsmodelle zur Bestimmung der Stromungskrifte an der Prothese miissen folglich
ergdnzt werden. Die an der Prothese angreifenden Querkriafte und Momente sollten in Abhén-
gigkeit von der Struktursteifigkeit der Prothese analysiert werden, so dass prizisere Aussagen
beziiglich der Belastung der Prothese moglich werden. Die Beriicksichtigung dieser Kompo-
nenten kdnnten auch Aussagen in Hinblick der Migration des distalen Schenkels ermdglichen.
Der dynamischen Kraftkomponente des systemischen Drucks als Belastungs- und Fixierungs-
komponente sollte in zukiinftigen Modellen Rechnung getragen werden. Soweit diese Aspek-
te nicht in andere Testsysteme oder Berechnungen integriert worden sind, sind pri-klinische
Experimente in einem Modell-Kreislaufsystem unter Variation der Prothesenposition im

Aneurysma erforderlich.

FEM erwies sich zur Auslegung der Stents an der Prothese als ein zweckmaBiges Verfahren,
jedoch waren in dem verwendeten einfachen Modell lediglich qualitative und keine quantita-

tiven Aussagen iiber die Fixierung des Stents moglich.

Untersuchungen hinsichtlich der Abdichtung der GefaB3prothese durch Thrombus sind anhand
von in vitro Untersuchungen nur im beschrinkten Rahmen moglich. Das physiologische
System kann in seiner Dynamik nicht vollstdndig nachgebildet werden. Daher konnen ledig-
lich Aussagen tiber den direkt post-operativen Zustand getroffen werden. Jedoch sollte bei der
Auslegung der Prothesenpermeabilitit und der Beurteilung der pré-operativ vorliegenden
Thrombusformation, vom ungiinstigsten Fall ausgegangen werden, da sowohl eine Verfesti-
gung, als auch eine Lyse im post-operativen Zeitraum zur Anderung der Abdichtungseigen-
schaft von Thrombusformationen fiihrt. Die in dieser Studie ermittelten Permeabilitit von
Thrombus und thrombosierten GefaBprothesen konnen in diesem Rahmen als Richtlinie

verwendet werden.

Versagensanalyse

Die wichtigsten Parameter beziiglich der Fixierungskomponente der Prothese waren die Lén-
ge der Fixierungsstrecke und das UbermaB des Stentgrafts in den Fixierungsregionen. Insbe-
sondere die Lénge, welche nicht nur durch die Radialkraft der Prothese, sondern vielmehr

durch den systemischen Druck eine hohe Fixierungskraft hervorruft, sollte vom behandelten
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Arzt nicht unter 10 mm ausgelegt werden. Der zusédtzliche Kraftgewinn durch die Erh6hung
des UbermaBes war aufgrund der Eigenschaft des Nitinolstents der Prothesen eher marginal;
jedoch wurde die Fixierung bei einem Ubermal unterhalb von 10% stark vermindert. Haken
an den Prothesen scheinen eine sichere Fixierung zu gewihrleisten, zumal keine Migration

von Stentgrafts mit Hakensystemen beobachtet werden konnte.

Die in dieser Arbeit aufgestellte Hypothese I, dass eine Migration im spiteren post-operativen
Zeitverlauf durch die Morphologiednderung des Aneurysmas hervorgerufen wird, kann auf-
grund der ienzelnen Studien gestiitzt werden. Eine ungiinstige préa-klinische Geometriebedin-
gungen in den Fixierungszonen oder eine mangelhafte Positionierung des Stentgrafts wéhrend
der Implantation zeigte in dem betrachteten Patientenpool keine Relevanz beziiglich der
Migration der Stentgrafts. Vielmehr wurde die Fixierung des Stentgrafts infolge des Verlustes
an Kontaktfliche zwischen Gefdl und Stentgraft und infolge der GefdBerweiterung mit ent-
sprechender UbermafBabnahme reduziert sowie durch das Abknicken der Prothese infolge der
Gefaflverwinkelung die Belastungskomponente erhdht.

Zur Fritherkennung einer Migrationsgefahr sollte daher neben dem maximalen Durchmesser
des Aneurysmas bei den post-operativen Nachuntersuchungen der Durchmesser in den Fixie-
rungsbereichen bestimmt und das aktuelle UbermaR der Prothese sowie die Fixierungslinge
kontrolliert werden. Die Zunahme der Stromungskraft an der Prothese verursacht durch die
Anderung der Position der Prothese im post-operativen Zeitraum war eher gering. Jedoch
zeigte sich experimentell, dass bei einem Wegfall der distalen Abstiitzung einer Standardpro-
these mit zunehmendem Prothesenwinkel die Wahrscheinlichkeit einer Migration rapide
zunimmt, so dass durch eine Optimierung des Prothesendesigns insbesondere dem Abknicken

von Stentgrafts entgegen gewirkt werden sollte.

Die Einschitzung eines Erfolgs- oder Misserfolgs der Uberbriickung eines Aneurysmas der
Bauchaorta durch eine endovaskulire Prothese ist schwierig, da der Druck im Aneurysmasack
und die maximale Festigkeit der GefdBwand in der Regel unbekannt sind. Standardgemal,
wird als Beurteilungskriterium der maximale Durchmesser des Aneurysmas herangezogen.
Bei einem Vergleich dieser Durchmesserbestimmung auf Grundlage von schichtweisen 2D-
CT-Untersuchungen oder einer 3D-rekonstruierten Aneurysmageometrie zeigte sich, dass
Aussagen iiber den Erfolg von EVAR bereits verfahrensbedingt in einzelnen Nachuntersu-
chungszeitpunkten abweichen. Abweichungen im Verfahren, welche filschlich zu einem

Eingriff hétten fiihren kdnnen, sind jedoch nur in einem von sechzehn Patienten aufgetreten,
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so dass zwar die Beurteilung anhand von 3D-Datensitzen empfehlenswert, jedoch fiir die

Nachuntersuchungen nicht unbedingt zwingend ist.

Das Rupturrisko eines mit einem Stentgraft iiberbriickten Bauchaortenaneurysmas liegt bei
2% innerhalb von 6 Jahren **, so dass das Verfahren prinzipiell Erfolg versprechend ist. Umso
schwieriger ist es jedoch, Komplikationen wie Endoleckagen und Endotension einzuordnen.
Nicht jeder Endoleckage folgte eine Grolenzunahme des Aneurysmas, und nicht alle versorg-
ten Aneurysmen ohne diagnostizierte Leckage schrumpften post-operativ. Endoleckage I, bei
der eine direkte Verbindung zwischen systemischen Blutfluss und Aneurysmasack besteht,
filhrte auch in dieser Studie verstirkt zur Re-Intervention sowie zur Revision von Prothesen.
Endoleckage II trat im Vergleich zu den anderen Leckagen am héufigsten auf und fiihrte
ebenfalls vermehrt zu einer Re-Intervention. Der Erfolg bei einer Re-Intervention von Endo-
leckage I war méBig, so dass diese bereits im Vorfeld vermieden werden sollte. Eine feste,
organisierte Struktur des im Aneurysmasack befindlichen Thrombus sollte daher sichergestellt
werden oder die offenen Kollateralen bereits im Rahmen der Behandlung préventiv verschlos-

sen werden.

Die zweite Hypothese dieser Studie, die Ursache von Endotension liegt in einem schleichen-
den Volumenstrom durch den Stentgraft, {iber die Kollateralen oder dem im Fixierungsbe-
reich bestehenden Thrombus, wurde teilweise bestétigt: Ein niedriger Volumeneinstrom iiber
die Prothesenwand oder den Thrombus im Fixierungsbereich kann bereits zur erhohten Drii-
cken im Aneurysmasack fithren. Zwar reduziert organisierter Thrombus im Aneurysmasack
diesen Druck, jedoch ist die Permeabilitit von Thrombus um ein Vielfaches (1000-faches)
hoher als die Permeabilitit der GefdBwand. Ein Thrombus im Fixierungsbereich ist lediglich
bei kurzer Fixierungszone und gewisser Lumenquerschnittsfliche problematisch. Ein Volu-
mentransfer tiber thrombosierte Kollaterale wird aufgrund des hohen Widerstandes bedingt

durch die GefdBlange und dem geringen GefaBquerschnitt als unproblematisch angesehen.

Designkriterien

Zur Fixierung der Prothese sind steife Haken in Kombination mit einer nachgiebigen
Stentstruktur im Fixierungsbereich geeignet. Aufgrund der grolen Morphologiednderung des
Aneurysmas wird eine flexible, weiche Struktur {iber die Lange favorisiert. Keine zusitzliche
Abstiitzung der Prothese auf dem Gefdll oder der Bifurkation ist somit mdglich, jedoch wird
eine Anpassung des Stentgrafts an die Verdnderungen des Aneurysmas gewéhrleistet, welches

fiir eine dauerhafte Uberbriickung vorteilhaft ist.
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Kapitel 6  Schlussbemerkung

Zur Vermeidung von Endoleckagen ist ein grofler Fixierungsbereich sinnvoll. Dieser Aspekt

sollte in das Design der Prothese einflieen.

Keine Stentgraftprothese 10st bislang das Problem des Fixierungs- und Abdichtungsverlust im
oberen Fixierungsbereich aufgrund des fortschreitenden Aortendurchmessers. Unabhingig
von der Fixierungsart ist zur Verhinderung des Versagens der Prothese ein groBes Ubermal3
notwendig. Hohe UbermaBe bedeuten aufgrund von Faltenbildung des Grafts jedoch eine
schlechte Abdichtung am GefaB3. Zudem sind der Reichweite der Aufweitung des Stentgrafts
Grenzen gesetzt, da die Stents lediglich iiber einen gewissen Bereich komprimierbar und
expandierbar sind. Eine sekundére Fixierung durch ein Einwachsen des Gefiafles in die Pro-

these in den Fixierungsbereichen sollte daher angestrebt werden.

Eine hohe Permeabilitit der Graftmaterialien kann eine Endotension verursachen. Durch die
Beschichtung der Prothesen kann die Permeabilitit von thrombosierten Prothesenmaterialien
deutlich gesenkt werden. Zur Gewihrleistung einer Pridvention von Endotension ist eine
Permeabilitit & < 0,0002mm®*/(Ns) anzustreben. Dies kann entweder durch einen niedrig
pordsen Graft oder durch eine Endothealisierung des Prothesenlumens im post-operativen

Verlauf erreicht werden.

Design

Konventionelle Stentgraftdesigns weichen in Geometrien und Funktionsweise nur geringfiigig
voneinander ab. Das in dieser Arbeit entwickelte Prothesendesign nutzt in Hinblick auf die
Abdichtung und Fixierung ein neues Wirkprinzip, welches im Rahmen dieser Arbeit paten-
tiert wurde. Durch das vollstindige Auskleiden des Aneurysmas mit einer Membran wird eine
verbesserte Abdichtung und ein Schutz vor Endoleckage II erzielt. Durch die Uberdimensio-
nierung und die fehlende Steifigkeit der Prothese wird ein Abknicken des Grafts vermieden
und das Migrationsrisiko minimiert. Fixierungs- oder Abdichtungsverluste aufgrund fort-
schreitender proximaler GefaB3dilatation kann auch hier nur durch das Einwachsen der Prothe-
se erreicht werden. Erste Ansdtze zur Verbesserung des Einwachsverhaltens der GefdBwand
in die Prothese wurden vorgestellt. Inwieweit das Konzept als singulires System oder in
Kombination mit einem Stentgraft funktionell bessere Ergebnisse zeigt, wird sich in nachfol-
genden Tierstudien zeigen. Das Risiko einer Embolisatie bei der singuldren Variante und die
Ermittlung der Dauerfestigkeit der Membran miissen noch nédher untersucht werden. Im Fall
eines singuldren Einsatzes sind eine Optimierung der Fixierung und eine Entwicklung des

Implantationsbestecks erforderlich.
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Kapitel 6  Schlussbemerkung

Zusammenfassend sind die ersten Ergebnisse im Vergleich zu Standardprothesen vielverspre-
chend, so dass das Auskleiden des Aneurysmas zukiinftig eine Alternative zu den Standard-
prothesen oder eine zusitzliche Erweiterung der Stentgrafts zur Versorgung eines Aneurys-

mas darstellt.

188



LITERATURVERZEICHNIS

[1]

2]

[3]

[4]

[5]

[6]

[7]

[8]

[9]

[10]

[11]

[12]

Electronic Citation, http://www.medscape.com, 2003.
Electronic Citation, http://www .heartstats.org/datapage.asp?id=1570, 2005.
Electronic Citation, www.vascularweb.de, 2004.

Electronic Citation, https://www.uni-
hohenheim.de/wwwin140/info/interaktives/bmi.htm, 2008.

Aarts, F., van, S. S., Blankensteijn, J. D., 2005. Endovascular aneurysm repair
Versus open aneurysm repair: comparison of treatment outcome and procedure-related
reintervention rate. Ann.Vasc.Surg. 19, 699-704.

Aarts, N. J., Schurink, G. W., Schultze Kool, L. J., Bode, P. J., van Baalen, J. M.,
Hermans, J., van Bockel, J. H., 1999. Abdominal aortic aneurysm measurements for

endovascular repair: intra- and interobserver variability of CT measurements. Eur.J
Vasc.Endovasc.Surg. 18, 475-480.

Abel, D. B., Dedashtian, M. M., Rodger, S. T., Smith, A., Smith, L. J., Waninger,
M. S., 2006. Evaluation and future of preclinical testing for endovascular grafts.
J.Endovasc.Ther. 13, 649-659.

Adolph, R., Vorp, D. A., Steed, D. L., Webster, M. W., Kameneva, M. V., Wat-
kins, S. C., 1997. Cellular content and permeability of intraluminal thrombus in ab-
dominal aortic aneurysm. J.Vasc.Surg. 25, 916-926.

Ahn, S. S., Ro, K. M., 2001. Design of endovascular grafts for abdominal aortic
aneurysm repair. Ann.Vasc.Surg. 15, 123-127.

Al-Omran, M., Verma, S., Lindsay, T. F., Weisel, R. D., Sternbach, Y., 2004.
Clinical decision making for endovascular repair of abdominal aortic aneurysm. Circu-
lation 110, 517-523.

Albertini, J., Kalliafas, S., Travis, S., Yusuf, S. W., Macierewicz, J. A., Whitaker,
S. C., Elmarasy, N. M., Hopkinson, B. R., 2000. Anatomical risk factors for proxi-
mal perigraft endoleak and graft migration following endovascular repair of abdomi-
nal aortic aneurysms. Eur.J.Vasc.Endovasc.Surg. 19, 308-312.

Allenberg, J. R., Schumacher, H., 1995. Endovascular reconstruction of infrarenal
abdominal aortic aneurysm. Chirurg. 66, 870-877.

189



[13]

[14]

[15]

[16]

[17]

[18]

[19]

[20]

[21]

[22]

[23]

Literatur

ASERNIP-S (Chairman Maddern G.), 2001. Audit of endoluminal repair of ab-
dominal aortic aneurysm: 18-month progress report.

Auricchio, F., Loreto, M., Sacco, E., 2000. Finite-element analysis of a stenotic
artery revascularization through a stent insertion. Computer methods in biomechanics
and biomedical engineering 0, 1-15.

Auricchio, F., Tylor, R., 1997. Shape Memory Alloys: modelling and numerical
simulations of the finite-strain superelastic behavior. Computer Methods
Appl.Mech.Engrg 143, 175-194.

Backhaus, Erichson, Plinke, Weiber, 2000. Multivariate Analysemethoden. Sprin-
ger, Berlin.

Badran, M. F., Gould, D. A., Raza, 1., McWilliams, R. G., Brown, O., Harris, P.
L., Gilling-Smith, G. L., Brennan, J., White, D., Meakin, S., Rowlands, P. C.,
2002. Aneurysm neck diameter after endovascular repair of abdominal aortic aneu-
rysms. J.Vasc.Interv.Radiol. 13, 887-892.

Bargellini, 1., Cioni, R., Petruzzi, P., Pratali, A., Napoli, V., Vignali, C., Ferrari,
M., Bartolozzi, C., 2005. Endovascular repair of abdominal aortic aneurysms: analy-
sis of aneurysm volumetric changes at mid-term follow-up. Cardio-
vasc.Intervent.Radiol. 28, 426-433.

Barret, P. R., Cinningham, P., 2004. Super elastic alloy frame design using the
ANSYS workbench envirnment.

Baum, R. A., Carpenter, J. P., Cope, C., Golden, M. A., Velazquez, O. C., Ne-
schis, D. G., Mitchell, M. E., Barker, C. F., Fairman, R. M., 2001. Aneurysm sac

pressure measurements after endovascular repair of abdominal aortic aneurysms.
J.Vasc.Surg. 33, 32-41.

Baum, R. A., Carpenter, J. P., Stavropoulous, S. W., Fairman, R. M., 2001. Diag-
nosis and management of type 2 endoleaks after endovascular aneurysm repair.
Tech.Vasc.Interv.Radiol. 4, 222-226.

Baum, R. A., Carpenter, J. P., Tuite, C. M., Velazquez, O. C., Soulen, M. C.,
Barker, C. F., Golden, M. A., Pyeron, A. M., Fairman, R. M., 2000. Diagnosis and
treatment of inferior mesenteric arterial endoleaks after endovascular repair of ab-
dominal aortic aneurysms. Radiology 215, 409-413.

Baum, R. A., Stavropoulos, S. W., Fairman, R. M., Carpenter, J. P., 2003. En-
doleaks after endovascular repair of abdominal aortic aneurysms. J Vasc.Interv.Radiol.
14, 1111-1117.

190



[24]

[25]

[26]

[27]

[28]

[29]

[30]

[31]

[32]

[33]

[34]

[35]

Literatur

Beebe, H. G., Kritpracha, B., 2004. Computed tomography scanning for endograft
planning: evolving toward three-dimensional, single source imaging.
Semin.Vasc.Surg. 17, 126-134.

Beebe, H. G., Kritpracha, B., 2004. Computed tomography scanning for endograft
planning: evolving toward three-dimensional, single source imaging.
Semin.Vasc.Surg. 17, 126-134.

Beebe, H. G., Kritpracha, B., 2004. Computed tomography scanning for endograft
planning: evolving toward three-dimensional, single source imaging.
Semin.Vasc.Surg. 17, 126-134.

Berger, K., Sauvage, L. R., Rao, A. M., Wood, S. J., 1972. Healing of arterial pros-
theses in man: Its incompletness. Ann.Surg. 175, 118-127.

Bland, J. M., Altman, D. G., 1995. Comparing methods of measurement: why plot-
ting difference against standard method is misleading. pp. 1085-1087.

Blum, U., Voshage, G., Beyersdorf, F., Tollner, D., Spillner, G., Morgenroth, A.,
Nagel, G., Schlensack, C., Langer, M., 1997. Two-center German experience with
aortic endografting. J.Endovasc.Surg. 4, 137-146.

Blum, U., Voshage, G., Lammer, J., Beyersdorf, F., Tollner, D., Kretschmer, G.,
Spillner, G., Polterauer, P., Nagel, G., Holzenbein, T., 1997. Endoluminal stent-
grafts for infrarenal abdominal aortic aneurysms. N.Engl.J.Med. 336, 13-20.

Brewster, D. C., Cronenwett, J. L., Hallett, J. W., Jr., Johnston, K. W., Krupski,
W. C., Matsumura, J. S., 2003. Guidelines for the treatment of abdominal aortic an-
eurysms: Report of a subcommittee of the Joint Council of the American Association
for Vascular Surgery and Society for Vascular Surgery. J.Vasc.Surg. 37, 1106-1117.

Brewster, D. C., Geller, S. C., Kaufman, J. A., Cambria, R. P., Gertler, J. P.,
Lamuraglia, G. M., Atamian, S., Abbott, W. M., 1998. Initial experience with en-
dovascular aneurysm repair: comparison of early results with outcome of conventional
open repair. J.Vasc.Surg. 27, 992-1003.

Broeders, 1. A., Blankensteijn, J. D., Gvakharia, A., May, J., Bell, P. R., Sweden-
borg, J., Collin, J., Eikelboom, B. C., 1997. The efficacy of transfemoral endovascu-
lar aneurysm management: a study on size changes of the abdominal aorta during mid-
term follow-up. Eur.J.Vasc.Endovasc.Surg. 14, 84-90.

Brown, L. C., Powell, J. T., 1999. Risk factors for aneurysm rupture in patients kept
under ultrasound surveillance. UK Small Aneurysm Trial Participants. Ann.Surg. 230,
289-296.

Cao, P., Verzini, F., Parlani, G., Rango, P. D., Parente, B., Giordano, G., Mosca,
S., Maselli, A., 2003. Predictive factors and clinical consequences of proximal aortic

191



[36]

[37]

[38]

[39]

[40]

[41]

[42]

[43]

[44]

[45]

[46]

[47]

Literatur

neck dilatation in 230 patients undergoing abdominal aorta aneurysm repair with self-
expandable stent-grafts. J.Vasc.Surg. 37, 1200-1205.

Cao, P., Verzini, F., Zannetti, S., De, R. P., Parlani, G., Lupattelli, L., Maselli, A.,
2002. Device migration after endoluminal abdominal aortic aneurysm repair: analysis
of 113 cases with a minimum follow-up period of 2 years. J Vasc.Surg. 35, 229-235.

Cayne, N. S., Veith, F. J., Lipsitz, E. C., Ohki, T., Mehta, M., Gargiulo, N., Suggs,
W. D., Rozenblit, A., Ricci, Z., Timaran, C. H., 2004. Variability of maximal aortic

aneurysm diameter measurements on CT scan: significance and methods to minimize.
J.Vasc.Surg. 39, 811-815.

Chaikof, E. L., Fillinger, M. F., Matsumura, J. S., Rutherford, R. B., White, G.
H., Blankensteijn, J. D., Bernhard, V. M., Harris, P. L., Kent, K. C., May, J.,
Veith, F. J., Zarins, C. K., 2002. Identifying and grading factors that modify the out-
come of endovascular aortic aneurysm repair. J.Vasc.Surg. 35, 1061-1066.

Chaudhuri, A., Ansdell, L. E., Grass, A. J., Adiseshiah, M., 2004. Intrasac pressure
waveforms after endovascular aneurysm repair (EVAR) are a reliable marker of type I

endoleaks, but not type II or combined types: an experimental study.
Eur.J.Vasc.Endovasc.Surg. 28, 373-378.

Cho, J. S., Dillavou, E. D., Rhee, R. Y., Makaroun, M. S., 2004. Late abdominal
aortic aneurysm enlargement after endovascular repair with the Excluder device.
J.Vasc.Surg. 39, 1236-1241.

Chobanian, A. V., 2003. The seventh report of the joint national committee on pre-
vention, detection, evaluation and treatment of high blood pressure. JAMA 289, 2560-
2571.

Chuter, T. A., 2003. The choice of stent-graft for endovascular repair of abdominal
aortic aneurysm. J Cardiovasc.Surg.(Torino) 44, 519-525.

Chuter, T. A., 2002. Stent-graft design: the good, the bad and the ugly. Cardio-
vasc.Surg. 10, 7-13.

Clowes, A. W., Kohler, T., 1991. Graft Endotheliazation: the role of of angiogenic
mechanism. J Vasc.Surg. 13, 734-736.

Cronenwett, J. L., 1996. Variables that affect the expansion rate and rupture of ab-
dominal aortic aneurysms. Ann.N.Y.Acad.Sci. 800, 56-67.

Cronenwett, J. L., 2005. Endovascular aneurysm repair: important midterm-results.
Lancet 365, 2156-2158.

Cronenwett, J. L., Murphy, T. F., Zelenock, G. B., Whitehouse, W. M., Jr., Lin-
denauer, S. M., Graham, L. M., Quint, L. E., Silver, T. M., Stanley, J. C., 1985.

192



[48]

[49]

[50]

[51]

[52]

[53]

[54]

[55]

[56]

[57]

[58]

[59]

Literatur

Actuarial analysis of variables associated with rupture of small abdominal aortic aneu-
rysms. Surgery 98, 472-483.

Darling, R. C., 111, Brewster, D. C., Darling, R. C., Lamuraglia, G. M., Moncure,
A. C., Cambria, R. P., Abbott, W. M., 1989. Are familial abdominal aortic aneu-
rysms different? J.Vasc.Surg. 10, 39-43.

Deplano, V., Knapp, Y., Bertrand, E., Gaillard, E., 2007. Flow behaviour in an
asymmetric compliant experimental model for abdominal aortic aneurysm. J.Biomech.
40, 2406-2413.

Di Martino, E. S., Bohra, A., Vande Geest, J. P., Gupta, N., Makaroun, M. S.,
Vorp, D. A., 2006. Biomechanical properties of ruptured versus electively repaired
abdominal aortic aneurysm wall tissue. J Vasc.Surg. 43, 570-576.

Diamond, S. L., Anand, S., 1993. Inner clot diffusion and permeation during fibri-
nolysis. Biophys.J. 65, 2622-2643.

Dias, N. V., Ivancev, K., Malina, M., Resch, T., Lindblad, B., Sonesson, B., 2004.
Intra-aneurysm sac pressure measurements after endovascular aneurysm repair: differ-

ences between shrinking, unchanged, and expanding aneurysms with and without en-
doleaks. J.Vasc.Surg. 39, 1229-1235.

Diethrich, E. B., 2006. The bumpy road is over. Endoluminal grafts for abdominal
aortic aneurysm repair will be the gold standard. J Cardiovasc.Surg.(Torino) 47, 235-
237.

Dillavou, E. D., Buck, D. G., Muluk, S. C., Makaroun, M. S., 2003. Two-
dimensional versus three-dimensional CT scan for aortic measurement.
J.Endovasc.Ther. 10, 531-538.

Dobrin, P. B., Schwarcz, T. H., Baker, W. H., 1988. Mechanisms of arterial and
aneurysmal tortuosity
128. Surgery 104, 568-571.

Dobrin, P. B., Schwarcz, T. H., Baker, W. H., 1988. Mechanisms of arterial and
aneurysmal tortuosity. Surgery 104, 568-571.

Dubost, C., Allary, M., Oeconomos, N., 1952. Resection of an aneurysm of the
abdominal aorta: reestablishment of the continuity by a preserved human arterial graft,
with results after five months. Arch.Surg. 64, 405-408.

Eckstein, H. H., Knipfer, E., 2007. Status quo der Gefdlchirurgie. Chirurg 78, 583-
592.

Ellozy, S. H., Carroccio, A., Lookstein, R. A., Jacobs, T. S., Addis, M. D., Teodo-
rescu, V. J., Marin, M. L., 2006. Abdominal aortic aneurysm sac shrinkage after en-

193



[60]

[61]

[62]

[63]

[64]

[65]

[66]

[67]

[68]

[69]

[70]

[71]

Literatur

dovascular aneurysm repair: correlation with chronic sac pressure measurement. J
Vasc.Surg. 43, 2-7.

England, A., Butterfield, J. S., Jones, N., McCollum, C. N., Nasim, A., Welch, M.,
Ashleigh, R. J., 2004. Device migration after endovascular abdominal aortic aneu-
rysm repair: experience with a talent stent-graft. J.Vasc.Interv.Radiol. 15, 1399-1405.

Erbel, R., Fischer, A., 2000. Flexible Unterstiitzung: Metallische Biowerkstoffe fiir
coronare Stents. Essener Unikate 13.

Erbel, R., Haude, M., Hopp, H. W., Franzen, D., Rupprecht, H. J., Heublein, B.,
Fischer, K., de, J. P., Serruys, P., Rutsch, W., Probst, P., 1998. Coronary-artery
stenting compared with balloon angioplasty for restenosis after initial balloon angio-
plasty. Restenosis Stent Study Group. N.Engl.J Med. 339, 1672-1678.

Fan, C. M., Rafferty, E. A., Geller, S. C., Kaufman, J. A., Brewster, D. C., Cam-
bria, R. P., Waltman, A. C., 2001. Endovascular stent-graft in abdominal aortic an-
eurysms: the relationship between patent vessels that arise from the aneurysmal sac
and early endoleak. Radiology 218, 176-182.

Fillinger, M., 2006. Three-dimensional analysis of enlarging aneurysms after en-
dovascular abdominal aortic aneurysm repair in the Gore Excluder Pivotal clinical
trial. J.Vasc.Surg. 43, 888-895.

Fillinger, M. F., 1999. Postoperative imaging after endovascular AAA repair.
Semin.Vasc.Surg. 12, 327-338.

Internet Communication,Firma Binder 2005.

Fransen, G. A., Desgranges, P., Laheij, R. J., Harris, P. L., Becquemin, J. P.,
2003. Frequency, predictive factors, and consequences of stent-graft kink following
endovascular AAA repair. J.Endovasc.Ther. 10, 913-918.

Fung, Y. C., 1996. Biomechanics Circulation. Springer Verlag, New York.

Gawenda, M., Jaschke, G., Winter, S., Wassmer, G., Brunkwall, J., 2003. En-
dotension as a result of pressure transmission through the graft following endovascular
aneurysm repair--an in vitro study. Eur.J.Vasc.Endovasc.Surg. 26, 501-505.

Gawenda, M., Knez, P., Winter, S., Jaschke, G., Wassmer, G., Schmitz-Rixen, T.,
Brunkwall, J., 2004. Endotension is influenced by wall compliance in a latex aneu-
rysm model. Eur.J.Vasc.Endovasc.Surg. 27, 45-50.

Giachetti, A., Tuveri, M., Zanetti, G., 2001. Measurable models of abdominal aortic
aneurysm on the Web. Stud.Health Technol.Inform. 81, 158-160.

194



[72]

[73]

[74]

[75]

[76]

[77]

[78]

[79]

[80]

[81]

[82]

[83]

Literatur

Giachetti, A., Tuveri, M., Zanetti, G., 2003. Reconstruction and web distribution of
measurable arterial models. Med.Image Anal. 7, 79-93.

Goldmann, H., Imig, H., Morlock, M., and Gebert, A., Stent-Graft Prosthesis.,
W0/2007/028452

Gould, D. A., Edwards, R. D., McWilliams, R. G., Rowlands, P. C., Martin, J.,
White, D., Fear, S., Bakran, A., Brennan, J., Gilling-Smith, G., Harris, P. L.,
2000. Graft distortion after endovascular repair of abdominal aortic aneurysm: asso-
ciation with sac morphology and mid-term complications. Cardio-
vasc.Intervent.Radiol. 23, 358-363.

Greenberg, R. K., 2002. Abdominal aortic endografting: fixation and sealing.
J.Am.Coll.Surg. 194, S79-S87.

Greenberg, R. K., Turc, A., Haulon, S., Srivastava, S. D., Sarac, T. P., O'hara, P.
J., Lyden, S. P., Ouriel, K., 2004. Stent-graft migration: a reappraisal of analysis
methods and proposed revised definition. J.Endovasc.Ther. 11, 353-363.

Greenhalgh, R. M., 2006. Endovascular Aneurysm Repair and Outcome in Patients
Unfit for Open Repair of Abdominal Aortic Aneurysm (EVAR Trial 2): Randomized
Controlled Trial. Perspect.Vasc.Surg.Endovasc.Ther. 18, 76.

Greenhalgh, R. M., Brown, L. C., Kwong, G. P., Powell, J. T., Thompson, S. G.,
2004. Comparison of endovascular aneurysm repair with open repair in patients with

abdominal aortic aneurysm (EVAR trial 1), 30-day operative mortality results: ran-
domised controlled trial. Lancet 364, 843-848.

Greenhalgh, R. M., Brown, L. C., Kwong, G. P., Powell, J. T., Thompson, S. G.,
2005. Endovascular aneurysm repair versus open repair in patients with abdominal
aortic aneurysm (EVAR trial 1): randomised controlled trial. Lancet.

Guidoin, R., Marois, Y., Douville, Y., King, M. W., Castonguay, M., Traore, A.,
Formichi, M., Staxrud, L. E., Norgren, L., Bergeron, P., Becquemin, J. P., Egana,
J. M., Harris, P. L., 2000. First-generation aortic endografts: analysis of explanted
Stentor devices from the EUROSTAR Registry. J.Endovasc.Ther. 7, 105-122.

Hallett, J. W. J., 2000. Management of abdominal aortic aneurysms. Mayo Clin.Proc.
75, 395-399.

Hans, S. S., Jareunpoon, O., Huang, R. R., 2001. Pressure measurements in closed
aneurysmal sac during abdominal aortic aneurysm resection. J.Vasc.Surg. 34, 519-
525.

Harris, P., Brennan, J., Martin, J., Gould, D., Bakran, A., Gilling-Smith, G.,
Buth, J., Gevers, E., White, D., 1999. Longitudinal aneurysm shrinkage following

195



[84]

[85]

[86]

[87]

[88]

[89]

[90]

[91]

[92]

[93]

[94]

[95]

Literatur

endovascular aortic aneurysm repair: a source of intermediate and late complications.
J.Endovasc.Surg. 6, 11-16.

Harris, P. L., Riambau, V., Buth, J., Mialhe, C., Norgren, L., Bequemin, J., 2006.
Eurostar Data Registry Centre.

Harrison, R. G., Massaro, TA., 1976. Water flux through porcine aortic tissue due to
a hydrostatic pressure gradient. Artheriosclerosis 24, 363-367.

Hasab, A., Jaffer, A., Hallaj, Z., 1999. Blood pressure patterns among the Omani
population. Eastern Mediterranean Health Journal 5, 46-54.

Hatakeyama, T., Shigematsu, H., Muto, T., 2001. Risk factors for rupture of ab-
dominal aortic aneurysm based on three-dimensional study. J.Vasc.Surg. 33, 453-461.

Hildebrandt, H., 1998. Pschyrembel. de Gruyter, Berlin.

Hinnen, J. W., Koning, O. H., van Bockel, J. H., Hamming, J. F., 2007. Aneurysm
sac pressure after EVAR: the role of endoleak. Eur.J.Vasc.Endovasc.Surg. 34, 432-
441.

Hinnen, J. W., Koning, O. H., Visser, M. J., Van Bockel, H. J., 2005. Effect of
intraluminal thrombus on pressure transmission in the abdominal aortic aneurysm.
J.Vasc.Surg. 42, 1176-1182.

Hinnen, J. W., Rixen, D. J., Koning, O. H., Van Bockel, H. J., Hamming, J. F.,
2007. Aneurysm sac pressure monitoring: does the direction of pressure measurement
matter in fibrinous thrombus? J Vasc.Surg. 45, 812-816.

Hobo, R., Kievit, J., Leurs, L. J., Buth, J., 2007. Influence of severe infrarenal aortic
neck angulation on complications at the proximal neck following endovascular AAA
repair: a EUROSTAR study. J.Endovasc.Ther. 14, 1-11.

Holmes, D. R., Liao, S., Parks, W. C., Thompson, R. W., 1995. Medial neovascu-
larization in abdominal aortic aneurysms: a histopathologic marker of aneurysmal de-
generation with pathophysiologic implications. J Vasc.Surg. 21, 761-771.

Hiitig, W., 1963. Morphologische und biochemische Befunde im Verlauf der Einglie-
derung von Kunststoff-Implantaten in die Bauaorta eines Hundes.

Hynecek, R. L., Sadek, M., DeRubertis, B., Ryer, E. J., Choi, E. T., Hsu, S., Kent,
K. C., Faries, P. L., 2007. Evaluation of pressure transmission and intra-aneurysmal
contents after endovascular repair using the Trivascular Enovus expanded polytetra-

fluoroethylene stent graft in a canine model of abdominal aortic aneurysm. Journal of
vasc.Surg. 46, 1005-1013.

196



[96]

[97]

[98]

[99]

[100]

[101]

[102]

[103]

[104]

[105]

[106]

[107]

[108]

Literatur

Imig, H., Personal Communication, 2003.

Jacobs, T. S., Won, J., Gravereaux, E. C., Faries, P. L., Morrissey, N.,
Teodorescu, V. J., Hollier, L. H., Marin, M. L., 2003. Mechanical failure of pros-
thetic human implants: a 10-year experience with aortic stent graft devices. J
Vasc.Surg 37, 16-26.

Kalliafas, S., Albertini, J. N., Maclerewicz, J., Yusuf, S. W., Whitaker, S. C.,
Davidson, 1., Hopkinson, B. R., 2002. Stent-graft migration after endovascular repair
of abdominal aortic aneurysm. J.Endovasc.Ther. 9, 743-747.

Kaplan EL, Meier P, 1958. Nonparametric estimation from incomplete observations.
Journal of the American Statistical Association 53, 457-481.

Kato, K., Ishiguchi, T., Maruyama, K., Naganawa, S., Ishigaki, T., 2001. Accu-
racy of plastic replica of aortic aneurysm using 3D-CT data for transluminal stent-
grafting: experimental and clinical evaluation. J.Comput.Assist. Tomogr. 25, 300-304.

Kenner, T., Waldhaeusle, W., 1964. Experimentelle Untersuchung iiber die Quer-
kontraktionszahl der Aortenwand. Pfliigers Archiv - European Journal of Physiology
281, 212.

Kirschner, C. G., 2004. Netter's Atlas of Human Anatomy for cpt Coding. American
Medical Association.

Kleinstreuer, C., Li, Z., 2006. Analysis and computer program for rupture-risk pre-
diction of abdominal aortic aneurysms. Biomed.Eng Online. 5, 19.

Koop, K., Lootz, D., Kranz, C., Momma, C., Becher, B., Kieckbusch, M., 2001.
Stent material nitinol - determination of characteristics and component simulation us-
ing the finite element method. Progress in Biomed.Res. 6, 237-245.

Kurvers, H., Veith, F. J., Lipsitz, E. C., Ohki, T., Gargiulo, N. J., Cayne, N. S.,
Suggs, W. D., Timaran, C. H., Kwon, G. Y., Rhee, S. J., Santiago, C., 2004. Dis-
continuous, staccato growth of abdominal aortic aneurysms. J.Am.Coll.Surg. 199,
709-715.

Lederle, F. A., 2000. Aneurysm diameter. Eur.J.Vasc.Endovasc.Surg. 20, 316.

Lederle, F. A., 2003. Ultrasonographic screening for abdominal aortic aneurysms.
Ann.Intern.Med. 139, 516-522.

Lederle, F. A., Johnson, G. R., Wilson, S. E., Ballard, D. J., Jordan, W. D., Jr.,
Blebea, J., Littooy, F. N., Freischlag, J. A., Bandyk, D., Rapp, J. H., Salam, A. A.,
2002. Rupture rate of large abdominal aortic aneurysms in patients refusing or unfit
for elective repair. JAMA 287, 2968-2972.

197



[109]

[110]

[111]

[112]

[113]

[114]

[115]

[116]

[117]

[118]

[119]

[120]

[121]

Literatur

Lederle, F. A., Johnson, G. R., Wilson, S. E., Chute, E. P., Hye, R. J., Makaroun,
M. S., Barone, G. W., Bandyk, D., Moneta, G. L., Makhoul, R. G., 2000. The an-
eurysm detection and management study screening program: validation cohort and fi-
nal results. Aneurysm Detection and Management Veterans Affairs Cooperative Study
Investigators. Arch.Intern.Med. 160, 1425-1430.

Lee, W. A., 2007. Infrarenal aortic devices: failure modes and unmet needs.
Semin.Vasc.Surg. 20, 75-80.

Lee, W. A., Wolf, Y. G., Fogarty, T. J., Zarins, C. K., 2000. Does complete aneu-
rysm exclusion ensure long-term success after endovascular repair? J.Endovasc.Ther.
7, 494-500.

Leigh, L., Rabkin, D., Berbaum, K., Vrachliotis, T. G., Brophy, D., Lang, E. V.,
2001. Impact of graft naterial configuration on stent-graft endoleak in vitro. J Vasc
Interv Radiol 12, 1423-1427.

Leurs, L. J., Kievit, J., Dagnelie, P. C., Nelemans, P. J., Buth, J., 2006. Influence
of infrarenal neck length on outcome of endovascular abdominal aortic aneurysm re-
pair. J Endovasc.Ther. 13, 640-648.

Leurs, L. J., Stultiens, G., Kievit, J., Buth, J., 2005. Adverse events at the aneurys-
mal neck identified at follow-up after endovascular abdominal aortic aneursym repair:
how do they correlate? Vascular. 13, 261-267.

Li, Z., Kleinstreuer, C., 2005. Blood flow and structure interactions in a stented
abdominal aortic aneurysm model. Med.Eng Phys. 27, 369-382.

Li, Z., Kleinstreuer, C., 2005. Fluid-structure interaction effects on sac-blood pres-
sure and wall stress in a stented aneurysm. J Biomech.Eng 127, 662-671.

Li, Z., Kleinstreuer, C., 2006. Analysis of biomechanical factors affecting stent-graft
migration in an abdominal aortic aneurysm model. J Biomech. 39, 2264-2273.

Li, Z., Kleinstreuer, C., Farber, M., 2005. Computational analysis of biomechanical
contributors to possible endovascular graft failure. Biomech.Model.Mechanobiol. 4,
221-234.

Liepsch, D., 2002. An introduction to biofluid mechanics - basic models and applica-
tions. Journal of Biomechanics 35, 415-435.

Liffman, K., Lawrence-Brown, M. M., Semmens, J. B., Bui, A., Rudman, M.,
Hartley, D. E., 2001. Analytical modeling and numerical simulation of forces in an
endoluminal graft. J.Endovasc.Ther. 8, 358-371.

Machida, K., Tasaka, A., 1980. CT patterns of mural thrombus in aortic aneurysms. J
Comput.Assist. Tomogr. 4, 840-842.

198



[122]

[123]

[124]

[125]

[126]

[127]

[128]

[129]

[130]

[131]

[132]

[133]

Literatur

Major, A., Guidoin, R., Soulez, G., Gaboury, L. A., Cloutier, G., Sapoval, M.,
Douville, Y., Dionne, G., Geelkerken, R. H., Petrasek, P., Lerouge, S., 2006. Im-
plant degradation and poor healing after endovascular repair of abdominal aortic aneu-
rysms: an analysis of explanted stent-grafts. J.Endovasc.Ther. 13, 457-467.

Malina, M., Brunkwall, J., Ivancev, K., Jonsson, J., Malina, J., Lindblad, B.,
2000. Endovascular healing is inadequate for fixation of Dacron stent-grafts in human
aortoiliac vessels. Eur.J.Vasc.Endovasc.Surg. 19, 5-11.

Malina, M., Lindblad, B., Ivancev, K., Lindh, M., Malina, J., Brunkwall, J., 1998.
Endovascular AAA exclusion: will stents with hooks and barbs prevent stent-graft mi-
gration? J.Endovasc.Surg. 5, 310-317.

Mannick, J. A., Whittemore, A. D., Donaldson, M. C., 1990. Elective abdominal
aortic aneurysm surgery by the transperitoneal route. The cause and management of
aneurysms. Saunders, London.

Marty, B., 2005. Biological fixation of polyester versus poluerthan covered stents in a
porcine model. Endovascular Aneurysm Repair. Steinkopff Verlag, Darmstadt, pp. 40-
51.

Marty, B., 2005. Animal models for endovascular grat application. Endovascular
Aneurysm Repair. Steinkopff Verlag, Darmstadt, pp. 52-65.

Marty, B., Sanchez, L. A., Ohki, T., Wain, R. A., Faries, P. L., Cynamon, J.,
Marin, M. L., Veith, F. J., 1998. Endoleak after endovascular graft repair of experi-
mental aortic aneurysms: does coil embolization with angiographic "seal" lower in-
traaneurysmal pressure? J.Vasc.Surg. 27, 454-461.

Matsumura, J. S., Pearce, W. H., 1999. Preexisting thrombus and aortic aneurysm
size change after endovascular repair. J.Surg.Res. 81, 11-14.

Matsumura, J. S., Pearce, W. H., McCarthy, W. J., Yao, J. S., 1997. Reduction in
aortic aneurysm size: early results after endovascular graft placement. EVT Investiga-
tors. J.Vasc.Surg. 25, 113-123.

Matveyev, M. Y., Domogatsky, S. P., 1992. Penetration of macromolecules into
contracted blood clot. Biophys.J 63, 862-863.

Milnor, R., 1988. Hemodynamics. Sans Tache, Baltimore.

Mohan, 1. V., Harris, P. L., van Marrewijk, C. J., Laheij, R. J., How, T. V., 2002.
Factors and forces influencing stent-graft migration after endovascular aortic aneu-
rysm repair. J.Endovasc.Ther. 9, 748-755.

199



[134]

[135]

[136]

[137]

[138]

[139]

[140]

[141]

[142]

[143]

[144]

Literatur

Mohan, 1. V., Laheij, R. J., Harris, P. L., 2001. Risk factors for endoleak and the
evidence for stent-graft oversizing in patients undergoing endovascular aneurysm re-
pair. Eur.J Vasc.Endovasc.Surg. 21, 344-349.

Moore, W. S., Brewster, D. C., Bernhard, V. M., 2001. Aorto-uni-iliac endograft
for complex aortoiliac aneurysms compared with tube/bifurcation endografts: results
of the EVT/Guidant trials. J Vasc.Surg. 33, S11-S20.

Morris, L., Delassus, P., Walsh, M., McGloughlin, T., 2004. A mathematical model
to predict the in vivo pulsatile drag forces acting on bifurcated stent grafts used in en-
dovascular treatment of abdominal aortic aneurysms (AAA). J.Biomech. 37, 1087-
1095.

Napoli, V., Sardella, S. G., Bargellini, 1., Petruzzi, P., Cioni, R., Vignali, C.,
Ferrari, M., Bartolozzi, C., 2003. Evaluation of the proximal aortic neck enlarge-
ment following endovascular repair of abdominal aortic aneurysm: 3-years experience.
Eur.Radiol.

National Center for Health Statistics, 2001. Deaths, percent of total deaths and
death rates for the 15 leading causes of death: United States and each state, 2000. Ga:
CDC/NCHS, National Vital Statistics System, Atlanta.

Nerem, R. M., Seed, W. A., Wood, N. B., 1972. An experimental study of the veloc-
ity distribution and transition to turbulence in the aorta. Journal of Fluid Mechanics
52, 137-160.

Neuhauser, B., Oldenburg, W. A., Hakaim, A. G., 2004. Changes in abdominal
aortic aneurysm size after endovascular repair with Zenith, AneuRx, and custom-made
stent-grafts. Am.Surg. 70, 630-634.

Okamoto, R. J., Wagenseil, J. E., DeLong, W. R., Peterson, S. J., Kouchoukos, N.
T., Sundt, T. M., III, 2002. Mechanical properties of dilated human ascending aorta.
Ann.Biomed.Eng 30, 624-635.

Parker, M. V., O'Donnell, S. D., Chang, A. S., Johnson, C. A., Gillespie, D. L.,
Goff, J. M., Rasmussen, T. E., Rich, N. M., 2005. What imaging studies are neces-
sary for abdominal aortic endograft sizing? A prospective blinded study using conven-

tional computed tomography, aortography, and three-dimensional computed tomogra-
phy. J.Vasc.Surg. 41, 199-205.

Parodi, J. C., Berguer, R., Ferreira, L. M., La Mura, R., Schermerhorn, M. L.,
2001. Intra-aneurysmal pressure after incomplete endovascular exclusion.
J.Vasc.Surg. 34, 909-914.

Parodi, J. C., Palmaz, J. C., Barone, H. D., 1991. Transfemoral intraluminal graft
implantation for abdominal aortic aneurysms. Ann.Vasc.Surg. 5, 491-499.

200



[145]

[146]

[147]

[148]

[149]

[150]

[151]

[152]

[153]

[154]

[155]

Literatur

Pfeiffer, T., 2002. Die endovaskulédre Therapie des abdominalen Aortenaneurysmas.
Deutsches Arzteblatt 99, 1160-1167.

Pitton, M. B., Schmiedt, W., Neufang, A., Duber, C., Thelen, M., 2005. Classifica-
tion and treatment of endoleaks after endovascular treatment of abdominal aortic aneu-
rysms. Rofo 177, 24-34.

Prinssen, M., Verhoeven, E. L., Verhagen, H. J., Blankensteijn, J. D., 2003. Deci-
sion-making in follow-up after endovascular aneurysm repair based on diameter and

volume measurements: a blinded comparison. Eur.J Vasc.Endovasc.Surg. 26, 184-
187.

Prinssen, M., Verhoeven, E. L., Verhagen, H. J., Blankensteijn, J. D., 2003. Deci-
sion-making in follow-up after endovascular aneurysm repair based on diameter and

volume measurements: a blinded comparison. Eur.J Vasc.Endovasc.Surg. 26, 184-
187.

Qu, L., Hetzel, G., Raithel, D., 2007. Seven years' single center experience of Power-
link unibody bifurcated endograft for endovascular aortic aneurysm repair. J Cardio-
vasc.Surg.(Torino) 48, 13-19.

Raghavan, M. L., Vorp, D. A., Federle, M. P., Makaroun, M. S., Webster, M. W.,
2000. Wall stress distribution on three-dimensionally reconstructed models of human
abdominal aortic aneurysm. J.Vasc.Surg. 31, 760-769.

Reed, W. W., Hallett, J. W., Jr., Damiano, M. A., Ballard, D. J., 1997. Learning
from the last ultrasound. A population-based study of patients with abdominal aortic
aneurysm. Arch.Intern.Med. 157, 2064-2068.

Resch, T., Ivancev, K., Brunkwall, J., Nirhov, N., Malina, M., Lindblad, B., 2000.
Midterm changes in aortic aneurysm morphology after endovascular repair.
J.Endovasc.Ther. 7, 279-285.

Resch, T., Ivancev, K., Brunkwall, J., Nyman, U., Malina, M., Lindblad, B., 1999.
Distal migration of stent-grafts after endovascular repair of abdominal aortic aneu-
rysms. J.Vasc.Interv.Radiol. 10, 257-264.

Resch, T., Ivancev, K., Lindh, M., Nyman, U., Brunkwall, J., Malina, M., Lind-
blad, B., 1998. Persistent collateral perfusion of abdominal aortic aneurysm after en-

dovascular repair does not lead to progressive change in aneurysm diameter.
J.Vasc.Surg. 28, 242-249.

Resch, T., Koul, B., Dias, N. V., Lindblad, B., Ivancev, K., 2001. Changes in aneu-
rysm morphology and stent-graft configuration after endovascular repair of aneurysms
of the descending thoracic aorta. J.Thorac.Cardiovasc.Surg. 122, 47-52.

201



[156]

[157]

[158]

[159]

[160]

[161]

[162]

[163]

[164]

[165]

[166]

[167]

Literatur

Resch, T., Malina, M., Lindblad, B., Malina, J., Brunkwall, J., Ivancev, K., 2000.
The impact of stent design on proximal stent-graft fixation in the abdominal aorta: an
experimental study. Eur.J.Vasc.Endovasc.Surg. 20, 190-195.

Rhee, R. Y., Eskandari, M. K., Zajko, A. B., Makaroun, M. S., 2000. Long-term
fate of the aneurysmal sac after endoluminal exclusion of abdominal aortic aneurysms.
J.Vasc.Surg. 32, 689-696.

Riepe, G., Heintz, C., Chakfe, N., Morlock, M., Gross-Fengels, W., Imig, H.,
2000. Stent wire fractures and mesh loosening in explanted endovascular prosthesis.
Zentralbl.Chir 125, 22-26.

Riepe, G., Heintz, C., Kaiser, E., Chakfe, N., Morlock, M., Delling, M., Imig, H.,
2002. What can we learn from explanted endovascular devices?
Eur.J.Vasc.Endovasc.Surg. 24, 117-122.

Rott, A., Boehm, T., Soldner, J., Reichenbach, J. R., Heyne, J., Bartel, M., Kaiser,
W. A., 2002. Computerized modeling based on spiral CT data for noninvasive deter-
mination of aortic stent-graft length. J.Endovasc.Ther. 9, 520-528.

Sampaio, S. M., Panneton, J. M., Mozes, G., Andrews, J. C., Noel, A. A., Kalra,
M., Bower, T. C., Cherry, K. J., Sullivan, T. M., Gloviczki, P., 2006. Aortic Neck
Dilation after Endovascular Abdominal Aortic Aneurysm Repair: Should Oversizing
Be Blamed? Ann.Vasc.Surg.

Sandmann, W., Umscheid, T., Stelter, W., 2004. Endovaskuldre Aorten-
Stentprothesen. GefaB3chirurgie 9, 73-76.

Schei, T. R., Barrett, S., Jones, D., Krupski, W., 2003. Automated Abdominal
Aortic Aneurysm segmentation using MATLAB. Biomed.Sci.Instrum. 39, 53-58.

Schmidt, W., Behrens, P., Werner, D., Graf, B., Schmitz, K. P., 2005. In vitro
measurement of quality parameters of stent-catheter systems. Biomedizinische Tech-
nik 50, 1505-1506.

Schurink, G. W., Aarts, N. J., van Baalen, J. M., Kool, L. J., van Bockel, J. H.,
2000. Experimental study of the influence of endoleak size on pressure in the aneu-
rysm sac and the consequences of thrombosis. Br.J.Surg. 87, 71-78.

Schurink, G. W., van Baalen, J. M., Visser, M. J., van Bockel, J. H., 2000. Throm-
bus within an aortic aneurysm does not reduce pressure on the aneurysmal wall.
J.Vasc.Surg. 31, 501-506.

Sheehan, M. K., Ouriel, K., Greenberg, R., McCann, R., Murphy, M., Fillinger,
M., Wyers, M., Carpenter, J., Fairman, R., Makaroun, M. S., 2006. Are type 11

endoleaks after endovascular aneurysm repair endograft dependent? J.Vasc.Surg. 43,
657-661.

202



[168]

[169]

[170]

[171]

[172]

[173]

[174]

[175]

[176]

[177]

[178]

[179]

Literatur

Shin, C. K., Rodino, W., Kirwin, J. D., Ramirez, J. A., Wisselink, W., Papierman,
G., Panetta, T. F., 1999. Histology and electron microscopy of explanted bifurcated

endovascular aortic grafts: evidence of early incorporation and healing.
J.Endovasc.Surg. 6, 246-250.

Sonesson, B., Sandgren, T., Lanne, T., 1999. Abdominal aortic aneurysm wall me-
chanics and their relation to risk of rupture. Eur.J.Vasc.Endovasc.Surg. 18, 487-493.

Sorteberg, A., Sorteberg, W., Rappe, A., Strother, C. M., 2002. Effect of Guglielmi
detachable coils on intraaneurysmal flow: experimental study in canines. AJNR
Am.J . Neuroradiol. 23, 288-294.

Speelman, L., Bohra, A., Bosboom, E. M., Schurink, G. W., van, d., V, Maka-
orun, M. S., Vorp, D. A., 2007. Effects of wall calcifications in patient-specific wall
stress analyses of abdominal aortic aneurysms. J Biomech.Eng 129, 105-109.

Stavropoulos, S. W., Clark, T. W., Carpenter, J. P., Fairman, R. M., Litt, H.,
Velazquez, O. C., Insko, E., Farner, M., Baum, R. A., 2005. Use of CT angiogra-

phy to classify endoleaks after endovascular repair of abdominal aortic aneurysms.
J.Vasc.Interv.Radiol. 16, 663-667.

Stelter, W., Umscheid, T., Ziegler, P., 1997. Three-year experience with modular
stent-graft devices for endovascular AAA treatment. J.Endovasc.Surg. 4, 362-369.

Sternbergh, W. C., 111, Carter, G., York, J. W., Yoselevitz, M., Money, S. R.,
2002. Aortic neck angulation predicts adverse outcome with endovascular abdominal
aortic aneurysm repair. J Vasc.Surg. 35, 482-486.

Sternbergh, W. C., 111, Conners, M. S., 111, Tonnessen, B. H., Carter, G., Money,
S. R., 2003. Aortic aneurysm sac shrinkage after endovascular repair is device-

dependent: a comparison of Zenith and AneuRx endografts. Ann.Vasc.Surg. 17, 49-
53.

Sternbergh, W. C., I11, Money, S. R., Greenberg, R. K., Chuter, T. A., 2004.
Influence of endograft oversizing on device migration, endoleak, aneurysm shrinkage,

and aortic neck dilation: results from the Zenith Multicenter Trial. J.Vasc.Surg. 39,
20-26.

Stoeckel, D., Bonsignore, C., Duda, S., 2002. A survey of stent designs. Min Invas
Ther & Allied Technol 11, 137-147.

Stoeckel, D., Pelton, A., Duerig, T., 2004. Self-expanding nitinol stents: material and
design considerations. Eur.Radiol. 14, 292-301.

Sun, Z., 2006. Three-dimensional visualization of suprarenal aortic stent-grafts:
evaluation of migration in midterm follow-up. J.Endovasc.Ther. 13, 85-93.

203



[180]

[181]

[182]

[183]

[184]

[185]

[186]

[187]

[188]

[189]

[190]

Literatur

Sun, Z., Zheng, H., 2004. Effect of suprarenal stent struts on the renal artery with
ostial calcification observed on CT virtual intravascular endoscopy.
Eur.J.Vasc.Endovasc.Surg. 28, 534-542.

Tam, R. C., Healey, C. G., Flak, B., Cahoon, P., 1997. Volume rendering of Ab-
dominal Aortic Aneurysm.

Taylor, C. A., Hughes, T. J., Zarins, C. K., 1999. Effect of exercise on hemody-
namic conditions in the abdominal aorta. J.Vasc.Surg. 29, 1077-1089.

Technology Evaluation Center, 2001. Endovascular Stent-Grafts for Abdominal
Aortic Aneurysm. pp. 1-24.

Teutelink, A., Muhs, B. E., Vincken, K. L., Bartels, L. W., Cornelissen, S. A., van
Herwaarden, J. A., Prokop, M., Moll, F. L., Verhagen, H. J., 2007. Use of dynamic
computed tomography to evaluate pre- and postoperative aortic changes in AAA pa-
tients undergoing endovascular aneurysm repair. J.Endovasc.Ther. 14, 44-49.

Theriault, P., Terriault, P., Brailovski, V., Gallo, R., 2006. Finite element modeling
of a progressively expanding shape memory stent. J.Biomech. 39, 2837-2844.

Tillich, M., Hill, B. B., Paik, D. S., Petz, K., Napel, S., Zarins, C. K., Rubin, G. D.,
2001. Prediction of aortoiliac stent-graft length: comparison of measurement methods.
Radiology 220, 475-483.

Timaran, C. H., Ohki, T., Rhee, S. J., Veith, F. J., Gargiulo, N. J., III, Toriumi,
H., Malas, M. B., Suggs, W. D., Wain, R. A., Lipsitz, E. C., 2004. Predicting aneu-
rysm enlargement in patients with persistent type II endoleaks. J.Vasc.Surg. 39, 1157-
1162.

Timaran, C. H., Ohki, T., Veith, F. J., Lipsitz, E. C., Gargiulo, N. J., I11, Rhee, S.
J., Malas, M. B., Suggs, W. D., Pacanowski, J. P., 2005. Influence of type II en-
doleak volume on aneurysm wall pressure and distribution in an experimental model.
J.Vasc.Surg. 41, 657-663.

Torsello, G., Osada, N., Florek, H. J., Horsch, S., Kortmann, H., Luska, G.,
Scharrer-Pamler, R., Schmiedt, W., Umscheid, T., Wozniak, G., 2006. Long-term
outcome after Talent endograft implantation for aneurysms of the abdominal aorta: a
multicenter retrospective study. J.Vasc.Surg. 43, 277-284.

Trocciola, S. M., Dayal, R., Chaer, R. A., Lin, S. C., DeRubertis, B., Ryer, E. J.,
Hynececk, R. L., Pierce, M. J., Prince, M., Badimon, J., Marin, M. L., Fuster, V.,
Kent, K. C., Faries, P. L., 2006. The development of endotension is associated with
increased transmission of pressure and serous components in porous expanded
polytetrafluoroethylene stent-grafts: characterization using a canine model.
J.Vasc.Surg. 43, 109-116.

204



[191]

[192]

[193]

[194]

[195]

[196]

[197]

[198]

[199]

[200]

Literatur

Uflacker, R., Robison, J., 2001. Endovascular treatment of abdominal aortic aneu-
rysms: a review. Eur.Radiol. 11, 739-753.

Vallabhaneni, S. R., Gilling-Smith, G. L., Brennan, J. A., Heyes, R. R., Hunt, J.
A., How, T. V., Harris, P. L., 2003. Can intrasac pressure monitoring reliably predict
failure of endovascular aneurysm repair? J.Endovasc.Ther. 10, 524-530.

Vallabhaneni, S. R., Gilling-Smith, G. L., How, T. V., Brennan, J. A., Gould, D.
A., McWilliams, R. G., Harris, P. L., 2003. Aortic side branch perfusion alone does
not account for high intra-sac pressure after endovascular repair (EVAR) in the ab-
sence of graft-related endoleak. Eur.J.Vasc.Endovasc.Surg. 25, 354-359.

van Herwaarden, J. A., Mubhs, B. E., Vincken, K. L., van, P. J., Teutelink, A.,
Bartels, L. W., Moll, F. L., Verhagen, H. J., 2006. Aortic compliance following

EVAR and the influence of different endografts: determination using dynamic MRA.
J.Endovasc.Ther. 13, 406-414.

Vande Geest, J. P., Di Martino, E. S., Bohra, A., Makaroun, M. S., Vorp, D. A.,
2006. A biomechanics-based rupture potential index for abdominal aortic aneurysm
risk assessment: demonstrative application. Ann.N.Y.Acad.Sci. 1085, 11-21.

Vande Geest, J. P., Sacks, M. S., Vorp, D. A., 2004. Age dependency of the biaxial
biomechanical behavior of human abdominal aorta. J Biomech.Eng 126, 815-822.

Veit, F. H., Mendel, H., Deutsch, M., 2001. Die Chirurgie der abdominellen Aorta
bei Dissektion, Aneurysmen und Ruptur. J Kardiol 8, 34-37.

Veith, F., Abbott, W. M., Yao, J. S., Goldstone, J., White, R. A., Abel, D. B.,
Dake, M. D., Ernst, C. B., Fogarty, T. J., Johnston, K. W., Moore, J. E., van Bre-
da, A., Sopko, G., Didisheim, P., Rutherford, R. B., Katzen, B., Miller, C. M.,
2003. Guidelines for Development and Use of Transluminally Placed Endovascular
Prosthetic Grafts in the Arterial System. J Vasc Interv Radiol 14, 405-417.

Veith, F. J., Baum, R. A., Ohki, T., Amor, M., Adiseshiah, M., Blankensteijn, J.
D., Buth, J., Chuter, T. A., Fairman, R. M., Gilling-Smith, G., Harris, P. L.,
Hodgson, K. J., Hopkinson, B. R., Ivancev, K., Katzen, B. T., Lawrence-Brown,
M., Meier, G. H., Malina, M., Makaroun, M. S., Parodi, J. C., Richter, G. M.,
Rubin, G. D., Stelter, W. J., White, G. H., White, R. A., Wisselink, W., Zarins, C.
K., 2002. Nature and significance of endoleaks and endotension: summary of opinions
expressed at an international conference. J.Vasc.Surg. 35, 1029-1035.

Vorp, D. A, Lee, P. C., Wang, D. H., Makaroun, M. S., Nemoto, E. M., Ogawa,
S., Webster, M. W., 2001. Association of intraluminal thrombus in abdominal aortic
aneurysm with local hypoxia and wall weakening. J.Vasc.Surg. 34, 291-299.

205



[201]

[202]

[203]

[204]

[205]

[206]

[207]

[208]

[209]

[210]

[211]

[212]

Literatur

Vorp, D. A., Raghavan, M. L., Muluk, S. C., Makaroun, M. S., Steed, D. L.,
Shapiro, R., Webster, M. W., 1996. Wall strength and stiffness of aneurysmal and
nonaneurysmal abdominal aorta. Ann.N.Y.Acad.Sci. 800, 274-276.

Vorp, D. A., Vande Geest, J. P., 2005. Biomechanical determinants of abdominal
aortic aneurysm rupture. Arterioscler.Thromb.Vasc.Biol. 25, 1558-1566.

Wang, D. H., Makaroun, M., Webster, M. W., Vorp, D. A., 2001. Mechanical
properties and microstructure of intraluminal thrombus from abdominal aortic aneu-
rysm. J.Biomech.Eng 123, 536-539.

Wang, W. Q., Liang, D. K., Yang, D. Z., Qi, M., 2006. Analysis of the transient
expansion beahvior and design optimization of coronary stents bay finite element
method. Journal of Biomechanics 21-32.

Wever, J. J., Blankensteijn, J. D., Th, M. M. W,, Eikelboom, B. C., 2000. Maximal
aneurysm diameter follow-up is inadequate after endovascular abdominal aortic aneu-
rysm repair. Eur.J.Vasc.Endovasc.Surg. 20, 177-182.

Wever, J. J., de Nie, A. J., Blankensteijn, J. D., Broeders, 1. A., Mali, W. P.,
Eikelboom, B. C., 2000. Dilatation of the proximal neck of infrarenal aortic aneu-
rysms after endovascular AAA repair. Eur.J.Vasc.Endovasc.Surg. 19, 197-201.

White, G. H., 2001. What are the causes of endotension? J.Endovasc.Ther. 8, 454-
456.

White, G. H., May, J., Petrasek, P., Waugh, R., Stephen, M., Harris, J., 1999.
Endotension: an explanation for continued AAA growth after successful endoluminal
repair. J.Endovasc.Surg. 6, 308-315.

White, R. A., Donayre, C. E., Walot, 1., Woody, J., Kim, N., Kopchok, G. E.,
2001. Computed tomography assessment of abdominal aortic aneurysm morphology
after endograft exclusion. J Vasc.Surg. 33, S1-10.

White, R. A., Donayre, C. E., Walot, 1., Woody, J., Kim, N., Kopchok, G. E.,
2001. Computed tomography assessment of abdominal aortic aneurysm morphology
after endograft exclusion. J Vasc.Surg. 33, S1-10.

White, R. A., Donayre, C. E., Walot, 1., Woody, J., Kim, N., Kopchok, G. E.,
2001. Computed tomography assessment of abdominal aortic aneurysm morphology
after endograft exclusion. J Vasc.Surg. 33, S1-10.

Whittaker, D. R., Fillinger, M. F., Lebanon, N. H., 2006. The Engineering of en-
dovascular stent technology: a review. Vascular and endovascular surgery 40, 85-94.

206



[213]

[214]

[215]

[216]

[217]

[218]

[219]

[220]

[221]

Literatur

Wintzer, C., Birken, L., Kleinschmidt, D., Riepe, G., Morlock, M., Miiller, J.,
Debus, E., Imig, H., 2003. Systemdruck bei Typ-IlI-Endoleak - Untersuchungen im
Keislaufsimulator. Gefasschirurgie 8, 206-211.

Wolf, Y. G., Tillich, M., Lee, W. A., Rubin, G. D., Fogarty, T. J., Zarins, C. K.,
2001. Impact of aortoiliac tortuosity on endovascular repair of abdominal aortic aneu-
rysms: evaluation of 3D computer-based assessment. J.Vasc.Surg. 34, 594-599.

Wyers, M. C., Fillinger, M. F., Schermerhorn, M. L., Powell, R. J., Rzucidlo, E.

M., Walsh, D. B., Zwolak, R. M., Cronenwett, J. L., 2003. Endovascular repair of
abdominal aortic aneurysm without preoperative arteriography. J.Vasc.Surg. 38, 730-
738.

Zanchetta, M., Faresin, F., Pedon, L., Riggi, M., Ronsivalle, S., 2005. Fibrin glue
aneurysm sac embolization at the time of endografting. J.Endovasc.Ther. 12, 579-582.

Zarins, C. K., Arko, F. R., Crabtree, T., Bloch, D. A., Ouriel, K., Allen, R. C.,
White, R. A., 2004. Explant analysis of AneuRx stent grafts: relationship between
structural findings and clinical outcome. J Vasc.Surg. 40, 1-11.

Zarins, C. K., Bloch, D. A., Crabtree, T., Matsumoto, A. H., White, R. A., Fo-
garty, T. J., 2003. Stent graft migration after endovascular aneurysm repair: impor-
tance of proximal fixation. J.Vasc.Surg. 38, 1264-1272.

Zarins, C. K., White, R. A., Hodgson, K. J., Schwarten, D., Fogarty, T. J., 2000.
Endoleak as a predictor of outcome after endovascular aneurysm repair: AneuRx mul-
ticenter clinical trial. J.Vasc.Surg. 32, 90-107.

Zarins, C. K., White, R. A., Moll, F. L., Crabtree, T., Bloch, D. A., Hodgson, K.
J., Fillinger, M. F., Fogarty, T. J., 2001. The AneuRx stent graft: four-year results
and worldwide experience 2000. J.Vasc.Surg. 33, S135-S145.

Zarins, C. K., Xu, C., Glagov, S., 2001. Atherosclerotic enlargement of the human
abdominal aorta. Atherosclerosis 155, 157-164.

207



208



ANHANG

Anhang A DATENBANK

In Kooperation mit der Allgemeinen Klinik Hamburg-Harburg (AKH) wurde zur Erfassung
der Versagensursachen von Stentgrafts und zur Beurteilung von Komplikationen eine Daten-
bank der EVAR-Patienten erstellt (Access 2000; Microsoft; Abbildung A.1). Die Daten von
192 Patienten wurden erfasst und statistisch ausgewertet. Der mittlere Beobachtungszeitraum

betrug 19423 Monaten, wobei sich der langste Zeitraum tiber 10 Jahre erstreckte.
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Abbildung A.1: Datenbankmaske zur Aufnahme prd-diagnostischer Daten.

Zur Uberpriifung der Ubertragbarkeit des hier erhobenen Patientenstamms auf andere klini-
scher Studien wurde die ASA-Klassifikationen, das Alter und das Geschlecht der Patienten
sowie die Geometriedaten der Aneurysmen herangezogen. Als Referenzstudie diente die
»EBurostar-Studie 2006, welche in Kooperation mit verschieden Krankenhdusern in Europa
durchgefiihrt wurde und somit die Studie mit der grofSten Datenmenge darstellt.

In dieser Studie belief sich der Frauenanteil auf 11% (19 weiblich; 173 ménnlich), das mittle-
re Operationsalter auf 71 Jahre (41-90 Jahre) und der mittlere pré-operative AAA-
Durchmesser auf 56+9 mm. Die Daten waren dhnlich der Angaben der Eurostar-Studie:

564 weiblich und 7781 ménnlich (7% Frauen), mittleres Operationsalter 72 Jahre (34-100

Jahre) und mittlerer pra-operative AAA-Durchmesser 58+11 mm.
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Die ASA-Klassifikation unterschied sich in den beiden Studien signifikant (in dieser Studie:
2,83+0,47 und in der Eurostar-Studie: 2,49+0,73; p<0,001). Folglich lag in dieser Studie ein

Patientengut mit einer schwereren Vorerkrankung als in der Eurostar-Studie vor.

Der Schwerpunkt lag in der Erhebung von prd- sowie post-operativen Aneurysmen- und
Prothesengeometriedaten, der Risikofaktoren der Patienten und der Komplikations- und Inter-
ventionsrate. Die Untersuchungszeitpunkte erfolgten in der Regel pré-operativ, 6 Wochen,
3 Monate, 6 Monate, 12 Monate und anschlieBend alle weitere 12 Monate post-operativ. Die
Erfassung der Geometriedaten basierte im Allgemeinen auf 2D-Bildern, welche in Form von

CT- und Angiographie-Daten vorlagen (Abbildung A.2).

""-Dy-Durchmesser
Hi-Langen

Abbildung A.2: Aufgenommene Geometriedaten nach Eurostar 2006 (A), mittels
Angiographie (B) oder CT (C).
Fiir 41 Patienten wurden die Geometriedaten der Aneurysmen und der Stentgrafts vollstindig
erhoben. In 9 Fillen handelte es sich um iliakale Aneurysmen, welche aus den Verlaufsbe-

trachtungen ausgeschlossen wurden. Im AKH wurden insbesondere Talent™, Excluder™ und

Zenith™ implantiert (Abbildung A.3).

O Talent O Bifurkativ
@ Zenith O Rohrprothese
3%1% B Excluder -
7% 29, B Uni-iliakal
OEVT ()
B Mintec (Vanguard) B Unbekannt
@ Anaconda

26% 40%

12%
65%

23%

Abbildung A.3: Spektrum der implantierten Prothesen (n=192).
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25% (49) der Patienten sind wiahrend des Nachuntersuchungszeitraumes verstorben. Bei 2%
(4) der Patienten war die Todesursache bedingt durch das Aneurysma. In 17 Féllen war die
Todesursache unbekannt. 21 Patienten brachen die Nachuntersuchungen aus verschiedenen
Griinden in der Klinik ab.

Zur Bestimmung der Uberlebensrate und der komplikationsfreien Rate iiber die Zeit wurde
der Kaplan-Meier-Schitzer verwendet *°. Die 30-tigige Mortalititsrate lag bei 4%. Vergleicht
man die Uberlebensrate innerhalb von 60 Monaten von EVAR mit der Uberlebensrate bei
offener Operation (60-65%), so liegt diese im gleichen Rahmen (Abbildung A.4) *"**'. Zu dem
gleichen Schluss kamen bereits Greenhalgh et al. und Zarins et al. ”**: Innerhalb der ersten

5 Jahre naherten sich die Uberlebensraten der offenen und minimal-invasiven Technik an.

Die aneurysmabezogene Sterblichkeit ist in diesem Patientenpool im Vergleich zu ,,unbehan-

delten Patienten* deutlich reduziert. Unbehandelt, fiihrt eine Ruptur des AAA’s ungefdhr in

einem Drittel zum Tode "7,

1
- | T 93%
L
0.8 -
£
® 0.6 -
< [51%
o]
® 1
o 041
o]
pn |
0.2 -
— Uberlebensrate bezogen auf AAA-Komplikation
—— Gesamtiiberlebensrate
0 ) ) ) ) )
0 20 40 60 80 100 120
Zeit [Monate]

Zeit [Monaten] |0,25| 1,5 3 6 12 | 24 | 36 | 48 | 60 | 72 | 84
Anzahl N 183 | 161 | 157 | 146 | 116 | 90 | 58 | 40 | 28 | 16 6

Abbildung A.4:  Kaplan-Meier-Diagramm der Uberlebensrate unter Beriicksichti-
gung der Aneurysma-bedingten Todesfdlle und der Gesamtiiber-
lebensrate der Patienten mit Standardfehler. Die Anzahlen bezie-
hen sich auf die Grofse des verbleibenden Patientenpools zu je-
dem Zeitpunkt.

Die Komplikationsrate lag unter Ausschluss von Komplikationen wéhrend der Implantation

des Stentgrafts mit ~40% im gleichen Bereich wie in der Studie von Greenhalgh et al. "
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(Abbildung A.5). Insbesondere innerhalb der ersten 24 Monate traten Komplikationen auf.
Nicht jede Komplikation fiihrte zu einer Re-Intervention (Abbildung A.6).

1
&
m 08 T
2
q, o,
£ 06 - I o9%
[
o
T 04 -
=
2
o 02 9
X

0 ) ) ) )

0 12 24 36 48 60
Zeit [Monate]

Zeit [Monaten] (0,25| 1,5 3 6 12 | 24 | 36 | 48
Anzahl N 180|146 | 90 | 58 | 40 | 16 7 7

Abbildung A.5: Kaplan-Meier-Diagramm der Komplikationsfreien Rate im post-
operativen Zeitraum mit Standardfehler. Die Anzahlen beziehen
sich auf die Grofie des verbleibenden Patientenpools zu jedem
Zeitpunkt.

Innerhalb der ersten fiinf Jahre lag die Wahrscheinlichkeit einer Revision der Prothese bei
12% und einer Re-Intervention bei 36% (Abbildung A.6). Im Vergleich mit der Re-
Interventionsrate von Greenhalgh et al. mit 20% innerhalb von 4 Jahren und der Eurostar-
Studie 2006 mit 17% innerhalb von 5 Jahren liegt die Haufigkeit einer Re-Intervention im

h %% Der Unterschied zwischen den Studien kann auf das stirker vorerkrankte

oberen Bereic
Patientengut oder auf einer vermehrten Verwendung von Prothesen der élteren Generation
zurlickzufiihren sein. Die Re-Interventionsrate bei konventioneller Operation liegt im Ver-

gleich bei ca. 2% in 5 Jahren *'.

Ab einer Nachuntersuchungszeit von 60 Monaten ist den Ergebnissen aufgrund der geringen
Anzahl von Patienten nur noch tendenziell Beachtung zu schenken. Jedoch scheint die Revi-
sions- und Interventionsrate auch im lidngeren Zeitbereich nach der Behebung der ersten

Komplikationen nicht zuriickzugehen.

212



Anhang A: Datenbank

1

o 038-
Ee]
. .I.
oo
X c 59%

- i I
£ 506 1 }
= U=
5 5 [ 20
< To04- 38%
o N l
s =
©
= 0.2 A

—— Revision = Intervention
0 L] L] L] L] L]
0 20 40 60 80 100 120
Zeit [Monate]
Zeit [Monate] 0,25 6 24 36 48 72 84
Anzahl N 183 146 90 58 40 16 7

Abbildung A.6: Kaplan-Meier-Diagramm bezogen auf die Revisions- und Inter-
ventionsrate mit Standardfehler. Die Anzahlen beziehen sich auf
die GrofSe des verbleibenden Patientenpools zu jedem Zeitpunkt.
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Anhang B PROTHESEN

Fiir die in vitro Versuche kamen vier Prothesen der Firma Medtronic® zum Einsatz
(Abbildung B.1). Die Geometriedaten sind in Tabelle B.1 aufgefiihrt. Alle Prothesen wiesen

proximal Baresprings mit einer Linge von 15 mm auf.

Fiir die Experimente im Kreislaufsystem war es notwendig, dass die Prothesen impermeabel
sind. In der Klinik werden die Stentgrafts mit der Hilfe von Blut abgedichtet. Dadurch, dass
die Versuche mit Wasser durchgefiihrt wurden, war daher eine Beschichtung der Stentgrafts
erforderlich. Zur Beschichtung wurde ein mit Essigsdure-Ethylester (Flukan, Steinheim,
Deutschland) verdiinntes Silikon (Elastosil RT 625, Wacker, Deutschland) verwendet. Die
Silikonldsung wurde von auflen auf die kontinuierlich rotierende Prothese aufgebracht und ca.
24 Stunden trocknen gelassen. Durch die Verdiinnung (Mischungsverhéltnis 5:1) konnten
geringe Schichtdicken von 40 bis 100 um erzielt werden, so dass davon ausgegangen wurde,

dass die Flexibilitdt der Prothesen sich nur geringfiigig infolge der Beschichtung énderte.

Abbildung B.1: Silikonbeschichtete Talimed 1 (A), Talimed 2 (B), Bifurkative Tal-
ent-Prothese (C) und Talent Rohrprothese (D).

Tabelle B.1: Geometrieangaben der Prothesen der Firma Medtronic ®.
Prothese Prothesentyp Prc:‘(;r::‘:t:r[rlzumr]ch- Durchlr)r:tsa;aslz: [mm] Lange [mm]
Talimed 1 Uni-iliakal 24 14 170
Talimed 2 Uni-iliakal 26 16 170
Talent Bifurkativ 24 14 ‘ 14 160
Talent Rohrprothese 28 28 100
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Anhang C KREISLAUFSYSTEM

Zur Bestimmung der Migration- und Abdichtungseigenschaften von Stentgraftprothesen
wurde ein in vitro Kreislaufsystem erstellt, durch das die Fluss- und Druckcharakteristik des
Blutflusses im menschlichen Kdérper simuliert werden konnen. Bei einer Blutstrémung han-
delt es sich um eine instationire, zumeist laminare Stromung. Je nach Belastungszustand und
Erkrankungen (Bluthochdruck) éndern sich die Flussraten, der Druck und die Pulsfrequenz

(Abbildung C.1).

Resting conditions, compliant model Exercise conditions, compliant mode
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Abbildung C.1: Druck- und Flusskurven fiir leichte (a) und hohe Belastung (b)
wdhrend eines Herzpulses (durchgezogene Linien entsprechen
den Einstrombedingungen, Punktlinien den Ausstrombedingungen
im AAA) .
Zur Steuerung dieser Parameter wurde ein Rohr-Ventilsystem konstruiert (Abbildung C.2 &
Abbildung C.3). Das System wird iiber ein Reservoir mit Wasser gespeist (1). Durch die
Wasserhohe im Reservoir wird der statische Druck eingestellt. Der stationdre Volumenstrom
wird durch eine Zentrifugalpumpe (Conrad Elektronik, Hamburg) (2) geregelt. Die Pulsation
des Blutstroms wird iiber ein Kugelventil erzeugt (4). Das Ventil wird iiber ein mechanisches
System gesteuert, so dass physiologische Druck- und Stromungsverhiltnisse simuliert werden
konnen: Durch zwei mit unterschiedlichen Winkelgeschwindigkeiten (o;=2®;) rotierenden
Drehscheiben wird iiber zwei Stangen eine Translationsbewegung auf einen Schlitten und im
Nachfolgenden auf das Ventil iibertragen. Durch die beiden Drehscheiben werden 2 Sinus-
schwingungen superponiert, so dass eine physiologische Druckkurve mit zwei Amplituden
erzeugt werden kann (Abbildung C.4). Die beiden Stangen sind auf unterschiedlichen Radien
auf den Drehscheiben und in unterschiedlichen Abstinden zu dem Schlitten angebracht.

Durch Anderung der Abstiinde ist es moglich, die Verhiltnisse der beiden Amplituden auszu-
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legen. Die Phasenverschiebung der Sinus-Schwingungen kann iiber die Winkelposition der
Fixierung der Drehscheibe verstellt werden. Angetrieben wird das System iiber einen Gleich-
strommotor (Bosch, Stuttgart, Deutschland). Die Frequenz der pulsatilen Strémung wird

durch die Drehgeschwindigkeit des Motors reguliert.

Die Einstellungen der Druck- und Flusskurven erfolgte manuell. Die einzelnen Regelparame-
ter wurden in einer Studie iterativ bestimmt, so dass die unterschiedlichen physiologischen

Kurven gezielt eingestellt werden konnten.

Geschlossenes
System v,
11 _j 3

p_< 12

\/
Offenesv4.
- System

Abbildung C.2: Schematische Darstellung des Kreislaufsystems: Wasserreservoir
zur Einstellung des Grunddruckes und Auffiillen des Systems (1),
Pumpe (2), Windkessel (3), geregeltes Ventil zur Erzeugung der
pulsatilen Stromung (4), Stromungsmesser (5), Druckmesser (6),
Aneurysma fixiert in einer Kammer (7), Farbinjizierung zur
Sichtbarmachung der Stromung (8), verstellbare Wassersdulen
zur statischen Druckaufbringung an den Kollateralen (9), Schleu-
sensystem zur Implantation via Katheter (10), Ventil zur Einstel-
lung des peripheren Widerstandes (11), Ventile zur Einstellung
eines offenen oder geschlossenen Kreislaufsystems (12).

Zur Vermeidung von Stromungs- und Druckspitzen verursacht durch das Ventil ist ein Wind-
kessel (3) vor dem Ventil angebracht, welches aus einer PMMA-Kammer mit einem Luftre-
servoir besteht. Der periphere Widerstand wird iiber das Ventil (11) eingestellt. Der Volu-

menstrom wird iiber einen Flussmesser (Kobold DF-K, Hofheim) (5) gemessen. Der Druck
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wird an verschiedenen Positionen im Kreislaufmodell durch Membran-Drucksensoren
(MX860, Medex Inc., Hilliard, USA) (6) erfasst und kann entweder mit Monitoren (Sircecust
404-1A; Siemens) visualisiert oder mit einem Datenrecorder (UPM 100, Hottinger Baldwin
Messtechnik, Darmstadt) aufgezeichnet werden. Das Kreislaufsystem kann sowohl in einem
geschlossenen, als auch in einem offenen Zustand betrieben werden (12). Bei einer Sichtbar-
machung der Stromung mittels einer Farbinjektion (8), wurde das System im offenen Zustand
betrieben. Der Testaufbau entspricht im Priifbereich einer 1:1 Nachbildung der menschlichen
GefaBe (7). Das Aneurysma wird durch Schlauchklemmen im System befestigt. Zwei an das
Aneurysma anschliefbare, hohenverstellbare Wassersdulen ermoglichen eine Druckbeauf-
schlagung an den Kollateralen bis zu 120 mmHg (9). Durch in der Klinik gidngige Schleusen-

systeme (10) kann eine Implantation der Prothese in das Aneurysma durchgefiihrt werden.

Reservoir
Pumpe
Windkessel
Regelventil

Stromungsmesser

O g A WON -

Monitor zur
Druckbeobachtung
7 Messkammer

Abbildung C.3: Kreislaufsystem (A); Ventilsystem zur Erzeugung der Pulsation
der Stromung (B); Messkammer mit fixiertem Aneurysma (C).
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Abbildung C.4: Reprdsentative Druckkurve proximal und distal der Prothese.

Als Testmedium wurde Wasser verwendet. Blut weist im Vergleich zu Wasser jedoch eine
ungefihr 4 Mal hohere Viskositit auf und ist kein Netwonsches Fluid % Diese Vereinfa-
chung dnderte das Scherverhalten der Fliissigkeit insbesondere in Zonen, in denen niedrige

119

Schergeschwindigkeiten auftreten ~ . Blut kann bei groen GefaBlen (&> 5 mm) wie ein

Newtonsches Fluid behandelt werden '*

. Bei dem in diesem Kreislaufsystem verwendeten
Gefildurchmessern (>8 mm) wird daher fiir Blut von newtonschen Eigenschaften ausgegan-
gen. Bei einer stationdren Stromung bewirkt Blut bei gleichem Volumenfluss im Vergleich zu
Wasser eine viermal hohere Scherspannung bzw. Scherkrifte an dem Gefdl bzw. an der
Prothesenwand aufgrund der hoheren Viskositit (Gleichung 3.4). Aufgrund des geringen
Einflusses der Scherkrifte auf die an der Prothese angreifenden Krifte wird davon ausgegan-
gen, dass bei der Migrationsanalyse durch die Wahl des Fluides ein vernachldssigbarer Fehler
entsteht (Kapitel 3.1.5). Bei der Untersuchung der Abdichtungseigenschaften der Prothesen
zur Vermeidung von Endoleckage I hat die Flusseigenschaft des Fluids wahrscheinlich einen
grolen Einfluss. Nicht nur die Viskositét, sondern vielmehr die Thrombosierung des Blutes
im Spalt zwischen Prothese und GefdBwand spielt eine wichtige Rolle. Daher wurde die

ermittelte Leckagerate bei der Untersuchung der Abdichtungseigenschaften der Prothesen in

Kapitel 5.4 nur qualitativ beurteilt.
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Anhang D ANEURYSMAMODELLE

Fiir die Experimente wurden zwei verschiedene Aneurysmamodelle aus Silikon verwendet:
Zum einen das in dieser Studie als pathologisches Aneurysma bezeichnete Aneurysmamodell,
welches auf den Geometriedaten der Studie ,,Audit of Endoluminal Repair of abdominal
aortic aneurysm* (n=711) basiert "> (Abbildung D.1 A). Zum anderen das patientenspezifi-
sches Aneurysma, welches auf Basis von CT-Daten eines Patienten der klinischen Untersu-
chung gefertigt wurde (Abbildung D.1 B). Dieses Aneurysmamodell wurde fiir jeden Nachun-
tersuchungszeitpunkt dieses Patienten erstellt, so dass sich dieses in fiinf weitere Geometrien
untergliederte.

Das pathologische Aneurysma wurde fiir die Parameterstudie in der Migrationsuntersuchung
und zur Testung der Prototypen verwendet. Das patientenspezifische Modell wurde zur Nach-

stellung eines klinischen Migrationsfalls in der Migrationsstudie eingesetzt.

-

A
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e
2\ - ’
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v

Abbildung D.1: Pathologisches Aneurysma (A) patientenspezifische Aneurysmen
fiir zwei unterschiedliche Nachuntersuchungszeitpunkte (B).

Fertigung

Die Herstellung der Aneurysmen erfolgte in zwei Schritten. Zunédchst wurde eine Gussform
erstellt, welche zur Fertigung von Kernen diente. Anhand dieser Kerne wurden die einzelnen

Silikonaneurysmen gefertigt.

Zur Erstellung der Gussform des pathologischen Aneurysmas wurde ein CAD-Modell auf der

Basis von den mittleren Geometriedaten des Patientenguts der Studie ,,Audit of Endoluminal
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Anhang D: Aneurysmamodelle

Repair of abdominal aortic aneurysm® erstellt (Rhinoceros©, McNeel, Seattle, USA)
(Abbildung D.2 A, Tabelle D.1). Auf Grundlage dieser CAD-Geometrie wurden Schablonen
hergestellt, auf deren Basis ein Wachskorper mit Angussstutzen manuell gefertigt wurde. Der
Wachskorper wurde anschlieBend mit Silikon (Reckli-Si-Abformpaste HR-N, Reckli-
Chemiewerkstoffe GmbH, Herne) abgeformt (Abbildung D.2 B). Die entstandene Gussform

wurde mittels Gips stabilisiert.

Fiir die Erstellung der Gussformen des patientenspezifischen Aneurymsamodells wurde aus
den CT-Daten durch Segmentieren der Aneurysmageometrie ein 3D-Volumenmodell erzeugt
(Anhang E). Auf Basis dieses Volumenmodells wurde mittels Rapid-Prototyping (Hochschule
fiir angewandten Wissenschaften, Hamburg) ein Abformkern erstellt (Abbildung D.2 C). Die
Erstellung der Gussform erfolgte mit diesem Kern auf gleicher Weise wie bei dem pathologi-

schen Aneurysma.

Abbildung D.2: Fertigung der Aneurysmen: CAD-Modell (A), Gussform fiir die
Kernerstellung (B), Abformkern basierend auf Rapid-Prototyping
(C) und Silikonschicht auf dem Gipskern (D).

Tabelle D.1: Mittlere Geometriedaten des pathologischen Aneurysmas . Die
Indexdaten 1,2 der Winkel geben die Winkel bezogen auf die xz-
bzw. yz-Achse an.

d, d; d; ds o o2 B1 11 ul N2 €1 )
[mm] | [mm] | [mm] | [mm] [°] [°] [°] [°] [°] [°] [°] [°]

20 55 19 10,5 | -33 23 133 47 252 37 110 35
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Anhang D: Aneurysmamodelle

Mittels der Gussformen wurden Gipskerne aus Modelliergips (Otto Bock, Duderstadt) gefer-
tigt. Als Aneurysmamaterial wurde ein thermoplastisches Silikon (Chlorosil Shore-Hérte
35A, Otto Bock, Duderstadt) verwendet. In Abhdngigkeit der Aushértetemperatur (50-120°C)
lieB sich die Materialsteifigkeit variieren, welche fiir diese Studie entweder mit 0,4 N/mm?
(junger Patient) oder 1,5 N/mm? (alter Patient) ausgelegt wurde ''°. Durch Zugversuche nach
DIN 53 504 wurde die Materialsteifigkeit innerhalb eines Bereiches von 100% Dehnung
tiberpriift. Gewalzte Silikonplatten mit einer Dicke von 1,5 mm, welche spéter der Wandstér-

¢ wurden auf den Aneurysmenkern gelegt und manuell mit-

ke des Aneurysmas entspricht
einander verbunden (Abbildung D.2 D). AnschlieBend wurden mittels einer Vakuumpumpe,
die an den Gipskern angeschlossen wurde, Fehlstellen detektiert und das Silikon an den Pro-
bekorper angepasst. Nach Aushérten des Silikons wurde der Kern zerstort und aus dem Sili-

konaneurysma entfernt.

Testspezifisch konnten Kollateralenkonfigurationen mit unterschiedlichen Durchmessern an

dem Modell integriert werden (Abbildung D.1 B).
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Anhang E 3D-REKONSTRUKTION

In diesem Abschnitt wird auf die Methode der Erstellung der 3D-Rekonstruktion und Be-
stimmung der Geometriedaten eingegangen, welche fiir die klinische Studie zur Untersuchung
der Migration und zur Erstellung des patientenspezifischen Silikonaneurysmen verwendet
wurde. Zudem wird ein Vergleich zwischen den einzelnen Evaluierungsmethoden auf Basis

von 2D-CT-Schnitte oder 3D-Rekonstruktion durchgefiihrt.
Hintergrund

Ein groBer Nachteil der minimal-invasiven Technik gegeniiber der konventionellen Chirurgie
beruht in der Abhéngigkeit des Diagnose- und Planungsverfahrens von CT und kalibrierter
Angiographie. Zur Implantation und richtigen Wahl eines Stentgraft ist die prizise Kenntnis
der Aneurysmamorphologie essentiell °**'*. Eine mangelhafte Implantation kann zu Migrati-
on, Leckage und Graftverschluss fithren *°. Aufgrund der hohen Komplikationsrate von
EVAR sind zudem entsprechende Methoden zu Uberwachung notwendig, welche Komplika-
tionen rechtzeitig erkennen lassen.

Der Einsatz von 3D-Verfahren zur Bestimmung der Geometriedaten des Aneurysmas wird

87.209 Die Ermitt-

aufgrund der hoheren Genauigkeit des Verfahrens in der Literatur gefordert
lung der Geometriedaten des AAA auf Basis von 2D-CT-Schnitten und kalibrierter Angi-

ographie ist bislang allerdings Standard in den Kliniken.

Fehlerquellen in der 2D-Bestimmung

Bislang wird die Durchmesserdnderung des Aneurysmas als Kriterium fiir den Erfolg von
EVAR verwendet. Die Durchmesserbestimmung basierend auf 2D-CT-Schnitten ist dadurch,
dass die Schnittebene der CT’s nicht senkrecht zur Aneurysmaachse ausgerichtet ist, fehler-
behaftet (Abbildung E.1 A). Es existieren zudem keine einheitlichen Kriterien zur Bestim-
mung des Durchmessers: In der Praxis wird entweder der grofite Durchmesser oder der darauf
senkrecht stehende kleinere Durchmesser zur Beurteilung von EVAR herangezogen
40.130.157.186214 (A pbildung E.1 B). Eine Intervariabilitit der Arzte nach einer standardisierten
und einer nicht standardisierten Methode wurde mit 2,844,4 mm (0-28 mm) bzw. 4+5,1 mm
(0-35 mm) angegeben . Die Grenzwerte der Beurteilung des Erfolges von EVAR anhand des
105,111,187

maximalen Durchmessers sind ebenfalls unterschiedlich und reichen von 3-5 mm

Neben diesen Abweichungen entstehen zwischen den einzelnen Nachuntersuchungszeitpunk-
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ten Fehler durch die unterschiedliche Positionierung des Patienten: die AAA-Gemoentrie ist

dadurch nicht kongruent zu der vorhergehenden Untersuchung (Abbildung E.1 C).

Bl Achse des Senkrecht zu Durchmesser 2
= Aneurysmas Durchmesser 1 [ ]

CT-Schnitt

D‘urchmesser-1

_ NN
— Resultierende
~— Schnitt Durchmesserunterschiede
senkrecht zur -

~ |AAA-Achse
A

Abbildung E.1: Fehlerquellen durch die Ausrichtung der CT-Schnitte (A), durch
Subjektivitit des ablesenden Individuums (Durchmesser 1 oder 2)
und der Ablesemethode (Durchmesser 1 oder senkrechter
Durchmesser) (B), durch die Ausrichtung der Aneurysmen eines
Patienten infolge unterschiedlicher Nachuntersuchungen (C).

Ansitze zur Kompensation der Fehler, welche durch die 2-Dimensionalitit des Messverfah-
rens verursacht werden, sind der Einsatz von empirisch ermittelte Faktoren, welche die Ver-
winkelung des Aneurysmas mitberiicksichtigen, oder eine Geometriebestimmung an einem 3-
dimensionalen, rekonstruierten Volumenmodell 2*>*#!%° Es existieren bereits einige wenige
kommerziell erhdltliche 3D-Rekonstruktions-Progamme wie beispielsweise Preview® (2MS,
West Lebanon, NH, USA)>*. Die Bestimmung der einzelnen Geometrieparameter erfolgt bei

diesem Programm jedoch ebenfalls nur semi-automatisch bzw. manuell.

Relevante Parameter zur Beurteilung des Erfolges von EVAR

Im Gegensatz zur offenen Operation existieren bei EVAR keine klaren Kriterien anhand derer

" Verschiedene Gruppen

Erfolg und Misserfolg des Verfahrens beurteilt werden kdnnen
zeigten, dass ein Auftreten von Rupturen exponentiell mit dem maximalen Durchmesser oder
mit einer rapiden Zunahme des Durchmessers eines Aneurysmas ansteigt > °°. Dieser Faktor
wird in der klinischen Praxis als relevanter Parameter betrachtet * 1, da dieser schnell und nicht
nur mit CT, sondern auch mit anderen klinischen Geridten wie Ultraschall bestimmbar ist.
Umfangreiche Modelle zur Prognose einer Rupturwahrscheinlichkeit bei unversorgten Aneu-

7,103,202

rysmen sind bereits in der Entwicklung ® . Fir bereits liberbriickte Aneurysmen sind
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diese jedoch nicht anwendbar. Auch bei Kenntnis des Aneurysmasackdrucks kann nicht direkt

116 .
. Neben dem maximalen

ein Erfolg oder Misserfolg des Verfahrens abgeleitet werden
Durchmesser wurde das Aneurysmavolumen zur Beurteilung vorgeschlagen '®'*’. Dieses
Volumen bezieht sich auf den Anteil der Thrombusformation und soll ein sensitiveres Verfah-
ren zur Erfassung von Komplikationen darstellen. Die maximale Querschnittsfliche oder der
maximale Umfang wiéren ebenso Parameter, welche einfach bestimmbar und aufgrund ihrer

»Ausdehnung® zu konsistenteren Ergebnissen fiihren konnten.
Studiendesign

Aufgrund der Messungenauigkeit der 2-dimensionalen Methode (Schicht-CT) und der hohen
Intervariabilitit bei der Anwendung wurde ein Verfahren zur automatisierten Erfassung der
Geometriedaten basierend auf einer 3D-Rekonstruktion entwickelt und dessen Genauigkeit
bestimmt. Das Verfahren wurde an Probekorper evaluiert sowie dessen Ergebnisse im klini-
schen Einsatz mit den Ergebnissen aus der 2D-Analyse verglichen. Dabei wurde untersucht,
inwieweit durch eine 2D- und 3D-Analyse Aussagen beziiglich des Erfolges von EVAR
voneinander abweichen und welche Unterschiede unter Verwendung unterschiedlicher Geo-

metrieparameter beziliglich dieser Aussage entstehen.
Methode

Die verwendeten CT-Daten (maximale VoxelgréBe 0,5 mm x 0,5 mm x 5 mm) stammten aus
dem Patientengut der klinischen Studie (Anhang A, 16 Patienten mit 67 CT-Sdtzen). Zur
Rekonstruktion des Aneurysmas und der Geometriebestimmung (Durchmesser, Volumen,
Fliche und Umfang) wurde ein automatisierter Programmablauf erstellt (Matlab®,
Mathworks, Massachusetts, USA und Amira™ 3.0, Mercury Systems Inc., Chelmsford, USA).
Die einzelnen Schritte, welche im Folgenden néher erldutert werden, sind in Abbildung E.2

dargestellt.
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CT-Rohdaten Se__gmenuerung & Oberflachen-  Ausrichtung der Querschnitte Automatisierte
der Patienten Flachenschwerpunkts-  grstellung AAA der einzelnen ausgerichtet Bestimmung der
bestimmung Untersuchungszeit- senkrecht zur einzelnen
punkte Schwerpunksachse  Parameter

Abbildung E.2:  Arbeitsschritte zur Bestimmung der Geometriedaten der einzelnen
Aneurysmen.

Segmentierung

Die Segementierung erfolgte anhand der Graustufen der Voxel mit anschlieBender Erosion
und Dilatation der Flichen, dhnlich wie bei Schei et al. beschrieben '®. Vor der Segmentie-
rung wurden die Daten der CT’s einer Tiefpassfilterung zur Homogenisierung des Thrombus-
raums und einem Medianfilter zur Entfernung von Rauschen unterzogen. Zum Ausschluss
falschlicherweise segmentierter Fldchen auBerhalb des AAA wurden die segmentierten Ge-
fafflachen in den einzelnen CT-Schichten automatisch iiber deren Schwerpunkt dem Aneu-
rysma zugewiesen. An kontrastreichen Stellen wie Verkalkungen etc. wurden die Schnitte
manuell nachbearbeitet. Die maximale Intervariabilitit des Verfahrens durch eine unter-
schiedliche Segmentierung lag bei vier Personen fiir vier Aneurysmen bei 1,5 mm in der

Bifurkation und unter 0,5 mm in den {ibrigen Regionen.

Oberflichenerstellung und Ausrichtung

Nach der Segmentierung wurde anhand der Schnitte eine 3D-Oberfléche erstellt. Die treppen-
stufenartige Oberflachen des Voxelmodells wurde einheitlich mit einem Gléttungsfaktor von
A=0,6 mit 15 Iteration geglittet (Amira™ 3.0, Mercury Systems Inc., Chelmsford, USA). Um
eine Vergleichbarkeit innerhalb der einzelnen Nachuntersuchungen zu ermoglichen, wurden
die Aneurysmen des jeweiligen Patienten aus den einzelnen Untersuchungszeitpunkten zuein-
ander ausgerichtet (Abbildung E.3 A). Die Ausrichtung erfolgte durch vier bis zehn Markie-
rungen an den Renalen und den suprarenalen Gefdllen. Dieser Gefda3bereich wurde als gesund

angesehen und dndert sich in der Regel nur geringfiigig.
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* Markierungen
zur
Ausrichtung

Abbildung E.3: An den proximalen Arterien ausgerichtete Aneurysmen zweier
post-operativer Zeitpunkte eines Patienten.

Geometriedaten

Es wurden die Parameter Umfang, Fliche, Volumen, maximaler 2D-Durchmesser und 3D-
Durchmesser sowie unter der Annahme eines elliptischen GefaBquerschnittes die beiden
Ellipsenachsen betrachtet. Die Ellipsenachsen im Fixierungsbereich sind fiir die Wahl einer
Stentgraftprothese interessant, da der GefaBquerschnitt im Allgemeinen nicht kreisformig ist
und das UbermaB in Relation zu beiden Durchmesserangaben gewihlt werden kann. Zudem
konnen Aussagen liber den Einfluss der Durchmesserbestimmung (maximaler Durchmesser
oder der darauf senkrecht stehende Durchmesser) zur Evaluierung des Erfolgs von EVAR
getroffen werden. Als Referenz der Anderung der einzelnen Parameter wurden, wie klinisch

tiblich, die pra-operativen Geometriedaten herangezogen.

Fiir die Bestimmung fast aller 3D-Parameter ist eine Ausrichtung der Schnitte senkrecht zur
Aneurysmaschwerpunktachse notwendig ***°” (Abbildung E.4 A). Die Schwerpunktsachse
wurde dabei durch die Schwerpunkte der segmentierten Fldchen definiert. Durch die geringen
CT-Abstande wurden bei grolen Schwerpunktsdnderungen teilweise starke Spriinge in der
Schwerpunktsachse registriert, welche zu einer fehlerhaften Schnittachse fiihrten. Zur Ver-
meidung dieser Spriinge wurden die Schwerpunktsdaten geglittet, indem 30% der stark ab-
weichenden Daten zur Erstellung der Schwerpunktsachse nicht beriicksichtigt wurden

(Abbildung E.4 B). Im Gebiet der Iliakalen, bei denen groBe Anderungen der Schwer-
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punktsachse durch die starken Kriimmungen der Gefdlle auftreten, wurde von einer Glattung
der Daten abgesehen.

Die einzelnen Geometrieparameter wurden anschlieend iiber alle Schnittebenen an der ent-
standenen Schnittflache, welche durch einen Polygonzug definiert war, bestimmt (Abbildung
E.4 C). Neben dem maximalen Durchmesser wurden durch eine Ausgleichsellipse die beiden

Achsen a und b bestimmt (Abbildung E.4 C).
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Abbildung E.4: Schnittachse des Aneurysmas senkrecht zur Schwerpunktslinie
(A); Gldttung der Schwerpunkte unter Beriicksichtigung von 70%
der Daten (B); Schnitte mit Ausgleichsellipse (C).

Die Querschnittsfliche wurde anhand des geschlossenen Polygonzuges gewonnen. Der Um-
fang ergab sich aus der Summe der einzelnen Abschnitte des Polygonzuges. Bei der Bestim-
mung des Volumens wurde nur der Aneurysmasack (Aneurysma abziiglich Lumen) bertick-
sichtigt. Zur Beurteilung der Volumendnderung des AAA’s war somit nur ein Vergleich
bezogen auf den ersten post-operativen und nicht den pré-operativen Zustand sinnvoll, da sich
das Volumen des Lumens bzw. des Aneurysmasacks aufgrund der Implantation der Prothese

anderte.

Die Evaluierung der Genauigkeit des Verfahrens erfolgte anhand von drei Korpern, von denen

die Schwerpunktsachsen und die Durchmesser iiber die Linge bekannt waren.
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Fiir den Vergleich der unterschiedlichen Analysemethoden bei Patientendaten wurde die
Bland-Altman-Methode verwendet 2. Diese Methode bzw. dieses Diagramm ermdglicht eine
Aussage liber die Abweichungen zweier Methoden. Auf der Abszisse werden die Mittelwerte
der Ergebnisse der beiden Methoden aufgetragen. Auf der Ordinate sind die Differenzen der
beiden Methoden abgebildet, so dass systematische Fehler erfasst werden konnen. Zudem
werden der mittlere Fehler und die 1,96-fache Standardabweichung abgebildet. Bei einem
Vergleich der 1,96-fachen Standardabweichung mit der gewiinschten klinischen Genauigkeit
kann beurteilt werden, ob die beiden Verfahren austauschbar verwendbar wéiren. Untersucht
wurden der maximale und der dazu senkrecht stehende Durchmesser an der Position des
proximalen und maximalen GefaBBdurchmessers. Bei den maximalen Durchmessern wurden
die absoluten Abweichungen betrachtet, da diese entscheidend fiir die Beurteilung des AAA-
Status sind. Bei den proximalen Durchmessern wurde die prozentuale Abweichung der beiden
Verfahren untersucht, da diese Angabe notwendig zur Bestimmung des UbermaBes einer
Prothese ist. Der Fehler, der durch das Glétten der Oberfliche bei der 3D-Rekonstruktion
entstand, wurde durch die Differenz aus dem maximalen GefdBdurchmessers der segmentier-
ten 2D-CT-Daten und der senkrechten Schnitten des Aneurysmas entlang der CT-Achse (z-

Schnitte) bestimmt.

Fiir den Vergleich der resultierenden AAA-Stati (schrumpfend, stabil, wachsend) auf Basis
der einzelnen Parameter wurden 16 Patienten iiber die einzelnen Nachuntersuchungszeitraume
betrachtet. Untersuchte Parameter waren in der 2D-Analyse der maximale und der dazu senk-
recht stehende Durchmesser b. In der 3D-Analyse wurden der maximale Durchmesser, die
maximale Querschnittsfliche, der maximale Umfang und das Volumen des Aneurysmsacks
verwendet. Als Grenzwert fiir den Erfolg (Schrumpfen des AAA’s) oder einer Komplikation
(Zunahme des AAA’s) wurden fiir den Durchmesser, wie in der Praxis iiblich, 5 mm und bei
den iibrigen Parametern eine 10%-ige Anderung angesetzt '**. Zur besseren Einschitzung des
AAA-Status wurden beobachtete Komplikationen in Form von Migration oder Leckagen fiir
jeden Nachuntersuchungszeitpunkt angegeben. Zur Bestimmung der Korrelation und der
Sensitivitit der einzelnen Geometriefaktoren in Bezug auf den standardgeméif bestimmten
maximalen Durchmesser wurde eine Regressionsanalyse durchgefiihrt (SPSS 13, SPSS Inc.,

Illinois, USA).
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Ergebnisse

Genauigkeit des 3D-Verfahrens

Ohne Glattung der Schwerpunktsachse traten in der Bestimmung des maximalen Durchmes-
sers Fehler von bis zu 30% auf (Abbildung E.5 A). Durch die Glattung der Schwerpunktsach-
se lag die mittlere Abweichung der 3D-Methode bei allen Probekdrpern bei 1+3% (Abbildung
E.5 B & C). Bei starken Kriimmungen, welche bei den Iliakalen und im proximalen Halsge-
biet auftreten, wurden teilweise Anteile des vorhergehenden GefdBabschnittes geschnitten
(Abbildung E.5 C). Dieser Fehler war im Vergleich zu der Anderung der umliegenden
Durchmesser grof3 und konnte automatisch erfasst und eliminiert werden. Als Durchmesser
wurde dieser Position der Mittelwert der Durchmesser des vorigen und nachfolgenden Schnit-

tes zugewiesen.

Fehler durch B
starke GefaR
krimmung

Abbildung E.5: Probekorper zur Evaluierung des 3D-Algorithmus: Probekdr-
per 1 mit senkrechten Schnitten (weif3) und an der Probekorper-
achse ausgerichteten Schnitten ohne Gldttung iiber die Schwer-
punkte (A); Probekorper 2 mit senkrechten Schnitten und ausge-
richteten Schnitten mit Schwerpunktsgldittung (B), Probekérper 3
mit senkrechten Schnitten und ausgerichteten Schnitten mit
Schwerpunktsgldttung (C).

Vergleich 2D- und 3D-Durchmesser unter Verwendung von Aneurysmen

Die mittlere Abweichung zwischen 2D- und 3D-Analyse des proximalen GefdBdurchmessers
betrug 11% (Abbildung E.6 A). Die 1,96-fache Standardabweichung reichte von -11% bis
33%. Abgesehen von drei Messungen waren die Ergebnisse basierend auf der 2D-Methode
grofer als die 3D-bestimmten Durchmesser. Fiir den senkrechten Durchmesser b betrug die

mittlere Abweichung 0+3,6% zwischen den beiden Verfahren. Die Abweichungen waren nicht
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systematisch. Das Verhéltnis zwischen dem maximalem 3D-Durchmesser und dem dazu
senkrecht stehenden 3D-Durchmesser b betrug 1,08+0,05 und war unabhingig vom maxima-

lem Durchmesser.
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Abbildung E.6: Bland-Altman-Diagramm mit Mittelwert und 1,96-facher Stan-
dardabweichung. Vergleich zwischen 2D und 3D des maximalen

proximalen Durchmessers (A) und des senkrecht dazu stehenden
Durchmessers b (B) (n=67).

Bei dem Vergleich der 3D- mit den 2D-bestimmten maximalen Durchmessern des Aneurys-
mas wurde eine mittlere Abweichung von 3,6+6,2 mm festgestellt (Abbildung E.7 A). Die
Abweichungen korrelierten nur schwach mit den mittleren Durchmessern (p=0,019;
R%r=0,134; Steigung B=0,186). Infolge der Oberflichenglittung wurde der maximale
Durchmesser um durchschnittlich 1 mm unterschitzt (Abbildung E.7 B). Die 1,96-fache

Standardabweichung reichte von -1 bis 3 mm.
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Abbildung E.7: Bland-Altman-Diagramm mit Mittelwert und 1,96-facher Stan-

dardabweichung. Vergleich zwischen 2D und 3D des maximalen
AAA-Durchmessers (n=67) (A) und zwischen 2D und den z-
Schnitten des maximalen AAA-Durchmessers (n=34) (B).

Der Unterschied zwischen den senkrechten Durchmessern b der einzelnen Verfahren (2D

gegeniiber 3D) an der Position des maximalen Durchmessers war im Vergleich zu den Ab-
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weichungen zwischen den maximalen Durchmessern gering (Abbildung E.8 A). Die mittlere
Abweichung betrug -0,6 mm mit einer 1,96-fachen Standardabweichung von 6,8 mm. Der
Unterschied zwischen dem 2D-Durchmesser » und dem maximalen 3D-Durchmesser betrug -

5,9+3,3 mm (Abbildung E.8 B).

-
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Abbildung E.8: Bland-Altman-Diagramm mit Mittelwert und 1,96-facher Stan-
dardabweichung (n=67). Vergleich 2D- und 3D-Analyse des
Durchmessers b an der Position des maximalen Durchmessers
(4); Vergleich des 2D-Durchmessers b mit dem maximalen 3D-
Durchmesser an der Position des maximalen Durchmessers (B).

Die maximalen Durchmesser sowie der senkrechte und der maximale Durchmesser der 2D-
und 3D-Analysen korrelierten miteinander (maximale Durchmesser der 2D- und 3D-Analyse:
p<0,001, R*,,=0,852; Steigung B=0,81; senkrechter Durchmesser 2D gegen maximalen
Durchmesser 3D: p<0,001; R%x=0,943; Steigung B=1,05).

Der AAA-Stati (schrumpfend, stabil, wachsend) basierned auf der 2D- bzw. 3D-Analyse
wichen bei vier von sechzehn Patienten zu einzelnen Nachunteruntersuchungszeitpunkten
voneinander ab (Tabelle E.1). Die Anderungen der maximalen Durchmesser entsprachen sich
iber den allgemeinen Zeitverlauf auer bei Patient #5 qualitativ, d.h. die Abweichungen der
AAA-Stati traten nur wihrend eines Nachuntersuchungszeitpunktes auf. Bei Patient #5 war
keine Leckage oder Migration beobachtet worden, die ein Anwachsen des Aneurysmas im
2D-Verfahren hitten erkldren konnen.

Unter Verwendung des senkrechten Durchmessers aus der 2D-Analyse und des maximalen
3D-Durchmessers unterschieden sich die Aussagen beziiglich des AAA-Status bei fiinf Pati-
enten in einzelnen Nachuntersuchungszeitpunkten. Bei drei Patienten eich wich der AAA-

Status {iber einen ldngeren Nachuntersuchungszeitraum voneinander ab.
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Tabelle E.1: AAA-Status auf Basis der unterschiedlichen Verfahren. Komplika-
tionen (Migration und Endoleckagen) sind fiir die einzelnen
Nachuntersuchungszeitrdume angegeben.

Beurteilung Beurteilung Beurteilung
Patient Zeit Migration | Leckage auf B_asis 2D | aufBasis 2D | auf B_asis 3D
[Monate] maximalen senkrechter maximaler
Durchmesser | Durchmesser | Durchmesser

1 0,25 0 1 stabil stabil stabil

1 6 0 1 schrumpfend stabil schrumpfend

1 12 0 1 schrumpfend stabil schrumpfend

1 36 0 0 schrumpfend schrumpfend schrumpfend

2 6 0 0 stabil schrumpfend stabil

2 12 0 1 stabil stabil stabil

2 24 0 1 stabil schrumpfend stabil

2 48 0 0 stabil schrumpfend stabil

3 0,25 0 0 stabil stabil stabil

3 6 0 0 schrumpfend schrumpfend schrumpfend

3 24 0 0 schrumpfend schrumpfend schrumpfend

3 48 0 0 schrumpfend schrumpfend schrumpfend

4 0,25 0 1 stabil stabil stabil

4 12 0 0 schrumpfend schrumpfend schrumpfend
4 24 0 0 schrumpfend schrumpfend schrumpfend
4 30 1 0 schrumpfend schrumpfend schrumpfend
4 36 1 0 schrumpfend schrumpfend schrumpfend

5 0,25 0 0 stabil stabil stabil

5 3 0 0 stabil stabil stabil

5 6 0 0 schrumpfend schrumpfend stabil

5 24 0 0 anwachsend anwachsend stabil

6 0,25 0 1 stabil stabil stabil

6 12 0 0 stabil stabil stabil

6 24 0 1 stabil stabil stabil

7 0,25 1 0 stabil stabil stabil

7 60 1 0 anwachsend anwachsend anwachsend

7 84 1 1 anwachsend anwachsend anwachsend
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Beurteilung Beurteilung Beurteilung
Patient Zeit Migration | Leckage auf B.asis 2D | aufBasis 2D | auf B?sis 3D
[Monate] maximalen senkrechter maximaler
Durchmesser | Durchmesser | Durchmesser
8 24 0 1 stabil stabil stabil
8 60 0 0 stabil stabil stabil
8 84 0 0 anwachsend stabil stabil
8 96 1 0 anwachsend stabil anwachsend
9 0,25 0 0 stabil stabil stabil
9 6 0 0 stabil schrumpfend stabil
9 12 1 0 anwachsend anwachsend anwachsend
10 0,25 0 0 stabil stabil stabil
10 12 0 0 schrumpfend schrumpfend schrumpfend
10 24 0 0 schrumpfend schrumpfend schrumpfend
10 36 1 0 schrumpfend schrumpfend schrumpfend
10 72 1 0 schrumpfend schrumpfend schrumpfend
11 0,25 0 1 stabil stabil stabil
11 12 0 1 schrumpfend schrumpfend schrumpfend
11 24 1 1 schrumpfend schrumpfend schrumpfend
11 48 1 0 anwachsend anwachsend anwachsend
12 3 0 1 stabil stabil stabil
12 24 0 1 anwachsend anwachsend anwachsend
12 36 1 0 anwachsend anwachsend anwachsend
13 3 0 1 stabil stabil stabil
13 6 0 0 stabil stabil stabil
13 12 0 0 stabil stabil stabil
13 24 0 0 stabil stabil stabil
14 0,25 0 0 stabil stabil stabil
14 3 0 0 stabil stabil stabil
14 36 0 0 stabil stabil stabil
14 60 0 0 stabil stabil stabil
15 3 1 0 stabil stabil stabil
16 0,25 0 1 anwachsend stabil stabil
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Beurteilung Beurteilung Beurteilung
. Zeit . . auf Basis 2D | auf Basis 2D | auf Basis 3D
Patient Migration | Leckage . .
[Monate] maximalen senkrechter maximaler
Durchmesser | Durchmesser | Durchmesser
16 3 0 1 stabil stabil stabil
16 6 0 0 schrumpfend schrumpfend schrumpfend
16 12 0 0 schrumpfend schrumpfend schrumpfend

Vergleich 3D-Durchmesser, Volumen, Fliche und Umfang

Die normierten Parameter Volumen, maximale Querschnittsfliche und maximaler Umfang
korrelierten mit dem normierten maximalen Durchmesser fiir die einzelnen Nachuntersu-
chungszeitraumen (Tabelle E.2). Mit Zunahme der Sensitivitit (Abnahme der Steigung B)

nahm die Korrelation ab.

Tabelle E.2: Regressionsanalyse der einzelnen normierten Parameter mit dem
normierten maximalen 3D-Durchmesser mit Angabe der Steigung
B und des korrigierten R? (p<0,001).
Parameter Rcorr B
Querschnittsflache 0,877 0,440
Umfang 0,895 0,800
Volumen 0,729 0,292

Bei der Beurteilung des AAA-Status der einzelnen Patienten unterschied sich unter Verwen-
dung der Fliche bei sieben von sechzehn Patienten der AAA-Status im Vergleich zur Ver-
wendung des maximalen 3D-Durchmessers in mindestens einem Nachuntersuchungszeit-
punkt. Unter Verwendung des Umfanges oder des Volumens wichen bei einem bzw. bei neun
Patienten der AAA-Status von dem AAA-Status basierend auf dem maximalen Durchmesser
ab. Bei der Fliache und dem Umfang waren die Unterschiede nur in jeweils einem Nachunter-
suchungszeitraum zu beobachten. Ein Schrumpfen oder Anwachsens des Aneurysmas wurde
bereits in dem vorigen Nachuntersuchungszeitraum festgestellt. Bei der Verwendung des
Volumens wurde bei vier dieser Patienten ein Schrumpfen des Aneurysmas diagnostiziert, auf
welches anhand der Durchmesserdnderung nicht geschlossen werden konnte (Abbildung E.9).
Zwei dieser Patienten wiesen wihrend des Nachuntersuchungszeitpunktes, bei denen die
Abweichung der beiden Parameter auftrat, Endoleckagen auf. Bei der Betrachtung der 3-

dimensionalen Rekonstruktion war deutlich eine Volumenreduzierung im proximalen und
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ventralen Bereich zu erkennen. Der maximale Durchmesser dieses Patienten war annahrend

konstant.

Maximaler
Durchmesser
= . ‘®abnahme
—— iy
G W
> S

3

Abbildung E.9: Reprdsentatives Beispiel eines Aneurysmas in Drauf- (4) und Sei-
tenansicht (B), bei dem die volumen- von der durchmesserbasier-
ten Methode in Bezug auf den AAA-Status abwich. Das transpa-
rente, rote Aneurysma lag direkt post-operativ, das gelbe zu ei-
nem spdteren Nachuntersuchungszeitpunkt vor.

Diskussion

Die entwickelte 3-dimensionale Methode wies fiir die untersuchten Probekdrper nur geringe
Abweichungen auf. Wihrend der Geometriebestimmung der Aneurysmen zeigten sich aller-
dings Probleme in der Durchmesserbestimmung der Iliakalen. Aufgrund der starken Gefal3-
kriimmungen traten teilweise verkantete Schnitte auf, welche jedoch nicht durch den Glét-
tungsalgorithmus vollstindig beseitigt werden konnten. Eine Optimierung der Methode in

diesem Bereich des Aneurysmas ist daher notwendig.

Maingel wurden ebenfalls in der Segmentierung durch den erforderlichen Nachbearbeitungs-
aufwand offensichtlich. Die Erstellungs- und Vermessungsdauer betrug bei einem routinierten
Anwender fiir jedes Aneurysma ca. 1 Stunde. Dadurch ist dieses Verfahren nur fiir die For-
schung, nicht aber fiir den klinischen Einsatz geeignet. Der Segmentierungsalgorithmus sollte
optimiert werden "%,

Der mittlere Segmentierungs- und Glattungsfehler betrug insgesamt 1,5 mm in dieser Metho-
de. Die mittlere Abweichung des maximalen Durchmessers, welche aufgrund der Intervariabi-
litdt der Anwender auftritt, war in anderen Studien mit 2-2,8 mm angegeben >3 Durch die
automatisierte Geometriebestimmung ist daher eine Verbesserung der Genauigkeit gegeben.

Fiir die proximale Durchmesserwahl eines Stentgrafts sollte dieser Fehler, welcher bei einem

GefiBdurchmesser von 20 mm ungefihr 5-10% des UbermaBes betragen wiirde, mitberiick-
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sichtigt werden. Der GefaBBdurchmesser wiirde durch die Oberflichengldttung dabei in der
Regel unterschitzt werden.

Das UbermaB von Prothesen wird in der proximalen Fixierungszone zwischen 10% und 30%
ausgelegt. D.h. die 2D- und 3D-Methode unterschieden sich bei der Bestimmung des proxi-
malen Durchmessers im klinisch relevanten Bereich. Unter der Annahme, dass die 3D-
Geometrie-Bestimmung exakter als die 2D-Methode ist, wiirde die Verwendung der 2D-
Methode zu der Wahl einer zu groBBen Prothese fithren. Beziiglich der Fixierung wire diese
Wahl konservativ, jedoch wiirde sich durch eine Faltenbildung des Grafts die Abdichtung
verschlechtern. Die senkrechten Durchmesser b beider Methoden wichen nur 7% voneinander
ab, wobei dieser Fehler nicht systematisch war. Die Gefd3e waren in diesem Bereich ellipsoid
ausgeprigt (108+5%), so dass eine Auslegung nach dem kleineren Durchmesser nicht zu
empfehlen ist. Beziiglich der Auswahl einer Prothese mit Hilfe von 2-dimensionalen angi-
ographischen Rontgenbildern oder einer 3D-basierten Geometriebestimmung zeigten sich in
einer Studie von Parker et al. keine Unterschiede '**. Die Genauigkeit der Angiographie im
Vergleich eines 3D-Verfahrens wurde jedoch bislang nicht untersucht. Aufgrund des geringen

Fehlers des 3D-Verfahrens wiirde sich dieses jedoch zur OP-Planung eignen.

Bei der Erfassung des post-operativen Erfolges stimmte der maximale 2D-Durchmesser mit
dem maximalen 3D-Durchmesser groBtenteils iiberein. Der Anderung des AAA-Status war
iber einen lidngeren Zeitraum mit der Ausnahme eines Patienten identisch. Dillavou et al.
fanden eine bessere Korrelation des maximalen Durchmessers mit dem senkrechten 2D-
Durchmesser >*. Dieses wurde hier ebenfalls beobachtet, jedoch unterschieden sich trotz der
guten Korrelation von 0,94 die Aussagen hinsichtlich des AAA-Status bei drei von sechzehn
Patienten deutlich. Auf Grundlage dieser Ergebnisse, wire eine Beurteilung anhand des ma-
ximalen 2D-Durchmessers im Vergleich zu dem senkrechten 2D-Durchmesser eher zu emp-
fehlen.

GroBe Anderungen im Durchmesser wurden in beiden Verfahren registriert, so dass ein akutes
Anwachsen, welches einen sofortigen Eingriff bedingt, sowohl mit der 2D- als auch der 3D-
Methode erkannt werden wiirden. Um den AAA-Status bestimmen zu konnen, ist daher eine
2D-Geomtriebestimmung anhand des maximalen Durchmessers in den meisten klinischen
Situationen ausreichend, der Einsatz von 3D basierenden Verfahren jedoch empfehlenswert.
Wesentlich bei der Beurteilung des AAA-Status in der klinischen Praxis ist, dass eine einheit-

liche Methode zur Evaluierung der Aneurysmen verwendet wird. Ansonsten kdnnten lediglich
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durch den Wechsel der Methode unterschiedliche Ergebnisse zur Beurteilung des Aneurysmas

Zustande kommen.

Die Beurteilung des Erfolgs von EVAR wird bislang anhand des maximalen Durchmessers
evaluiert. Die Verwendung von Umfang, Querschnittsfliche und Volumen zeigten zu einem
frithen Zeitpunkt Unterschiede beziiglich eines Wachsens oder Schrumpfens des Aneurysmas.
Diese Parameter waren sensitiver als der maximale Durchmesser. Bei Verwendung der Fldche
oder des Umfanges zeigten sich qualitativ identische Verldufe des AAA-Status wie in der
Analyse anhand des maximalen Durchmessers. Diese Parameter sind daher wahrscheinlich
besser geeignet, um den AAA-Status zu beurteilen. Das Volumen zeigte die groBten Ande-
rungen bei einem Eintreten von Komplikationen oder in Hinblick auf das Schrumpfen des
Aneurysmas nach der Uberbriickung mittels Stentgrafts. Jedoch wies der AAA-Status in 25%
der Fille im Vergleich zu der Durchmessermethode Unterschiede auf. Ahnliches beobachtete
bereits Wever et al. *”’. Die Hilfte dieser Patienten wiesen Leckagen wihrend der Abnahme
des Volumens auf, so dass in diesen Féllen nicht von einer ausreichenden Entlastung des
Aneurysmas ausgegangen werde kann. Inwieweit eine Rupturgefahr durch das Volumen oder
den Durchmesser besser beurteilt werden kann, kann nicht abschlieBend geklédrt werden, da
die maximalen Spannungen an unterschiedlichen Positionen in Abhédngigkeit der Aneurysma-
geomtrie auftreten und die Festigkeit der Aneurysmawand nicht homogen {iber die Geometrie
ist 7%2°! Von einer Beurteilung des Erfolges anhand des Volumens wird, solange keine wei-

teren Daten beziiglich des Zusammenhanges zwischen Rupturrisikos und Volumen vorliegen,

daher abgeraten.
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Zur Ermittlung der mechanischen Kennwerte wurde fiir sechs Membranen an jeweils fiinf
Proben Zugversuche anlehnend an DIN ISO 527 durchgefiihrt (Zwicki 1120, Zwick GmbH &
Co. KG, Ulm; Priifgeschwindigkeit 50 mm/min; Vorlast 0,01 N). Die Priiflinge und —breite
der Proben betrugen 12 mm bzw. 2 mm. Die Folienstérken variierten zwischen 70-130um. Es
wurden zwei Zyklen bei der Testung durchlaufen: Zunédchst wurde die Probe bis 10% Deh-
nung, anschlieBend bis zum Zerreilen belastet. Der charakteristische Spannungs-Dehnungs-
Verlauf fiir den zweiten Zyklus ist in Abbildung F.1 zu sehen. Der mittlere Tangentenmodul
betrug 4,5+0,5 MPa. Die Zugfestigkeit R,, betrug 20+3 MPa. Es bestand keine Korrelation der
Membraneigenschaften mit der Folienstérke oder ein signifikanter Unterschied zwischen den

einzelnen gefertigten Membranen.
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Abbildung F.1: Reprdsentativer Spannungs-Dehnungsverlauf der Polyurethan
Proben bei uni-axialer Zugbelastung.
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Zur Charakterisierung der Materialeigenschaft von Phynox und Nitinol wurden zwei im FE-
Programm (Ansys 11, Ansys Inc., Canonsburg, PA, USA) integrierte Materialmodelle ver-
wendet: Fiir Nitinol das Shape-Memory-Alloy Materialgesetzt (SMA) und fiir Phynox das
plastische ,,isotrop hardening* Gesetz. Im Folgenden ist die Bestimmung der erforderlichen
Materialkennwerte fiir beide Materialien dargelegt.

Das Verhalten von Nitinol ist im Zug-Druckbereich nicht identisch '**. Dies kénnte wéhrend
einer Biegebeanspruchung, welche in den Stentsegmenten auftritt, ein wichtiger Punkt der
Modellierung sein. Daher wurde ein Biegeversuch zur Untersuchung der Giite des Material-

modells durchgefiihrt.

Die Materialkennwerte der Materialien von Nitinol (Aesculap/BBraun, Tuttlingen, Deutsch-
land) und Phynox (Ugitech SA, Ugine Cedex, Frankreich) wurden mittels uni-axialem Zug-
test nach DIN EN 10002-1:2001 durchgefiihrt (jeweils n=5; Vorkraft 5 N, Priifgeschwindig-
keit 0,02 mm/s). Alle Testungen erfolgten bei Raumtemperatur. Die austenitische Umwand-
lungstemperatur des getesteten Nitinol betrug nach Herstellerangaben A= 15°C, so dass eine
Testung bei Raumtemperatur gerechtfertigt ist. Untersucht wurden Drédhte mit einem Durch-
messer von 0,5 mm und einer Mindesteinspannldnge von 100 mm. Die Zugproben wurden

mehrfach be- und entlastet und schlieBlich bis zur Reilspannung belastet.

Phynox

Zur Aufstellung des Materialgesetzes von Phynox wurden der E-Modul, der Tangentenmodul,
die Streckgrenze, die Zugfestigkeit und die Bruchdehnung bestimmt (Abbildung G.1). Der E-
Modul wurde durch die Steigung des Spannungs-Dehnungs-Verlaufes von 0 bis 0,2% der
Dehnung vorgegeben. Der Tangentenmodul basierte auf der Steigung der Messwerte im
plastischen Bereich zwischen 2 und 2,5% Dehnung. Die Streckgrenze ergab sich aus dem

Schnittpunkt von E- und Tangentenmodul.
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Abbildung G.1: Reprdsentativer Spannungs-Dehnungs-Verlauf des Zugversuchs
von Phynox bis zum Zerreisen der Probe. Die Tangenten (ge-
punktet Linien) wurden fiir die Bestimmung des E-Moduls, des
Tangentenmoduls und der Streckgrenze verwendet. Die Zugfes-
tigkeit R,, und die Bruchdehnung &g sind eingezeichnet.

Der E-Modul von Phynox betrug 149,5+3,0 GPa (n=5). Die Zugfestigkeit R,, und die Bruch-
dehnung ¢, lagen bei 1706+6 MPa bzw. 0,0370+0,0007. Die Streckgrenze betrug
1671+14 MPa. Der Tangentenmodul war 2,45+0,06 GPa. Die Poissonzahl wurde vom Herstel-

ler mit v=0,3 angegeben.

Nitinol

Zur Aufstellung des Materialmodells von Nitinol wurde der Spannungs-Dehnungs-Verlauf
des Zugversuches durch Tangenten im Bereich der Plateaus und der Steigungen im reinen
Austenit- und Martensitbereich approximiert (Abbildung G.2). Die Materialkonstanten C;-Cy4
ergaben sich durch die Tangentenschnittpunkte, wihrend ¢ aus der Differenz der Dehnung
zwischen C; und C, bestimmt wurde. Die E-Module von reinem Austenit und reinem Marten-
sit entsprechen den Tangenten vor und nach Passieren des Plateaubereichs. In Ansys 11.0 ist
eine Verwendung des martensitischen E-Moduls nicht vorgesehen, sondern es wird in dem

Materialmodell der gleiche E-Modul fiir Martensit wie fiir Austenit implementiert.
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Abbildung G.2: Reprdsentativer Spannungs-Dehnungs-Verlauf des Zugversuchs
von Nitinol. Die Gefiigeumwandlung ist eingezeichnet: A-
Austenit; A — M Transitzone von Austenit zu Martensit; Melast—
elastischer Martensitbereich;, My, —plastischer Martensitbe-
reich. Die Tangenten (gepunktet Linien) zur Bestimmung der
notwendigen Materialkennwerte basierend auf Ansys 11.0 sind
eingezeichnet. C; sind die Spannungen an den Plateaus. E; die E-

Module. g ist die Dehnung in der Gefiigeumwandlungszone und
R, die Zugfestigkeit.

Nitinol war im Vergleich zu Phynox deutlich nachgiebiger. In Tabelle G.1 sind die einzelnen

Materialkennwerte angegeben. Die Poissonzahl wurde vom Hersteller mit v=0,3 angegeben.

Tabelle G.1: Materialkennwerte von Nitinol bestimmt im Zugversuch (n=>3).
Materialkennwert Zn;tr?;v;;:icm::‘gsmn'
Ea (E-Modul Austenit) [GPa] 59,4114
Em (E-Modul Martensit) [GPa] 15,6+0,9
C, (Spannung, bei der Austenit in Martensit Ubergeht) [MPa] 553111
C, (Spannung, ab der nur Martensit vorliegt) [MPa] 60116
C; (Spannung, bei der Martensit in Austenit Gibergeht) [MPa] 262+33
C4 (Spannung, ab der nur Austenit vorliegt) [MPa] 20418
R (Zugfestigkeit) [MPa] 1248+7
L (Dehnung der Gefiigetransformation) [ ] 0,0649+0,0008
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Biegeversuch

Zur Evaluierung des verwendeten Materialgesetzes wurde ein Biegeversuch anlehnend an
Theriault et al durchgefiihrt '**(n=5, Abbildung G.3 A). Der Nitinoldraht wurde um 180°
gebogen eingespannt, um einem groflen Dehnungsbereich (>11%) bei einer Belastung zu
ermoglichen. Wihrend der Belastung wechselten im Draht lokal die Be- und Entlastungszo-
nen, so dass sich dieser Test gut zu Untersuchung der Materialhysterese eignet. Der Abstand
der Drahtenden betrug in y-Richtung 50 mm, die Drahtlinge war 100 mm. Die Belastung
erfolgte weggesteuert in z-Richtung (Priifgeschwindigkeit 10 mm/min; Zwicki 1120, Zwick
GmbH & Co. KG, Ulm, Deutschland), wobei die Verschiebung in z-Richtung in Zyklen um
jeweils 6 mm gesteigert wurde. Der Kraft-Weg-Verlauf wurde aufgenommen und anschlie-
Bend mit der FE-Simulation (Freiheitsgrade (FGH) 165.000, Elementtyp: SOLID186) vergli-
chen (Abbildung G.3 B). Die Reaktionskraft F, am Krafteinleitungspunkt 2 im FE-Modell
diente als Vergleichskraft fiir die experimentell ermittelte Kraft.

E e
Belastungsrichtung

Contour (Analysis systerm)
Mises Stress (Scalarvalue)

6.344E+02
[5 B4TE+DZ
4.951E+02

1
1
1
1
1
T 4.255E+02 1
1
1
1
1
1

‘|'|—3 S58E+02

——28B2E+02

2166BE+02
z E1 469E+02
7.728E+01
7.654E+00

No result
y Max = 6.344E+02 B
Min = 7 654E+00

Abbildung G.3: Biegeversuch zur Evaluierung des Materialgesetzes SMA fiir Ni-
tinol. Der Nitinoldraht wurde mittig ausgerichtet und in z-
Richtung verformt. Der Fiihrungsspalt am Bolzen verhinderte ein
Verkippen des Drahtes. In der Platte war der Draht mit 0,6 mm
durchmessenden und 3 mm tiefen Bohrungen fixiert, welche ab
1 mm konisch aufgebohrt wurden (A). Simulation eines Viertel-
Modells. Symmetriebedingungen sind an Position 2 in y-Richtung
und entlang des Drahtes in der Lingsachse in x-Richtung ange-
bracht. An Position 1 ist der Draht fest eingespannt. An Positi-
on 2 wird dieser in z-Richtung verschoben (B).

Nach der Belastung war am Draht visuell eine leicht plastische Deformation zu erkennen,

welche bei wiederholter Messung jedoch keine sichtbare Anderung des Kraft-Weg-Verlaufes
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sowie keine messbare plastische Verformung in u, Richtung nach Entlastung hervorrief
(Abbildung G.4). Im Anfangsbereich stimmten Experiment und FE-Analyse gut {iberein. Bei
zunehmender Belastung war eine Abweichung der Ergebnisse zu registrieren. Die Hysterese
fiel bei der Berechnung deutlich groBer als im Experiment aus. Eine resultierende, negative

Reaktionskraft war bei der FE-Simulation nach Entlastung zu verzeichnen.

2.0 Belastung
1.5 4
=
= 104
L
& -—
& 0.5 - —+—FE SMA
X Entlastung Biegeversuch (exp.)
0.0 T T '
10 20 30
-0.5
Weg u, [mm]

Abbildung G.4: Reprdsentativer Kraft-Weg-Verlauf des Experiments und der FE-
Simulation unter Verwendung des Shape-Memory-Alloys Materi-
algesetzes. Positive Kraftwerte entsprechen den Durckkrdften in
z-Richtung.

Die Abweichungen zwischen Experiment und FEM konnten aufgrund der ungeniigenden
Modellierung der Einspannsituation 1 zuriickzufithren sein: Der Draht konnte aufgrund von
Spiel in der Bohrung verkippen. Bei einer Verdnderung der Fixierung im FE-Modell (zulas-
sen des Verkippungsfreiheitsgrades), wurde das Plateau im Endbereich besser abgebildet,
welches jedoch mit einer Unterschitzung des Kraftverlaufes einherging. Bei dieser Modellie-
rung war ebenfalls eine negative Restreaktionskraft nach Entlastung zu beobachten. In verein-
zelten Elementen wurden in beiden Modellen numerische Instabilititen in Form eines Verlas-
sens der Spannungsdehnungs-Materialkurve, registriert. Dieses konnte die Ursache fiir die
Restkraft sein. Mit erhohter Netzdichte, war dieser Fehler nicht zu beheben, die Losung war
bereits konvergiert. Dadurch dass sich bei Be- und Entlastung die einzelnen Gefiigezonen in
GroBe und Ort variierten, konnte der Fehler auch auf das Materialgesetz selber aufgrund der

komplexen Belastung zuriickzufiihren sein.
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Fiir die Stentmodellierung bedeutet das Ergebnis, dass nach der Simulierung des ,,Crimpens*

die Radialkraft eher unterschitzt werden wirde.
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