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1 Einleitung

Die Herz-Kreislauferkrankungen stehen in vielen Landern an erster Stelle der
Todesursachenstatistik, wobei Manner bis zu zweimal haufiger betroffen sind als
Frauen. In der Herz-Kreislauferkrankungen stellen koronare Herzkrankheiten und
Myokardinfarkt die haufigste Todesursache dar. Daneben sind sie aber auch
Hauptursache fur Morbiditat und Verlust der Arbeitsfahigkeit.

Die Entstehung von GefalReinengungen durch arteriosklerotische Plaques ist ein
komplizierter Prozel3, in dessen Folge es zu Ablagerung von Lipiden und Kalk,
sowie zu einer vermehrten Bildung von glatten Muskelzellen und Bindegewebe in
der GefalRwand kommt. Es sind zahlreiche Risikofaktoren fur die Koronarsklerose
bekannt, von denen die klassischen Risikofaktoren die grof3te klinische Bedeutung
haben: Hypercholesterinamie, Rauchen, arterielle Hypertonie, Diabetes mellitus
und das sogenannte metabolische Syndrom [1]. Durch die Gefélieinengung oder
den GefalRverschlul bei den HerzkranzgeféalRen kommt es zu einer ungenigenden
Blut- und Sauerstoffversorgung des Herzmuskels. Die Folge sind Angina Pectoris,
Herzinsuffizienz und akuter Myokardinfarkt.

Die Mdglichkeiten einer Therapie beinhaltet das Ausschalten der Risikofaktoren,
die Prophylaxe einer Koronarthrombose, die medikamentdse Verbesserung und
/loder Wiederherstellung des koronaren Blutflusses und die medikamentdse
Behandlung der Herzinsuffizienz. Der wichtigste Teil der Therapie stellt aber eine
Verbesserung der Durchblutung und somit der Sauerstoffversorgung des Herzens
durch Revaskularisation dar. Dies kann durch eine Bypass-Operation oder durch

nichtchirurgische Revaskularisationsmalinahmen wie die

* Rotablator-Atherektomie,

» Laser-Angioplastie,

» perkutane tranluminale Koronarangioplastie (englisch: PTCA) und
« Stent-Implantation

erfolgen. Bei der Rotablator-Atherektomie wird mittels eines an einem Katheter
befindlichen rotierenden Fral3kopfes, das die Arterie verengende Material entfernt.
Bei der Laser-Angioplastie geschieht dies in gleicher Weise durch einen
Laserstrahl. Die PTCA stellte lange Zeit die Standardmethode zur Behandlung von

GefalRverschlissen dar. Bei Ihr wird unter Rontgenkontrolle ein Fihrungskatheter
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in das Ostium der linken oder rechten Koronararterie eingebracht und zunachst
die Stenose mit Kontrastmittel im Rontgenbild dargestellt. Durch den Katheter wird
dann ein Fuhrungsdraht durch die Stenose des betreffenden Gefal3es geschoben
und mit dessen Hilfe der Ballonkatheter plaziert. Durch Aufblasen des Ballons mit
einem Druck bis zu 14 bar wird die Plaque komprimiert und teilweise auch eine
Zunahme des AuBendurchmessers der Arterie bewirkt. Das Komprimieren der
Plague kann mehrfach wiederholt werden, bis sich der gewunschte Erfolg
eingestellt hat. Es ergeben sich bei dem beschriebenen Verfahren hauptséchlich
zwei Probleme:

1. Der akute Gefal3verschluld in ca. 2-11 % der Falle, der im wesentlichen durch
groBe, nicht kontrollierbare Dissektionen und elastische Rickstellkrafte
hervorgerufen wird [2].

2. Die hohe Restenoserate bis zu 45 %, d.h. eine erneute Verengung des
Gefalles nach 6 Monaten auf weniger als 50 % des Ausgangsinnendurchmessers.
Dies wird mdoglicherweise durch die bei der PTCA entstandene Gefallwand-
verletzung und der daraus entstehenden Intima-Hyperplasie durch Proliferation
der glatten Muskelzellen verursacht [3].

In zunehmenden MalRe wird die PTCA durch Stentimplantationen ersetzt, wodurch
die beiden oben genannten Grinde fur MiRerfolge zumindest teilweise verbessert
werden konnten. Die Restenoseraten liegen nach 6 Monaten bei 25 - 30 % und
damit unter den Raten bei der einfachen PTCA. Bei kleineren Gefal3en unter
2,5 mm Innendurchmesser steigt die Restenoserate rapide an.

Versuche, durch die Gabe von Medikamenten oder durch die lokale Applikation
von Medikamenten die Zellproliferation zu verringern und damit eine weitere
Reduzierung der spaten Restenose zu erzielen, blieben erfolglos. Durch Hinweise,
daR die Zellproliferation bei den mit Stents behandelten Arterien langer anhalt als
bei der PTCA, wurde eine Zusammenhang mit den Oberflacheneigenschaften des
Implantats hergestellt. Auch existieren zahlreiche Hinweise Uber die Stimulierung
durch Schwermetallionen, die durch Metallimplantate freigesetzt werden. Daher
wird in neuester Zeit durch Verwendung von Verbundwerkstoffen durch
Beschichten der Metallstents mit Keramiken wie Siliziumcarbid, Polymeren wie
Dacron oder biologisch aktiven Substanzen wie Heparin die Verbesserung der
Erfolgsrate untersucht. Auch sehen neuere Verfahren die radioaktive Markierung
der Stentimplantate vor, um die Proliferation von glatten Muskelzellen und so auch

die Restenoserate zu reduzieren.



Die Beschichtung von Medizinprodukten mit diamantahnlichem Kohlenstoff durch
Niedertemperatur-Plasmatechniken gewinnt immer mehr an Bedeutung, seit dem
Arbeiten Uber die gute biologische Kompatibilitat einiger DLC-Beschichtungen
veroffentlicht wurden.

In der vorliegenden Arbeit sollten Edelstahlstents fur die Verwendung in
Koronararterien mit einer Diamond-Like-Carbon-Oberflache beschichtet und
untersucht werden. Dabei sollte ein Niedertemperatur-Plasmaverfahren zur
Anwendung kommen. Die Eigenschaften dieser Oberflachenbeschichtung,
insbesondere ihre Eignung fir den Einsatz bei kardiovaskularen Implantaten muf3
dabei anhand geeigneter Untersuchungsverfahren beurteilt werden. Dabei sollte
der Schwerpunkt bei mdglichen Wechselwirkungen des Implantats beim Kontakt
mit Blutbestandteilen und der Gefaldwand liegen. Aus diesen Ergebnissen kénnen
dann Aussagen Uber die Bio- und Hamokompatibilitdt der Oberflachen-
beschichtung gemacht werden.

Insbesondere die hohe Restenoserate in kleinen Gefal3en verhindert hier bisher
die Verwendung von Stentimplantaten. Mit bereits bekannten Weiterentwicklungen
der Stentimplantate wie der radioaktiven Markierung oder Beschichtung mit
biologisch aktiven Substanzen wie Heparin konnte nur eine geringe Verbesserung
der Restenoserate erziehlt werden. Daher war eine weitere Aufgabenstellung die
Diamond-Like-Carbon-Beschichtung mit diesen Entwicklungsansatzen zu
kombinieren. Die durch die Kombination der DLC-Beschichtung und der
radioaktiven  Markierung bzw. der Heparin-Beschichtung entstehenden
Synergieeffekte sollten zu einer deutlicheren Reduktion der Restenoserate fihren.
Da die Beschichtung von Metallimplantaten mit radiokativen Substanzen nur durch
technisch aufwendige und undékonomische Verfahren maoglich ist, sollte in dieser

Arbeit eine einfache und wirtschaftliche Methode hierzu entwickelt werden.



2 Kenntnisstand

Der erste Versuch, mittels spezieller Implantate verengte BlutgefaRe von Tieren zu
erweitern, wurde 1912 von Alexis Carrel beschrieben [4]. Diese waren nicht
besonders erfolgreich und Carrel prophezeite schon damals, dal3 eine strukturelle
Verbesserung und die des Implantatmaterials eine erfolgreiche Anwendung
ermdglichen wird. Dieses Konzept wurde erst wieder 52 Jahre spater von Charles
Dotter aufgegriffen [5]. Er implantierte ein Metallrohr mit ansteigendem
Durchmesser durch Einschieben an die entsprechende Stelle des peripheren
GefalRes. Er konnte zwar einen besseren Durchflu3 des Blutes erreichen, die
Langzeitergebnisse waren aber enttauschend. Spatere Versuche mit
Kunststoffrohren, um damit der notwendigen Elastizitat Rechnung zu tragen,
waren ebenso wenig erfolgreich [6]. Erst die Verwendung von Drahtgebilden aus
Edelstahl oder Nickel-Tantal-Legierungen zeigten bessere Vertraglichkeit und
geringere Thrombosebildung in den Gefalien [7].

Das Problem der Plazierung der Gefal3stlitze wurde durch Cragg [8] mittels eines
Nitinol-Stents gelost, den er mit Hilfe eines durch einen auf 10° C gekihlten
Katheter an die gewlnschte Stelle brachte. Nach Abstellen der Kuihlung,
expandierte der Stent durch den Memory-Effekt des Nitinol-Materials auf den
gewlnschten Durchmesser. Probleme bereiteten hier insbesondere die hohe
akute Thromboserate von 10 % und die Wanderung des Stents in etwa 5 % aller
Félle. Eine weitere Mdglichkeit stellt das Expandieren eines Stents mittels eines
Ballonkatheters dar. Diese Methode wurde erstmals von Palmaz et. al.
veroffentlicht [9]. In der Abbildung 1 sind Stents aus 316L Edelstahl, wie sie in
dieser Arbeit verwendet wurden abgebildet. Die Expansion erfolgt durch
Aufweitung der Elementarzellen des Stents.

Erste Indikationen fir eine Stentlegung in koronaren und peripheren Arterien
stellten in den ersten Jahren hauptséchlich der akute Verschlu3 nach einer
Angioplastie, Restenose nach einer Angioplastie und bei Problemen mit arteriellen
Bypassen dar. Heute ist die Anwendung eines Stents auf eine Vielzahl von
weiteren Indikationen erweitert worden. Géangig ist die Verwendung eines Stents
bei Verschliissen an Koronararterien, der Aorta, Halsschlagadern, Iliac-(Leisten)-,
Femoral-(Oberschenkel)- und Renal-(Nieren-) Arterien sowie von Gallengangen,

Bronchien, Luftréhren und Speiserdhren.



Abbildung 1. Fotografische Abbildung eines 16 mm Stents vor und nach
Expansion.

Bisherige Kklinische Erfahrungen mit Stents zeigen hauptsachlich folgende

unerwinschte Komplikationen auf:
e Thrombosebildung und

* Restenose nach spatestens 6 Monaten.

2.1 Thrombose

In den ersten klinischen Studien traten in 30-40 % aller Falle eine subakute
Thrombose auf. Diese tritt in aller Regel zwischen dem 2. und 11. Tag nach der
Stentimplantation auf. Erst durch die Gabe von blutgerinnungshemmenden
Substanzen wie Heparin , Acetylsalicylsaure und Dipyridamol konnte diese unter
Inkaufnahme eines erhohten Blutungsrisikos auf 5 % reduziert werden. Ausléser
fur diesen Prozel3 scheinen neben der durch die Prozedur verursachten
Verletzungen auch das Stentmaterial zu sein (siehe 2.4.1.1).

Unabhéangig davon sei darauf hingewiesen, dald auch die stromungsdynamische
Beschaffenheit des Stents eine nicht zu vernachlassigende Grof3e spielt. Durch
die hohen Scherkrafte in den Arterien und Wirbelbildungen hinter den Kanten

eines Stents konnen Thrombozyten zur Aggregation gebracht werden, die dabei
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Inhaltsstoffe freisetzen, welche die Blutgerinnung und die Thrombenbildung

erheblich stimulieren.

2.2 Restenose

Der Begriff Restenose kann je nach Kontext unterschiedlich definiert werden.
Einmal wird es als Beschreibung des verstarkten Wundheilungsprozesses der
mittels PTCA oder Stentlegung behandelten Stelle verwendet. Andererseits aber
als Wiederauftritt der klinischen Symptome eines Gefaldverschlusses nach einer
Behandlung. In der Literatur ist es unstrittig, daf3 samtliche Patienten eine mehr
oder weniger starke Restenose erleiden. Bei der Mehrheit der Patienten bleibt
diese ohne klinische Relevanz. Daher ist man zu der Definition Ubergegangen,
dalR eine Restenose vorliegt, wenn mehr als 50 % des urspringlichen
Gefalldurchmessers durch ein erneutes Zuwachsen verloren geht.

Nach dieser Definition hat man je nach Stentdesign und Art des untersuchten
Gefalles mit einer Restenoserate von 30-40 % zu rechnen [10].

Erhohte Risikofaktoren fur eine Restenose sind [11]:

o GefalRdurchmesser mit weniger als 3 mm,

* Uberlappende Stents zur Behandlung langerer Verschlisse,
* Geschichte der Arteriosklerose wie z.B. Diabetes und

* unvollstandige Stent-Expansion.

Um den Mechanismus einer Restenose zu verstehen, muf3 man sich tber den
Mechanismus, wie der Durchmesser einer Arterie durch eine PTCA bzw. durch
den Stent wieder vergrofRert wird, im klaren sein. Dies geschieht durch die
Expansion des Ballons bzw. des Stents am Verschlul3, wobei die Plaque an der
Gefallwand verbleibt. Dabei wird logischerweise der Aul3endurchmesser tUber das
naturliche Mal3 gedehnt. Dies fiihrt zu Rissen und Spalten in der Plaque und
GefaBRwand und damit zu einer traumatischen Reizung der Arterie.

Die Komponenten, die zu einer Restenose fuhren, werden mittlerweile in drei
Gruppen eingeteilt [12].

1. Elastischer Rickgang des Gefal3es unmittelbar nach der Behandlung in die
urspringliche Lage. Dies wird durch den Stent weitgehendst vermieden.

2. Proliferation von Zellen innerhalb des Stents nach mehreren Tagen. Dieser
Prozel3 halt bis zu Monaten an.



3. Anormale Wundkontraktion aufRerhalb des Stents.

Fur den fir die Restenose und durch den Stent beeinfluRbaren zweiten Grund gibt
es zahlreiche Ursachen. Die Verletzung der GefaBwand fuhrt zu einer komplexen
Antwort mit dem Ziel einer Heilung der Gefallwand und Wiederherstellung einer
intakten Endothelschicht. Diese Antwort beinhaltet die Anlagerung von
Thrombozyten und Fibrin, die Wanderung und Proliferation von glatten
Muskelzellen und Neointimazellen, sowie Entziindungsprozesse und
Bindegewebsvermehrung. Fur die nahere Betrachtung sei auf die Literatur und auf
die weiteren Kapitel verwiesen [13]. Insbesondere die standige Prasenz des
metallischen Fremdkérpers scheint einen chronischen Entziindungsprozess in
Gang zu halten, dessen Auswirkung auf die Hyperplasie der Neointima noch nicht
ganzlich erforscht ist. Ein direkter Zusammenhang zwischen chronischem
Entztndungsprozess und letztendlich der Restenose wird durch diese Ergebnisse
aber immer wahrscheinlicher [14].

Bisherige Ansatze, die Restenose mittels Gabe von Medikamenten zu
beeinflussen, blieben erfolglos [15]. Daher wurden bereits unterschiedliche
Ansatze zur Verbesserung von Stentmaterialien bzw. der Stentoberflache
gemacht. Ausgangspunkt dabei ist die Idee, daR das Stentmaterial einen
gewunschten lokalen Effekt besitzt oder Nachteile des metallischen Materials

vermieden werden sollen.

2.3 Bisherige Verbesserungsanséatze

Die Tatsache, dal3 die Zellproliferation in mit Stents behandelten Arterien langer
anhalt als bei der einfachen Ballonangioplastie, 143t auf einen Zusammenhang mit
dem Stentmaterial schlielen, obwohl es auch gegenteilige Untersuchungen gibt
[16].

Um das in seiner Ursache nicht vollstandig geklarte Problem der Restenose
anzugehen, wurden unterschiedliche Wege beschritten. Hierbei wurden biologisch
aktive Substanzen wie Heparin (siehe 2.3.1), Peptide und sogar genetisch
veranderte Zellen auf die Oberflache aufgebracht. Andererseits versuchte man
durch Beschichten des metallischen Stents mittels Polymeren eine Verbesserung
zu erzielen (siehe Kapitel 2.6.2), die aber an den Eigenschaften bisher verfliigbarer
Polymere scheiterten. Weitere Ansatze waren die lokale Gabe von Medikamenten

in der Literatur als sogenanntes Local Drug Delivery bekannt, die radioaktive



Markierung des Stents (siehe 2.3.2) und neuerdings die Beschichtung mit
Siliciumcarbid (siehe 2.7.1) und Phosphorylcholin (siehe 2.7.2). Da die
Behandlung aller Anséatze zur Verbesserung des Restenoseverhaltens und der
Thrombogenitat im Rahmen dieser Arbeit zu umfangreich werden wirde, wurde
versucht, einen kurzen Uberblick iber die wichtigsten Entwicklungen zu geben.
Fur alle anderen hier nicht behandelten Themen sei auf die sehr umfangreiche

Literatur verwiesen.
2.3.1 Heparinbeschichtete Stents

Die gerinnungshemmende Wirkung von Heparin ist bereits seit Gber 50 Jahren
bekannt. Die primare Wirkung besteht in der Beschleunigung der Reaktion um den
Faktor 1000 zwischen Antithrombin Il und Thrombin. Die Pentasaccharidsequenz
des Heparins (siehe Abbildung 2) ist eine spezifische Bindungsstelle fir das
Antithrombinmolekudl. Zusatzlich besitzt Heparin die Eigenschaft, Faktor Xa und
weitere Faktoren der Gerinnungskaskade durch Komplexbildung zu inaktivieren
(siehe Abbildung 5) [17].

CH,OH COOH CH,0SOH CH,0SOH
o 0 o o o o
COOH
CcOoH 0 0 Q 0 0 0
OH OH OH 0SO_H OH OH \oo
OH NH OH NH 0SOH NH
COCH, SO_H SO_H

Abbildung 2. Heparinstruktur des mit Antithrombin Ill reagierenden
Zentrums.

Des weiteren besitzt Heparin die Eigenschaft die Proliferation von glatten
Muskelzellen zu unterdriicken [18], diese sind, wie in Abschnitt 2.2 erwahnt, der
Hauptbestandteil des stenotischen Gewebes.

Erste Versuche zur Bindung von Heparin an Oberflachen wurden durch ionische
Bindung an quartare Ammoniumverbindungen, beispielsweise Benzalkonium-
chlorid, erziehlt. Nachteilig hierbei war, dald3 ionisch gebundenes Heparin bei
Blutkontakt innerhalb von Stunden ausgewaschen wird [19].

Bei der kovalenten Bindung von Heparin, beispielsweise an Polyvinylalkohol mit
Glutaraldehyd und anderen Methoden, wird die aktive Bindungsstelle des
Heparins bei der Kopplung einbezogen, was zu einer drastischen Reduktion der
Aktivitat fuhrt [20]. Eine Verbesserung wurde von Larm et.al. [21] entwickelt. Durch

Spaltung der Heparinkette mit Nitrosyl-Kationen erhielt er endstandige
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Carbonylfunktionen. Diese koppelte er durch reduktive Aminierung an eine

aminofunktionalisierte Polymeroberflache (siehe Abbildung 3).

CH,SO, CH,SO,
© NaNO /HCl
OH OH o)
o) Owan. 0°C o)
Heparin/ Heparin/
NH CHO
so,
CH,SO,
CH,SO, o o
NaBH_,CN O
_/
OH O + NH, —i= Heparin CH
o) I
Heparir{ Oberflache NH
CHO
Oberflache

Abbildung 3. Endgruppen-Kopplung von Heparin an aminofunktionalisierte
Polymeroberflachen. Durch die Einwirkung von Nitrosylkationen, welche aus
Natriumnitrit und Salzsaure bei 0 °C gebildet werden, kommt es zur Spaltung der
Heparinkette unter Bildung einer endstdndigen Carbonylfunktion. Diese wird durch
reduktive Aminierung an die aminofunktionalisierte Oberflache mit Natriumcyanoborhydrid
gebunden.

Vorteil bei diesem Verfahren ist, daf3 durch die Kopplung des Heparins an dessen
Kettenende die Bindungsstelle des Antithrombinmolekiils beim Heparin nicht
blockiert wird. Dadurch ist die Aktivitat im Vergleich mit dem ionisch gebundenem
Heparin nicht reduziert.

In vitro-Versuche mit Heparin-beschichteten Stents zeigten eine um 96 %
geringere Thrombozytenadhasion als Edelstahlstents [22]. In der Pilotstudie
BENESTENT 1I, zeigten sich keinerlei Vorfalle einer Thrombusbildung beim
heparinbeschichteten Stent [23].

2.3.2 Radioaktive Stents

Bereits 1989 wurde von Fischell [24] die These aufgestellt, die Proliferation der
Neointima durch radioaktive Stents zu unterdriicken. Seitdem hat sich das Gebiet
der Brachytherapie rasant entwickelt. Es wurden auf unterschiedliche Weise
sowohl (- als auch y-Strahler eingesetzt. Potentielle Isotope fur Brachytherapie
sind die Betastrahler **Phosphor, **®Rhenium, >>Kobalt und das Mutter-Tochter-

Paar “Strontiumr/®®Yitrium sowie der Gammastrahler **Iridium (siehe Tabelle 1)
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[25].Die Radioaktivitdt wird dabei z. B. mittels eines radioaktiven Stents an die
gewunschte Stelle gebracht. Dabei werden nur geringe Aktivitaten bendtigt (GD-
Stent), um die gewlnschte lokale Dosis frei zu setzen. Bei der sogenannten Post
Applikations-Technik (engl. After-Loading) wird in gewohnter Weise die
Implantation des nicht radioaktiven Stents vorgenommen und anschlieBend mit

Hilfe eines Katheters ein radioaktives Praparat an die gewiinschte Stelle gebracht.

Tabelle 1. Verwendete Isotope in der Brachytherapie. GD Stent:
radioaktiver Stent mit geringer Dosis, HD-PA: Hochdosis-Post Applikation

Nuklid Strahlertyp Halbwertszeit Anwendung

32P B 14.3 Tage GD Stent, HD-PA
90Y B 64 Stunden HD-PA
90Sr/90Y B 28 Jahre HD-PA

99mTc B+y 6 Stunden Lokale Injektion
192Ir Yy 74 Tage HD-PA
188Re B+y 16,7 Stunden HD-PA
188W/188R B+y 69,4 Tage HD-PA
e

Dort wird dann innerhalb weniger Minuten die gesamte notwendige Dosis
freigesetzt. Hierbei werden verstandlicherweise hohere Aktivitdten des
radioaktiven Materials benétigt (HD-PA). Eine weitere bisher wenig untersuchte
Maglichkeit besteht in der extrakorporalen Bestrahlung der Arterie.

In der Literatur werden fir die Brachytherapie radioaktive Dosen in einem Bereich
von 5 bis 30 Gray untersucht. Hierbei werden die reinen oder Uberwiegenden 3-
Strahler bevorzugt, da diese ihre Energie innerhalb weniger Millimeter Gewebe
vollstdndig abgegeben. Im Gegensatz zu den y-Strahlern, die auch zu einer
Bestrahlung weiter entferntem Gewebe flihren.

Zu Beginn dieser Arbeit waren nur wenige Ergebnisse Uber in vitro-Versuche und
einige Tierversuche bekannt. Beispielsweise konnte Hehrlein et. al. [26] im
Kaninchen zeigen, daR Stents mit einer *’P-Aktivitit von 13 pCi zu einer

deutlichen Reduktion der Hyperblasie der Neointima fuhrten. Weiterhin war
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bekannt, dal? Endothelzellen gegen radioaktive Strahlen bestandiger sind als
glatte Muskelzellen [24].
Wegen der oben genannten Vorteile reiner B-Strahler sollte im Rahmen dieser
Arbeit eine einfache Mdglichkeit gefunden werden, radioaktive Stents herzustellen.
Es wurden hierzu der reine B-Strahler **Phosphor mit einer Energie von 1,7 MeV
verwendet. Bisher waren die Methoden zur Erzeugung eines radioaktiven
metallischen Stents apparativ sehr aufwendig.
Die erste Mdoglichkeit besteht in der Bombardierung eines Metallstents mit
3phosphor mittels "lon-Bombardement"-Techniken. Die Stents werden
anschlieBend in einem Kernreaktor mit Neutronen bestrahlt, wobei sich
$phosphor unter Aufnahme eines Neutrons in das radiokative *Phosphor
umwandelt:

15PHon — 55 P
Nachteil hier ist die geringe Ausbeute an **P und die Erzeugung anderer
radioaktiver Isotope. Bei der Implantation von **Phosphor mit einem Cyclotron ist

ebenfalls ein groRer apparativer Aufwand nétig.

2.4 Biokompatibilitat

Das MaR fiur die Vertraglichkeit eines Fremdkdrpers fiur das umliegende Gewebe
bezeichnet man allgemein als Biokompatibilitdt, wobei zwischen Oberflachen- und
Strukturkompatibilitat unterschieden wird. Die Strukturkompatibilitat beschreibt die
mechanischen Eigenschaften des beobachteten Materials, welches eine mdglichst
gute mechanische und strukturelle Nachahmung des ersetzten oder unterstitzten
Gewebes anstrebt. Bei der Oberflachenkompatibilitdt beobachtet man mehr die
chemische, physikalische, biologische und morphologische Anpassung der
Oberflache eines Implantats an die dem Korper umgebenden Verhaltnisse, mit
dem Ziel einer jeweils lokal angepal3ten klinisch erwiinschten Wechselwirkung.

Der Begriff Biokompatibilitdt wurde unter anderem wie folgt definiert [27]:

Biokompatibilitdt ist die Fahigkeit eines Materials, einer
Vorrichtung oder eines Systems, seine Aufgabe in einer
spezifischen Anwendung, ohne klinisch relevante Reaktion des

Organismus, zu erfullen.
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Bezuglich der Oberflachenkompatibilitdit werden die Materialien folgendermal3en
eingeteilt:
Biotolerante Materialien werden vom umliegenden Gewebe als fremd erkannt,
mit einer Bindegewebsschicht umschlossen aber nicht abgestolien.
Bioinerte Materialien verandern weder ihre Struktur noch gehen sie beim Kontakt
mit dem umliegenden Gewebe chemische Bindungen ein.
Bioaktive Materialien sind zu chemischen und biologischen Wechselwirkungen
mit Knochen und Gewebe beféahigt.
Werkstoffe werden dann als biologisch inkompatibel bezeichnet, wenn sie
Substanzen in toxischen oder biologisch wirksamen Konzentrationen fur das
umliegende Gewebe freisetzen und zu Immunreaktionen wie Entziindungen,
Allergien, Nekrosen oder zur AbstoBung fuhren. Beispiele fir derartige
Freisetzung von Substanzen durch das Implantat sind Korrosion, Zersetzung von
Polymeren oder Herauslésen von Weichmachern und Stabilisatoren bei
Polymerimplantaten. Im Idealfall sollten die physikalischen wie chemischen
Eigenschaften von Implantatwerkstoffen mit dem zu ersetzenden Gewebe
Ubereinstimmen.
Ein weiterer wichtiger Faktor bei der Betrachtung von Materialien fur die
Implantation stellt die Verweildauer des Implantats im Korper dar. Unter
Ultrakurzzeitimplantaten versteht man Implantate, die nur kurz mit dem Kaorper in
Kontakt kommen, z.B. chirurgische Instrumente bei einer Operation.
Kurzzeitimplantate sind Implantate, die nach einer vorhersehbaren Zeit wieder aus
dem Korper entfernt werden wie z.B. Osteosynteheseplatten, die zur Schienung
einer Knochenfraktur eingesetzt werden. Dauer- oder Permanentimplantate sollten
derart konzipiert werden, dal} sie fir die Restlebensdauer des Patienten oder des
Implantats im Korper verbleiben kdnnen. Die hier im Rahmen dieser Arbeit
untersuchten Stents lassen sich somit eindeutig in die Klasse der
Permanentimplantate einordnen. Es liegt auf der Hand, daf3 die Anforderungen an
die Materialeigenschaften eines Permanentimplantates am gréf3ten sind. Durch
die lange Verweilzeit im Korper werden Wechselwirkungen von Gewebe mit dem
Implantat moglich, die durch langsame mechanische wie chemische Veran-
derungen des Materials im Laufe der Jahre entstehen. AbschlieRend mufl3 man bei
einem so komplexen Thema wie die Biokompatibilitat erwéhnen, dal} es viele
weitere ergdnzende oder vollig andere Definitionen in der Literatur gibt. Einen

guten Uberblick hierzu gibt D.F. Williams in "Fundamental aspects in
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biocompatibility" [28]. Auch ist es in der Literatur mittlerweile unstrittig, dal3 es
keinen universellen biokompatiblen Werkstoff gibt. Es soll daher in der weiteren
Ausfihrung dieses Themas verstarkt auf die Anforderungen eines vaskularen

Implantats eingegangen werden.
2.4.1 Wechselwirkungen von Gewebe und Implantaten

Eine Reaktion findet bei Implantaten hauptsachlich an der Grenzflache mit dem
umliegenden Gewebe oder der Korperflissigkeit statt. Es kann hier zu
unterschiedlichen Reaktionen kommen, die je nach Werkstoffeigenschaften
unterschiedlich ausgepragt sind. Metalle beispielsweise neigen insbesondere beim
Kontakt mit Korperflussigkeiten zur Korrosion, worauf eingehend im Kapitel 2.5
eingegangen wird. Polymere und andere Werkstoffe sind zu mehr oder weniger
starken Abbaureaktionen mit Folgeprodukten befahigt, welche einen Einflul3 auf
die Biokompatibilitdt des Werkstoffs haben kdonnen. Da Stents fast ausschlief3lich
aus Metallen gefertigt werden, wird hier nur auf diesen Werkstoff eingegangen.

Eine Verbindung des umliegenden Gewebes mit dem Implantat kommt bei
toxischen Materialeigenschaften nicht zustande, vielmehr erfolgt ein Absterben
des umliegenden Gewebes bzw. es kommt zu den oben genannten
Immunreaktionen. Bei inerten Werkstoffen kann es zur Ausbildung eines
umschlielBenden Gewebes kommen. Dieses besitzt nur schwache Bindungen zum
Werkstoff. Bei Vorhandensein von Poren kann diese Verankerung mechanisch

durch Einwachsen des Gewebes in die Poren stabilisiert werden.

Tabelle 2. Auftretende Wechselwirkungen zwischen Implantat und Gewebe.

Implantat- Gewebereaktion
eigenschaften
toxisch Gewebenekrose, Immunreaktion
inert Bildung einer nicht-adharenten

Gewebskapsel um das Implantat
bioaktiv Ausbildung einer Bindung

abbaubar Ersatz des Implantats

Bioaktive Implantate sind je nach den verwendeten Materialien und in
Abhéngigkeit des umliegenden Gewebes bzw. der Gewebeflissigkeit zu

unterschiedlich starker Ausbildung einer Zwischenschicht mit einer lokalen,
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Klinisch gewinschten Wechselwirkung in der Lage. Bei den neuartigen
bioabbaubaren Werkstoffen kommt es entweder zu einem sukzessiven Ersatz des
Implantates durch korpereigenes Gewebe oder das Implantat wird nach geraumer
Zeit Uberflussig und abgebaut (z.B. Nahtmaterial, degredable Stents). Die
Gewebe-Implantatwechselwirkungen sind in Tabelle 2 zusammengefal3t.

Ein Problem stellt hier die Entwicklung von Materialien mit entsprechender
Abbauzeit dar, die mit der Gewebeneubildung im Gleichgewicht liegen muf3.

2.4.1.1 Wechselwirkung auf intravaskulare Implantate

Wechselwirkungen von Gewebe und Stentimplantaten finden zwischen Blut und
dem Stent sowie der BlutgefaBwand mit der Stentoberflache statt. Diese
Wechselwirkungen sind von ihrer Art und den Folgen fiur die Vertraglichkeit des
Implantats unterschiedlich. Dennoch stehen beide in gegenseitiger Beziehung
zueinander, die zu beachten ist. Die Wirkung der durch die Korrosion des Stents
freigesetzten Metallionen wird eingehend im Kapitel 2.5.2.2 besprochen.

Bei der Beurteilung der Wechselwirkungen von Materialien mit Blut spricht man
auch von Hamokompatibilitdt. Die erste Folge des Kontakts von Materialien mit
Gewebe und Blut hat die mehr oder weniger starke Adsorption von Proteinen aus
den Korperflissigkeiten zur Folge. Die in unserem Falle hauptsachlich fur die
Adsorption in Frage kommenden Plasmabestandteile sind Albumine und

Fibrinogen. Bei diesem Prozel3 hat man folgende Punkte zu beachten [29]:
» die Adsorption ist auf eine Monolage beschrankt,

+ die Art der Monoschicht wird von der Konzentration der Proteine und ihres

Adsorptionskoeffizienten bestimmt und

« das Implantatmaterial entscheidet tUber das Adsorptions-/Desorptionsgleich-
gewicht und Uber die Tendenz des Proteins zur Denaturierung auf der
Oberflache.

Die Prasenz einer Monoschicht von Proteinen und deren Natur auf der
Implantatoberflache entscheidet mal3geblich Uber die weitere Reaktion des
umliegenden Gewebes. Es ist bekannt, dal3 Materialien, die eine grof3e Menge an
Fibrinogen binden bioinkompatibel sind. Hingegen Materialien, die gro3e Mengen
an Albumin binden, als biokompatibel angesehen werden kénnen [30]. Dies liegt
insbesondere an der Tatsache, dal3 die Retention von Blutplattchen auf einer

Oberflache mit der Menge an absorbiertem Fibrinogen korreliert.
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Uber diese Proteinschicht findet die Interaktion der Oberflache mit Kérper- oder
Blutzellen statt. Diese kdnnen an die Proteinschicht binden und stimuliert werden.
Im Falle von Stentimplantaten findet die Interaktion mit der
Oberflache/Proteinschicht hauptsachlich durch Endothelzellen, Thrombozyten und

Granulozyten satt.

Gelalwand
P
- Endothel-
2elle
Thrombozyt (&) ——=
{/‘ PAF
Thromibin
FlbrlnngE:_/ - ~=| | Getan-
Blutgerinnung | =™ =~ :mgen]
Kontakt-Aktivierung L“{_

L Gewebe-

Gewebs- Thromboplastin lagson
(tissue factor)

Abbildung 4. Auswirkung der Thrombozytenadhdsion an verletzte
GefaBwande [37]. Thrombozyten adhérieren an eine verletzte GefaBwand, setzen
Mediatoren frei die die Blutgerinnung und die weitere Adhdsion von Thrombozyten
beginstigen. ADP= Adenosindiphosphat, PF;= Plattchenfaktor 3, 5-HT= 5-
Hydroxytryptamin (Serotonin), TX= Thromboxan, PAF= plattchenaktivierneder Faktor,
TS= Thrombospondin. Zur weiteren Erlauterung siehe vorhergender Abschnitt.

Im Blut zirkulierende Thrombozyten adsorbieren normalerweise nicht an die
Oberflache des mit Endothelzellen ausgekleidete Endothelium [37]. Wird durch
den mit dem Ballonkatheter implantierten Stent die Endothelschicht zerstort, wird
die darunterliegende Kollagenschicht frei, die eine Adsorption und Aktivierung der
Thrombozyten zur Folge hat (siehe Abbildung 4). Aul3erdem neigen Thrombozyten
je nach Materialeigenschaften auch zu Adsorption an die Implantate bzw. wird
diese Adsorption uber die Proteinschicht auf dem Biomaterial geférdert. Die
Thrombozyten werden danach aktiviert und beginnen zahlreiche Mediatoren
auszuschutten. Die wichtigsten Mediatoren sind Adenosindiphosphat (ADP),
Thromboxan (TX), Plattchen-aktivierender Faktor (PAF), Serotonin und
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Plattchenfakftor 3 (PF3). Uber PF3 erfolgt eine Adsorption von plasmatischen
Gerinnungsfaktoren. Serotonin und Katecholamin fordern die Kontraktion des
verletzten Blutgefal3es. Die Mediatoren ADP, PAF, TS und TX begunstigen die
gleichzeitig mit der Feisetzungs-Reaktion stattfindenede irreversible Aggregation
der Plattchen. Eine weitere Mdglichkeit zu Bildung eines Thrombus wird Uber die
Blutgerinnungskaskade ermdglicht. Die Gerinnungsfaktoren, die in Form inaktiver
Vorstufen wie Faktor XII, X1 und Xla im Blut zirkulieren, werden bei Bedarf in
unterschiedlicher Weise wie Gewebeverletzungen oder Oberflachenkontakt
aktiviert und ineinander umgewandelt. Das entscheidende Enzym Thrombin
spaltet Fibrinogen in das unlésliche Fibrin. Es ist ebenso ein potenter Partner fur
die Adsorption von Thrombozyten, wodurch die Wechselwirkung dieses Vorgangs

und dem im vorigen Absatz beschriebenen Prozel3 illustriert wird.

e
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Abbildung 5. Gerinnungskaskade mit Aktivierungs- und Hemmungswegen
(| = Hemmung) [37].

Die Blutgerinnung wird je nach Aktivierungsmechanismul3 entweder Uber den

sogenannten endogenen oder exogenen Weg beschritten (siehe Abbildung 5).
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Beim letztgenannten Weg kann die Gerinnung durch den Kontakt mit Kollagen
aktiviert werden. Der Oberflachenkontakt und die Adsorption von Faktor XlI an die
Oberflache und die Reaktion zu Faktor Xlla ist ein initierender Schritt im
endogenen Aktivierungsweg, an dessen Ende die Bildung eines Blutgerinnsels
durch Fibrin steht. Sowohl die Blutgerinnungskaskade, als auch die
Thrombozytenadhasion fuhren zu der Bildung eines Thrombus. Da beide
Prozesse durch Proteinadsorption ausgelést werden koénnen, ist es nicht
verwunderlich, dal3 Implantate eine Thrombosebildung auslésen kénnen. Eine
Mdglichkeit, diese Folgen zu verhindern ist die schnellstmégliche Bedeckung des
Endotheliums und des Implantats mit Endothelzellen, da diese Zellen in der Lage
sind diese Prozesse zu verhindern.

Fur das Konzept eines Idealen Stents, missen folgende Anforderungen erfullt

sein:

» Er sollte eine moglichst geringe Proteinadsorption, insbesondere bei den an

der Blutgerinnung beteiligten Faktoren besitzen.
» Er sollte eine gute Grundlage fur das Wachstum von Endothelzellen bieten.

* Er sollte zu einer geringen Thrombozytenadhasion neigen.

2.4.1.2 Unspezifische Immunabwehr

Die unspezifische Immunabwehr des Korpers findet hauptsachlich durch
Granulozyten statt. Das Mald dieser Abwehrreaktion ist somit ein Indiz fur die
Biokompatibilitat eines Implantats.

Neutrophile Granulozyten (PMN) sind kurzlebige Abwehrzellen der myeloischen
Reihe des Knochenmarks mit der Aufgabe, eingedrungene Mikroorganismen zu
eliminieren. Sie sind klinisch bedeutsame Effektorzellen akuter Entziindungen und
nehmen eine &auRerst wichtige Stellung in der unspezifischen, zellularen
Immunantwort ein.

Ungefahr 70% aller Leukozyten sind Granulozyten, wobei der Anteil der
eosinophilen und basophilen so gering ist, dal3 er in diesem Fall vernachlassigt
werden kann. lhre mittlere Zirkulationszeit im Blut betrdgt wegen der hohen
Auswanderung auf die Schleimhaute nur 6 bis 8 Stunden. Etwa 50% der
Granulozyten zirkulieren nicht im intravasalen Raum, sondern haften den
Endothelzellen, besonders in den Gefal3en der Milz und der Lunge, an. Dieser

Anteil der Zellen kann in StreR-Situationen durch Cortisol- und Mediatoren-
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ausschittung schnell mobilisiert werden, so dall die Anzahl der im Blut
zirkulierenden neutrophilen Granulozyten zu Beginn von Infektionen besonders
rapide ansteigt und die erste Stufe der zellularen Abwehr darstellt.

Durch ihre Fahigkeit, glykolytisch Ernergie zu gewinnen, sind sie in der Lage, auch
in sauerstoffarmen, o6dematésen und schlecht durchbluteten Geweben zu
existieren. Dort kdnnen sie mittels Phagozytose Fremdkorper aufnehmen und
deren Zellstrukturen durch die Bildung reaktiver Sauerstoffspezies und
Wasserstoffsuperoxid zerstdoren (sogenannter "respiratory burst").

Durch die Freisetzung von Eikosanoiden sind aktiverte Granulozyten in der Lage,
Gefallweite und —permeabilitat, Entzindungsreaktionen, Schmerzreiz und

Blutstillung zu regulieren.

2.5 Korrosion von Metallen

Die chemische Reaktion eines Metalls mit seiner Umgebung bezeichnet man im
allgemeinen als Korrosion. Diese fuhrt zu einer Materialverdnderung,
insbesondere an der Oberflache, und beeintrachtigt so die Funktion des Bauteils.
In den meisten Fallen der Korrosion handelt sich um eine Reaktion
elektrochemischer Natur. Seltener beobachtet man chemische Korrosion wie z.B.
bei der Verzunderung, einer Hochtemperaturkorrosion eines Metalls, oder bei der
Versprodung von Metallen mit Wasserstoff unter Bildung von Metallhydriden. Bei
der Versprodung von Metallen durch die Bildung von Gasblasen im Metall hat die
Reaktion metallphysikalischen Charakter. Im folgenden soll nur auf die
elektrochemische Korrosion eingegangen werden, da sie die Reaktion bei der
Korrosion von Metallimplantaten darstellt. Auerdem liefert sie die Grundlage fur

elektrochemische Korrosionsuntersuchungen.
2.5.1 Elektrochemische Korrosion

Man kann die elektrochemische Korrosion eines Metalls in zwei Teilreaktionen
einer Redoxreaktion zerlegen. Die kathodische Reaktion stellt den
Reduktionsschritt dar und ist somit mit einer Elektronenaufnahme aus der
Umgebung verbunden. Der Oxidationsschritt entspricht der anodischen
Teilreaktion, die mit einer Elektronenabgabe durch das Metall an seine Umgebung
gekennzeichnet ist. Der Oxidationsschritt fihrt je nach der Art des Metalls und

dem umgebenden Medium zu unterschiedlichen Teil- und Folgereaktionen. Unter
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naturlichen Bedingungen kommen in wal3rigen Medien bei der Reduktion nur zwei

Reaktionen vor. Zum einen, die Wasserstoffabscheidung:
+ -
2H" +2e — = H,

und zum anderen die Reduktion von geldstem Sauerstoff:

02+ 2H20+ 4e 4 OH

Eine Mdglichkeit bei der Korrosion von Eisen in einer beltufteten Zelle ist folgende

Reaktion:

Fe+ 20H" Fe(OH), + 2 e’

Die nach der Oxidation gebildeten Fe?*- lonen reagieren im allgemeinen mit den
an der kathodischen Teilreaktion gebildeten Hydroxidionen zu Hydroxiden,
Oxihydraten bzw. Oxiden ab. Die Reaktionsprodukte sind von den Eigenschaften
und der Zusammensetzung des umgebenden Mediums abhangig. Einflul3 nehmen
hier insbesondere der pH-Wert, die Temperatur und die Art der lonen und deren

Konzentration im umgebenden Medium.

=

Abbildung 6. Reaktionsablaufe bei der gleichmafigen Oberflachenkorrosion
von Eisen. Die Abbildung zeigt eine gleichmaRige Oberflachenkorrosion von Eisen.
Dabei werden getrennte Lokalelemente gebildet an denen die kathodische und anodische
Reaktion ablauft. Der Ladungsausgleich erfolgt Uber einen Stromflul3 innerhalb des
Metalls.

Die Metalloxidation und die Sauerstoffreduktion bzw. die Abscheidung von
Wasserstoff ereignen sich an der Oberflache an 6rtlich nicht fixierten Punkten. Die
Teilreaktionen finden somit statistisch verteilt an unterschiedlichen Orten statt.

Somit existieren eine Vielzahl von anodischen und kathodischen Zentren, die
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fortwahrend vernichtet und an anderer Stelle wieder neu gebildet werden. Es
handelt sich daher um eine gleichm&Rige Korrosion , da die statistisch verteilte
Korrosion zu einer homogenen Veranderung der Metalloberflache fuhren (siehe
Abbildung 7). Wie in der Abbildung 6 zu erkennen ist, findet bei der
Korrosionsreaktion ein Stromflu® im Metall und eine Stofftransport im umliegenden
Medium statt.Neben der hier geschilderten gleichméafligen Korrosion existieren
weitere Korrosionsarten, die man unter dem Begriff der lokalen Korrosion
zusammenfassen kann. Bei diesen Korrosionsarten findet ein lokal begrenzter
Angriff auf das Metall an bevorzugten Stellen statt. Daher sind die Auswirkungen
fur das Implantat bei dieser Korrosionsart viel starker, da die Reaktion auf die
bevorzugte Stelle begrenzt bleibt und eine Materialveranderung nur hier erfolgt.

Elektrochemisch lalt sich die lokale Korrosion an der Bildung von
Korrosionsstromen oder an getrennten anodischen und kathodischen
Korrosionsprodukten erkennen. Hierbei ist der anodische Bereich stets vom
kathodischen getrennt, die Anodenflache ist meist viel kleiner als die Kathode.
Auch bieten die entstehenden Korrosionsprodukte keinen Schutz vor einer

weiteren Reaktion.
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Abbildung 7. Schematische Darstellung unterschiedlicher Korrosionsarten.
Die Abbildung zeigt eine schematische Darstellung der verschiedenen Metallkorrosionen
und die jeweiligen strukturellen Auswirkungen auf das Metall.
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Die unterschiedlichen lokalen Korrosionen werden nach ihren Ursachen

unterschieden. Korrosionen mit vorwiegend mechanischen Ursachen sind:

Erosionskorrosion,

Tropfenschlagkorrosion,

Kavitationskorrosion und
e spannungs- und schwingungsinduzierte Korrosion.

Ihre strukturelle Auswirkungen auf das Material sind in Abbildung 7 schematisch
dargestellt. AuRerdem existieren noch die interkristalline Korrosion, die spezifisch
an der Korngrenze auftritt. Beispielsweise laf3t sie sich bei austenitischen Stahlen
an ausgeschiedenen Chromcarbid-Kristallen beobachten. Bei der Legierungs-
bzw. Selektive- oder Kontaktkorrosion sind zwei Metalle mit unterschiedlichem
elektrochemischen Potential direkt miteinander in Kontakt. Das Metall mit den
negativeren Potential wirkt dabei als Opferanode und I6st sich aus dem Gefiige
heraus. Die wichtigste lokale Korrosionsart bei Stentimplantaten stellt die
LochfraRkorrosion dar und wird daher noch etwas genauer betrachtet. Sie tritt bei
passivierenden Metallen in Anwesenheit von agressiven Anionen auf. Hierbei
kommt es zu einem lokal begrenzten Durchbruch der Passivschicht und zur
Ausbildung von Léchern und Mulden. Durch Chlorid-, Bromid- und Jodidionen
werden Eisen, Kobalt, Nickel, nichtrostende Stahle, Nickellegierungen und
Aluminium angegriffen. Fluoridionen greifen sogar Titan und Zirkonium an. Sulfat-
und andere lonen sind nur wenig beteiligt. Beim Auftreten einer Lochkorrosion
wird eine heterogene Oberflache mit grol3en Bereichen, an denen die kathodische
Reaktion stattfindet, erzeugt. An den kleineren Flachen findet die anodische
Reaktion statt. Es entsteht somit eine lokal begrenzte Aktiv/Passiv-
Kurzschluf3zelle. Fir den Mechanismus der Lochinitierung gibt es drei
Erklarungsansatze, die alle das Prinzip eines lokalen Angriffs der lonen auf die
Passivschicht und die Korrosion des darunterliegenden Metalls zugrunde legen
[31]. Der Penetrationsmechanismus geht davon aus, dal3 die lonen die
Passivschicht durchdringen und mit dem Grundmaterial reagieren. Beim
Adsorptionsmechanismus sollen die agressiven Anionen an die Passivoxidschicht
lokal begrenzt absorbiert werden. An diesen Stellen ist die Ldslichkeit der
Passivschicht erhoht, wodurch die Schicht langsam von agressiven lonen

durchdrungen wird und die Korrosion des Metalls stattfindet. In einem weiteren
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Erklarungsansatz fur die Initiierung der LochfraRkorrosion nimmt man durch die
Eigenspannung der Passivoxidschicht eine Ri3bildung an. Danach kann des
freigelegte Metall ungehindert reagieren.

Nach der Initiierung bilden sich zuerst punkt- oder nadelstichartige Locher (sog.
"Pits"). Bei weiterem Fortschreiten der Reaktion kann es auch zu unterhdlender
Korrosion kommen. Die Zusammensetzung des Elektrolyten unterscheidet sich in
den Léchern vom umgebenden Medium. Der Elektrolyt ist starker konzentriert und
durch die Hydrolyse der gebildeten Metallkationen sauer. Dadurch wird die

Korrosion in den Léchern verstarkt.
2.5.2 Elektrochemische Korrosionsuntersuchungen

Korrosionsuntersuchungen von Implantaten in vivo sind sehr aufwendig und
bendtigen lange Verweilzeiten des Implantats, bevor man zu verwertbaren
Ergebnissen kommt. Zur Simulation von Korrosionserscheinungen im Korper
haben sich aber die in der Technik gebrauchlichen elektrochemischen
Untersuchungsmethoden als geeignet erwiesen. Es wurden bereits
unterschiedliche metallische Implantate in physiologischen Salzlésungen
elektrochemisch untersucht [32,35]. Hingegen sind noch keine elektrochemischen
Untersuchungen von mit Diamond-Like-Carbon-beschichteten Implantaten in der

Literatur bekannt.

=g

Abbildung 8. Schematische Darstellung einer Stromdichte-Potentialkurve
eines passivierenden Metalls bei anodischer Polarisation. Ug= Ruhepotential,
Upas= Passivierungspotential, U = Lochfra3potential, Us= Transpassivitatspotential.

Bei einer elektrochemische Korrosionsuntersuchung legt man an das zu

untersuchende Material ein langsam ansteigendes Potential an und mif3t die dabei
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auftretenden Stromdichten. Man erhélt bei passivierenden Metallen eine nach
Abbildung 8 schematisch dargestellte Stromdichte-Potentialkurve.

Vom Ruhepotential Ugr steigt die Stomdichte mit steigendem Potential im
sogenannten aktiven Bereich bis zur kritischen Stromdichte Iy beim Potential Upas
an. Ab diesem Punkt beginnt sich das Metall mit einer schitzenden
Passivierungsschicht zu Uberziehen. Dies macht sich an einer abnehmenden
Stromdichte bei weiter steigendem Potential bis zur Passivstromdichte I,
bemerkbar. Steigt das Potential weiter bis zum Wert Uy an, so beginnt sich die
Passivschicht bei Edelstahl wieder aufzulésen und die Korrosion beginnt, was sich
an der wieder steigenden Stromdichte zeigt. Allgemein kann man also sagen, daf3
ein metallisches Implantat um so Kkorrosionsanfélliger ist je niedriger das
Durchbruchspotential Uy ist. Ebenso kann man an der Abbildung 8 erkennen, dafl3
LochfraBkorrosion erst ab dem bestimmten Lochfral3potential U g eintritt. Zur
weiteren Theorie und insbesondere den physikalisch-chemischen Formeln sei auf
die Literatur verwiesen [33].

Wie in der Abbildung 9 zu sehen ist, stellte sich dabei heraus, daf3 Titan und Titan-
Legierungen Uber den gesamten Potentialbereich hinweg passiv sind. Hingegen

zeigen rostfreie Stahle und Kobalt-Chrom-Legierungen deutliche Korrosion.
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Abbildung 9. Strom-Spannungskurven dreier Implantatwerkstoffe in
Ringerlésung.

Bei allen Untersuchungen zur Korrosion von Implantatwerkstoffen mufd3 darauf
geachtet werden, dal} diese in einer Umgebung durchgefuhrt werden, die der
Kdrperflussigkeit moglichst nahe kommt. Alle Korrosionsuntersuchungen wurden
daher in "Hank's Balanced Buffer Solution" durchgefiihrt (HBBS).
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2.5.2.1 Lokale Gewebereaktion durch Metallionen

Wie bereits im Kapitel Uber die Korrosion erwéhnt, fiuhren die in
Korperflussigkeiten anwesenden Halogenidionen, insbesondere des Chlorids, zur
Korrosion von Edelstahl. Beispielsweise konnte Ferguson [34] nach Implantation
eines zylindrischen Metallkorpers aus 316 L Edelstahl oder 17-7 PH Edelstahl
(besonders korrosionsbestandig mit ahnlicher Zusammensetzung wie 316 L) in
Muskelgewebe nach 6 Monaten erhohte Konzentrationen an Metallen im
umliegenden Muskel durch AAS Analyse nachweisen (siehe Tabelle 3). In
zahlreichen weiteren Untersuchungen konnte eindeutig nachgewiesen werden,
dal Metallionen durch Korrosion und Abrieb in das umliegende Gewebe

abgegeben werden konnen [35].

Tabelle 3. Nachweis von Metallspuren nach 6 Monaten im
umliegenden Muskelgewebe eines Implantats [34].

Metallgehalt [ppm Trockenasche]
Legierung Chrom | Nickel EMonbdénE Eisen

Kontrolle 3,749 8,0+9,3 18+3,2 37,9+34,6

316 L Edelstahl | 76,0 + 55,7 40,5+41,2 8,4+9,2 76,8+457

17-7 PH 12,2+14,2 152+ 11,5 - 344+154

Die Metallionenkonzentration im untersuchten Gewebe war aber in allen Arbeiten
bei gleichen Implantaten und bei gleichen Spezies sehr unterschiedlich. Das heif3t
der Grad der Korrosion war uneinheitlich, wofur auch in der Literatur keine
Erklarung gefunden werden konnte.

Je nach Lokalisation und Verweildauer der Implantate war die Reaktion des
Korpergewebes unterschiedlich stark ausgepragt. Beispielsweise konnte Otter [36]
bei 316 L Herzklappen in Hunden in sechs Féallen Eisen-Nickelabscheidungen in
der Nahe der Implantate nachweisen. Zwei der sechs beobachteten Hunde waren
verendet, bei allen sechs zeigte sich nekrotisches Gewebe und subendotheliales
fibrotisches Gewebe um das Implantat. Bei den restlichen 19 Hunden war keine
Korrosion feststellbar. Auch Laing et al. stellte einen Zusammenhang von
Korrosion und Gewebereaktion her [34]. Er implantierte verschiedene

Edelstahltypen in Muskelgewebe. Es zeigte sich auch hier ein direkte Korrelation
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zwischen gemessener Metallionenkonzentration und der histologischen
Gewebereaktion. In der Arbeit von Ludinghausen [35] wurde ein direkter
Zusammenhang zwischen der Verweildauer des Implantats, dem Mal3 der
Korrosion und von Entzindungsreaktionen im Menschen festgestellt. Derlei
Untersuchungen an Menschen oder Tieren zur Korrosion von Edelstahlstents sind

bisher in der Literatur nicht bekannt.

2.5.2.2  Wirkung von Metallionen auf Zellen

Ebenso wie bei den Untersuchungen uber die Wirkung von Metallionen auf das
umliegende Gewebe sind eine Vielzahl von Wirkungsbeziehungen von Metallen
auf Korperzellen bekannt. In diesem Anschnitt wird nur kurz auf die wichtigsten
Zelltypen, die in der Immunabwehr oder dem umliegenden Gewebe der
Blutgefal3e eine Rolle spielen eingegangen.

Die Antigen-unspezifische zellulare Immunabwehr wird hauptsachlich von zwei
Zelltypen, den polymorphkernigen neutrophilen (PMN) Granulozyten und den
Monozyten oder Makrophagen bewerkstelligt. Sie sind zur Phagozytose d.h.
Aufnahme von partikularem oder gelostem Material (Pinozytose) in die Zelle
befahigt. Nach Aktivierung durch zahlreiche Mediatoren und der anschlie3enden
Phagozytose sterben die PMN-Granulozyten ab oder neigen zur Verfettung und
bilden Demarkations- und Nekrosezonen aus [37]. Klein et.al. konnte nun in einer
Untersuchung eindeutig belegen, dal3 Endothelzellen bereits nach 30-mindtiger
Inkubation mit Nickel-, Zink- oder Kobaltionen in einen aktivierten Zustand versetzt
werden [38]. Dieser Zustand ist unter anderem durch Ausschittung von
Adhasionsmolekilen wie ELAM-1 ("Endothelial Leukocyte Adhesion Molecule-1")
und ICAM-1 ("Intercellular Adhesion Molecule-1") gekennzeichnet. Die Folge ist
eine starke Bindung und Aktivierung von PMN-Granulozyten. Das hohe
Aktivierungspotential der PMN-Granulozyten kann zur Zerstbérung der
Endothelzellschicht fuhren, was wiederum zu weiteren pathophysiologischen
Prozessen wie Entzindungen und Thrombosebildung fiuhrt [39]. Weiterhin
begunstigen aktivierte Endothelzellen die Blutgerinnung [37] und kbnnen somit die
Thrombosebildung beginstigen.

Insbesondere das Nickel?"

-lon induziert die Ausschuttung von Interleukin-1 und
TNF-a bei Makrophagen, was auf eine Aktivierung dieser Zellen hinweist [40].

Dieses fuhrt wiederum zur Proliferation der glatten Muskelzellen, die
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Hauptbestandteil des stenotischen Gewebes sind, sowie der weiteren Aktivierung
von Lymphozyten [37].

Eine weiter nachgewiesene Wirkung des Nickelions ist seine hohe Toxizitat, was
zum lokalen Zelltot fuhren kann [41]. Ebenso ist bei Nickel und Chrom die starke
Bindung der lonen an Serumproteine und deren Denaturierung bekannt [42].
Erwdhnenswert ist ebenso die bekannte und unter der Bevoélkerung sehr
verbreitete Nickelallergie.

Aus diesen zahlreichen Hinweisen laf3t sich zumindest schlieRen, dal’ durch die
Anwesenheit von Metallionen des Edelstahls an der GefalRwand eine Vielzahl von
Prozessen der Immunabwehr in Gang gesetzt werden. Einen direkten
Zusammenhang zwischen Korrosion und Restenoserate bei Stents ist in der
Literatur noch nicht hergestellt worden, aufgrund der zahlreichen oben erlauterten

Hinweise aber immer wahrscheinlicher.

2.6 Verwendete Implantatwerkstoffe

Im folgenden wird kurz auf die in der Medizin verwendeten Implantatmaterialien
und deren Biokompatibilitdt eingegangen. Hierbei werden auch die besonderen
Einsatzgebiete und deren Vor- und Nachteile sowie ihre Eignung als Stentmaterial

kurz beschrieben.
2.6.1 Metalle

Metalle sind die am meisten verwendeten Materialien in der Medizin und finden
hauptsachlich zwei Anwendungsgebiete. Zum einen werden sie bei Prothesen wie
Knie-, Huft- oder Schulterprothesen eingesetzt. Zum anderen kommen sie als
Hilfsmittel zur Fixierung von Strukturen wie Schrauben, Osteosyntheseplatten,
Drahte, Markndgel und Stents zum Einsatz. Bereits 1926 wurde der
korrosionsbestandige Chrom-Nickel-Edelstahl fur orthopédische Zwecke entdeckt
und hat sich bis heute als meist verwendetes Implantatmetall gehalten [43]. Dies
ist hauptsachlich durch die langjéhrige Erfahrung mit diesem Material begriindet.
Es zeigt gute mechanische Eigenschaften und neigt nur zu geringer Korrosion.
Ebenso die leichte Verarbeitung ist ein Grund fur diesen Trend. Andere gangige
Materialien wie Kobalt-Chrom-Legierungen, CP-Titan ( engl. commercial pure, d.h.
reinstes Titan) und Titan-Legierungen besitzen ebenso eine sehr gute

Korrosionsbestandigkeit. Insbesondere das Titan und seine Legierungen besitzen
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eine hohe Festigkeit und eine geringes Elastizitaitsmodul im Vergleich zu anderen
Metallen. Allgemein lassen sich folgende Anforderungen an einen metallischen
Implantatwerkstoff stellen:

* Mechanische Festigkeit und Gewahrleistung einer dauerhaften Krafttber-
tragung zwischen Implantat und Korpergewebe,

» Kaorrosionsbestandigkeit zur Vermeidung der korrosiven Schadigung des
Implantats durch die Wahl elektrochemisch stabiler Werkstoffe und

* Biokompatibilitat, um die Schadigung des Gewebes durch den
Implantatwerkstoff, dessen Korrosionsprodukte oder Abriebpartikel zu

schitzen.

Metallische Stents werden Uberwiegend aus 316L - Edelstahl, Nitinol (Nickel-
Titan-Legierungen) und Gold hergestellt. Die gute Korrosionsbestandigkeit des
Stahls wird durch den relativ hohen Chromgehalt bestimmt (siehe Tabelle 4), wel-
ches zu einer Ausbildung einer passivierenden Oxidschicht auf dem Metall flhrt.
Diese Oxidschicht kann durch zuséatzliche Nachbehandlung, sogenanntes
Passivieren, verstarkt werden. Dies geschieht durch Behandeln mit Salpeter-
Schwefel- oder Phosphorsaure. Alle in dieser Untersuchung verwendeten Stents

wurden aus dem Material 316L Edelstahl hergestellt.

Tabelle 4. Zusammensetzung von 316L Edelstahl.

Element Anteil in Gew. %
Chrom 16,5-18,5
Nickel 125-145

Molybdan 25-3,0

Mangan <2

Silizium <1

Phosphor < 0,045

Schwefel, <0,03

Kohlenstoff
Eisen ad. 100
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2.6.2 Polymere

Die im medizinischen Bereich verwendeten Polymere unterscheidet man nach
synthetischen, natirlichen und abbaubaren ("biodegredable™). Bei der Auswahl
von Polymeren fur medizinische Anwendungen, insbesondere flr Stents, hat das

Material den folgenden Anforderungen zu genugen:

Tabelle 5. Ausgewahlte Polymere und deren medizinisches Hauptanwen-
dungsgebiet.

Polymer Anwendung

Polyethylen (PE) Gelenkpfannen fur Huftgelenkprothesen,
Knieprothesen, Sehnen- und Banderersatz,
Katheterschlauche

Polypropylen (PP) Komponenten fur Blutoxygeneratoren und
Nierendialyse, Fingergelenkprothese, Herzklappen,
Nahtmaterial

Polyethylenterephtalat Klnstliche Blutgefal3e, Sehnen- und Banderersatz,
(PET) Nahtmaterial

Polyvinylchlorid (PVC) Extrakorporale Blutschlauche, Blut- und Lésungsbeutel
mit intravendser Anwendung

Polycarbonat (PC) Komponenten fur Dialysegeréte, Schlauche und
Verbindungen

Polyamid (PA) Nahtmaterial, Katheterschlauche, Komponenten fur
Dialysegerate, Herzmitralklappen

Polytetrafluorethylen GefalBimplantate
(PTFE)
Polymethylmethacrylat Knochenzement, intraokulare Linsen und harte
(PMMA) Kontaktlinsen, kinstliche Zahne, Zahnfullmaterial

Polyurethan (PUR) Kinstliche BlutgefalRe und Blutgefal3beschichtungen,
Hautimplantate, kinstliche Herzklappen,
Dialysemembran, Schlauche

Polysiloxane Brustimplantate, kiinstliche Sehnen, kosmetische
Chirurgie, kiinstliche Herzen- und Herzklappen,
Schlauche, Dichtungen in medizinischen Geraten,
Katheter und Schlauchsonden, kiunstliche Haut,
Blasenprothesen

Polyetheretherketon Matrixwerkstoff fur kohlefaserverstéarkte
(PEEK) Verbundwerkstoffimplantate
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Polymer Anwendung

Polysulfon (PSU) Matrixwerkstoff fir kohlefaserverstarkte
Verbundwerkstoffimplantate, Dialysemembran

Polyhydroxyethylmetha Kontaktlinsen, Harnblasenkatheter,
crylat (PHEMA) Nahtmaterialbeschichtung

* gute Biokompatibilitat,

* gute Hamokompatibilitat,

* hohe mechanische Belastbarkeit bei ausreichender Flexibilitat,
» Sterilisierbarkeit,

» Langzeitstabilitat in vivo (Ausnahme: abbaubare Polymere) und
» die genaue Zusammensetzung mufd bekannt sein.

Polymere erfordern vielfach den Zusatz von Weichmachern, Stabilisatoren und
Antioxidantien, deren Anteil man moglichst gering halten mdchte. Aul3erdem
erschweren diese Zusatze die Beurteilung der biologischen Vertraglichkeit.
Polymere fur medizinische Anwendungen kénnen dennoch einen hohen Antell
dieser Substanzen enthalten, wenn dies bei einer spezifischen Anwendung
notwendig erscheint. Die meisten Polymere stammen aus technischen
Anwendungen und wurden spater auf medizinische Verwendbarkeit hin getestet
oder entsprechend angepalit. Wegen der Vielzahl der zur Verfigung stehenden
Polymere und deren unterschiedlichen Eigenschaften werden diese in vielen
Bereichen der Medizin verwendet. Medizinische Hauptanwendungsgebiete fur

Polymere sind in Tabelle 5 zusammen gestellt [44].

Wie man in der Tabelle 5 erkennen kann, wird das Anwendungsgebiet von
Polymeren in der Medizintechnik hauptsachlich durch ihre physikalischen
Eigenschaften bestimmt. Einige der in Tabelle 5 genannten Kunststoffe wurden
bereits im Bereich der Gefal3stlitzen eingesetzt. In Verbindung mit Stents sind
Kunststoffe entweder als alleiniges Material oder als Verbundwerkstoff mit
Metallen interessant. Bisher erhoffte man sich durch den Einsatz von Polymeren
eine Verringerung der Thrombogenitat und Hyperplasie der Neointimazellen.

Diverse Polymere wurden im Einsatz fur Stents sowohl im arteriellen als auch im
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peripheren Bereich untersucht, wobei Ergebnisse in diesen beiden Bereichen nicht
Ubertragbar sind. Die meisten in der Literatur bekannten Arbeiten sind nur
Voruntersuchungen bzw. nur als Abstrakt erhaltlich. Nachfolgend wird ein kurzer
Uberblick uber die bisher untersuchten Polymere und die Ergebnisse in

Tierexperimenten gegeben:
» Polyethylenterephtalat

Dieses auch als Dacron bekannte Material besitzt je nach Herstellungsprozel3
ahnliche mechanische Eigenschaften, insbesondere Rigiditat, wie Edelstahl. Es
kommt somit als Vollmaterial fur Stents zur Anwendung. In koronaren
Schweinearterien fihrte die Implantation von Dacronstents zu einem heftigen
Anwachsen der Neointima, Entzindungsprozessen und Bildung dauernder
Wandausbuchtungen in den GeféalRen [45]. Auch wurde festgestellt, da? Dacron
insbesondere Thrombozyten aktiviert, was, wie in Kapitel 2.5.2.2 beschrieben,

eine unerwinschte Eigenschaft ist [46].
* Polyurethan

In einer Tierstudie wurden 12 Schweinen mit Polyurethan beschichtete Tantal-
Stents implantiert. Bereits 48 Stunden spéater verstarben 6 Schweine an einer
Thrombose, alle anderen zeigten nach einem Monat eine starke Hyperplasie der
Neointima [47]. Dieses Ergebnis steht im Widerspruch zu der Untersuchung von
Fontaine et. al., der bei in vitro-Experimenten diesem Material eine geringere
Thrombozytenadhasion im Vergelich zu Metallen und eine gute Biokompatibilitat

bescheinigte [48].
* Polyhydroxybutyrat

Bei Versuchen mit Schweinen zeigte dieses Stentmaterial eine
Entztndungswirkung sowie die Bildung einer Neointima. Es scheint somit fur die

Verwendung in diesem Bereich ungeeignet zu sein [54].
e Poly-L-milchsaure und Poly-L-laktid-co-glykolid

Diese Polymere sind biologisch abbaubar und eignen sich auch zur lokalen
Freisetzung von Medikamenten. Uber beide Polymere existieren widerspriichliche
Daten fiur die Verwendbarkeit als Stentmaterial bzw. als Beschichtungsmaterial. In
Schweinearterien zeigte sich eine hohe Thrombogenitat und Ausbildung einer
Hyperblasie der Neointima [49]. In Kaninchen hingegen sind gute Erfolge mit

diesem Material erziehlt worden [50].
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¢ Celluloseester

Mit Celluloseester beschichtete Tantal-Stents zeigten im Vergleich mit
unbeschichteten Stents keinerlei Vorteile beim Einsatz in koronare Schweine-

arterien [51].
* Polyglycolsaure

Dieses Polymer ist durch seine semikristalline Eigenschaft schwieriger zu
verwenden als andere Polymere. Es kann aber ebenso wie die Poly-L-milchsaure
zur lokalen Freisetzung von Medikamenten verwendet werden. Auch hier sind
widersprichliche Ergebnisse in der Literatur zu finden. Im Hundemodell zeigten
sich weder Thrombosen noch Anzeichen fir eine Fremdkoérperreaktion [52].
Genau gegenteilige Ergebnisse fand Tamai et. al. in einer Untersuchung im
Kaninchenmodell [53].

* Polycaprolacton

Dieses Polymer wird photochemisch erzeugt und eignet sich zum Auskleiden der
Arterienwand mit einem dinnen Polymerfilm. Auch hier zeigten sich im
Schweinemodell bei der Implantation Entzindungsprozesse, Anwachsen der
Neointima sowie biologische Abbauprozesse durch eine Phagozytose von

Makrophagen [54].
» Collagen

Als ein natdrliches Polymer ist es sowohl biologisch abbaubar und hat gute
biokompatible Eigenschaften. Aufgrund seiner geringen Rigiditat eignet es sich nur
in Verbindung mit anderen Polymeren. Bei Versuchen mit Collagen-Dacron-
Prothesen war die Thrombogenitat gegentber den reinen Dacronimplantaten nicht

verbessert [55].

» Fibrin

Fibrin als Endprodukt bei der Blutgerinnung sollte die Bildung von neuem Fibrin
und somit einer Thrombosebildung entgegenwirken. Nachteilig ist, dal3 Fibrin nur
schlecht an Stentmaterialien bindet und beim Ablésen die Gefahr der Bildung
einer Embolie besteht. Untersuchungen in vitro zeigen eine geringere

Thrombozytenadhéasion sowie eine bessere Endothelialisierung im Vergleich zu

Edelstahlstents [56]. Bei der Implantation in Schweineherzen zeigte sich keine
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erhohte Bildung von Thrombosen und die Bildung von Neointima war nicht erhoht
[57].

Abschliel3end |t sich Uber die Verwendung von Polymeren sagen, dal3 nahezu
alle bei der Verwendung als Stentmaterial oder zur Beschichtung von Stents
ungeniugende Ergebnisse im Schweinemodell zeigen. Fast samtliche Polymere
neigen zu erhohter Thrombosebildung und zu Entzindungsprozessen im
umliegenden Gewebe. Andere wiederum zeigten keinen Vorteil gegenuber
Metallstents, weswegen sich dies Polymere bis heute nicht als Stent- bzw.

Beschichtungsmaterial etablieren konnten.
2.6.3 Verbundwerkstoffe

Verbundwerkstoffe sind Produkte, die aus mindestens zwei verschiedenen
Materialien zusammengesetzt sind. Es wurde beispielsweise versucht, unginstige
biologische Eigenschaften der Metalle und deren Korrosion durch Beschichtung
mit Polymeren (siehe Kapitel 2.6.2) zu verbessern. Weitere bisher erprobte
Kombinationen bestehen aus zwei Metallschichten, beispielsweise mit Gold
beschichteter Edelstahl. Dieser Verbundwerkstoff findet auch Anwendung bei
Stents. Eine weitere Mdoglichkeit besteht in der Kombination von Edelstahl mit
Keramiken, diese besitzt zwar gute Biokompatibilitat, 1al3t sich aber bei Stents
aufgrund der nicht vorhandenen Flexibilitat von Keramiken nicht verwenden. Eine
relativ neue Méglichkeit zur Verbesserung der Biokompatibilitat durch Verwendung
eines Verbundwerkstoffes besteht in der Beschichtung mit Kohlenstoff in
unterschiedlicher Modifikation oder Struktur. Aufgrund der Wichtigkeit dieser

Methode wird ihr ein gesondertes Kapitel gewidmet.
2.6.4 Diamond-Like-Carbon-Coating

Die ersten Untersuchungen Uber die medizinischen Verwendung einer
Kohlenstoff-Pigment-haltigen Beschichtung wurde von Gott et.al. bereits 1964 mit
guten Ergebnissen durchgefuhrt [58]. Seitdem wurde eine Vielzahl von
unterschiedlichen Kohlenstoffmodifikationen fir die medizinische Verwendung
untersucht. Im Rahmen dieser Arbeit soll nur auf die Verwendung des
Kohlenstoffs mit diamantahnlicher Struktur eingegangen werden.

Diamond-Like-Carbon (DLC) ist eine amorphe Form des Kohlenstoffs die je nach
Herstellungsprozess und den dabei gewahlten Bedingungen ein Verhéltnis von

Kohlenstoff zu Wasserstoff von 1,5-5 besitzt. Auf einer Reihe von in der
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Biomedizin verwendeten Materialien wie z.B. Metallen (Edelstahl, Titan, Chrom)
oder Kunststoffen (Polyethylen, Polyurethan, Polycarbonat) haftet es sehr gut.

Die Synthese einer ersten Diamantoberflache aus der Gasphase gelang durch
Everson und wurde bereits 1958 zum Patent angemeldet [59]. Nachteil bei dieser
Methode war die hohe Temperatur von Uber 1000 °C, was die Verwendung auf
wenige zu beschichtende Materialien einschrankt. Seit 1960 beschaftigte sich die
Arbeitsgruppe von Derjaguin mit der Synthese von Diamant und diamantartigen
Oberflachen [60]. Die Ergebnisse zahlreicher Untersuchungen zeigten, daf3 sich
DLC-Oberflachen durch eine Vielzahl von Prozessen wie Laser-induziertes
chemisches Gasabscheidungverfahren, Radiofrequenz-induziertes Plasma-
verfahren, Mikrowellen-induziertes Plasmaverfahren und lonstrahl-induziertes
Gasabscheidungsverfahren herstellen lassen [61]. Die Geometrie der dabei
entstehenden Mikrokristalle, die Schichtdicke und die physikalischen und
chemischen Eigenschaften sind dabei von den gewéhlten Herstellungs-
bedingungen abhangig. Mit den neuesten Verfahren lassen sich Diamond-Like-
Carbon-Beschichtungen im Hochvakuum bereits bei Raumtemperatur erzeugen
und er6ffnen damit ein weites Einsatzfeld. Mit ihnen ist es mdglich, Kunststoffe
aller Art, sowie Metalllegierungen ohne Veranderung der Metalleigenschaften
durch das Erhitzen zu beschichten.

2.6.4.1 Bio- und Hamokompatibilitat von DLC-Oberflachen

In der Literatur besteht bereits eine Vielzahl von Hinweisen auf eine gute bis sehr
gute Biokompatibilitat von diamantartigen Oberflachen. Verschiedene
Arbeitsgruppen haben mit unterschiedlichen Methoden und auf verschiedenen
Tragermaterialien  DLC-Oberflachen  erzeugt. Die genaue chemische
Zusammensetzung dieser Beschichtungen wurden meist nicht né&her
charakterisiert.

In der Arbeit von Lou etal. [62] wurde mittels Ilonstrahl-induziertes
Gasabscheidungsverfahren eine DLC-Schicht auf Plastik-Petrischalen aufge-
bracht. Die Biokompatibilitit wurde durch Zellkulturuntersuchungen mit
hamatopoetischen Myoblasten (ML-1) und embryonalen menschlichen
Nierenzellen 293 (HEK) untersucht. Die Zellen proliferierten mit einer hohen
Viabilitdt und es wurden keinerlei zelltoxische Effekte festgestellt.

Auch konnte gezeigt werden, dal3 die zellulare Adhéasion von polymorphkernigen

Leukozyten, die fur entztindliche Prozesse mitverantwortlich sind, den kleinsten
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Adhasionswert an der in dieser Untersuchung verwendeten DLC-Oberflache im
Vergleich zu Titan- oder Edelstahloberflachen haben [63].

Die Zytotoxizitat einer DLC-Oberflache wurde in vitro an 3T3-L1 Mause-
Fibroblasten untersucht. Die Zellen zeigten dabei ein normales Wachstum der
Zellen auf DLC-Oberflachen und damit keinen toxischen Effekt [64]. Auch bei einer
Untersuchung mit peritonealen Makrophagen der Maus sowie an Mause-
Fibroblasten konnten keine hemmenden Effekte auf das Wachstum der Zellen
festgestellt werden [65].

Auch existieren in der Literatur Untersuchungen mit 3T3 Balb/C Zelllienien,
Endothelzellen und Blutplattchen, bei denen alle eine positive Biokompatibilitat an
den untersuchten DLC-Oberflachen festgestellt wurde [66].

Bei Untersuchungen Uber die Adsorption von Proteinen an DLC-Oberflachen
zeigte sich je nach gewéhltem Protein eine geringere oder mindestens
vergleichbare Adsorptionsrate wie an Edelstahl oder Titan [66,63]. Dies la3t auf
eine gute Hamokompatibilitdt von diamantartigen Oberflachen schlie3en (siehe
Kapitel 2.4.1.1).

2.7 Parallelentwicklungen

2.7.1 Beschichtung mit Siliziumcarbid

Ahnlich Ansatze in der Beschichtung von Edelstahistents veroffentlichte die
Arbeitsgruppe um Schaldach im Jahre 1999 [67]. Sie beschichteten 316 L Stents
mit amorphen Siliziumcarbid. In diesem Beschichtungsverfahren wird mittels
Plasma-unterstitzter Reaktion in der Gasphase das Siliziumcarbid abgeschieden.
Bei diesem Prozel3 wird in eine Kammer, in der sich die Stents befinden, Silan,
Methan und Phosphin eingeleitet. Durch die Erzeugung eines Plasmas werden die
Gase chemisch aktiviert und reagieren unter Abscheidung am Substrat
miteinander. Hierbei entsteht je nach Gaszusammensetzung und durch die
Anwesenheit des Phosphors ein n-dotiertes Siliziumcarbid. Diese Eigenschaft soll
einen positiven Einflul? auf die Adsorption und Denaturierung von Fibrinogen an
Oberflachen und somit der Thrombogenitat [68] haben (siehe auch Kapitel
2.4.1.1).
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Klinische Studien

Bei einer Untersuchung an 265 Patienten mit einem Anteil einer Hochrisikogruppe
fur Thrombosen, zeigte sich keine erhdhte Thrombosebildung gegentber der
Vergleichsgruppe. Dies sind erste Anzeichen flr eine geringe Thrombogenitat der
beschichteten Stents [69]. Die Restenoserate wurde anhand des Auftretens von
erneuten klinischen Beschwerden des Patienten ermittelt und lag bei 26,8 % und
damit nur wesentlich geringer als bei Edelstahlstents (Vergleich Kapitel 3.9).
Nachteil der Beschichtung mit Siliziumcarbid stellt die mechanische Eigenschaft
des keramischen Materials dar. Aufgrund der hohen Harte und der mechanischen
Beanspruchung bei der Stentexpansion kommt es zu Briuchen und Rissen in der
Beschichtung [67]. Die daraus resultierende Mdglichkeit der Korrosion und deren
Auswirkungen kénnten ein Grund fur die im Vergleich zu Edelstahlstents nahezu

unveranderte Restenoserate sein.
2.7.2 Beschichtung mit Phosphorylcholin

Auch durch die Beschichtung mit Phosphorylcholin wurde versucht, die

Biokompatibilitat von Stents zu verbessern.

= Phosphorylcholin
(Zwitterion, sehr hydrophil)

hydrophobe Ketten \

L | =" | J

unbehandelte Oberflache

Abbildung 10. Aufbau einer Phosphorylcholin-Beschichtung.

In der Arbeit von Campbell im Jahre 1994 wird bereits die Biokompatibilitdt von
Copolymeren aus Methacrylaten und Phosphorylcholin beschrieben [70]. Der

schmetische Aufbaue einer solchen Oberflachenbeschichtung ist in der Abbildung
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10 dargestellt. Das Prinzip beruht auf der Nachbildung einer Membran, wie man
sie beispielsweise bei Erythrozyten findet. Bei dieser Membran ist
Phosphorylcholin die am haufigsten vorkommende lipide Endgruppe an der
Aul3enseite. Auch konnte gezeigt werden, dal} die dem Zytoplasma zugewandte
Seite der Membran in vitro thrombogen ist, die entgegengesetzte Seite der
Membran hingegen keinen Effekt auf das Gerinnungssystem hat. Heute hat sich
Phosphorylcholin bereits bei Kontaktlinsen, urologischen Stents, Kathetern und

Drainagen bewahrt.

Klinische Studien

In einer ersten klinischen Studie mit Phosphorylcholin-Stents an 200 Patienten
zeigte sich eine sehr geringe Thromboserate von 0,4 %. Die Restenoserate als
MACE lag nach 6 Monaten bei 16 % und damit nur wenig unter den
durchschnittlichen 20-30 % (vergleiche Kapitel 3.9) [71].

Der Nachteil der Beschichtung mit solchen Polymeren dirfte die Anwesenheit von
Phosphatasen und Phosphoresterasen im Koérper sein. Diese kdnnen zu einem
langsamen Abbau des Polymers fihren, wobei der darunter liegende
Edelstahlstent frei gesetzt wird. Aul3erdem bildet die Polymerschicht keine
abdichtende Wirkung, damit ist der Stent nicht vor Korrosion geschutzt.

2.7.3 Klinische Ergebnisse mit Brachytherapie

Im Laufe dieser Arbeit wurden zahlreiche Klinische Studien zum Thema
Brachytherapie verdffentlicht. Einen guten Uberblick zum Stand der
Untersuchungen von 1999 gibt R. Waksman [72]. Insbesondere bei den
untersuchten radioaktiven **Phosphorstents sind die Ergebnisse der klinischen
Studien bezuglich der Restenoserate erntichternd (siehe Tabelle 6).

Wie aus den bisher erhaltenen Daten der durchgefiihrten klinischen Studien
ersichtlich ist, waren die bisher verwendeten Aktivitdten in ihrer Dosis zu gering
um einen nachhaltigen Effekt auf die Restenoserate zu haben. Bei der
Colombo/lsostents- Studie stellte sich ein nachteiliger Effekt bei B-strahlenden
Stents heraus. Die Restenoserate innerhalb des Stents waren signifikant
erniedrigt, aber es zeigte sich an beiden Enden des Stents eine erhohte
Verschluf3rate durch proliferierte glatte Muskelzellen. Die glatten Muskelzellen
wurden vermutlich durch die sehr geringe Strahlenintensitat der [-Strahlen

aul3erhalb der Stents zur Proliferation angeregt. Um diesen Effekt ndher zu
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untersuchen, sind bereits zwei weitere Studien mit Aktivitaten im Bereich 3-14 pCi
begonnen worden. Die Ergebnisse dieser Studien wurden bis heute noch nicht

veroffentlicht.

Tabelle 6. Ergebnisse bisheriger klinischer Studien mit radioaktiven 32-
Phosphor Stents, IRIS= Isostent for Restenosis Intervention Study, nach
R.Waksman [72].

Studienleiter/ Studien- Stent-  Isotop und Ergebnisse und
Sponsor Design System Dosis Status
Fischell/ IRIS 1A Palmaz- 2p Gute
Isostent Multizentren- Schatz niedrige Durchfuhrbarkeit,

studie mit de- 15 mm Aktivitat keine Thrombosen
novo oder Stent (0,5-1,0 und subakute
restentotischen UCi) Verschlisse,
Fallen [1=0,69 Restenoserate nach 6
UCi Monaten durch
Angiographie: 31 %
Mosses/ IRIS IB Palmaz- p Gute
Isostent Multizentren- Schatz niedrige Durchfuhrbarkeit,
studie an 25 15 mm Aktivitat keine subakuten
Patienten Stent (0,7-1,5 Verschlisse nach 3
pCi) Monaten,
0=1,14 angiographische
uCi Restenoserate: >35 %
Hehrlein/ Heidelberg-  Palmaz- 2p Keine Klinisch
Isostent Studie Schatz mittlere relevanten Vorfalle
mit 15 15 mm Aktivitat nach 4 Monaten,
Patienten bei Stent (3 pCi) angiographische
restenotischen Restenoserate: >35 %
Fallen
Colombo/  Einzelzentren- BX p Keine klinisch
Isostent studie Gberdie  15mm 3 und 6 uCi relevanten Vorfalle,
Sicherheit Stent hohe Restenoserate
héherer an beiden Stentenden
Aktivitat
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3 Ergebnisse

3.1 Invitro-Untersuchung der Thrombozytenaktivierung an DLC-
Oberflachen'

Bei dieser durchflul3zytometrischen Untersuchung der Thrombozytenaktivierung
an verschiedenen Stentoberflachen durch Markierung mit spezifischen gegen die
Oberflachenmarker CD62p und CD63 gerichteten monoklonalen Antikdrpern wird

der in den Abbildungen 11 und 12 aufgezeigte Zusammenhang beobachtet.

—m— Ohne
—e—DILC A
50 1 —A— 316L

55

45 -

40

] A/A _— .

30 H A/./
25 ./
—

relative Fluoreszens

20

10 . , . , . , . , . ,

Zeit [min]

Abbildung 11. Bestimmung der Thrombozytenaktivierung durch Stent-
Oberflachen mit Hilfe eines Immunfluoreszensassays gegen den
Oberflachenmarker CD62p. Hierzu wurde Blutplasma mit einer Schlauchpumpe und
einem Flu? von 8 ml/min durch einen Schlauch mit einem Innendurchmesser von 3 mm
im Kreis gepumpt. Im Schlauch befand sich entweder kein Stent (Kurve:Ohne), ein DLC-
Stent (Kurve: DLC) oder ein Edelstahl-Stent (Kurve:316L). Nach 2, 4, 6, 8 und 10 Minuten
wurde 100 ul des durch das System geflossenen Plasmas enthommen und nach
Fixierung der monoklonale Antikdrper gegen den Oberflachenmareker CD62p zugegeben.
Nach dem Waschen mit PBS wurde die Fluoreszensintensitdt mit einem
DurchfluRzytometer bestimmt.

Aus den Abbildung 11 und 12 Iaft sich erkennen, dalR die beiden
Oberflachenmarker, an denen man den Aktivierungszustand von Thrombozyten

ablesen kann, durch die Anwesenheit von Stents im Mel3system vermehrt werden.

' Die Untersuchung wurde von K. Gutensohn an der Eppendorf-Klinik in Hamburg
durchgefuhrt

38



Somit ist auch die Aktivierung der Thrombozyten erhdht und damit auch das

thrombogene Potential.
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Abbildung 12. Bestimmung der Thrombozytenaktivierung durch Stent-
Oberflachen mit Hilfe eines Immunfluoreszensassays gegen den
Oberflachenmarker CD63. Beschreibung siehe Abbildung 11.

Ein deutlicher Unterschied ist aber durch die Beschichtung mit dem DLC-Material
zu erkennen. Der Marker CD62p ist gegentber Edelstahl nach 10 Minuten um 33
% erniedrigt, der Marker CD63 sogar um 38 %.

Man geht davon aus, dal3 die Aktivierung der Thrombozyten an der
Stentoberflache durch kleine Turbulenzen durch Oberflachenrauheit und Kontakt
mit der an Endothelzellen freien Metalloberflache verursacht wird. Auch hangt die
Aktivierung von der Art des gebundenen Proteins ab (siehe Kapitel 2.4.1.1).

Die Oberflache des DLC-beschichteten Stents ist wesentlich glatter (siehe
Abbildungen 13 + 14). Damit durften die beschichteten Stents eine geringe
Oberflache besitzen und damit eine geringere Wechselwirkung mit den
Thrombozyten erméglichen. Auch dirfte die glattere Oberflache das Auftreten von
Mikroturbulenzen verringern. Damit sollten die auftretende Scherkrafte geringer
sein, die letztendlich zu einer Aktivierung der Thrombozyten fuhren. Die wesentlich
glattere Oberflache laR3t sich auch an den nachstehenden Mikroskopaufnahmen
erkennen. Weiterhin ist der Kontakt von Thrombozyten mit der aktivierenden

Metalloberflache bei den beschichteten Stents nicht mehr mdglich.
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Abbildung 13. Unbeschichteter Edelstahlstent, 250-fache Vergrdf3erung. Ein
elektropolierter Edelstahlstent wurde bei 250-facher VergrolRerung mit einem Raster-
elektronenmikroskop aufgenommen. Deutlich sind hier die feinen Unebenheiten auf der
Metalloberflache zu erkennen.

Abbildung 14. DLC-beschichteter Stent, 250-fache Vergrt3erung. Ein
elektropolierter Stent wurde mit einer 30 nm starken DLC-Schicht versehen und mit einem
Rasterelektronenmikroskop bei 250-facher VergréRerung aufgenommen. Im Vergleich
zum unbeschichteten Stent der Abbildung 13 sind keine Unebenheiten auf der
Metalloberflache mehr zu erkennen.

40



Weiterhin haben auch die Thrombozytenadhasionsversuche gezeigt (siehe 3.3),
dal3 DLC im Gegensatz zu Edelstahl eine geringere Adhasion im Vergleich zu
Edelstahl besitzt.

3.2 Proteinadsorption

Die Adsorption der beiden Proteine Albumin und Fibrinogen sollten Hinweise Uber
die Hamokompatibilitdt der DLC-Oberflache liefern. Je nach Mal3 der
Adsorptionrate kann man auf die Thrombogenitat des Materials schlie3en. Daher
wurde die Adsorptionsrate sowohl mit der Biosensortechnik als auch durch

radioaktives Markieren der Proteine bestimmt
3.2.1 Adsorptionsrate mit der Biosensortechnik

Mit Hilfe der Biosensortechnik wurde die Adsorption der Proteine Fibrinogen und
humanes Serumalbumin an die DLC-Oberflache unter Echtzeitbedingungen
untersucht. Dazu wurden die handelsiblichen Biosensorchips ASI 2400 (ASI,
Schweiz) mit einer 500 A dicken DLC-Schicht versehen. Der Biosensorchip wurde
so lange mit PBS gespdult bis er aquilibriert war (Schritt 1, Abbildung 15). Dies ist
an einem Uuber mehr als 5 Minuten nahezu konstanten Brechungsindex zu
erkennen. Anschlielend wurde ebenfalls bis zum Erreichen eines neuen
konstanten Brechungsindexes eine Losung des Proteins mit einer Konzentration
von 50 pg/ml bei einem FluR von 0,1 ml/min Gber den Chip gepumpt (Schritt 2).
Anschlieend spllte man den Biosensorchip mit PBS gespilt um die
Uberschissige Proteinldsung zu entfernen (Schritt 3). Zurtick bleibt adsorbiertes
Protein auf der Oberflache. Sptilt man den Biosensor nun mit 0,01 N Salzsaure, so
wird alles reversibel adorbierte Protein von der Oberflache gespdilt (Schritt 4) und
es bleibt nur irreversibel gebundenes denaturiertes Protein auf dem Biosensorchip
zuriick. Die Folge ist, daR der eingangs beim Aquilibrieren auf PBS gemessene
Brechnungsindex nicht wieder erreicht wird (Schritt 5). Man erhélt ein sogenanntes
Sensogramm bei dem der Brechungsindex als Funktion der Zeit aufgetragen wird.
Durch Berechnungen, die mit Hilfe der Software automatisiert durchgefuhrt
wurden, lafldt sich das Sensogramm Brechungsindex in Abhangigkeit von der Zeit
direkt in ein Sensogramm mit adsorbierten Masseeinheiten in Abhangigkeit von
der Zeit umrechnen und die Menge an adsorbiertem Protein/Flacheneinheit

ablesen. Die Theorie der Berechnung wird eingehend in Kapitel 3.2.1 besprochen.
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Abbildung 15. Anderung des Brechungsindexes bei der Adsorption von
Fibrinogen auf einen DLC-beschichteten Biosensor. Ein mit 50 nm DLC-
beschichteter Biosensorchip wurde mit PBS aquilibriert (Schritt 1). AnschlieRend wurde
eine Losung von 50 pg/ml Fibrinogen in PBS Uber den Sensor gepumpt (Schritt 2). Nach
der Sattigung wurde mit PBS nachgespilt (Schritt 3). Durch Waschen mit 0,01 N
Salzsaure (Schritt 4) und anschlieRendem erneuten Aquilibrieren mit PBS (Schritt 5) wird
der eingangs gemessene Brechungsindex (y-Achse) nicht wieder erreicht.

Wie bereits eingangs erwahnt, kann man durch den Vergleich des
Adsorptionsverhaltens der Proteine Aloumin/Fibrinogen auf die Hamokompatibilitat
des Materials schlieRen.

Das Diamond-Like-Carbon-Material zeigt bei den Biosensorexperimenten mit der
mit dem Biosensor erreichbaren Genauigkeit (laut Hersteller Picogramm/mm?)
keine irreversible Bindung von Albumin an die Oberflache (siehe Abbildung 17 +
18). In Schritt 1 wird der Biosensor mit PBS &qulibriert, im Schritt 2 findet eine
schwache Adsorption von Albumin an die Oberflache statt. Dies ist an dem
leichten Anstieg des Brechungsindexes zu erkennen. Das gesamte Albumin auf
der Oberflache lalt sich bereits durch Spilen mit dem PBS-Puffer wieder
vollstandig entfernen (Schritt 3). Ahnlich verhalt es sich beim Protein Fibrinogen
(siehe Abbildung 15 und 16). Dieses wird zwar anfanglich starker an die DLC-
Oberflache des Biosensorchips gebunden (Schritt 2), durch Spulen mit PBS wird
nur ein Teil des Proteins entfernt (Schritt 3). Erst durch weiteres Waschen mit 0,01
N Salzsaure (pH 2,0) wird das gesamte Fibrinogen wieder von der Oberflache
entfernt (Schritt 4+5).

42



0.2

mass [pg/cm?]

Chip: ASI2400
N: 1.745802
d: 226.146nm

,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,

T T L A gL NN SO SR

,,,,,,,,,,,,,,,,

AN RN N B s 05
0 time [s] 10000

Abbildung 16. Sensogramm der Adsorption von Fibrinogen auf einen DLC-
beschichteten Biosensor in der Darstellung Masse/Zeiteinheit. Diese Abbildung
ergibt sich aus Abbildung 15 durch Umrechnung des Brechungsindexes in adsorbiertes
Fibrinogen in pg/cm2. Die Berechnung wurde mit der Software des Biosensors
durchgefuhrt.
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Abbildung 17. Anderung des Brechungsindexes bei der Adsorption von
humanem Serumalbumin auf einen DLC-beschichteten Biosensor. Ein mit 50
nm DLC-beschichteter Biosensorchip wurde mit PBS &aquilibriert (Schritt 1). AnschlieRend
wurde eine Losung von 50 pg/ml humanem Serumalbumin in PBS Uber den Sensor
gepumpt (Schritt 2). Nach der Sattigung wurde mit PBS nachgespult (Schritt 3) wobei das
gesamte Albumin wieder von der Oberflache gespult wird.

43



mass [ mg/cné]

0,0001

0,0000

0 3700
time[s

Abbildung 18. Sensogramm der Adsorption von humanem Serumalbumin
auf  einen DLC-beschichteten Biosensor in der Darstellung
Masse/Zeiteinheit. Diese Abbildung ergibt sich aus Abbildung 17 durch Umrechnung
des Brechungsindexes in adsorbiertes Serumalbumin in pg/cmz2. Die Berechnung wurde
mit der Software des Biosensors durchgefihrt.

Zwar wird bei Fibrinogen der urspringliche Brechungsindex (Abbildung 15) durch
Spulen mit PBS nicht wieder erreicht, die Differenz war aber so gering, dal3 daraus
im Rahmen der Mel3genauigkeit des Biosensors rechnerisch keine Adsorption
resultierte (Abbildung 16).

Da sowohl Albumin als auch Fibrinogen keine irreversible Bindung an die DLC-
Oberflache zeigen ist nach Tang et.al. [63] von einer guten Hamokompatibilitat im
Rahmen der MeRgenauigkeit des Biosensors auszugehen.

Leider ist es mit Hilfe des verwendeten Biosensors aufgrund des Melprinzips
nicht maglich, einen direkten Vergleich mit der Edelstahloberflache anzustellen, da
hier die notwendige Transparenz des Materials fehlt. Ein weiterer Nachteil der
Mel3methode betrifft die Versuchstemperatur, die bei den obigen Versuchen bei
Raumtemperatur lag, da es die Apparatur nicht zula3t den Biosensor auf
Korpertemperatur zu temperieren.

Um die Proteinadsorption der Oberflachen DLC und Edelstahl direkt miteinander
zu vergleichen, wurden die Proteine Albumin und Fibrinogen radioaktiv markiert
und bei 37 °C mit den Stents inkubiert.
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3.2.2 Adsorptionsrate mit radioaktiv markierten Proteinen

Hierzu wurde humanes Serumalbumin und Fibrinogen mit radioaktivem *?*Jod
markiert. AnschlieRend wurde nach Bestimmung der spezifischen Aktivitat der
Proteine eine Losung von je 20 pg/ml Losung an Albumin bzw. Fibrinogen in PBS
durch Zugabe von unmarkiertem Protein hergestellt. Durch das bekannte
Verhaltnis von markiertem zu unmarkiertem Protein konnte auf die totaladsorbierte
Menge geschlossen werden. Um den Bedingungen im menschlichen Korper
maoglichst nahe zu kommen, wurde diesen Ldsungen das jeweilige andere
unmarkierte Protein in gleicher Konzentration zugesetzt. Die beiden Proteine
konkurrieren damit um Bindungsstellen an der Oberflache des Materials. Zwei
Losungen folgender Zusammensetzung wurden verwendet:
Losung 1: 20 pg/ml markiertes und unmarkiertes Albumin mit 20 pg/ml
unmarkiertem Fibrinogen und
Losung 2: 20 pg/ml markiertes und unmarkiertes Fibrinogen mit 20 pg/mi
unmarkiertem Albumin.
Die Inkubation der Stents in den Proteinldsungen fand bei 37 °C fur 8 Stunden
statt. Durch Abzentrifugieren der Stents wurden sie von Uberschissiger Lésung
befreit und die Aktivitat der Stents bestimmt, diese entspricht der Totaladsorption
an Protein. AnschlieBend wurde das reversibel gebundene Protein von der
Oberflache durch Waschen mit PBS entfernt und die Aktivitat der Stents bestimmt.
Im folgenden Schritt wurden die Stents mit SDS-L6ésung gewaschen. Durch die
Zugabe des Detergenz sollten nur schwach gebundene Proteine von der
Oberflache geltst werden.
Bei der Messung der Adsorptionen mit Hilfe der radioaktiven Markierung der
Proteine ergibt sich folgendes Bild. Wie aus Abbildung 19 zu erkennen ist, wird an
der DLC-Oberflache nach dem Spulen mit PBS etwa 20 % weniger Fibrinogen
adsorbiert wie an der Edelstahloberflache. Innerhalb der Fehlergrenzen der
Messungen und der Streuung der Proben ist diese Adsorption irreversibel und laft
sich mit dem Detergenz SDS nicht wieder in Lésung bringen. Der Einflul3 der
Passivierung der Oberflache durch die Elektrolytiosung (Probe 316Lpass) hat
sowohl beim Fibrinogen als auch beim Albumin keinen Einflul3 auf die

Adsorptionrate.
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Abbildung 19. Adsorption von Fibrinogen an Stentoberflachen. Unbehandelte
Edelstahlstents (Probe 316L), passivierte Edelstahlstents (Probe 316Lpass) und mit 30
nm DLC-beschichtete Stents wurden mit der Lésung 2 (20 pg/ml markiertes und
unmarkiertes Fibrinogen mit 20 pg/ml unmarkiertem Albumin) bei 37 °C inkubiert. Nach
dem Abzentrifugieren wurde die Aktivitat bestimmt (SauleTotal). Anschlielend wurde mit
PBS und mit SDS-Lésung gewaschen und jeweils die Aktivitat bestimmt (Séaule PBS und
SDS).

Die GroRenordnung der Adsorption von Fibrinogen ist mit den Untersuchungen
von Tang et.al. [63] vergleichbar. Dieser fand bei Edelstahl eine Adsorptionsrate
von 0,13 pg/cm2 und von 0,2 pg/cm? fir DLC-beschichtete Proben. Die Stent-
oberflache liegt etwa bei 1 cm? und damit sind die erhaltenen Werte vergleichbar.
Bei der Adsorption von Albumin findet man ebenfalls keinen grof3en Unterschied
zwischen den Edelstahloberflachen (siehe Abbildung 20). Die Adsorption von
Albumin an DLC ist etwa doppelt so grol3 als an der Edelstahloberflache.

Vergleicht man nun die Ergebnisse der Biosensorexperimente mit den
Adsorptionsraten, der in dieser Versuchsreine gemessenen Werte, findet man
folgendes Bild: Die Werte nach dem Spilen mit PBS liegen beim
Biosensorexperiment fur Fibrinogen bei 0,15 pg/cm? und bei der Adsorption tber
das radioaktive Fibrinogen bei 0,32 pg/cm? und damit etwa doppelt so hoch.
Insgesamt war auch die Adsorption von Albumin beim Biosensorexperiment
geringer und nach dem Spilen mit PBS Puffer im Gegensatz zu dieser Messung

vollstandig reversibel.
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Abbildung 20. Adsorption von humanem Serumalbumin an Stentober-
flachen. Unbehandelte Edelstahlstents (Probe 316L), passivierte Edelstahlstents (Probe
316Lpass) und mit 30 nm DLC-beschichtete Stents wurden mit der Lésung 1 (20 pg/ml
markiertes und unmarkiertes Albumin mit 20 pg/ml unmarkiertem Fibrinogen ) bei 37 °C
inkubiert. Nach dem abzentrifugieren wurde die Aktivitat bestimmt (Total). AnschlieRend
wurde mit PBS und mit SDS-LOsung gewaschen und jeweils die Aktivitat bestimmt (Probe
PBS und SDS).

Der Unterschied, der sich zwischen der Messung mit dem DLC-beschichteten
Biosensorchip und den DLC-Stents ergibt, kann folgende Ursachen haben: Die
Adsorption der Proteine beim Biosensorexperiment fand nur bei Raumtemperatur
statt, wogegen beim Test mit den markierten Proteinen die Temperatur auf 37 °C
erhoht war. Auch war die Zeit, die die Proteine zur Wechselwirkung mit der
Oberflache hatten, beim Biosensorexperiment wesentlich geringer als bei diesen
Versuchen.

In der Arbeit von Tang et.al. [63] und den darin enthaltenen Literaturangaben wird
ein Zusammenhang der Fibrinogenadsorption, der Thrombozytenadhasion und
der Thrombogenitdt der untersuchten Oberflache vermutet. Bildet man den
Quotienten aus der Albuminadsorption zur Fibrinogenadsorption so ist die
Thrombogenitat einer Oberflache umso geringer , je gruf3er dieser Quotient ist.
Nach der Untersuchung liegt der Quotient fir Edelstahl bei 7,5 und bei DLC bei
20. Dies lait sich nach den hier erhaltenen Ergebnissen bestatigen. Der
Aktivierungszustand der Thrombozyten waren bei der durchflul3zytometrischen

Untersuchung durch Gutensohn [73] bei der DLC Oberflache eindeutig geringer.
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Ebenfalls war die Thrombozytenadhasion (siehe 3.3) an mit DLC-beschichtete
Stents geringer als bei Edelstahlstents. Somit decken sich alle Ergebnisse und
lassen eindeutig auf eine geringere Thrombogenitdt der DLC-Oberflache

schliel3en.

3.3 Thrombozytenadhasion an Edelstahl-, DLC- und Heparin-
beschichteten Stents

Die Bestimmung der Thrombozytenadh&sionsrate sollte in Ergédnzung der von K.
Gutensohn [73] durchgefiihrten Untersuchung utber die Thrombozytenaktivierung
einen weiteren Hinweis Uber die Thrombogenitat der DLC-Oberflachen im
Vergleich zu den Edelstahloberflachen geben.

Hierzu wurden nach bekannten Methoden [82] Thrombozyten aus humanem Blut
isoliert und mit radioaktiver Arachidonsaure markiert. Der Zusatz sowohl von
Arachidonsaure als auch Adenosindiphosphat versetzt die Thrombozyten in einen
aktivierten Zustand, in denen sie zur Aggregation neigen. Alle eingesetzten Stents
waren gleicher Bauart und besal3en somit die gleiche Oberflache. Zur
Vereinfachung und um Einflisse der Mel3geometrie zu verhindern wurden die
gemessenen Zahlraten bei Edelstahlstents auf 100 % gesetzt und die
beschichteten Stents relativ dazu bezogen. Die Heparinstents, die nach der
bereits besprochenen Methode beschichtet waren, hatten eine Gesamtaktivitat im
Faktor Xa-Test von 5,1 mIE/Stent = 9,1 %.

Durch die Beschichtung der Stents mit Diamond-Like-Carbon wird die Adhasion
der zur Aggregation neigenden Thrombozyten um fast 60 % erniedrigt (siehe
Abbildung 21). Dieser Effekt wird einerseits an der geringeren Oberflache der
DLC-Stents liegen, da Unebenheiten durch die Beschichtung ausgeglichen
werden, andererseits aber auch an der offensichtlich geringeren Thrombogenitat
der DLC-Oberflache im Vergleich zum Edelstahlmaterial. Zusatzlich aufgebrachtes
Heparin verringert die Adhasion der Thrombozyten im Vergleich zum Edelstahl um
etwa 78 % und im Vergleich zu dem nur mit DLC beschichteten Stent noch einmal
um weitere 47 %. Damit stehen diese Untersuchungen im Einklang mit den
Ergebnissen von Yasuda et. al. [74] der eine Reduktion der
Thrombozytenadhasion an einer DLC-Oberflaiche im Vergleich zu einer
Edelstahloberflache von 66 % fand. Die Abweichung in den Ergebnissen kdnnen

einerseits an der unterschiedlichen verwendeten MelRmethode liegen,
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andererseits aber auch an den unterschiedlichen chemischen und physikalischen

Zusammensetzungen der untersuchten DLC-Beschichtungen.
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Abbildung 21. Bestimmung der Thrombozytenadhasion an Edelstahl-, DLC-
und Heparin-beschichteten Stents. Edelstahlstents, mit DLC-beschichtete
Edelstahlstents und Heparinbeschichtete DLC-Stents wurden bei 37 °C in Plasma
inkubiert. Die Thrombozyten wurden zuvor mit radioaktiver Arachidonsaure markiert. Nach
dem Abwaschen von nichtadsorbierten Thrombozyten wurde die Aktivitat der Stents in
einem FlUssigszintillator gemessen. Um dem Einflul der Mel3ggeometrie Rechnung zu
tragen wurde die Aktivitat des Edelstahistents auf 100 % gesetzt und die anderen Proben
realtiv dazu angegeben.

Die hier erzielten Ergebnisse decken sich auch mit den Untersuchungen von K.
Gutensohn [73] am gleichen Material, bei dem der DLC-Stent eine geringere
Aktivierung der Thrombozyten zeigte. Insgesamt ist daher davon auszugehen, dal3
durch die Beschichtung der Stentoberflache mit dem Diamond-Like-Carbon eine
deutliche Reduktion der Thrombogenitat einher geht und somit die Rate der

Thrombosefalle beim Einsatz im Menschen geringer sein sollte.

3.4 Elektrochemische Korrosionsuntersuchungen

Anhand der elektrochemischen Korrosionsuntersuchung sollte die Bestandigkeit
der beschichteten Stents mit den unbeschichteten verglichen werden. Dazu
wurden Spannungsverlaufe generiert und der auftretende Stromfluf3 mit Hilfe eines
Potentiostaten aufgezeichnet. Die Versuche wurden in einer auf 37 °C

temperierten Mel3zelle durchgefihrt. In Abbildung 22 ist deutlich zu erkennen, daf3
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der Edelstahlstent bereits bei geringeren Spannungen einen deutlichen Anstieg

und somit Korrosion zeigt als der beschichtete Stent.

1
)
-
(@]

1000

500

I (UA)

0 500 1000
Potential mV (SCE)

Abbildung 22. Bestimmung des Durchbruchspotentials fir verschiedene
Stents. Ein Edelstahlstent (316L) und ein mit DLC-beschichteter Stent wurden in HBBS-
Puffer einem Potential von -700 - (+) 1400 mV (SCE) ausgesetzt und der Strom
gemessen.

Die Lage des Durchbruchspotentials ist beim DLC-Stent um ca. 150 mV
verschoben. Dies a8t sich dadurch erklaren, dalR DLC a&hnlich einer
Passivierungschicht die Korrosion und den lonenflul3 hemmt und somit eine
schitzende Wirkung besitzt.

Anhand der Tafelgerade wurde aus den generierten Spannungsverlaufen in der
Nahe des Gleichgewichtspotentials mit Hilfe der Software die Korrosionsrate
bestimmt. Dabei wurde die Flache des Stents mit 1 cm? und als
Elektrodenmaterial Eisen mit einer Wertigkeit von 2, da im basischen Bereich bei
pH 7,4 gearbeitet wurde, angenommen.

Bereits die Lage der Kurven auf der y-Achse zeigt einen um etwa eine
Zehnerpotenz niedrigeren Stromverlauf bei der DLC beschichteten Probe
(vergleiche Abbildung 23 und 24). Je geringer der Stromflul3, desto geringer ist die
geflossene Ladung und damit die Korrosion. Die Softwareberechnungen ergaben
die Daten der Tabelle 7.

Auch anhand der Korrosionsdaten der elektrochemischen Messung ist eindeutig

zu erkennen, daf3 die DLC-Beschichtung eine schitzende Funktion besitzt.
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Abbildung 23. Bestimmung der Tafelgeraden fiur DLC-beschichtete Stents.
Ein mit DLC-beschichteter Stent wurden in HBBS-Puffer einem Potential von -700 - (+)
1400 mV (SEC) ausgesetzt und der Strom gemessen. Die obige Abbildung zeigt mit
logarithmischer Darstellung den Stromflul3 nahe des Gleichgewichtpotentials. Aus den
Tafelgeraden lafdt sich die Korrosionsrate bestimmen.
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Abbildung 24. Bestimmung der Tafelgeraden fir unbeschichtete Stents. Ein
Edelstahlstent wurde in HBBS-Puffer einem Potential von -700 - (+) 1400 mV (SEC)
ausgesetzt und der Strom gemessen. Die obige Abbildung zeigt mit logarithmischer
Darstellung den Stromfluld nahe des Gleichgewichtpotentials. Aus den Tafelgeraden lafit
sich die Korrosionsrate bestimmen.
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Die ermittelte Korrosionsrate ist von 319 nm/Jahr auf 119 nm/Jahr gesunken und

somit um 63 % geringer als bei der unbeschichteten Probe.

Tabelle 7. Zusammenstellung von Korrosionsdaten fur Edelstahl-
und DLC-beschichtete Stents.

Probe 316L: Edelstahlstent, Probe DLC: DLC-beschichteter Stent,

| (Korr)=Korrosionsstrom, Korr.-Rate=Korrosionsrate, zur Tafelgerade

und Berechnung siehe Kapitel 4.2.6.2.

Probe Tafelkonstante Tafelkonstante I(korr)  Korr.-Rate

anodisch kathodisch
316L 309.8 -107,7 14 nA 319 nm/J
DLC 425,8 -107,9 5nA 119 nm/J

3.5 In vivo-Korrosionsverhalten

Durch die Implantation von Edelstahlstents (316L) und DLC-beschichteten Stents
sollte das Korrosionsverhalten in vivo verglichen und gleichzeitig der Nachweis
erbracht werden, dafl Metallionen in das umliegende arterielle Gewebe
diffundieren. Hierzu wurden in Kaninchenarterien Stents implantiert und auf
3,2mm expandiert, was dem durchschnittichen Durchmesser bei der
expandierten Stents beim Menschen entspricht. Damit wurde die mechanische
Belastung der Stentoberflachen weitgehend nachempfunden. Nach einer 4-
wochigen Verweilzeit, bei denen den Kaninchen normale Kost verabreicht wurde,
entfernte man die betreffenden Aorten und teilte diese in drei Bereiche ein, den
Stentbereich, dem Bereich 0-0,2 cm nach dem Stent und 0,2 - 0,5 cm vom Stent
entfernt. Da die Hauptbestandteile im Edelstahl neben Eisen, Nickel und Chrom
sind, wurde deren Konzentration im Gewebe durch AAS bestimmt. Als
Referenzprobe diente ein Aortenstick ohne jeglichen Kontakt mit Implantaten. Wie
aus Abbildung 25 eindeutig zu erkennen ist, werden durch die Korrosion der
implantierten Stents Metallionen in das umliegende Gewebe abgegeben. Diese
Metallionen scheinen sogar im Aortagewebe weiter distal und proximal zum Stent
zu diffundieren. Ansonsten wére der Befund, dal} die Metallionenkonzentrationen

auch in den umliegenden Bereichen noch erhdht war, nicht zu erklaren.
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Abbildung 25. Metallionenkonzentration in Kaninchenaorten nach
Implantation von Edelstahl- und DLC-Stents nach 4 Wochen. Mit DLC-
beschichtete Stents und Edelstahlstents (316L) wurden in Kaninchenaorten implantiert.
Nach 4 Wochen wurden die Aorten entfernt und die Metallionenkonzentration von Chrom
und Nickel durch AAS in dem Bereich 1: direkt unter dem Stent, dem Bereich 2: 0 - 0,2 cm
vor und nach dem Stent und dem Bereich 3: 0,2 - 0,5 cm vom Stent entfernt bestimmt.

Im Bereich 1 der Stentlegung ist die Konzentration erwartungsgemald am
hdchsten und nimmt ab, je weiter man sich vom eigentlichen Stentbereich entfernt.
Der DLC-beschichtete Stent zeigt eine deutliche Reduktion der
Metallionenkonzentration um etwa 84 % fir Chrom und um 80 % fur Nickel. Dies
laRt eindeutig auf eine geringere Korrosionsrate der beschichteten Stents in vivo
schlielen. Die Bedeutung der geringeren Freisetzung wurde bereits eingangs in
Kapitel 2.5.2.2 erlautert. Durch die deutlich geringere Freisetzung der Metallionen
in das umliegende Gewebe mul3 kann daher von einer geringeren Stimulierung
der Endothelzellen und damit von einer reduzierten Adhasion von Granulozyten
ausgegangen werden. Dies sollte insgesamt zu einer besseren Vertraglichkeit des

Implantats im umliegenden Gewebe flihren.

3.6 Zellkulturuntersuchungen

Mit Hilfe von Zellkulturen ist es moglich, die Bio- und Hamokompatibilitat von
Materialien zu beurteilen [75]. Die ISO-Norm 10993 schreibt die Standards vor,

nach denen solche Test verlaufen sollen. Im Rahmen dieser Arbeit wurde fir die
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Beurteilung der Biokompatibilitédt das Wachstumsverhalten von Endothelzellen und

polymorphkernige Granulozyten untersucht.
3.6.1 Humane Endothelzellen

Endothelzellen kleiden die GefaBwand aus und es ist nach den Ausfiihrungen im
Kapitel 2.4.1 notwendig, dal® sie auf dem verwendeten Diamond-Like-Carbon-
Material gut wachsen.

Abbildung 26. Lichtmikroskopische Aufnahme von Endothelzellen auf DLC-
beschichteten Edelstahlplattchen". Humane Endothelzellen wurden aus der
Nabelschnurvene isoliert und in einem Gemisch aus Ham's F12 und Iscove's modified
Dulbecco's Medium mit 10 % humanem Serum kultiviert. Die mit DLC-beschichtete
Edelstahlplatte wurde in einer FlieBkammer mit dem Zellmedium bei 37 °C fir 4 h
umspult. Die Aufnahme wurde bei 600-facher Vergrof3erung mit einem Lichtmikroskop
erstellt.

Um darlber eine Aussage treffen zu kbnnen, wurden Edelstahlfolien in den
Abmessungen eines handelsiblichen Objekttragers zugeschnitten und wie die
Edelstahlstents elektropoliert, passiviert und mit 500 A DLC beschichtet. Als
Referenz diente eine Edelstahlfolie mit gleicher Vorbehandlung aber ohne DLC-
Schicht. Die Folien wurden vor den Zellkulturuntersuchungen mit Alkohol
sterilisiert. Auf Dampfsterilisierung wurde verzichtet, da dabei die Gefahr des

"Ich danke Herrn Dr. C. Klein, Universitat Mainz fur die Erstellung der Bilder
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Abplatzens der DLC-Beschichtung besteht. Die so praparierten Folien wurden
sowohl unter statischen Bedingungen fir 24 Stunden, als auch in einer
DurchfluBkammer dber 4 Stunden mit der Zellkulturlésung inkubiert, um die
Bestandigkeit der Endothezellschicht gegen Scherkrafte, die durch Strémungen

verursacht werden, zu beurteilen.

.. LR @

T "ﬂ-" >3

e

L3

- o N A

Abbildung 27. Lichtmikroskopische Aufnahme von Endothelzellen auf
Edelstahl". Humane Endothelzellen wurden aus der Nabelschnurvene isoliert und in
einem Gemisch aus Ham's F12 und Iscove's modified Dulbecco's Medium mit 10 %
humanem Serum kultiviert. Die Edelstahlplatte wurde in einer FlieRkammer mit dem
Zellmedium bei 37 °C fur 4 h umspdlt. Die Aufnahme wurde bei 600-facher Vergrof3erung
mit einem Lichtmikroskop erstellt.

Die human priméar isolierten Endothelzellen aus der Umbilicalvene zeigen auf der
Diamond-Like Carbon Oberflache eine regelrechte Ausbreitung im subkonfluenten
Stadium (siehe Abbildung 26). Deutlich ist das gespreitete Zytoplasma der Zellen,
welches gut an der Oberflache anliegt. Die Adhéasion der Zellen und die
Scherstabilitat ist somit héher einzuschatzen als auf dem Edelstahimaterial (siehe
Abbildung 27). Auf den Edelstahloberflache lassen die langen zytoplasmatischen
Auslaufer in nicht-adhésive Regionen auf eine schlechtere Adhasion mit der
Oberflache schlie3en. Gelegentlich treten aber auch auf der Edelstahloberflache
gute Adhasion und Verankerungen zwischen Zellen im Verband auf. Insgesamt ist

die bessere Ausbreitung und Adhésion der Endothelzellen auf der DLC-
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Oberflache ein eindeutiger Hinweis fur die bessere Biokompatibilitat des
untersuchten Materials.

Man kann daher von einer schnelleren Endothelialisierung der beschichteten
Stents ausgehen, was einerseits zur Verminderung der Thrombogenitat fuhren
sollte, andererseits werden dadurch unspezifische Abwehrreaktionen verhindert,

da dadurch eine natirliche Umgebung hergestelllt wird.
3.6.2 Polymorphkernige neutrophile Granulozyten

Wie in Kapitel 2.4.1 erlautert sind PMN-Granulozyten fur die unspezifische
Immunabwehr verantwortlich und stellen daher in ihrer Wechselwirkung mit
Implantatmaterialien einen guten Parameter zur Beurteilung der Biokompatibilitat
dar. Daher wurden Edelstahlplattchen analog der Stents elektropoliert und mit
DLC beschichtet und mit Zellkulturldsungen inkubiert.

Abbildung 28. Lichtmikroskopische Aufnahme von PMN Granulozyten auf
einer DLC-Oberflache. Die PMN-Granulozyten wurden aus Citratblut durch eine Ficoll-
Dichteauftrennung isoliert und in RPMI-Medium aufgenommen. Das mit DLC-beschichtete
Edelstahlplattchen wurde fur 30 Minuten bei 37 °C der Zellkulturldsung ausgesetzt.
Anschlieend wurden nicht adharente Zellen mit RPMI-Medium weggewaschen und das
Préaparat bei 600 facher Vergrof3erung unter dem Lichtmikroskop aufgenommen.

Sowohl die Zahl als auch der Grad der Aktivierung der PMN-Granulozyten sind auf
der DLC-Oberflache deutlich vermindert (Vergleich von Abbildung 28 mit

Abbildung 29). Die sehr auffallige starke Aktivierung der Granulozyten an der
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Edelstahloberflache, die zur Ausbildung langer Pseudopodien und zur Auflésung
der Zelle im Spatstadium der Abwehrreaktion fuhrt, ist bei der DLC-Oberflache
nicht zu beobachten. Fir DLC sind teilweise zytoplasmatische Ausstilpungen zu
beobachten, gréfitenteils bleibt die Morphologie der Zellen rundlich und damit nur
maRig aktiviert.

Zusammenfassend |3t sich bei dieser Untersuchung eine nur geringe Aktivierung
und somit geringe Abwehrreaktion der DLC-Oberflache feststellen, was auf eine

gute Biokompatibilitat schlieRen Iaft.

Abbildung 29. Lichtmikroskopische Aufnahme von PMN Granulozyten auf
einer Edelstahloberflache. Die PMN-Granulozyten wurden aus Citratblut durch eine
Ficoll-Dichteauftrennung isoliert und in RPMI-Medium aufgenommen. Das
Edelstahlplattchen wurde fir 30 Minuten bei 37 °C der Zellkulturldsung ausgesetzt.
Anschlieend wurden nicht adharente Zellen mit RPMI-Medium weggewaschen und das
Préaparat bei 600 facher VergroRerung unter dem Lichtmikroskop aufgenommen.

3.7 Heparinbeschichtung von Stents

Die Beschichtung von Stents mit Heparin wird in der Literatur zur Verbesserung
der Thrombogenitat diskutiert. Auf3erdem existieren Hinweise tber die Hemmung
des Wachstums von glatten Muskelzellen. Fir die Beschichtung von
Stentoberflichen kommen sowohl das hochmolekulare als auch das
niedermolekulare Heparin in Betracht. Das einfache hochmolekulare Heparin

besitzt zwar eine hohere Aktivitat, im Gegensatz zum niedermolekularen Heparin,
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welches durch hydrolytische Spaltung aus dem hochmolekularen gewonnen wird.
Leider kommt es stellenweise bei manchen Patienten bei der Verwendung des
hochmolekularen Heparins zur HIT. Dieses ist eine durch Antikdrper ausgeloste
Aktivierung der Thrombozyten, welche eine Thrombose verursacht (Heparin-
induzierten Thrombocytopenie) [76]. Daher sollte im Rahmen dieser Arbeit eine
Maglichkeit erarbeitet werden, die gute bio- und hAmokompatible Eigenschaft der
DLC-Oberflache mit den Eigenschaften des hoch- und niedermolekularen
Heparins zu vereinen.

Bei dem Vorhaben eine chemisch nahezu inerte Diamond-Like-Carbon-Oberflache
mit einem Molekul wie Heparin zu beschichten, hat man mehrere Probleme zu
beachten:

Heparin ist in ausreichenden Mengen nur in Wasser l6slich. Mdchte man Uber
Derivate des Heparins eine Oberflachenbeschichtung durchfiihren, ist das Risiko
des Verlusts der biologischen Aktivitat, d.h. der Hemmung der Blutgerinnung grof3.
Des weiteren ist bekannt, dafl3 durch die bisher durchgefiihrten Derivatisierungen
zur kovalenten Oberflachenbeschichtung stets zu EinbufRen der Aktivitat gefuhrt
haben, da dabei die Bindungsstellen des Heparins verandert wurden. Die
bekannte Alternative der Endgruppen-Kopplung laf3t sich an der DLC-Oberflache
mangels reaktiver Gruppen nicht durchfiihren. Eine erste Aktivierung der DLC-
Oberflache sollte aber vermieden werden, da damit mit grol3er Wahrscheinlichkeit
auch die bereits bekannte und gute Bio- und Hamokompatibilitat dieser Oberflache
verandert werden wurde. Eine ionische Bindung von Heparin, die tGber kationische
Polymere verlauft, hat den Nachteil, dald das Heparin insbesondere im Kontakt mit
Blut sehr schnell ausgewaschen wird. Vorteile bei dieser Art der Beschichtung ist
aber die einfache Ausfuhrbarkeit und die erzielte hohe biologische Aktivitat des
Heparins. Daher wurde versucht, das zuerst ionisch gebundene Heparin mittels
einer lichtinduzierten Carbenbildung mit einem kationischen Polymer und dieses
gleichzeitig an die Oberflache zu koppeln. Das fir die Carbenbildung verwendete
3-(Trifluormethyl)-3-(m-isothiocyanophenyl)-diazirin (TRIMID) hat sich nach der
Literatur fur die einfache kovalente Kopplung an Glasfaseroberflachen und inerte

Polymermembranen bereits bewdahrt [86].
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3.7.1 Herstellung von Polyethylenimin-TRIMID

Die Isothiocyanogruppe des TRIMID-Molekils reagiert bekanntlich leicht mit
Aminofunktionen des verwendeten kationischen Polymers Polyethylenimin. Die
Reaktionsfolge ist in Abbildung 30 dargestellt.

Das Polyethylenimin (PEI) wurde hierzu zuvor in einem Dialyseschlauch durch
Dialyse gegen Wasser von niedermolekularen Bestandteilen und insbesondere

von monomeren Aminen befreit.

NCS (—NHCHZCHZﬁX[I\ll—CHZCHZ—]y
(—NHCHZCHZﬁX[ITl—CHZCHZ—]y + - - CH,
s N i
CH i N, NH
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Polyethylenimin TRIMID Fc” N

Abbildung 30. Syntheseschema zur Herstellung von Polyethylenimin-
3-(trifluormethyl)-3-(m-isothiocyanophenyl)-diazirin (TRIMID.

Den genauen Gehalt des so gewonnen Polyethylenimins wurde durch Entfernen
des Wassers und durch anschlielendes Wiegen bestimmt, damit eine exakte
Reaktionsfiihrung moglich wurde. Das nur in organischen Lésungsmitteln losliche
TRIMID wurde in Ethanol gel6ést und der walrigen PEI-L6ésung zugegeben. Nach
der Reaktion bei 50 °C konnte durch einfache Dialyse gegen Wasser
Uberschuissiges, nicht abreagiertes TRIMID, entfernt werden.

Die Gehaltsbestimmung des TRIMIDS pro Polyethyleniminmolekil wurde durch
Belichten einer LOosung mit bekannter Konzentration und dem spezifischen
Absorptionskoeffizienten von TRIMID berechnet. Hierzu wurde eine Losung von
PEI-TRIMID in Wasser hergestellt und eine Absorptionsspektrum aufgenommen.
Anschlieliend wurde die Losung mit UV-Licht bestrahlt und erneut ein Spektrum

aufgenommen (Abbildung 31). Die maximale Absorptionsdifferenz liegt bei einer
Wellenlange von 348 nm. Aus dem molaren Extinktionskoeffizienten €z45= 2,24

mmol/lcm, dem mittleren Molekulargewicht des PEI von 750000 Da und der
Konzentration von 2,67 x 10 mol/l berechnete sich ein Derivatisierungsverhaltnis
von

TRIMID _ 140
PEI 1
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Abbildung 31. Absorptionsspektrum von PEI-TRIMID. Es wurde eine Losung der
Substanz mit einer Konzentration von 2,67 x 10° mol/l in Wasser hergestellt und ein
Absorptionsspektrum in einer 1 cm Kuivette aufgenommen. AnschlieBend wurde die
Kilvette in einer UV-Kammer bestrahlt und erneut gemessen.

3.7.2 Untersuchung tUber das ionische Bindungsvermégen an DLC-
Oberflachen

Um Heparin durch ionische Bindungen Uber das kationische Polyethylenimin-
TRIMID an DLC-Stents zu binden, ist es notwendig, dal’ die Bindung des PEI-
TRIMIDS an die DLC-Oberflache und die anschliel3ende Bindung des Heparins an
das PEI-TRIMID-Polymer unter den gewahlten Bedingungen zumindest so stark
sind, dald sie durch Spulen mit Wasser nicht wieder ausgewaschen wird. Dieser
Schritt ist notwendig, um Uberschissiges Heparin von der Oberflache zu waschen.
Um dieses Verhalten zu untersuchen, wurden ein Biosensorexperiment mit DLC-
beschichteten Biosensorchips analog der Versuche mit Albumin/Fibrinogen
durchgefihrt.

Nach dem Aquilibrieren mit PBS (siehe Abbildung 32, 1) findet die Adsorption von
PEI-TRIMID an die DLC-Oberflache statt (2), auch durch Spilen mit PBS (3) laRit
sich dieses nicht wieder von der Oberflache entfernen. Das Heparin bindet an die

so hergestellte PEI-TRIMID-Oberflache sehr stark, was an dem steilen Anstieg
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des Brechungsindexes erkennbar ist (4). Auch hier zeigte sich, dal3 das ionisch

gebundene Heparin durch Spulen mit PBS nicht wieder entfernt werden kann (5).

1 - — ——— _...._.].. — 16233
MN{TE#+}
Chip: ASI11400
H-
| ; .
S I S S : : : - 16221
] time [s] 7500

Abbildung 32. Anderung des Brechungsindex bei der Adsorption von PEI-
TRIMID und Heparin auf eine DLC-Oberflache. Ein mit DLC-beschichteter
Biosensor wurde mit PBS &aquilibriert (1). Anschlieend wurde eine PEI-TRIMID-L&sung
(50 pg/ml) in PBS aufgetragen (2) und erneut mit PBS gespiilt (3). Auf die PEI-TRIMID-
Schicht adsorbierte man die Heparinschicht (4), indem man eine Lésung von 50 pg/ml
Heparin in PBS Uber den Biosensorchip pumpte. Das gebundene Heparin konnte auch
durch Spulen mit PBS nicht entfernt werden (5).

Leider lal3t der apparative Aufbau eine Belichtung der Oberflache nicht zu, so dal3
es mit der Biosensormethode nicht moglich ist, den Nachweis einer kovalenten
Bindung nach dem Belichten nachzuweisen.

Nach der so erarbeiteten Methode konnten dann Stents mit Heparin ionisch
beschichtet werden. Die kovalente Bindung wurde durch Belichten der Stents in
einem Stratalinker 2400 hergestellt. Bei der Belichtung wird durch Abspaltung von
Stickstoff ein reaktives Carben gebildet (siehe Abbildung 33). Das sehr reaktive
Carben bildet statistisch verteilt inter- und intramolekulare Bindungen zu
Polyethylenimin und fuhrt somit zu einer Vernetzung. Weiterhin reagiert das
Carben teilweise mit Doppelbindungen an der DLC-Oberflache und fihrt somit zu

einer kovalenten Kopplung.
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Abbildung 33. Carbenbildung bei PEI-TRIMID. Durch das Belichten von PEI-
TRIMID mit UV-Strahlung <350nm wird unter Bildung eines Carbens Stickstoff
abgespalten.

3.7.3 Aktivitatsbestimmung von Heparin

Zur Bestimmung der gerinnungshemmenden Wirkung von Heparin haben sich
verschiedene Testsysteme etabliert. Neben einfachen colorimetrischen Methoden,
wie dem Toluidinblau-Test und der Hydrolyse von Auramin O, bei denen eine
einfache Quantifizierung erfolgt, wird bei dem Gerinnungstest mit recalcifiziertem
Plasma die Zeitverzogerung durch Heparinzusatz bei der Gerinnung gemessen.
Der in dieser Arbeit verwendete Faktor Xa-Test wurde bereits in anderen Arbeiten
zur Charakterisierung von an Oberflachen gebundenem Heparin herangezogen
[19]. Mit einer Mal3losung bekannter Aktivitat wurde eine Eichkurve fir das
verwendete Heparin erstellt, aus der spéter unter gleichen Bedingungen auf die
Aktivitat an der Oberflache geschlossen wurde.

In Abbildung 34 zeigt die Reproduzierbarkeit der Heparinbeschichtung unter
gleichen Bedingungen fur das HM-Heparin fur funf unabhangige Experimente. Wie
Abbildung 34 zeigt, ist es mit der erarbeiteten Methode mdglich eine
reproduzierbare Heparinbeschichtung mit einer durchschnittlichen Aktivitat von 5,2
mIE und einer Abweichung von + 10 % auf Stents herzustellen. Ebenfalls wurden
DLC-beschichtete Edelstahlplattchen nach dem gleichen Verfahren hergestellt, um
eine Flachenaktivitat zu bestimmen. Sie betrug 0,47 (IE/cm?) + 10 % ,was einer
Heparinmenge von 2,6 pg/cm? entspricht (Ausgangsaktivitat des eingesetzten
Heparins war 176,6 IE/mg). In anderen Arbeiten wurden vergleichbare Aktivitaten

je nach Beschichtungsmethode zwischen 0,2 - 0,6 IE/cm? gemessen [21,20].
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Abbildung 34. Reproduzierbarkeit der Heparinbeschichtung von Stents. In
funf unabhangigen Versuchen wurde die Heparinbeschichtung unter gleichen
Bedingungen auf Stents hergestellt, um die Reproduzierbarkeit zu untersuchen. Die
Stents wurden fur 1 h bei Raumtemperatur unter leichtem Schdtteln in einer Lésung von
0,2 mg/ml PEI-TRIMID in PBS/Wasser (1:10, v/v) inkubiert. AnschlieRend wurde fir 5
Minuten bei Raumtemperatur unter leichtem Schutteln in Wasser gewaschen. Das
Heparin wurde durch Inkubieren mit einer Losung von 0,2 mg/ml Heparin in PBS/Wasser
(1:10, viv) fur 1 h bei Raumtemperatur adsorptiv gebunden. Die Stents wurden nach 5-
minutigem Waschen mit Wasser durch Lyophilisieren getrocknet. AnschlieRend erfolgte
eine 15-mindtige Belichtung in einem Stratalinker (Stratagene) im Abstand von 5 cm von
der Lichtquelle (350 nm).

Damit liegt die entwickelte Methode bezlglich der Aktivitdtsbelegung in
vergleichbarem Rahmen. Fir das niedermolekulare Heparin betrugen die
erreichbaren Aktivitaten 0,17 (IE/cm?) + 13 %. Die geringere Aktivitatsbelegung
beim niedermolekularen Heparin ist auf die bereits geringere Ausgangsaktivitat

des Grundmaterials zurtickzufiihren.

3.7.4 Untersuchung zur ionischen oder kovalenten Heparinbindung auf
Stentoberflachen

Weiterhin muf3te geklart werden, ob die Bindung des Heparins ionischer oder
kovalenter Natur ist. Dazu wurde versucht das ionisch gebundene und
anschlieBend belichtete Heparin durch einstiindiges Waschen mit hochmolarer
Kochsalzlésung (3 M NaCl in PBS pH 7,4) zu entfernen. Nach Spullen des so
behandelten Stents mit PBS wurde die Aktivitdt des Heparins bestimmt und eine

Abnahme der Aktivitat um 67 % festgestellt. Hieraus kdnnte geschlossen werden,
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daR ein Grof3teil des Heparins nur ionisch gebunden ist und durch die hochmolare
Salzlésung die ionischen Bindungen geltst werden. Weiterhin ist es aber auch
moglich, dal durch die hochmolare Salzlésung es zu einer sterischen Anderung
des Heparins kommt, was zu einer Abnahme der Aktivitat fihren kénnte. Um diese
Theorie zu untermauern wurde eine Heparinlésung mit bekannter Aktivitat
hergestellt und 3 mol/l Kochsalz zugegeben. Nach einer Inkubation von 24 h
wurde die Losung so mit Wasser verdunnt, dal? die Salzkonzentration unter 0,9 %
lag. Auch hier zeigte sich eine Abnahme der Heparinaktivitdt um 53 %. Daraus
wurde geschlossen, dalR die Abnahme der Heparinaktivitat bei den mit Salzlésung
inkubierten Stents vermutlich auf Konformationséanderungen oder andere Effekte
zuruckzufiihren ist. Um die Frage zu klaren ob das Heparin kovalent oder ionisch
gebunden ist, wurde ein colorimetrisches Testverfahren, welches unabhangig von
der biologischen Aktivitat des Heparins ist, verwendet.

Die Masse an oberflachlich gebundenem Heparin kann man durch Komplexierung
des Heparins mit Toluidinblau bestimmen. Durch quantitative Bestimmung des
gebildeten Komplexes mittels Absorptionsspektroskopie |43t sich auf die
gebundene Heparinmenge schliel3en. Leider liel3 sich dieses Verfahren nicht fir
das oberflachlich gebundene Heparin adaptieren, da die Nachweisgrenze bei
diesem Verfahren zu gering war.

Deshalb wurde ein Verfahren adaptiert, in dem Heparin als Katalysator bei der
Hydrolyse des Farbstoffs Auramin O zu Michlers Keton fuhrt. Mit diesem
Verfahren lassen sich in Lésung Heparinmengen bis unter 10 pg/ml detektieren.
Da aber die Mengen des an der Oberflache gebundenen Heparins gerade im
Bereich der Nachweisgrenze des Testverfahrens lag, wurde die Methode
entsprechend modifiziert um die Empfindlichkeit zu erhdéhen. Hierzu wurde die
Reaktionstemperatur auf 35 °C erhoht, dadurch lieR sich die Nachweis-
empfindlichkeit um den Faktor 10 erhéhen. Nach dem obenstehenden Verfahren
DLC-beschichtete Edelstahlplattchen mit Heparin beschichtet. Anschlie3end
wurde ein Teil der Plattchen im Stratalinker belichtet, der andere Teil der Plattchen
blieb unbelichtet. Alle Versuche wurden daher in der Dunkelheit durchgefihrt.
Danach wurde an den Edelstahlplattchen ein Stick abgeschnitten und die
biologische Aktivitat mit dem Faktor Xa-Testverfahren und die chemische Aktivitat
mit dem Auramin O-Test bestimmt. Durch Messen der Grol3e des abgeschnitten
Teils konnte auf die jeweilige Flachenaktivitat geschlossen werden. Nun wurde ein

Teil der Edelstahlplatichen in PBS + 3 M Kochsalzldsung der andere Teil nur in
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PBS fur 24 h bei Raumtemperatur unter leichtem Schitteln inkubiert. Danach
wurde 1 h in PBS und 1 h in Wasser gewaschen, lyophilisiert und zerteilt und
erneut die biologische und chemische Aktivitat der Edelstahlbleche und deren

GroRe bestimmt.
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Abbildung 35. Bestimmung der enzymatischen Heparinaktivitat im Faktor Xa
Test bei DLC-beschichteten Edelstahlplattchen. DLC-Edelstahlplattchen wurden
mit PEI-TRIMID und Heparin beschichtet. Ein Teil der Plattchen wurde belichtet, ein Teil
blieb unbelichtet. Bei den unbelichteten Plattchen ist die Bindungen des Heparins und des
PEI-TRIMIDs an die Oberflache damit nur rein ionischer Natur. Die Plattchen wurden 24 h
bei Raumtemperatur mit PBS oder mit einer Losung aus 3 M NaCl in PBS gespdlt und
deren biologische Aktivitat im Faktor Xa-Test bestimmt.

Vergleicht man nun die Ergebnisse der beiden Aktivitatsmessungen von den
Abbildungen 35 und 36 miteinander, kann man erkennen, dal’3 die biologische
Aktivitat durch das Sptulen mit hochmolaren Salzlésungen stark abnimmt (siehe
Abbildung 35). Sogar das Spulen mit PBS fuhrt bei den unbelichteten Plattchen,
bei denen die Bindung des Heparins an die Oberflache auf jeden Fall nur ionischer
Natur ist, bereits zu einer Abnahme der biologischen Aktivitat, was bereits auf das
allmahliche Herunterspilen des Heparins zurtickzufihren ist. Die Abnahme der
Aktivitat der belichteten Plattchen durch Spulen mit PBS resultiert nur in einem
geringen Aktivitatsverlust. Im Vergleich dazu fuhrt die hochmolare Salzlésung zu
einer deutlichen Reduktion der biologischen Aktivitdt. Dies kann nun einerseits
bedeuten, dal} das Heparin von der Oberflache gespiilt wurde oder die biologische

Aktivitat durch Konformationsanderungen verloren gegangen ist.
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Abbildung 36. Bestimmung der katalytischen Heparinaktivitat im Auramin O-
Test bei DLC-beschichteten Edelstahlplattchen. DLC-Edelstahlplattchen wurden
mit PEI-TRIMID und Heparin beschichtet. Ein Teil der Plattchen wurde belichtet, ein Teil
blieb unbelichtet. Bei den unbelichteten Plattchen ist die Bindungen des Heparins und des
PEI-TRIMIDs an die Oberflache damit nur rein ionischer Natur. Die Plattchen wurden 24 h
bei Raumtemperatur mit PBS oder mit einer Losung aus 3 M NaCl in PBS gespdlt und
deren katalytische Aktivitat im Auramin O -Test bestimmit.

Ein wesentlich eindeutigeres Bild ergibt sich aus der Interpretation der chemischen
Aktivitaten der Heparinplattchen (siehe Abbildung 36). Hier werden die Aktivitaten
der belichteten Plattchen durch das Spilen mit PBS und der hochmolaren
Salzlésung nur unwesentlich beeinflu3t. Dagegen wird die Aktivitat der
unbelichteten, und damit des rein ionisch gebundenen Heparins deutlich reduziert.
Aus diesem Vergleich kann man daher eindeutig schliel3en, dal3 das Belichten der
PEI-TRIMID + Heparinschicht zu einer kovalenten Bindung an die Oberflache des
DLC-Edelstahls fuhrt. Eine weitere Erklarung ware auch, daf durch die Belichtung
und Carbenbildung es zu einer starken Vernetzung des PEI-TRIMIDS und des
Heparins kommt. Die daraus entstehende hochmolekulare Verbindung ist dann
unter Erhalt der Aktivitat in den verwendeten Lésungsmitteln (PBS oder PBS + 3
M NaCl) nahezu unldslich.

Fur die in dieser Arbeit gestellten Aufgabe, eine bestandige Heparinbeschichtung
auf DLC-Oberflachen herzustellen, ist die Art der Haftung unwesentlich. Das
wesentliche Ziel, das Heparin so an die Oberflache zu binden, dafl} es bei Kontakt

mit Flissigkeiten nicht wieder ausblutet, war damit erreicht und nachgewiesen.
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3.8 Gekapselte Radioaktivitat

Zu Beginn dieser Arbeit beschéftigten sich zahlreiche Arbeitsgruppen mit der
Entwicklung und der klinischen Untersuchung von (- und y-strahlenden Stents.
Man erhoffte sich durch Einsatz von Radioaktivitat die Proliferation der glatten
Muskelzellen und somit der Restenose zu verhindern (siehe 2.3.2).

Daher sollte in dieser Arbeit versucht werden, die gute Hamokompatibilitat und
Biokompatibilitat der Diamond-Like-Carbon-Oberflache, mit den antiproliferativen
Eigenschaften der Radiokativitat zu verbinden. Als Strahlerquelle sollte ein reiner
B-Strahler mit einer geeigneten Halbwertszeit zum Einsatz kommen. Hier stellt das
Isotop **Phosphor als reiner Betastrahler mit einer Halbwertszeit von 14,3 Tagen
einen idealen Kandidaten dar. Die bisher bekannten Methoden zur Herstellung
einer radioaktiven metallischen Oberflache waren sehr aufwendig und
kostenintensiv (siehe 2.3.2) Dieser Nachteil verhinderte auch die Mdoglichkeit,
Stents in entsprechender Anzahl zu produzieren.

Als *?Phosphorquelle ist tracerfreie ortho-Phosphorsdure zu wirtschaftlich
vertretbaren Preisen im Handel erhaltlich, die somit einen spateren kommerziellen
Einsatz im Endprodukt ermdéglicht. Bei der Behandlung von Metallen mit
Phosphorsdure kommt es zur Bildung von Phosphaten. Diese sind in saurer
Umgebung I6slich. Da es sich bei der eingesetzten tracerfreien Phosphorsaure um
eine sehr verdiunnte Saure handelt, ist davon auszugehen, dald der eingesetzte
Edelstahl nicht angeatzt wird. Auch sollten die gebildeten Phosphate in der
geringen Saurekonzentration unldslich sein und es daher zu einer Anlagerung an
die Metalloberflache kommen.

Hierzu wurden die elektropolierten Stents, ohne sie zu passivieren, in einer
radioaktiven  **Phosphorsaureldsung bei unterschiedlichen Temperaturen
inkubiert. Anschlielend wurde Uberschissige Phosphorsdure abzentrifugiert.
Nach dem Zentrifugieren bleibt eine dinne Schicht von adsorptiv gebundener
verduinnter **Phosphorsaure zuriick, die entweder nur teilweise oder wegen der
geringen Saurestarke nicht mit dem Metall der Stentoberflache reagiert hat. Bei 30
°C Reaktionstemperatur findet nur eine geringe Aktivierung der Oberflache statt
(siehe Abbildung 37). Erst bei hoheren Temperaturen wird das Edelstahlmaterial
ausreichend aktiviert wobei eine allmahliche Sattigung bei einer Temperatur etwas

tber 80 °C zu erwarten ist.
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Abbildung 37. Abhangigkeit der Radioaktivitat von mit **Phosphorsaure-
I6sung behandelten Stents von der Reaktionstemperatur. Edelstahlstents
wurden in einer 1 mCi/ml **Phosphorsaurelésung bei unterschiedlicher Temperatur fir 1
Stunde inkubiert und die Aktivitat des Stents mit einem Endfensterzahlrohr bestimmit.

Es wurde aber vermieden, die Reaktionstemperatur tiber 80 °C zu steigern, da die
Reaktion in einem geschlossen Gefal3 stattfand und eine zu starke Erhietzung zu
einem Uberdruck fihren konnte. AuRerdem sollte ein Verdunsten und somit
Aufkonzentrieren der Phosphorsdure vermieden werden. Alle weiteren
Untersuchungen wurden daher mit Stents durchgefihrt, die bei 80 °C mit der
Phosphorsaure reagiert hatten.

Die so behandelten Stents wurden dann in einem Ofen mit steigender Temperatur
erhitzt. Dabei verdampft das Wasser der verdiinnten Phosphorsaure und es bleibt
eine konzentrierte **Phosphorséaure zuriick die mit dem Edelstahl zu Phosphaten
reagiert. Es ist bekannt, das ortho-Phosphorsaure und primare Orthophosphate
beim Erhitzen tber 200 °C zur intermolekularen Wasserabspaltung unter Bildung
von Polyphosphorséduren bzw. Polyphosphaten neigen. Diese sind je nach
Struktur in Wasser schwer oder sogar nahezu unldslich. Daher wurden die Stents
anschlie3end fir mehrere Stunden bei 350 °C getempert.

Um die Bindung der Phosphorsaure bzw. der Phosphate an die Oberflache zu
untersuchen, wurden diese anschlie3end in PBS bei RT inkubiert und die Aktivitat
der Stents vor der Inkubation, nach der Inkubation und die der L6sung gemessen

und miteinander verglichen.
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Abbildung 38. Vergleich der Radioaktivitdtsverluste von Stents mit
getemperter und ungetemperter Phosphatschicht beim Behandeln mit PBS
als Funktion der Zeit. Stents wurden bei 80 °C in einer 1mCi/ml
¥phosphorsaurelésung fiir 1 h inkubiert. Ein Teil der Stents wurde 2 h bei 150 °C und
anschlieRend 2 h bei 350 °C getempert, die restlichen Stents blieben ungetempert. Die
Stents wurden anschlieend in PBS inkubiert und die Aktivitatsmenge in der Losung uber
5 Tage in einem Flussigszintillator gemessen. Die Aktivitat in Losung wird dabei in
Relation zur Stentaktivitéat gesetzt.

Wie Abbildung 38 zeigt wird die Menge an Radioaktivitat die relativ zur
Stentaktivitat in Losung geht durch die Hitzebehandlung deutlich verringert. Die
Aktivitat scheint sich asymptotisch einem Wert von 0,1 % Verlust bezogen zur
Stentaktivitat pro Tag zu ndhern. Dieser Verlust durfte auf die allméhliche Lésung
und Rehydratisierung der polymeren Phosphorsdure zurtckzufiihren sein. Man
kann sich daher das Reaktionsschema der **Phosphorsaure mit der Oberflache
wie folgt vorstellen (siehe Abbildung 39): Im ersten Schritt bleibt eine verdiinnte
Phosphorsaurelésung auf der Oberflache zuriick. Diese kann bereits zum Teil mit
der Oberflache des Edelstahls reagiert haben. Durch Erhitzen auf 150 °C
verdampft das Wasser und es bleibt eine konzentrierte Phosphorsaure auf der
Oberflache zuriick. Diese reagiert mit dem Edelstahl unter Bildung von
Phosphaten. Durch das weitere Erhitzen auf 350 °C kommt es zur
intermolekularen Wasserabspaltung. Dabei werden vermutlich schwerer l6sliche

Phosphate und Polyphosphorsauren gebildet.
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Abbildung 39. Schematische Darstellung der Reaktionsfolge von **Phos-

phorsaure auf einer Metalloberflache beim Erhitzen. Die Abbi
schematische Darstellung der Anlagerung von **Phosphorsdure. Nach

Idung zeigt eine
der Anlagerung

der verdinnten Phosphorsaure kommt es durch das Erhitzen auf 150 °C zum Verdamfen
des Wassers. Es bleibt konzentrierte Phosphorsaure auf der Oberflache zuriick. Diese
reagiert auf der Metalloberflache zu Phosphaten. Durch das weitere Erhitzen auf 350 °C

findet intermolekulare Wasserabspaltung statt.

Nach dem oben beschriebenen Verfahren wurden 10 Stents aktiviert, getempert

und danach fiinf mit einer 500 A dicken DLC-Schicht versehen. Die Diamond-Like-

Carbon-Schicht stellt eine Art Versiegelung dar, die ein Ablésen der Aktivitat und
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das Verteilen innerhalb des menschlichen Koérpers verhindern soll. Daher wurden
die DLC-beschichteten und unbeschichteten Stents in PBS inkubiert und die

Menge an eluierter Aktivitat bestimmt und miteinander verglichen.
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Abbildung 40. Einflul der DLC-Beschichtung auf den Radioaktivitatsverlust
bei getemperten **Phosphorstents beim Behandeln mit PBS als Funktion der
Zeit. Stents wurden 1 h bei 80 °C mit einer 1 mCi/ml **Phosphorséurelésung inkubiert
und fur 2 h bei 150 °C und anschlieBend 2 h bei 350 °C getempert. Ein Teil der Stents
wurde mit DLC beschichtet. Der Verlust an Radioaktivitat in den PBS-Puffer wurde tiber 8
Tage mit einem Flussigszintillator gemessen und relativ zur Stentaktivitéat aufgetragen.

Durch die DLC Beschichtung wird die Menge an l6slicher Radioaktivitat nach 8
Tagen um etwa zwei Zehnerpotenzen erniedrigt (siehe Abbildung 40). Eigentlich
waére zu erwarten gewesen, dafR durch die DLC-Schicht eine Versiegelung der
Oberflache stattfindet und dadurch die darunter liegenden **Phosphate nicht mehr
in Losung gehen. Fir den obigen Befund gibt es daher zwei Erklarungen:
Entweder hat die DLC-Schicht kleine Fehlstellen oder Locher durch die radioaktive
Salze allméhlich herausgelost werden kénnen oder beim Plasmaprozess werden
durch das sogenannte Etching (siehe Abbildung 44) geringe Mengen von
%Phosphor durch die Reaktion mit reaktiven Gasteilchen von der Oberflache
gelost und gehen in die Gasphase uber. AnschlielRend reagieren die in der
Gasphase befindlichen **Phosphormolekiille mit anderen Bestandteilen unter
Abscheidung (Deposition) an die Oberflache der DLC-Schicht oder lageren sich in

die DLC-Schicht ein. Man wirde so einen Konzentrationsgradienten mit
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abnehmender Konzentration an *Phosphor vom Stent zur DLC-Oberflache
erhalten. Diese **Phosphorverbindungen kénnen dann durch PBS teilweise in
Losung gehen. Die in LOsung gehende Aktivitatsmenge ist bei genauer
Betrachtung sehr gering und fuhrt zu keiner nennenwerten Strahlenbelastung fur
den Menschen. Die in Untersuchungen eingesetzten Stentaktivitaten bis zu 15 pCi
liegen mit 1,5 mSv im Bereich der natirlichen Strahlenbelastung des Menschen
von 2,5 mSv (Berechnung siehe Anhang). Die Uber die Lebenszeit des Strahlers in
Losung freigesetzte Aktivitdt von Maximal 1 % der Gesamtaktivitat |af3t sich damit

vernachlassigen.
3.8.1 Kalibrierung der Mel3gerate fir radioaktive Stents

Zur Messung der Aktivitat der Stents standen ein Szintillationszahler und ein
Endfensterzahlrohr zur Verfigung. Um den Einflu der Mel3geometrie und der
sogenannten Zahlausbeute zu bestimmen, mufte ein kalibrierter Stent mit
bekannter Totalaktivitat hergestellt werden.

Hierzu wurde der Fliissig-Szintillationsz&hler mit einer geeichten **Phosphatlésung
kalibriert. Diese wurde mit Wasser entsprechend verdinnt um unterschiedliche
Aktivitatsproben zu erhalten. Da **Phosphor als hochenergetischer B-Strahler mit
einer Energie von 1,7 MeV in Wasser Cerenkov-Strahlung produziert, wurden die
Messungen ohne Szintillationscocktail durchgefiihrt. Als Mel3bereich wurden die
Kandle 65-324 des Flussigszintillators genutzt. Die Bestimmung der
Gesamtzahlrate der Stents wurde durch die Messung in einem 4T1¢
Proportionalzahlrohr durchgefihrt. Da dabei der gesamte Stent innerhalb des
Zahrohrs liegt wird die gesamte abgestrahlte Energie gemessen. Die
Selbsabsorption von B-Strahlen an der Edelstahloberflache ist als sehr gering
anzusehen, da ein Grof3teil der zur Oberflache hin abgestrahlten Energie wieder
reflektiert wird oder durch das diinne Material hindurch strahlt. Die Gesamtzahlrate
wurde dann durch Auflésen der Stents und Bestimmung der Aktivitat der
erhaltenen Losung im kalibrierten Szintillationszahler gemessen (siehe Abbildung
41). Mit dem Stent bekannter Totalaktivitdt konnte dann das Endfensterzahlrohr
und der Szintillationsz&hler in Verbindung mit dem Festkorper-Szintillator kalibriert

werden.
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Abbildung 41. Kalibrierung des Szintillationszéhlers zur Messung der
Radioaktivitat von **Phosphorsaurelésungen. Zur Kalibrierung wurde eine durch
ein DKD-Labor geeichte **Phosphorséaurelésung (500 MBq in 10 ml) mit Wasser verdiinnt
und die Cerenkov Strahlung in einem Flussig-Szintillationszahler unter Verwendung der
MeRkanale 65-324 gemessen.
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Abbildung 42. Bestimmung der Z&hlrate als Funktion des Stentabstands
vom Endfensterzahlrohr. Ein Stent mit einer bekannten Aktivitat von 108810 Bq

wurde zentrisch mit variierendem Abstand unter ein Endfensterzahlrohr gelegt und die
Zahlausbeute bestimmt.

Der zur Kalibrierung der Mel3gerate verwendete Stent hatte eine Aktivitat von
18810 Bqg. Er wurde zentrisch unter das Endfensterzahlrohr in zunehmendem

Abstand gelegt und die Z&ahlrate bestimmt. Die zuvor ermittelte Nullrate wurde
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automatisch abgezogen. Aus Abbildung 42 laRt sich der Kalibrierfaktor zur
Ermittlung der unbekannten Aktivitat bei einem bestimmten Abstand in der

MefRanordnung ablesen. Er errechnet sich beispielsweise bei 41 mm Abstand aus

_108810Bq _ 7175& 5
14040cps cps

Abbildung 43 zeigt das Spektrum, welches bei der Messung des Stents im
Festkdrperszintillator ZA 212 (Zinsser Analytic) erhalten wurde.
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Abbildung 43. Kanalspektrum von **Phosphor im Festkérperszintillator ZA
212 (Zinsser Analytic). Ein radioaktiver **Phosphor-Stent mit bekannter Aktivitat wurde
in einem Festkorperszintillator ZA 212 (Zinsser Analytic) gelegt und das Kanalspektrum
aufgenommen.

Aus dem Kanalspektrum der Abbildung 43 errechnete man einen Kalibrierfaktor
mit dem man die unbekannte Aktivitat eines Stents aus der Zahlrate ermittelt. Bei
Verwendung der Mel3kanéale 785-824 des Szintillationszahlers werden 13,3 % der
Gesamtzahlrate erfalit.
Daraus errechnet sich unter Verwendung der Gleichung ein Kalibrierfaktor von

K =2,79.

mit Stentaktivitat [Bq] = K x Zahlrate der Kanéle 785-824 [cps] 3
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3.9 Klinische Ergebnisse mit DLC-beschichteten Stents"

Mit den in dieser Arbeit untersuchten DLC-beschichteten Stents wurde eine
klinische Studie am Menschen durchgefuihrt. Bei 145 Patienten wurden insgesamt
225 DLC-beschichtete Stents implantiert. Die Tabellen 8-10 enthalten die
Rahmenbedingungen und Daten dieser Studie. Das durchschnittliche Alter lag bei
62 + 10 Jahre wobei 77 % der Patienten mannlichen Geschlechts waren. Bereits
23 % der untersuchten Personen hatten einen Myokardinfarkt, 12 % hatten eine
vorangegangene Bypass-Operation, 25 % eine vorangegangene Angioplastie und
64 = 13 % hatten bereits eine Kammer-Ejektionsfraktion. Bei den behandelten
Patienten lagen als Risikofaktoren bei 48 % Bluthochdruck, bei 54 %
Hyperlipidamie, bei 21 % Diabetes, bei 22 % lagen in der Familie bereits einmal
eine Dissektion der Arteria circumflexia vor und 25 % waren Raucher. In der
Anamnese der Patienten stellte man bei 40 % eine stabile Angina fest, bei 34 %
eine instabile Angina, bei 13 % einen akuten Myokardinfarkt, bei 8 % einen
vorangegangenen Myokardinfarkt und 5 % hatten eine relative Ischamie.

Bei der Implantation kamen folgende Stents zum Einsatz:

2,5 mm Durchmesser 19 %
3,0 mm Durchmesser 53 %
3,5 mm Durchmesser 28 %
9 mm Lange 32 %
16 mm Lange 55 %
25 mm Lange 13%

Dabei konnten samtliche Stentlangen mit allen Durchmessern kombiniert werden.

Die Stents wurden in folgende Herzkranzgefal3e implantiert:
» linke vorne abfallende Koronararterie 38 %

* rechte Koronararterie 38 %

* Arteria circumflexia 20 %

» Saphenus Vene 2 %

* linke Hauptarterie 2%

" Die klinische Studie wurde unter Leitung von P. Barragan am Kardiologischen Zentrum in Marseille,
Frankreich durchgefihrt
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Die Art der Lasionen, bei denen die DLC-beschichteten Stents eingesetzt wurden,

waren nach den internationalen Kategorien (Typ A, B1, B2 und C) wie folgt

klassifiziert:

Typ A 25 %
Typ B1 22 %
Typ B2 25 %
Typ C 28 %
Dabei lagen die die Anzahl der Erkrankungen pro Patient bei
Ein-Gefalerkrankung 34 %,
Zwei-Geféallerkrankungen 38 %,
und Drei-Geféalierkrankungen 28 %.

Die Ergebnisse der akuten Angiographie sind in der Tabelle 8 zusammengefalit.

Tabelle 8. Akute Angiographiedaten direkt vor und nach der Operation. Pre=
vor Stentlegung, Post= nach Stentlegung, MID= Minimaler Innendurchmesser der Arterie,
Ref.D= Referenzdurchmesser ausserhalb der Arteriosklerose,

Pre Post

MID [mm] 0.76 0.4 257+05
Ref.D.[mm]  2.85+0.6 2.92+0.6

Verengung [%] 73+18 12+7

Wie aus der Tabelle 8 hervorgeht, lag die durchschnittliche Verengung vor der
Stentlegung bei 73 % + 18, die nach der Operation auf 12 % + 7 zurtickging. Der
mittlere Durchmesser der behandelten Arterien lag bei 2,85 + 0,6 mm vor, bzw.
2,92 + 0,6 mm nach der Operation.

Die erneute Kklinische Nachuntersuchung nach 8.1 + 1.8 Monaten bei
140 Patienten und insgesamt 207 Lasionen ergaben die Daten der

Tabelle 9. Die Ergebnisse der Studie mir DLC-beschichteten Stents wird der
Tabelle 11 mit anderen Stentsystemen verglichen. Die Studiengruppe hatte mit 37
% einen hohen Anteil an Hochrisikopatienten, bei denen bereits Restenosen
aufgetreten waren, ein chronischer Verlauf der Verschlul3krankheit vorlag bzw.
bereits Bypass Operationen durchgefihrt worden waren (siehe die

Patientengeschichte).
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Tabelle 9. Nachuntersuchung. q MI: Q-Wellen Myokardinfarkt, GV: erneuter
GefalverschluR des behandelten GefalRes, PTCA: bereits erfolgte PTCA des behandelten
Gefales, KAB: bereits erfolgte Bypass-Operation des beahndelten GeféalRes, MACE:
Major Adverse Cardiac Events, engl. Summe aller auftretenden klinisch relevanter
Symptome, Summe aus:Ml + KAB + PTCA

Anzahl Prozentual [%]

Tod 0 0
q M 1 0,7
GV 17 8,2
PTCA 14 6,7
KAB 3 1,5
MACE Rate 18 8,9

Bei der Nachuntersuchung von 140 Patienten nach 8,1 + 1,8 Monaten nach
Implantation war bei einem Patienten ein Herzinfarkt aufgetreten und 17 Patienten
mufdten wegen Restenosen am Implantat durch re-PTCA (14) bzw. Bypass
Operation (3) nachbehandelt werden (siehe

Tabelle 9). Daraus ergibt sich eine MACE-Rate ("Major Adverce Cardiac Events",
re-PTCA + Ml + KAB) von 8,9 %. Dies ist signifikant niedriger als bei anderen
klinischen Studien mit beschichteten und unbeschichteten Stents verschiedener
Hersteller (siehe Tabelle 11). Bei Studien mit den unbeschichteten Palmatz-
Schatz Stents und auch anderen hier nicht aufgefihrten Studien waren MACE-
Raten deutlich Uber 20 % beobachtet worden. Der mit Keramik beschichtete
Tenax Stent zeigte sogar eine MACE-Rate von fast 25 %. Nur der mit
Phosphorylcholin beschichtete BiodivYsio Stent lag mit 16 % deutlich unter 20 %.
Die MACE-Raten lagen bei den unbeschichteten Palmatz-Schatz, NIR, PURA,
Dinamic und Multilink Stents in einem Bereich von 17,6 bis 30,6 %, wahrend sich
die Restenose-Raten (gemessen Uber Angiographie und definiert als > 50 %
Volumenreduktion in der Lasion im Vergleich zum Referenzlumen) von 25,3 bis 35
% erstreckten.

Wie erwéhnt, lag der Anteil der Risikopatienten (Bypass-Operation bzw. PTCA
bereits vorher durchgefthrt) in der Studie mit DLC-beschichteten Stents mit 37 %
in Relation zu dem besten beschichteten BiodivYsio-Vergleichstent mit 14,4 %
Hochrisikopatienten relativ hoch. In der Tat zeigten diese Patienten bei der
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angiographischen Nachuntersuchung eine Restenose-Rate (Restenose definiert
als > 50 % Volumenreduktion in der Lasion im Vergleich zum Referenzlumen)

zwischen 5,5 und 50 %, je nach Vorgeschichte (siehe Tabelle 10).

Tabelle 10. Nachuntersuchung unter Bertcksichtigung der Vorgeschichte. In
Spalte 1 ist nach der Vorgeschichte, die zur Stentlegung bei dem Patienten in dieser
Studie fuhrte, unterteilt. Das bedeutet beispielsweise in Zeile 1, 10 Patienten (Summe
Spalte 2 +3) kamen in die Studie wegen einer In-Stent Restenose, 5 davon hatten erneut
eine Restenose nach 8,1 Monaten. Daraus ergibt sich bei der Indikation In-Stent
Restenose unter Verwendung eines DLC-Stents eine Restenoserate von 50 % (Spalte 4).

Grund fir die Erneuter klinischer Kein klinischer Prozentualer
Stent-Implantation Vorfall in der Vorfall in der Anteil (Spalte 2+3)
(Vorgeschichte) Ziellasion Ziellasion Restenoserate
In-Stent Restenose 5 5 50 %
Restenose 1 7 12,5%
Totale chronische 3 3 50 %
Verengung
Saphenus Vene 3 3 50 %
Akuter Ml 1 17 5,5%
De novo Lasion 6 155 3,7 %
Total 17 190 8,2 %

Die Restenose-Rate bei Patienten, bei denen vorher keine Bypass-Operation oder
PTC durchgefuhrt wurde, war mit 3,7 % deutlich das beste Ergebnis, das je mit
Stents erzielt wurde. Die Restenose-Rate Uber die gesamte Patientengruppe lag
mit 8,2 % ebenso niedriger, als in allen bisherigen Studien mit beschichteten und
unbeschichteten Stents.

Ahnlich positiv fiel der Diamond-Like-Carbon-beschichtete Stent in Bezug auf
Thrombosen auf. Nur bei einem Patienten traten in der Nachuntersuchnung nach
einem Monat in zwei der implantierten Stents subakute Thrombosen auf. Es ist zu
bemerken, dald es sich um einen Hochrisikopatienten handelte, der bereits in der
Vergangenheit Stent Implantationen erhalten hatte und bei dem Thrombosen
aufgetreten waren. Die diamant-dhnlich beschichteten Stents wurden in diesem
Fall in bereits implantierte Stents implantiert. Insgesamt wurden in der Studie von

Dr. Barragan mit dem diamant-ahnlich beschichteten Stent sowohl in der akuten
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Angiographie wie auch bei den Nachuntersuchungen 1 bis 9 Monate nach
Implantation hervorragende Ergebnisse erzielt, die in Bezug auf das Auftreten von
subakuten Thrombosen, Restenosen und MACE deutlich besser waren, als bei

unbeschichteten und mit Keramik bzw. Phosphorylcholin beschichteten Stents.

Tabelle 11. Vergleich der klinischen Ergebnisse unterschiedlicher
Stentsysteme. MI: Myokardinfarkt, KAB: Koronararterien Bypass, Re-PTCA: erneute
Percutane Transluminale Coronar Angioplasty, MACE: Major Adverse Cardiac Events,
engl. Summe aller auftretenden klinisch relevanter Symptome, Summe aus:Ml + KAB +
PTCA, PC=Phosphorylcholin-Beschichtung, SiC= Siliciumcarbid-Beschichtung.

Stent Typ Palmaz- Tenax BiodivYsio Diamond AS
Schatz and Flex AS
Stentmaterial 316L 316L + SIC 316L + PC  316L +DLC
Studienname Benestent, | Tenax Study, NL SOPHOS, A Barragan, F
Anzahl Patienten 259 174 200 140
Anzahl Stents 193 207
Stent Lange, mm 15, 25, 35 10, 15, 25 15, 28 9, 16, 25
Stent Durchmesser, 25,3,35
mm
Sub-akute Thrombose 0.80%
Tod 0.80% 2.80% 0.50% 0.00%
MI 4.20% 6.30% 5.00% 0.70%
KAB 5.00% *x 2.50% 1.50%
Re-PTCA 10.00% 15.00% 8.00% 6.70%
MACE 20.10% 24.90% 16.00% 8.90%
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4 Experimenteller Teil

In diesem Kapitel werden die fur die Experimente verwendeten Materialien und
Chemikalien angegeben. Weiterhin werden besondere Methoden und Verfahren
kurz beschrieben. Alle Versuche bei denen TRIMID zum Einsatz kam, wurde
entweder in abgedunkelten Raumen gearbeitet oder das Reaktionsgefal3 wurde

mit Alufolie gegen Lichteinfall abgedeckt.

4.1 Verwendete Materialien und Chemikalien

Materialien Firma, Land, Stadt
316 L Stents,

geschnitten aus Rohren, Wandstéarke 150 um Microtubes, F, Lyon
316 L Edelstahlblech, Starke 150 pm Rodney Dyne, D, Hannover
Beizlsung Polinox B Polygrat, D, Munchen
Biosensorchips ASI, CH, Bern
Elektrolytldsung E-268 Polygrat, D, Minchen
Festkorperszintillator ZA 212 Zinsser, D, Frankfurt
L-Glutamin Gibco, D, Karlsruhe
Hank's Balanced Buffer Sigma, D, Taufkirchen
Isove's modified Dulbecco's Gibco, D, Karlsruhe

Medium Ham's F12
Penicillin
Percoll-L6ésung
RPMI

Streptomycin
Chemikalien
Antithrombin 111

14c-Arachidonsaure

Chloramin T
Faktor Xa

Fibrinogen
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Gibco, D, Karlsruhe
Gibco, D, Karlsruhe
Sigma, D, Taufkirchen
Gibco, D, Karlsruhe
Gibco, D, Karlsruhe

Sigma, D, Taufkirchen
Amersham, D,
Braunschweig

Merck, D, Darmstadt
Sigma, D, Taufkirchen
Sigma, D, Taufkirchen



hochmolekulares (HM) Heparin

MW: 3-30 kD, Aktivitat: 176,6 IE/mg
niedermolekulares (NM) Heparin

MW: >60% < 8kD, Aktivitat: 87,6 IE/mg
Humanes Serum Albumin

Methan 5.0, Argon 5.0

Natrium*?°lodid

Polyethylenimin
ortho-**Phosphorsaurelésung

geeichte ortho-**Phosphorsaurelésung

S-2732
TRIMID

Kraeber, D, Hamburg

Kraeber, D, Hamburg
Sigma, D, Taufkirchen
Messer Griesheim, D,
Griesheim

Hartmann Analytic, D,
Braunschweig

BASF, D, Ludwigshafen
Hartmann Analytic, D,
Braunschweig

AEA Technology, D,
Braunschweig
Haemochrom, D, Hamburg
Biodetek GmbH, D,

Bensheim

Alle weiteren hier nicht aufgefihrten Chemikalien wurden in der hochsten

erhaltlichen Reinheit bei Fluka, D, Neu-Ulm bezogen.

4.1.1 Pufferlésungen

H-Testpuffer:

50 mM Trishydroxymethylaminomethan
7,5mM EDTA

7,5 mg/l Dextransulfat 8000
mit Salzsaure auf pH 8,4 eingestellt

PBS
"Phosphate-buffered saline":

10 mM Natriumdihydrogenphosphat
138 mM Natriumchlorid
2,7 mM Kaliumchlorid

mit Phosphorsaure auf pH 7,4

Citratpuffer:
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4.1.2 Einheiten der Radioaktivitat

Als Mal} fur die Radioaktivitat ist im neuen Sl-Einheitensystem das Bequerel (Bq)
vorgeschrieben. Hierbei entspricht 1 Bequerel einem Zerfall pro Sekunde. Da die
alte Einheit Curie (Ci) immer noch weit verbreitet ist und gerade in der
medizinischen Literatur alle Angaben in Curie gemacht werden, wird sie ebenfalls
angegeben:

1 Ci =3,7 010" Bq
Die mit dem Zahlern fur Radioaktivitait gemessenen Impulse pro Minute
entsprechen nicht den tatsachlich vorkommenden Zerfallen pro Minuten in der
Mel3probe, da nur ein Teil der Zerfalle von Zahlern erfal3t werden kbnnen. Man
spricht hier von der sogenannten Z&hlausbeute. Der Wirkungsgrad beschreibt das
Verhaltnis von Zahlausbeute zur tatsachlichen Zerfallsrate.
Bei den Versuchen zur Messung der Proteinadsorption wurde auf eine
Kalibrierung des Gamma-Zahlers verzichtet. Die Zéhlausbeute des Gerats betrug
nach Herstellerangaben ca. 50 %. Da alle Messungen auf dem gleichen Gerét und
somit mit der gleichen Zahlausbeute durchgefihrt wurden, sind die Fehler tberall
gleich groR und somit vernachlassigbar. Die Umrechnung zwischen der
Minutenzahlrate cpm (counts per minute) und Bequerel bzw. Curie wurde daher
wie folgt angesetzt:

20cpm
60

1 uCi =1,23 010 3 cpm

Bei allen in dieser Arbeit gemessenen Aktivitdten wurde vor Beginn der

1Bg=

eigentlichen Messung die Nullrate bestimmt und diese von den MelRwerten

abgezogen.

4.2 Beschreibung der verwendeten Methoden

Im folgenden wird kurz auf die in dieser Arbeit verwendeten Techniken und

Methoden eingegangen, soweit dies noch nicht im Kapitel 2 geschehen ist.
4.2.1 Edelstahl Vorbehandlung

Alle in dieser Arbeit verwendeten Proben wurden vor der Verwendung in den
weiteren Versuchen oder vor dem Beschichten mit Diamond-Like-Carbon, wenn

nicht anderes angegeben, wie nachfolgend beschrieben, behandelt.
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a.) Beizen

Sowohl die Stents als auch das verwendete Blech waren aus dem Material 316 L
Edelstahl. Um Verunreinigungen, verursacht durch das Laserschneiden und
sonstige mechanische Vorarbeiten, zu entfernen, wurde das Material fur 15
Minuten in einem Ultraschallbad bei Raumtemperatur in einer Beizlésung der
Firma Polygrat Typ Polinox B vorbehandelt. AnschlieRend wurde es griindlich mit
destilliertem Wasser gewaschen und darauf geachtet, das Material nicht mehr mit
den Handen anzufassen, um Verunreingungen durch Hautfett zu vermeiden.

b.) Elektropolieren

Durch Elektropolieren ist es mdglich, feinste Unebenheiten abzutragen und das
Material zu glatten. Der Edelstahl wurde dafir in Elektrolytiésung E-268 der Firma
Polygrat getaucht und an die Anode eines Gleichspannungsnetzgerats
angeschlossen. Als Gegenelektrode diente ein Kupferblech, welches parallel im
Abstand von 4 cm von der Anode angebracht wurde. Die Kathode besal3 etwa die
gleiche Elektrodenflache wie die Probe. Die Losung wurde auf 50 °C temperiert
und die Probe fir 2 Minuten bei 7 V Gleichspannung elektropoliert. Anschlie3end
wurde die Probe um 180° gedreht und die zweite Seite des Probenblechs fir
weitere 2 Minuten elektropoliert. Danach wurde grindlich mit Wasser gewaschen
und getrocknet

Die Stents wurden in eine Vorrichtung montiert, bei dem die Kathode aus einem
konzentrisch gewundenem Kupferdraht bestand, der sich im Abstand von 1 cm
vom in der Mitte montierten Stent befand. Der Stent wurde mit einem Platin-Iridium
(90/10)-Draht mit der Anode des Netzgerats verbunden und fir 160 Sekunden bei
7V elektropoliert. Die Stegbreite des Stentmaterials sollte nach der
Elektropolierung ca 90-110 um betragen. Dies wurde durch Messung mit einem
mit einer Strichplatte kalibrierten Mikroskop Uberprift. Anschlieend wurde der
Stent grundlich mit Wasser gewaschen und far 5 Minuten mit Wasser im

Ultraschallbad behandelt und getrocknet.

c.) Passivieren

Durch das Aufbringen einer Passivschicht auf den Edelstahl wird eine hohere
Korrosionsbestandigkeit erreicht (siehe 2.5). Dies wurde durch 30-minitiges
Eintauchen der Proben in die auf 60 °C erhitzte Elektropolierlésung erreicht. Dabei
bilden sich auf der Oberflache Metallphosphate und -oxide. Anschlielend wurde
grandlich mit Wasser gewaschen und getrocknet.
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4.2.2 Beschichtung mit Diamond-Like-Carbon

Der fur die Beschichtung eingesetzte Plasmareaktor reprasentiert eine Bell-Jar-
Kammer mit parallelen Plattenelektroden. Die untere Elektrode ist mit einem
13,46-MHz-Radiofrequenz Generator und 20-kHz-Ultraschall-Generator ver-
bunden. Die obere Elektrode ist geerdet. Der Reaktor ist mit einer
Vorvakuumpumpe und einer Turbomolekularpumpe ausgestattet. Weiterhin ist der

Reaktor mit einem Feinventil als GaseinlaR, einem Druckmel3gerat

e e — -+-|+ geardete Elekirode
o
o
\ .............. Stent
Etching
T — T~ — _ zum Vakuumpumpenstand
— — mit Druckregelung
Deposition Q
o == PY/Ir-Draht
Q

Radicfrequenzganearator und
Ultraschallgenerator

Abbildung 44. Schematische Darstellung des Plasmareaktors. Die Abbildung
zeigt eine schematische Darstellung des Plasmareaktors, der aus zwei parallen
Elektroden besteht. An der unteren Elektrode ist ein Radiofrequenz- und
Ultraschallgenerator angebracht. Der Stent ist mit einem Platin-Iridiumdraht mit der
unteren Elektrode verbunden. Die Kammer wird durch einen Vakuumpumpenstand
evakuiert.

und einem Quarz Dicke Monitor (QDM), der an der oberen Elektrode angebracht
ist, ausgerustet. Der Reaktor und der Beschichtungsprozess sind schematisch in
Abbildung 44 dargestellt. Die Stents werden in einer vertikalen Position auf der
unteren Elektrode plaziert. Ein Pt/Ir Draht (Hilfselektrode), der fest mit der unteren
Elektrode verbunden ist, stellt einen elektrischen Kontakt zwischen Stent und
unterer Elektrode her. Der Reaktor wird bis zu einem Restdruck < 0,001 Torr

evakuiert und reines Argon in den Reaktor bis zu einem Druck von 0,04 Torr
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eingebracht. AnschlieBend wird ein Plasma Uber den Radioferquenzgenerator
erzeugt und die Stents werden darin fur 25 min. vorbehandelt. Danach wird der
Reaktor mit einer Mischung aus Argon/Methan im Verhaltnis 95/5 unter standigen
Abpumpen beschickt. Der Druck wird auf 0,04 Torr gehalten. Uber den
Radiofrequenz- und den Ultraschallgenerator wird anschlieend ein Plasma
generiert,mit dessen Hilfe die Stents beschichtet werden. Der
Beschichtungsvorgang wird solange durchgefihrt, bis der QDM eine Schichtdicke
von 18 nm anzeigt, was einer Dickebeschichtung auf den Stents von 50 nm

entspricht.
4.2.3 Biosensorexperimente

Mit der Biosensortechnik lassen sich unter Echtzeitbedingungen die

intermolekulare Reaktion von Biomolekilen oder die Adsorptionraten an

Oberflachen bestimmen. Aus den so gewonnen Daten ist es moglich,

Affinitatkoeffizienten zu bestimmen und Kinetiken zu berechnen. Durch die

Verwendung optischer oder akustischer Methoden ist es nicht notwendig

Radioaktiv- oder Fluoreszensmarkierungen durchzufihren.

Bei den optischen Methoden kommen drei Varianten vor, die alle die Veranderung

des Brechungsindexes durch  Adsorption von Molekilen auf der

Biosensorchipoberflache bestimmen:

* Oberflachen-Plasmon-Resonanz, (Biosensor BlAcore, Pharmacia),

* Messung der Phasenverschiebung einer Lichtwelle oder

* Messung der Phasenverschiebung der magnetischen und elektrischen
Transversalwelle von linear polarisiertem Licht.

Das letztgenannte Verfahren kommt bei dem in dieser Arbeit verwendeten Gerat

BIOS-1 (Artificial Sensing Instruments ASI AG, Schweiz) zum Einsatz.

Mathematische Grundlage des Verfahrens und der Berechnung der Adsorptions-

menge ist die Langmuirsche Adsorptionsisotherme

) k
F:I'maxﬁ mit K=-% 4
Kc+1 Kyg
wobei I' = Oberflachenkonzentration, k, = Adsorbtionskoeffizient, kq = Desorbtions-
koeffizient, I nax = maximale Oberflachenkonzentration, ¢ = Konzentration der

Uberstehenden LOsung sind. Die Menge an gebundenem Protein I in
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Masse/Flacheneinheit kann nach Ramsden nach folgender Gleichung aus den
optischen Parametern (siehe Abbildung 45) berechnet werden [77]:
r= (na —nc)ta 5
dn,
dc

c Durchfiuflzelle ne z

Probelfsung —— ) —
] Lésungsmittel Uberstand
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Abbildung 45. Schematische Darstellung des Biosensorchips. ng
=Brechungsindex der Flussigkeit, ns= Brechungsindex des Tragermaterials, nc=
Brechungsindex des Lo&sungsmitteliberstands, tz= Schichtdicke der Flussigkeit, a=
Einfallswinkel des Laserstrahls, weitere Erklarung siehe Seite 88.

Die Abbildung 45 zeigt den Bereich der Mel3zelle des Biosensors. Der Laserstrahl
fallt mit dem Einfallswinkel a durch das Tragermaterial (Biosensorchip) ein. Uber
die optische Schicht, in die ein Gitter eingelassen ist, wird durch eine
Durchflu3zelle die Untersuchungslosung gepumpt. Durch die Adsorptionsschicht
ergibt sich ein Ausfallswinkel der durch die Photozelle registriert wird. Aus der
gesamten bekannten Geometrie der Versuchsanordnung lassen sich die
angegebenen optischen Parameter ermitteln. Wobei na=Brechungsindex der
Adsorptionsschicht, nc= Brechungsindex der Uberstehenden Losungsmittelschicht,

ta= Dicke der Adsorptionsschicht ist.
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Fiur die meisten Proteine kann man fur den Bruch dn,/dc einen mittleren Wert

von 0,188 ml/g annehmen [78]. Mit Hilfe des Biosensors lassen sich dann die
fehlenden Parameter n, und ty berechnen.

Der gesamte apparative Aufbau (Abbildung 46) funktioniert folgendermal3en:
Mittels einer Peristaltikpumpe (PP) werden unterschiedliche Losungsmittel durch
das Ventil (SV) uber die Durchflu3zelle (FZ), die auf dem Biosensorchip montiert
ist, gepumpt. Der Laserstrahl (L) wird Uber einen Spiegel (MI) auf den Chip
gestrahlt und von den beiden Photozellen (P) detektiert. Der Goniometertisch wird
uber einen Schrittmotor (M), der Mikrometerschraube und dem Arm (LA) beweqgt.
Der Winkel des Tisches wird vom Winkelmesser (AE) bestimmt. Der gemessene
Winkel wird mit den Messsignalen der beiden Photozellen, die das einfallende

Laserlicht regiestrieren, im Rechner zur Auswertung korreliert.
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Abbildung 46. Schematische Darstellung der Biosensorapparatur. L=Laser,
MI=Spiegel, G=Goniometertisch mit angedeuteter Drehachse, FC= Durchflu3zelle,
P=Photodioden, LA=Arm zur Kraftibertragung der MS= Mikrometerschraube, M=
Schrittmotor mit AE=Winkelmesser, PP=Peristaltikpumpe, SV=L&sungsmittelventil.
Weitere Erlauterung siehe vorhergender Abschnitt.

Der prinzipielle Verlauf eines Biosensorexperiments ist wie folgt:
Man wascht den neuen Biosensorchips zur Reinigung und Aktivierung mit 1 N
Salzsaure. Anschlie3end aquilibriert man den Biosensorchip mit der gewtinschten

Pufferldsung (B), beispielsweise PBS, bis eine Basislinie erreicht ist. Nun erfolgt
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die Adsorption einer Protein- oder Antikérper-Losung in der Pufferlésung (CAB),
mit der der Biosensor zuvor &aquilibriert wurde. Die Adsorption wird so lange
durchgefihrt, bis eine Sattigung durch einen nahezu konstanten Brechungsindex
zu sehen ist. Dieser Schritt kann auch unter Verwendung proteinchemischer
Methoden an aktivierten Biosensoren unter Bildung kovalenter Bindungen zur
Chipoberflache durchgefihrt werden. Nun wascht man mit Puffer (B) bis eine neue
Basislinie erreicht ist, um Uberschissiges Protein zu entfernen. Gegebenenfalls
erfolgt eine weitere Adsorption einer zweiten Proteinschichten (mAB) oder
Untersuchung von Antikérper/Antigen-Wechselwirkungen durch Verwendung
weiterer Protein-und Pufferlésungen. Abbildung 47 zeigt eine typische
Brechungsindexkurve als Funktion der Zeit. Bei dieser Kurve wurde nach der
Adsorption des ersten Antikdrpers cAB ein monoklonaler Antikérper gebunden.
Der monoklonale Antikdrper mAB bindet mit hoher Affinitdt das Antigen AG, was

an dem steilen Anstieg der Brechungsindexkurve zu erkennen ist.

Innunoassay

1.769500
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Abbildung 47. Anderung vom Brechungsindex bei der Antigen-
Antikorperreaktion eines Biosensorexperiments. Der Verlauf des Experiments
war B: Puffer, cAB Antikérper gegen den monoklonalen Antikdrper mAB, AG: Antigen,
HCL: 1N Salzsaure, B:Puffer.

Am Verlauf des Brechungsindexes kann man die zunehmende Adsorption der
Proteine erkennen. Aus dieser Zunahme und dem zeitlichen Verlauf lassen sich
wie oben besprochen die Bindungsmenge und Affinitatskoeffizienten der

Antikorper berechnen.

4.2.3.1 Versuchsdurchfiihrung eines Biosensorexperiments

Die Puffer und Proteinlésungen wurden fir Biosensorexperimente stets frisch vor

Versuchsbeginn zubereitet und hatten Raumtemperatur.
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Dann wurde wie folgt verfahren:

1. Nach dem Einspannen des Biosensors in die DurchfluBkammer wurde das
System bei einem Fluf3 von 0,5 ml/min mit 1 N Salzsaure gespdilt.

2. Der Biosensor wurde mit PBS bei einem Fluf3 von 0,5 mil/min fur 1 h aquilibriert,
anschlieBend sollte sich eine stabile Basislinie gebildet haben, d.h. der
Brechungsindex sollte konstant bleiben.

3. Die Adsorption des Proteins wurde mit einer Konzentration von 50 pg/mlin PBS
bei einem Flu3 von 0,1 ml/min durchgefiihrt, dies wurde so lange aufrecht
erhalten, bis eine Sattigung zu verzeichnen war.

4. Das Waschen des Biosensors wurde mit PBS bei einem Fluf3 von 0,2 ml/min
durchgefihrt, um tberschissiges Protein zu entfernen. Dies geschah solange bis
keine Veranderung des Brechungsindexes zu verzeichnen war.

5. AnschlieBend wurde mit 0,01 N HCI bei einem Flul3 von 0,2 ml/min fir 30
Minuten gewaschen.

6. Dann wurde der Biosensor mit PBS bei einem Fluf3 von 0,2 ml/min gespdlt bis

eine neue Basislinie erreicht war.

4.2.4 Adsorptionsbestimmung auf Oberflachen mit radioaktiv markierten
Proteinen

Das '*Jod-Human-Serumalbumin und das '**Jod-Fibrinogen wurde nach einer
modifizierten Chloramin-T-Methode nach Hunter und Greenwood hergestellt [79].
Die Versuche mit den radioaktiven Substanzen wurden alle hinter einer
Bleiabschirmung durchgefihrt.

Radioaktive Markierung mit **Jod

Zu 1,5 pg des zu markierenden Proteins in 10 ul 1/15 M Phosphatpuffer, pH 7,4
wurde in ein Eppendorfgefa? mit einer Hamilton-Spritze 2,5 pl Na'?J-Lésung
gegeben. AnschlieRend gab man 10 pl einer 1mg/ml Chloramin-T Ldsung in
Wasser zu und lie3 fir 60 Sekunden im Eppendorfmixer reagieren. Durch Zugabe
von 10 pul einer Natriumdisulfitibsung mit einer Konzentration von 2,5 mg/ml in
Wasser wurde die Reaktion abgebrochen und nach kurzem Mischen der
Reaktionslosung diese sofort aufgetrennt.

Gelfiltration auf PD-10 Saulen

Zur Entfernung des uberschissigen Jods wurde das Reaktionsgemisch auf einer
Sephadex G-25 Saule entsalzt. Hierzu Aaquilibrierte man die PD-10 Saule

(Pharmacia) mit 25 ml PBS. Anschliel3end wurde das Reaktionsgemisch auf die
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Saule aufgetragen und das Eppendorf-Reaktionsgefa@ mit 200 pl PBS
nachgespult und die Waschlésung wiederum auf die Sdule gegeben. Nachdem
das Probenvolumen vollstandig in die Saule eingesickert war, wurde mit 2 ml PBS-
Puffer nachgespult. Das markierte Protein eluierte durch Zugabe von weiteren
3,5 ml Puffer. Die spezifische Aktivitat eines Aliquots des reinen markierten
Proteins wurde in einem Gamma-Zahler bestimmt.

Bestimmung der Adsorption des markierten Proteins auf DLC und Edelstahl

Die radioaktiv markierte Albuminldsung mit bekannter spezifischer Aktivitat und
Konzentration wurde durch Zugabe von unmarkiertem humanem Serumalbumin
auf eine Konzentration von 20 pg/ml in PBS gebracht. Zu dieser Albuminlésung
gab man 20 pg/ml unmarkiertes Fibrinogen. Bei der Herstellung der markierten
Fibrinogenlésung wurde analog verfahren. AnschlielBend wurden die Stents fir 8 h
bei 37 °C unter leichtem Schutteln inkubiert. Die Stents wurden aus der
radioaktiven Proteinlosung genommen und die Uberschissige Losung
abzentrifugiert. Hierzu wurde in einem Eppendorf-Reaktionsgefald etwa 3 mm
hoch Glaswolle gegeben und der Stent auf die Glaswolle gelegt und bei 250xg in
einem Schwenkrotor fir 5 min zentrifugiert. AnschlieBend wurde die Aktivitat
bestimmt. Reversibel gebundenes Protein wurde durch fiinfmaliges Inkubieren mit
2 ml PBS fur 15 min bei 37 °C und anschlieRendem Zentrifugieren abgewaschen.
Erneut wurde die Aktivitat bestimmt. Um nicht-denaturiertes Protein von der
Oberflache zu waschen, wurden die Stents nach der zweiten Messung fur 1 h in 2
ml einer 1 %-igen SDS-LAsung inkubiert [80], zentrifugiert und einmal mit PBS
gewaschen. Nach erneutem Zentrifugieren wurde die Aktivitat bestimmt.

4.2.5 Thrombozytenadhéasion an Oberflachen

Die nachfolgende Vorschrift ist eine Modifikation und Kombination der
Versuchsdurchfihrungen von C. Baquey et. al. [81], C. Bickel [82] und JW. Burch
et.al. [83]. Alle furr die Versuche verwendeten Geréate und Puffer wurden zuvor auf
37 °C temperiert.

Zur Bestimmung der Thrombozytenadhasion an Oberflachen wurde 500 ml
heparinisiertes humanes Vollblut fir 10 Minuten bei 300xg und 37 °C zentrifugiert.
Das Plasma entfernte man mit einer Pipette vom Sediment. Zu einem Dirittel des
Plasmas gab man pro Milliliter Plasma 1 pl einer ethanolischen [1-'*C]-
Arachidonsaureldsung, mit einer Aktivitat von 54 mCi/mmol und einer

Konzentration von 50 pCi/ml. Diese Plasmalésung inkubierte man fir 2 Stunden
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bei 37 °C und einer Schuttelgeschwindigkeit von 50 U/min. Anschliel3end wurden
die radioaktiv markierten Thrombozyten bei 2500xg fur 10 Minuten bei 37 °C
abzentrifugiert und zur Entfernung Uberschussiger Arachidonséaure je zweimal in
Citratpuffer pH 3,5 und PBS-Puffer, pH 5,5, aufgenommen, fir 10 Minuten bei
37 °C inkubiert und abzentrifugiert. Das gewaschene Plasma wurde mit einem
weiteren Drittel des nichtaktivierten Plasmas versetzt. Das restliche Drittel des
nichtaktivierten Plasmas wurde 10 Minuten bei 2500xg und 37 °C zentrifugiert und
der Uberstand abgenommen. Mit diesem thrombozytenarmen Plasma wurde das
radioaktive Plasmagemisch mit Hilfe einer Zahlkammer (Neubauer) auf eine
Konzentration von 3x10° Thrombozyten/pl eingestellt. Danach bestimmte man die
Aktivitdt des Plasmas durch Auszéhlen mit einem Flissigszintillationszéhler und
dem Szintillationscocktail Zinsser Quicksafe A.

Zur Adhésion der Thrombozyten wurden DLC-Stents, Edelstahlstents und
heparinisierte Stents auf 3,5 mm expandiert und in ein Eppendorfréhrchen
gegeben. Das radioaktive Plasma wurde mit einer Adenosindiphosphatldsung
versetzt, so dald die Konzentration an Adenosindiphosphat im radioaktiven Plasma
10 pM betrug. Zu den Stents gab man nun 1,5 ml der radioaktiven Plasmaldsung
und inkubierte fur 30 Minuten bei 37 °C und einer Schittelgeschwindigkeit von 50
U/min. Anschlie3end wurden die Stents je zwei mal mit Citratpuffer, pH 3,5, und
PBS-Puffer, pH 5,5, fir 10 Minuten bei 37 °C gewaschen. Anschliel3end wurde die
Aktivitdt in einem Szintillationszahler gemessen. Als Referenz diente ein
Edelstahlstent, der mit einer nicht radioaktiv markierten Plasmalésung nach obiger
Vorschrift behandelt wurde.

4.2.6 Elektrochemische Korrosionsuntersuchungen

Mit Hilfe potentiostatischer Versuche kann man auf die Korrosionseigenschaften
eines Materials schlieRen. Zum prinzipiellen Aufbau eines Potentiostaten sei auf
die Literatur in Kapitel 2.5.2 verwiesen. Das in dieser Arbeit verwendete Gerat zur
Korrosionsmessung bestand aus einem Potentiostaten Voltalab PGZ 100 der
Firma Radiometer Copenhagen (Dr. Lange, D, Berlin), der dazugehdrigen
Software Voltamaster 4 und einer temperierbaren Mel3zelle CMPDO06 (Dr. Lange,
D, Berlin) mit Kalomel-Bezugselektrode und einer Platin-Gegenelektrode.
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4.2.6.1 Strom-Spannungs-Kurven

Prinzipiell kbnnen Strom-Spannungskurven auf zwei unterschiedliche Arten erstellt
werden. Zum einen besteht die Mdoglichkeit der potentiostatischen Messung,
indem man von auf3en eine Potentialdifferenz zwischen Arbeitselektrode (Probe)
und Gegenelektrode anlegt, wobei der dabei flieRende Strom gemessen wird. Zum
anderen wird bei der galvanostatischen Methode ein Strom an die Elektroden
angelegt und die sich dabei einstellende Potentialdifferenz ermittelt.

In dieser Arbeit wurde mit Hilfe der Software ein Spannungsverlauf nach der
potentiostatischen Methode generiert und der sich dabei einstellende Stromflul3
aufgezeichnet. Dabei erhélt man eine Spannungs-Strom-Verlaufkurve, aus der

sich zwei Aussagen treffen lassen:

4.2.6.2 Korrosionsrate anhand der Tafelgeraden

Im Bereich des Ruhepotentials lassen sich mit Hilfe einer Durchtritts-Strom-
Spannungsbeziehung (Butler-Vollmer-Gleichung, 6) und der sogenannten
Tafelgerade (7) die Korrosionsrate in mm/Jahr bei bekannter Probenflache
berechnen,

‘- (1-a)nF n

: _.++.__.(eT_oan 3
b=b*lb=l RT b RT D

) . anF
I =19jy + —— 7
glip =19y 2’3RTInDI

wobei jj/j; der anodische und kathodische Teilstrom der Metallauflésung, jo die

Austauschstromdichte, a der Durchtrittsfaktor, np die Durchtrittspolarisation, n die
Wertigkeit, F die Faradaykonstante und R die Gaskonstante ist.

Die fur die Berechnung notwendigen Parameter erhalt man aus der
logarithmischen Darstellung der Potential-Spannungskurve um das Ruhepotential.
Dabei ergeben sich die Faktoren durch Anlegen von Geraden an die Kurve im
Tafelbereich (siehe Abbildung 48). Die Berechnungen wurden mit Hilfe einer

Software durchgefihrt.
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Abbildung 48. Tafelbereich einer Strom/Potentialkurve. i,= Austausch-
stromdichte, ergibt sich aus dem y-Achsenabschnitt am Schnittpunkt der beiden
Tafelgeraden. Die Austauschstromdichte liegt am Gleichgewichtspotential Ueq. Bei diesem
Potential ist die kathodische Abscheidungsreaktion (linke Tafelgerade) und die anodische
Korrosionsreaktion (rechte Tafelgerade) im Gleichgewicht.

4.2.6.3 Durchtrittsspannung

Bei hoher anodischer Polarisation der Probe kommt es nach dem sogenannten
Passivbereich (vergleiche Abbildung 8) zu einem Anstieg der Stromstarke. Die
Spannung, bei der dieser Anstieg stattfindet, nennt man Durchtrittspotential und ist
ein Mal3 fur die Passivitdt des Metalls, d.h. je héher diese Spannung ist, desto

Korrosionsbestandiger ist das Material.
4.2.7 Bestimmung der Stentkorrosion in vivo

Zur Untersuchung der Stentkorrosion in vivo wurden DLC-beschichtete Stents und
Edelstahlstents in Kaninchenaorten implantiert. Der Stentdurchmesser betrug
nach dem Expandieren 3,2 mm. Nach einer Verweilzeit von 4 Wochen wurden die
Aorten aus dem Kaninchen entfernt und in drei Bereiche eingeteilt. Der Bereich 1
im Stentbereich, Bereich 2 und der Bereich 3, 0,2 - 0,5 cm vom Stent entfernt.

Alle mit den Gewebeproben in Kontakt kommenden Gerdte wurden zuvor
grandlich gereinigt und mit konzentrierter Salpetersaure gewaschen. Die
Aortenteile wurden mit einem Titanmesser voneinander getrennt und die Masse
bestimmt. AnschlielRend veraschte man das Gewebe in einem Platintiegel mit

Deckel bei 800 °C fur 15 Minuten. Nach dem Abkihlen auf Raumtemperatur nahm
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man die Probe in 0,5 ml konzentrierte Salpetersaure (Merck, ACS-Qualitat) auf
und inkubierte fir 30 Minuten bei Raumtemperatur. Die Salpetersdure dampfte
man mit Hilfe einer Infrarotlampe vorsichtig ab und veraschte erneut fir 30
Minuten bei 1000 °C. Anschliel3end wurde die Probe in 1 ml 0,1 N Salpetersaure
aufgenommen und in einem MelRkolben auf 2,5 ml mit 0,1 N Salpetersaure
aufgefillt. Die Konzentration an Chrom- und Nickelionen wurde mittels Atom-

Absorptions-Spektroskopie ermittelt.

4.2.8 Zzellkulturuntersuchungen'

4.2.8.1 Humane Endothelzellen aus der Nabelschnurvene (HUVEC)

Humane Endothelzellen aus der Nabelschnurvene wurden isoliert wie in Jaffe et
al. beschrieben und bei 37 °C in einer CO,-angereicherten Atmosphare kultiviert,
bei der der Sauerstoffgehalt durch Zusatz von Stickstoff auf 10 % reduziert wurde
[84]. Als Medium kam ein 1:1-Gemisch aus Ham's F12 und Iscove's-modified

Dulbecco's Medium mit 10 % humanem Serum zum Einsatz.

4.2.8.2 Isolierung von polymorphkernigen neutrophilen Granulozyten (PMN) aus
humanem Vollblut

Um die maximal mogliche Reinheit der Zellfraktion zu erzielen, wurde ein
Zellisolationsverfahren gewahlt, das die Voraktivierung der PMN auf ein Minimum
reduzierte. Hierbei kam eine modifizierte Methode nach Dooley et al. zum Einsatz
[85].

Zunachst wurden 40 ml Na-Citratblut (32 ml Blut, 8 ml Na-Citrat) fir 10 Minuten
bei 200xg in einem 50ml-Falcon-Réhrchen zentrifugiert. Der Uberstand,
bestehend aus PRP, wurde verworfen und das nun fehlende Volumen durch RPMI
1640 ersetzt. Danach folgte eine Ficoll-Dichteauftrennung. Hierzu wurde das
bereits angereicherte Blut nochmals mit RPMI 1640 im Verhaltnis 2:1 verdiinnt
und Gber Ficoll der Dichte 1,077 in zwei neuen Falcon-Réhrchen geschichtet.
Nach 20-minitiger Zentrifugation ohne Bremse bei 1000xg und 10°C befanden
sich die mononukledren Zellen in der Interphase, die Granulozyten und
Erythrozyten im Sediment. AnschlieBend wurden die Zellpellets im Sediment
gepoolt, 1:3 mit RPMI 1640 vermischt und 10 Vol.% einer 4%igen Dextran-L6sung
zugesetzt. Die Zellsuspension wurde in ein neues Falcon-R6hrchen dberfihrt und

" Die zellkulturuntersuchungen wurden an der Universitat Mainz durchgefiihrt
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fur 45 Minuten im Brutschrank bei 37°C und 5% CO, inkubiert, wobei es zur
Ausbildung von zwei Phasen kam (Erythrozyten oben, Granulozyten unten). Die
obere Phase wurde abgenommen und abzentrifugiert. Um eventuell immer noch
vorhandene Erythrozyten zu lysieren, folgte fir 5 Minuten der Zusatz einer 4°
kalten Erythrozyten-Lyse-Losung. AnschlieRend wurde die Lysel6ésung zweimal
mit 37°C warmen RPMI 1640 ausgewaschen. Die Zellzahlung erfolgte in einer
Neubauer-Kammer nach Schnellfarbung mit Turks-Losung. Dabei betrug der
mirkoskopisch abgeschatzte Reinheitsgrad der Granulozyten 97%. Zur
Sicherstellung des nicht-aktivierten Ausgangszustandes der Granulozyten erfolgte
eine LTB4-Bestimmung der Zellkonzentrate.

Die Zellzahl wurde nun auf 10° PMN / ml RPMI eingestellt und die Zellen

unmittelbar danach bei 37°C in den Versuchen eingesetzt.

4.2.8.3 FlieBkammer- und Bildverarbeitungssystem

Bei dem hier benutzten FlieBkammersystem handelt es sich um eine
Weiterentwicklung des von Klein et.al. vorgestellten [38]. Es besteht aus einer
Kammer, das einen vorbereiteten Objekttrager aufnimmt und dessen
physiologische Umspulung mit Zellsuspensionen ermdglicht (siehe Abbildung 49).
Die beiden Enden der Kammer sind tber ein kurzes Schlauchsystem miteinander
verbunden, das durch eine Rollpumpe geleitet wird. Damit ist es moglich, fur die
Im gesamten System befindliche Zellsuspension eine beliebige physiologische
FlieRbedingung herzustellen.

Das Kammersystem ist auf einem eigens konstruierten, beheizbaren Mikroskop-
Tischaufsatz montiert, das Schlauchsystem an ein externes Wasserbad
angeschlossen, so dal3 die Versuche bei konstant 37°C durchgefiihrt werden
konnten.

Um das Verhalten der Granulozyten wahrend des Versuchs beurteilen zu kénnen,
wurde eine Drei-Chip-CCD-Kamera der Firma Sony an ein Lichtmikroskop (Leitz)
angeschlossen, die direkt mit einer Videokarte in einem PC verbunden war. Mit
Hilfe der verwendeten Software konnte die Anzahl der adharenten Zellen und
deren Aktivierungszustand on-line unter Subtraktion des Hintergrundbildes
bestimmt werden. AufRerdem war es damit moglich, Zellanh&ufungen durch

Stapelung der Bilder Uber die Zeit darzustellen.
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Abbildung 49. Schematische Darstellung der DurchfluBkammer fir die
Zelluntersuchungen. Die DurchfluBkammer fir die Zelluntersuchungen besteht aus
einer Halterung mit zwei parallelen Platten im Abstand von etwa 100 um. Die
Zellkulturlésung wird mit einer Peristaltikpumpe (nicht abgebildet) in den Einlal3 gepumpt.
Sie fliel3t zwischen der Polycarbonatplatte und der zu untersuchenden Oberflache der
parallel angebrachten Platte zum Auslal3.

4.2.8.4 Dynamische und statische Testung

Bei der statischen Testung wurden zuerst die Testmaterialien steril in 96-
Lochplatten eingebracht. Nach Abschlul3 der Granulozytenisolation konnten die
gewonnenen und wie oben beschrieben eingestellten Zellen sofort mit einer
Eppendorf-Pipette in die praparierten Testplatten tberfihrt werden (1 ml/ well)
und bei Raumtemperatur fir 30 Minuten adharieren.

Nach Ablauf der Inkubationszeit wurden die Materialien steril mit einer Pinzette
entnommen. Zum Entfernen nicht-adharenter Zellen erfolgte vorsichtiges Spilen
mit RPMI 1640 der Testmaterialien, die dann zum Fixieren fur 15 Minuten in eine
4%ige PFA/PBS-LOsung gebracht wurden. Danach wurden die Praparate erneut
zweimal vorsichtig mit RPMI 1640 gespult und zur mikroskopischen Beurteilung
auf einem Objekttrager fixiert.
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4.2.9 Darstellung von Polyethylenimin-TRIMID

NCS (—NHCHZCHZ—)X[ITI—CHZCHz—]y
(—NHCHZCHZ—)X[ITI—CHZCHZ—]y + —_ CH,
CH, N H E:z
H
ik Fc” N N
NH, s T
S
i
Polyethylenimin TRIMID Fc” N

Abbildung 50. Reaktion von Polyethylenimin mit 3-(Trifluormethyl)-3-(m-
isothiocyanophenyl)diazirin.

In einem Dialyseschlauch mit einer AusschluRgréf3e von 12 kD wurden 5 ml einer
40 %igen wassrigen  Polyethylenimin-Losung, mit einem  mittleren
Molekulargewicht von 750.000 Dalton und 20 ml Wasser fur 48 h gegen 5 Liter
Wasser dialysiert. Das Wasser wurde nach 24 h gewechselt. Anschliel3end
lyophilisierte man den Inhalt des Dialyseschlauchs fur 3 Tage, um durch Wiegen
den Festgehalt zu bestimmen.

In einem 2 ml Reactivial (Pierce) loste man 64 mg des dialysierten
Polyethylenimins in 500 pul Wasser und gab eine Losung von 21,2 mg TRIMID in
500 pl Ethanol zu (Reaktionsgleichung siehe Abbildung 50). Die klare gelbe
Losung wurde fur 2 Stunden bei 50 °C in einem Thermoblock inkubiert. Die
Reaktionslosung wurde mit 5 ml Wasser verdinnt, wobei die Losung triib wurde.
Man dialysierte erneut in einem Dialyseschlauch mit einer Ausschluf3grof3e von 12
kD fur 48 h gegen 5 Liter Wasser. Nach dem Lyophylisieren erhalt man 47,8 mg
einer zahen, schwach gelben Substanz. Diese wurde in 23,9 ml Wasser geldst um
den Derivatisierungsgrad (Anzahl der TRIMID-Molekdle pro
Polyethyleniminmolekil) des Polyethylenimins zu bestimmen. Durch Aufnahme
eines Absorptionsspektrums und anschlieRender Bestrahlung und erneuter
Aufnahme des Spektrums konnte mit Hilfe des bekannten molaren
Extinktionskoeffizienten von TRIMID der Derivatisierungsgrad bestimmt werden
[86].

Bestimmung des Verhdltnisses PEI zu TRIMID

Es wurden je eine Losung von dialysiertem Polyethylenimin und Polyethylenimin-
TRIMID mit einer Konzentration von 2 mg/ml hergestellt. Anschlie3end wurde ein

Absorptionsspektrum von 290 bis 490 nm der PEI-TRIMID-L6sung gegen PEI-
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Losung aufgenommen. Beide Losungen bestrahlte man in einem Stratalinker
2400, der mit funf Silvania Roéhren 350 Blacklight 8 WF8T5/350BL ausgestattet
war und eine Strahlenverteilung von 300-420 nm mit einem Maximum bei 350 nm
besal? (Stratagene, D, Heidelberg), fir 15 Minuten in einem Abstand von 10 cm

von der Strahlenquelle. Danach wurde das obige Spektrum erneut aufgenommen.
4.2.10 Kopplung von Heparin an DLC-Oberflachen

Die zu koppelnde DLC-Probe wurde fir 1 h bei Raumtemperatur unter leichtem
Schitteln in einer Lésung von 0,2 mg/ml PEI-TRIMID in PBS/Wasser (1:10, v/v)
inkubiert. AnschlieBend wurde flr 5 Minuten bei Raumtemperatur unter leichtem
Schutteln in Wasser gewaschen. Das Heparin wurde durch Inkubieren mit einer
Losung von 0,2 mg/ml Heparin in PBS/Wasser (1:10, v/v) fir 1 h bei
Raumtemperatur adsorptiv gebunden. Die Probe wurde nach 5-minitigem
Waschen mit Wasser durch Lyophilisieren getrocknet. Anschlie3end erfolgte ein
15-mindtige Belichtung in einem Stratalinker (Stratagene) im Abstand von 5 cm
von der Lichtquelle (350 nm). Die Proben wurden nach dem Belichten ohne
besondere Vorkehrungen am Tageslicht weiterverarbeitet und wurden bis zur

Bestimmung des Heparingehalts im Kiuhlschrank bei 4 °C trocken aufbewahrt.
4.2.11 Bestimmung der Heparinaktivitdt durch chromogene Substrate

Zur Bestimmung der Heparinaktivitat auf der Stentoberflache wurde die
komplexkatalysierende Wirkung von Heparin ausgenutzt [87]. Heparin bildet in
dem verwendeten Testverfahren mit Uberschissigen Antithrombin 1l (AT) den
Komplex (A). Durch diesen wird die Bildung eines Komplexes (B) von
Antithrombin Il und dem in der Lésung im UberschuR befindlichen Faktor Xa
beschleunigt.

Faktor Xa ist bei der Blutgerinnung fur die Aktivierung von Prothrombin zu
Thrombin verantwortlich. Dies geschieht durch enzymatische Peptidspaltung.
Unkomplexierter Faktor Xa ist in der Lage, selektiv die Sequenzen Glycin-Arginin,
Arginin-Threonin und Arginin-Isoleucin zu spalten.

Nach dem Zusatz von Faktor Xa (Fxa) zum Komplex (A) und dem Substrat S-
2732 finden zwei konkurrierende Reaktionen statt: Zum einen die Komplexierung
von Faktor Xa zum Komplex (B) und zum anderen die Spaltung der Substanz S-

2732 in Peptid und p-Nitroanilin, welches bei 405 nm quantitativ bestimmt wird
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(siehe Abbildung 51). Seine Konzentration ist somit umgekehrt proportional zur

Heparinaktivitat.

Heparin + AT [Heparin = AT]
A
[Heparin + AT] [FXax AT=Heparin] + FXa
A + FXa 8
Suc-lle-Glu(y-pip)-Gly-Arg-pNA Suc-lle-Glu(y-pip)-Gly-Arg + pNA
S-2732

Abbildung 51. Reaktionsschema der Heparinbestimmung beim Faktor Xa
Test.

Die Reaktion wurde nach 10 Minuten bei Raumtemperatur durch Zugabe von
Essigsaure gestoppt. Zur Eichung der Messung wurden Lésungen mit bekannter
Aktivitat des verwendeten Heparins hergestellt und eine Eichkurve erstellt. Hierzu

wurde eine Heparin-Mal3losung in dest. Wasser hergestellt.

1,4

1,2

1,01

0,8

Abs 405 nm

0,6

0,4 T I T I T I T I T I
0 5 10 15 20 25

Heparinaktivitat [mE]

Abbildung 52. Eichkurve fur die Bestimmung der HM-Heparinaktivitat durch
das chromogene Substrat S-2732 (Haemochrom). Es wurden Proben mit
bekannter Heparinaktivitdt hergestellt und deren katalytische Aktivitat far die
enzymatische Spaltung des chromogenen Substrats S-2732 bestimmit.

Das Heparin hatte eine Aktivitat von 176,6 IE/mg bei HMW Heparin mit einer
Molekulargewichtsverteilung von 3-30 kD und von 87,6 iE/mg bei LMW Heparin
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und einer Molekulargewichtsverteilung von 60 % < 6 kD. Die entsprechende
Aktivitatsmenge an Heparin wurde vorgelegt und eine Lésung von 0.025 E
Antithrombin Il und 0,15 pmol S-2732 in 300 pl H-Testpuffer zugegeben.
Anschlieend wurde das Volumen der Losung mit H-Testpuffer auf 500 pl

aufgefullt.

ABS 405 nm

0 | 5 | 0 5 20 25
Heparinaktivitat [mE]

Abbildung 53. Eichkurve fur die Bestimmung der LM-Heparinaktivitat durch
das chromogene Substrat S-2732 (Haemochrom). Es wurden Proben mit
bekannter Heparinaktivitdt hergestellt und deren katalytische Aktivitat fur die

enzymatische Spaltung des chromogenen Substrats S-2732 bestimmit.

Die Reaktion wurde durch weitere Zugabe von 100 pl 0,3 nE Faktor Xa bei
Raumtemperatur gestartet. Nach 10-mindtigem leichten Schitteln wurde die
Reaktion mit 200 pl 5 % Essigsaure abgebrochen und die Absorbtion in einer 1 cm
Klvette bei 405 nm bestimmt. Die Ergebnisse der Messungen wurden in den
Abbildung 52 und Abbildung 53 dargestellt und resultieren in einer guten
Eichkurve mit geringer Abweichung der MelRwerte. Zur Bestimmung der
Heparinaktivitat auf Edelstahlplattchen oder Stents wurden diese analog der
obigen Vorschrift behandelt. Die Reaktionslésung wurde mit 200 pl H-Testpuffer

auf 600 ul aufgefillt, so dal3 das Endvolumen nach Zugabe der Essigsaure stets

800 pl betrug.
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4.2.12 Bestimmung der Heparinaktivitat mit Auramin O

Heparin katalysiert die saure Hydrolyse des Farbstoffs Auramin O zum Michlers
Keton (siehe Abbildung 54) [88].

CH3 H.C CH3 H.C
1 37 | 31
HBC/N N_C:H3 HSC/N N_(:H3
Kat.
+ HZO + NH4C|

c C

hn® © I

NH, ClI O

Auramin O Michlers Keton

Abbildung 54. Hydrolyse von Auramin O zu Michlers Keton.

Beim Einsatz unterschiedlicher Glucosaminglycane als Katalysator fir die obige
Reaktion in einer Konzentration von 0,1 mM, basierend auf dem mittleren

Molekulargewicht, kommt man zu den Ergebnissen der Tabelle 12.

Tabelle 12. Vergleich der katalytischen Aktivitat unterschiedlicher
Glycosaminglycane [88].

Glycosaminglycan mittleres Rate der Auramin O
Molekulargewicht Hydrolyse
[9/mol] (A Agzo/min x 10°)

ohne Zusatz 0,3
Heparin 18.000 17,5
Chondroitin 6-sulfat 50.000 0,4
Chondroitin 4-sulfat 50.000 0,4
Hyaluronat 8 x 10° 0,3
Heparansulfat 36.000 0,8
Dermatansulfat 50.000 0,7
Keratansulfat 120.000 0,7
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Der von P. Band et. al entwickelte Test wurde aufgrund der geringeren
Heparinaktivitat auf Oberflachen wie folgt abgewandelt und eine Eichkurve erstellt:
Alle Losungen und die Reaktionsgefal3e, in denen die Bestimmung stattfand,
wurden vor der Versuchsdurchfihrung auf 35 °C in einem Prazisions-
thermoschrank (Memmert, 35 °C £ 0,1 °C) vortemperiert. Zu 1,00 ml einer 7,3 X
10 M Auramin O-Lésung in Wasser wurden 0,200 ml der Heparinprobelésung
und 1,00 ml einer 6 mM Salzsaurelésung gegeben und die Mischung 2 h lang bei
35 °C unter Lichtausschluf3 inkubiert.

Die  Reaktion wurde durch Zugabe wvon 0,200 ml 03 M
Natriumdihydrogenphosphatlosung, pH 7,2, beendet und die Abnahme der
Auramin O Konzentration gegen eine Probe ohne Heparinzugabe bestimmt bei

430 nm gemessen. Die Abbildung 55 zeigt eine gute Linearitat der MeRwerte.

Zur Bestimmung der Heparinaktivitat auf Oberflachen wurde anstelle von 0,2 mi
Heparinlésung 0,2 ml Wasser vorgelegt und die Probe bei der Bestimmung kréaftig

im Prazisionsthermoschrank geschuttelt.

0,30 +
0,25 +
0,20

0,15 +

AABS 430 nm

0,10 H

0,05 +

0,00 : , . , . , . , . ,
0 2 4 6 8 10

g Heparinin 2,4 ml

Abbildung 55. Eichkurve fur die Bestimmung der katalytischen HM-
Heparinaktivitat fir die Hydrolyse von Auramon O. Es wurden Proben mit
bekannter Heparinmenge hergestellt und die Abnahme der Absorption, bei der durch
Heparin katalysierten sauren Hydrolyse des Farbstoffs Auramin O zum Michlers Keton
gemessen.
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4.2.13 Beschichtung von Edelstahloberflachen mit **Phosphor

Hierzu wurden die Edelstahlproben, wie eingangs besprochen, in Beizlésung
Polinox B gebeizt und in Elektrolytlibsung E-268 elektropoliert. Auf den
Passivierunsvorgang wurde verzichtet. Alle Versuche mit **Phosphor-Substanzen
wurden hinter einer 1 cm starken Plexiglasplatte durchgefuhrt. Die Stents oder
Edelstahlplattchen  wurden in  einer Tracer- und  Salzsaure-freien
$2pPhosphorsaureldsung inkubiert. Die Phosphorsaureldsung mit einer Aktivitat von
186 mBq = 93 pl Phosphorsaure wurde auf 1 ml mit Wasser aufgeftllt und in ein
Reactivial (Pierce) gegeben. Mittels eines Thermoblocks wurde 1 h lang auf 80 °C
erhitzt. Die Proben wurden aus der radioaktiven Posphorsaureldsung genommen
und die Uberschissige Losung, die an der Oberflache des Metalls haftete,
abzentrifugiert. Hierzu wurden in ein Eppendorf-Reaktionsgefal3 etwa 1 cm hoch
Glaskugeln (mittlerer Durchmesser: 1,5 mm) gegeben, der Stent auf die Kugeln
gebracht und bei 250xg in einem Schwenkrotor 5 min lang zentrifugiert. Die am
Boden des Eppendorfréhrchens befindliche *2Phosphorséaurelésung wurde mit
einer Eppendorfpipette entnommen und wieder verwendet.

Anschliel3end wurde die radioaktive Metallprobe in 2 ml Wasser 10 Minuten lang
unter Schitteln bei 200 U/min gewaschen und erneut abzentrifugiert. Die
Metallprobe wurde dann in ein Glasréhrchen gebracht und 2 Stunden in einem
Muffelofen auf 150 °C erhitzt. Anschliel3end wurde die Temperatur 2 h lang auf
350 °C erhoht. Nach dem Abkihlen auf Raumtemperatur wurden die Proben mit
Diamond-Like-Carbon beschichtet und die Aktivitdt wahlweise nach 2 Methoden

bestimmt.

» Der Stent wurde in einem festgelegten Abstand zentriert, unter eine Beta-
Gamma Sonde (EG&G Berthold Typ LB 1231) mit Monitor (Umo LB123) gelegt

und die Zahlrate bestimmt.

e« Der Stent wurde in einem Festkorper-Szintillator (Zinsser Typ ZA 212,
Durchmesser: 15,5 mm, Lange: 56 mm; und Bohrung: 3,0 x 36,0 mm) gelegt
und im Szintillationszahler (Typ LKB Wallac 1219 Rackbeta SzintiCounter) die

Zahlrate bestimmit.
4.2.14 Kalibrierung der Mel3geréte zur Bestimmung der Stentaktivitat

Hierzu wurden 4 Stents nach Vorschrift 4.2.13 radioaktiv markiert und beschichtet.

Die Zahlrate der so beschichteten Stents wurde in einem 4 1t Zahlrohr (AEA
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Technology) fur 4 h bestimmt. Die Halfte der Stents wurde jeweils in einem
Gemisch von 5 ml konzentrierter Salpetersdure und 15 ml konzentrierter
Salzsaure aufgeldst. AnschlieRend wurde in einem Mel3kolben auf 100 ml mit
Wasser aufgefillt. Die Aktivitat dieser Losungen wurde durch Messen der
Cerenkov-Strahlung in  einem  FlUssigszintillationszéahler  bestimmt.  Der
Szintillationszahler war zuvor mit einer geeichten Natrium*phosphatlésung
kalibriert. Bei der Messung der Cerenkov-Strahlung war das Kanalfenster des
Szintillationszahlers auf 65-324 eingestellt. Damit wurden ca. 32 % der
Gesamtsignale erfaldt. Durch Vergleich der Zahlraten der Stents und der Aktivitat
der Losungen konnte auf die Gesamtaktivitat der verbliebenen Stents geschlossen
werden. Mit diesen Stents wurden die beiden MelRanordnungen, die Beta-Gamma
Sonde mit Monitor und der Szintillationszahler mit Festkorperszintillator (ZA 212)
(siehe 4.2.13), kalibriert.
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5 Zusammenfassung

In der vorliegenden Arbeit wurden Stitzimplantate aus Edelstahl, sogenannte Stents,
die in der Kardiologie zur Behandlung von Verschlissen eingesetzt werden, durch
ein Niedertemperatur-Plasmaverfahren mit Diamond-Like-Carbon beschichtet. Das
erhaltene Verbundmaterial aus DLC/Edelstahl wurde auf seine biologische
Vertraglichkeit hin untersucht.

Bei bisherigen Edelstahlimplantaten stellt die Freisetzung von Schwermetallen durch
Korrosion einen Grund fur die Stimulierung von Zellproliferation und der
Immunabwehr dar. Dieses fuhrt haufig zu Unvertraglichkeiten und unerwiinschten
Korperreaktionen.

Daher wurde zur Beurteilung der Biokompatibilitat die Korrosionseigenschaften in
vitro anhand elektrochemischer Methoden unter kérpernahen Bedingungen an
beschichteten und unbeschichteten Metallstents untersucht. Dabei zeigte sich ein um
150 mV erhodhtes Durchbruchspotential und eine um 200 nm/Jahr geringere
Korrosionsrate. Diese war somit im Vergleich zu Edelstahl um 63 % geringer. Beide
Parameter lassen daher auf eine bessere Korrosionsbestandigkeit und geringere
Korrosion der mit DLC-beschichteten Implantate schlieRen. Diese Ergebnisse
deckten sich mit in vivo-Untersuchungen, bei denen Stents in Kaninchenarterien
implantiert wurden. Die Bestimmung der Metallionenkonzentration in den
umliegenden Gefal3en zeigte eine deutliche Reduktion der Schwermetallionen um
durchschnittlich 82 % bei den mit DLC beschichteten Stents.

Als weiterer Parameter zur Beurteilung der Biokompatibilitdt der eingesetzten
Diamond-Like-Carbon-Schicht wurden Zellkulturuntersuchungen, die von der 1SO
10993 zur Beurteilung von Medizinprodukten empfohlen werden, durchgefuhrt. Die
DLC-Oberflache zeigte hier eine geringere Adhasion von polymorphkernige
Granulozyten im Vergleich zur Edelstahloberflache. Auch zeigten diese Zellen ein
geringere  Stimulierung durch das beschichtete Material. Aus diesen
Zellkulturuntersuchungen wurde geschlossen, dafd bei dem beschichteten Material
die unspezifische Immunabwehr geringer ist als bei reinen Edelstahlimplantaten.

Fur intravaskuléare Implantate stellt die Besiedlung mit Endothelzellen ein wichtiger
Mechanismus zur Herstellung einer korpereigenen Umgebung dar. Experimente
unter statischen, wie dynamischen Bedingungen, die die Umgebung einer Arterie

nachahmen sollten, zeigten beim Einsatz von humanen Endothelzellen eine bessere
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Proliferation und Bestandigkeit gegen Scherkréafte auf den DLC-Oberflachen. Aus all
diesen Versuchen wurde geschlossen, dald die hergestellte Diamond-Like-Carbon-
Oberflache eine gute Biokompatibilitdit beim Einsatz als intravaskulares Implantat
besitzt.

Zur Beurteilung des Verbundwerkstoffes DLC/Edelstahl in Kontakt mit Blut wurden
Untersuchungen zur Hamokompatibilitat der Oberflache angestellt. Ein wichtiger
Parameter hierbei sind die Adsorptionsrate von Albumin und Fibrinogen, die
Indikatoren fur die Thrombogenitat sind. Bei Biosensorexperimenten zeigte die DLC-
Oberflache im Rahmen der MelRgenauigkeit des verwendeten Gerats keine
irreversible Adsorption der Proteine Albumin und Fibrinogen, den wichtigsten
Blutbestandteilen zur Beurteilung der Hamokompatibilitat. Im Gegensatz dazu wurde
bei der Adsorptionsbestimmung mit radioaktiv markierten Proteinen bei Aloumin eine
um den Faktor 2 erhdhte Adsorption an der DLC-Oberflache gefunden. Bei
Fibrinogen war die Adsorption mit den Werten bei Edelstahl vergleichbar. Nach
Bildung des Albumin/Fibrinogenquotienten, welcher ein Mal3 fur die Thrombogenitat
darstellt, konnte damit eine geringere Thrombogenitat fir die DLC-Oberflache
bestétigt werden.

Die Adsorption von Thrombozyten ist eine unerwinschte Eigenschaft bei Stents, da
diese auf eine hohe Thrombogenitat schlieRen lat. Daher wurde die
Thrombozytenadhéasion bei den eingesetzten Oberflachen untersucht. Diese war bei
den DLC-beschichteten Stents um 60 % geringer. Paralleluntersuchungen einer
weiteren Arbeitsgruppe, die sich auch mit den beschichteten Stents beschéftigt,
zeigten mittels Durchflul3zytometrie eine geringere Stimulierung der Thrombozyten
durch die DLC-Oberflache im Vergleich zum Edelstahl. Sowohl die geringere
Thrombozytenadhéasion an der DLC-Oberflachen als auch eine geringere Aktivierung
der Thrombozyten liel3en auf eine nur mafig thrombogene Oberflache schliel3en.

Die festgestellte gute Bio- und Hamokompatibilitdit der untersuchten DLC-
Beschichtung fiihrte im Anschlu3 zu einer klinischen Studie am Menschen, bei der
DLC-beschichtete Stents mit Edelstahlstents verglichen wurden. Auch hier lagen die
Ergebnisse eindeutig zugunsten der beschichteten Implantate. Das Major-Adverse-
Cardiac-Event (MACE), das alle klinischen resultierenden Folgeschaden einer
Implantation zusammenfaldt, wird haufig zur Beurteilung der Qualitdt von
Stentimplantationen herangezogen. Dieser lag bei der erwahnten Untersuchung
beim DLC-Stent bei 8,9 % im Vergleich zu durchschnittlichen 22 % bei anderen

Studien mit unbeschichteten Stents.
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Insgesamt lassen die gute Bio- und Hamokompatibilitat der Oberflache, die sich in
der besseren Erfolgsrate bei der Kklinischen Studie niederschlagt, auf einen
eindeutigen  Zusammenhang  zwischen  der  Oberflachen-  bzw. der
Implantateigenschaften und der Restenoserate schlieRen. Vermutlich wird durch die
geringere Korrosion eine standige Stimulierung von Zellen reduziert. Weiterhin bietet
die DLC-Oberflache eine gute Grundlage zum Wachstum von Endothelzellen und
wird nicht in dem Mal3 als Fremdkorper durch die unspezifische Immunabwehr des
Korpers erkannt, wie der Edelstahl. Der bisher in der Literatur oft diskutierte
Zusammenhang zwischen GefalBwandverletzung und Reizung durch den
Fremdkorper und der Restenoserate dirfte daher nur eine untergeordnete Rolle
spielen.

Eine weitere Aufgabe in dieser Arbeit war die kovalente Beschichtung der DLC-
Oberflache mit Heparin, da dieses eine gerinnungshemmende Wirkung besitzt und
die Proliferation der glatten Muskelzellen hemmt. Zur Beschichtung wurde
Polyethylenimin, ein kationisches Polymer, mit einem Diaziridinderivat gekoppelt.
Diese Verbindung konnte anschlieRend an die DLC Oberflache gebunden werden.
Das anionische Heparin wurde zuerst ionisch an das Polymer gekoppelt und durch
lichtinduzierte Carbenbildung das Heparin mit dem Polyethylenimin und der
Oberflache vernetzt. Die biologische Aktivitat der Heparinoberflache konnte mittels
eines enzymatischen Tests bestimmt werden. Hierbei wird die Spaltung eines
chromogenen Substrats durch das Enzym Faktor Xa durch die Bildung eines
Heparin/Faktor Xa Komplexes gehemmt. Die erzielte Aktivitat lag mit 0,47 IE/cm? im
Rahmen der in der Literatur durch andere Kopplungsmethoden erzielten Aktivitaten.
Prinzipiell ist das verwendete Kopplungsverfahren auch fir andere Substanzen
geeignet, welches fur andere Aufgaben genutzt werden kann. Die irreversible
Bindung des Heparins an die DLC-Oberflache konnte tber die katalytische Wirkung
des Heparins bei der sauren Hydrolyse des Farbstoffs Auramin O zu Michlers Keton
nachgewiesen werden. Es konnte durch Spilen mit einer 3 molaren Kochsalzlésung
bei einer unbelichteten und damit nur ionisch gebundenen Heparinschicht, im
Gegensatz zur belichteten Oberflache, ein Verlust der katalysierenden Wirkung des
Heparins um 90 % festgestellt werden. Dadurch wurde bewiesen, dafl3 durch
Belichten ein Vernetzen von Heparin mit dem Diaziridin-Polyethylenimin und der
Oberflache stattgefunden hat.

Fur die Aufgabenstellung einer radioaktiven Beschichtung wurde die Oberflache mit

%2Phosphorsaure behandelt. Dabei fand eine Aktivierung der Oberflache statt, die in
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einem Bereich von 100 kBq bis 555 kBq lag. Die Bindungsstarke der Phosphorsaure
oder Phosphate an die Oberflache konnte durch Temperieren bei 350 °C, bei der es
zur Bildung von schwerldslichen Polyphosphorséduren und Phosphaten kommt, um
den Faktor 10 erhdht werden. Durch das Beschichten der so erhaltenen radioaktiven
Edelstahlstents mit DLC konnte eine weitere Reduktion der in Losung gehenden
Radioaktivitdt um den Faktor 100 erreicht werden. Nach 8-tagiger Inkubation der
radioaktiven Stents in Pufferldsung sank die in Losung gehende Aktivitatsmenge
damit auf unter 7 x 10 * %, bezogen auf die Stentaktivitat, gegeniiber 300 x 102 %
einer unbeschichteten Probe ab. Die durch die maximal in L6sung gehende Aktivitat
entstehende Strahlenbelastung ware mit 0,015 mSv gegentber der durch den Stent
freigesetzten Aktivitat von maximal 1,5 mSv vernachlassigbar. Auch ist die
Strahlenbelastung durch die inkorporierte Aktivitat mit der natlrlichen
Strahlenbelastung des Menschen von 2,5 mSv vergleichbar. Zur Messung der
Stentaktivitat wurden ein Proportionalzéhlrohr, sowie ein Szintillationszahler mit
eigens konstruiertem Festkorperszintillator kalibriert. Die Aktivitdtsbestimmung der
Stents erfolgte durch Vergleich der Zahlrate in einem 4 1t Zahlrohr zweier Stents,
wobei die Aktivitat des einen durch anschlieBendes Auflosen in Saure und
Bestimmung der Aktivitat der Salzldsung in  einem zuvor Kkalibrierten
Flissigszintillationszahler bestimmt wurde. Damit stand eine einfache und schnelle
Mel3methode zur Ermittlung der Stentaktivitat zur Verfligung.

Abschlie3end ist zu erwdhnen, dal3 die Herstellung einer Diamond-Like-Carbon-
Oberflache  mittels gangiger Plasmaverfahren zu Beschichtungen  mit
unterschiedlichen Eigenschaften fiuhren. Daher sind alle in dieser Arbeit erhaltenen
Resultate und Entwicklungen nicht auf andere DLC-Beschichtungen die nach
anderen Verfahren oder unter anderen Bedingungen hergestellt wurden zu

Ubertragen.
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6 Anhang

6.1 Abschatzung der aufgenommenen Dosis/Aquivalentdosis

Nach der Medical Internal Radiation Dose (MIRD) kann man die Dosisleistung
(D), die durch ein Organ mit der Masse M von einem radioaktiven B-Strahler mit

der Aktivitat A aufgenommen wird anhand folgender Formel berechnen":

o e

wobei A =0,5750107°[E, _Cryg | g E, die mittlere Energie eines p-
Bqh (MeV

Partikels ist, welche fiir *Phosphor 0.695 MeV betragt” Der radioaktive Stent
strahlt nach allen Seiten gleichméafig ab. Somit wird 50 % der abgestrahlten
Aktivitat durch das Blut, welches durch die Arterie fliel3t, aufgenommen. Die
restlichen 50 % werden durch den ,Gewebezylinder um den Stent absorbiert (® =
0,5). Man kann davon ausgehen, dal3 95 % der [(-Partikel innerhalb einer
Gewebetiefe von 3-4 mm ihre Energie vollstandig abgeben."" Bei einem Stent 3 x
16 mm mit einer Aktivitat von 185 kBq (5 uCi) und einem Gewebezylinder (ID=3
mm, AD= 10 mm, Dichte des Gewebes = 1 g/cm®) betragt die Dosisleistung somit:

D =057500° 2 E,0| oY |- 57570185000 3 605 [O,E{Gray} =
M “"| BqhMeV 114 h

0,032Gray _ 0,54mGray
h min

1 Gray =100 rad
Die Aquivalentdosisleistung (H) ergibt sich aus der Dosisleistung mal dem

Qualtitatsfaktor, der bei B-Teilchen = 1 ist. Somit ist H zum Zeitpunkt der

Implantation des Stents an das umliegende Gewebe

Y R. Loevinger, T.F. Budinger, E.E. Watson, MIRD Primer, New York: The
Society of Nuclear Medicin 1988; R. Loevinger, M. Berman, MIRD pamphlet No.
1, J. Nucl. Med. 1968, 9 (Suppl 1), 7-14.

I S.K. Jani, Handbook of Dosimetry for Radiotherapy, CRC Press 1993, 152

Vi’ D.J. Simpkin, T.R. Mackie, EGS4 Monte Carlo determinants of the beta dose
kernal in water, Med. Phys. 1990, 17, 179-186.
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0,54

Ho = min
1 Sv=100rem
Die iiber die gesamte Lebenzeit des **Phosphors aufgenommene Aquivalentdosis
betragt damit:
H= Ho]ge‘”‘dt :% wobei A=~
: 14411,,

mit der Halbwertszeit von *Phosphor t,,= 14,3 d = 20592 min folgt eine

Aquivalentdosis von 16 Sv, dies entspricht einer Dosis von 16 Gray.

6.2 Strahlenbelastung des Patienten

Bei der Strahlenbelastung des Patienten muf3 man die gesamte absorbierte
Radioaktivitdt berlicksichtigen, die dabei auf den Korper wirkt. Wie oben
beschrieben, werden 50 % vom umliegenden Gewebe und 50 % vom Blut

aufgenommen, also insgesamt:

( 329y ]
Kor per gewicht| g

Bei einem durchschnittlichen Kérpergewicht von 70 Kg folgt eine ungeféhre
Ganzkorperdosis von 0,5 mSv. Die naturliche effektive Dosis eines Menschen

viii

durch die Umwelt liegt bei ca. 2,4 mSv/Jahr.

6.3 Strahlenbelastung durch geloste Aktivitat

Bei einer Lebenszeit des Strahlers von 10 Halbwertszeiten kann man grob eine
Belastung von 1,7 x 10 % x 14,3 Tage x 10 Halbwertszeiten rechnen. Dies ergibt

ungefahr 1 % der Gesamtaktivitat.

Vil United Nation Scientific Committee on the Effects of Atomic Radiation: Sources,
Effects and Risks of lonizing Radiation (UNSCEAR 1993), United Nations, New
York 1993.
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