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1 Einleitung

1.1 Arteriosklerotische Veranderungen der Arteria Carotis

Arteriosklerotische Veranderungen der A.carotis sind haufig Teil systemischer Erkrankungen.
Patienten mit Karotisstenose leiden oft auch an koronaren und/oder peripheren
Durchblutungsstérungen (136). Haufig finden sich Risikofaktoren wie Bluthochdruck, Rauchen,
Einnahme oraler Antikonzeptiva mit hohem Ostrogengehalt, Hyperlipidamie, Diabetes mellitus,
physische Inaktivitdt, frihzeitige Arteriosklerose in der  Familienanamnese und genetische
Prédisposition (wie z.B. bel Hyperlipoproteinamie Typ Il und IV, Homozytinurie oder Gicht) (136,
157, 163). Weitere Risikofaktoren fur die Entstehung arteriosklerotischer Plagques sind Alter und
Geschlecht. So weisen Frauen im geschlechtsreifen Alter durch die Schutzwirkung weiblicher
Geschlechtshormone ein geringeres Risiko auf an Arteriosklerose zu erkranken als Ménner gleichen
Alters (157).

Die A.carotis communis entspringt aus dem Aortenbogen oder dem Truncus brachiocephalicus,
verlauft lateral von Luftrohre und Kehlkopf, mediodorsal der Jugularvenen kranialwérts und teilt sich
etwain Hohe des Schildknorpesin ihre beiden Hauptaste, die Aa. carotides interna und externa. Diese
Verzweigung stellt eine Pradilektionsstelle fur die Entstehung arteriosklerotischer Lasionen dar. Etwa
80 % aller extrakraniellen Karotisstenosen finden sich in der A.carotis interna bis ca. 2 cm distal der
Karotishifurkation (63, 64). Zahlreiche experimentelle Untersuchungen konnten zeigen, daid
intraarterielle  Regionen mit  zeitlich  wechselnden  Scherkréften,  Wirbelbildung  und
Rezirkulationsphéanomenen Pradilektionsstellen einer frihen Arteriosklerose darstellen. Fir das
Karotissystem ist der Karotisbulbus gegentiber dem Stromungsteiler eine solch bevorzugte Stelle (55,
87, 88, 89, 95, 103, 110, 179). Im Bereich dieser Teilungsstelle findet sich meist eine leichte
Erweiterung der A.carotis, der Sinus caroticus. Dieser Sinusreicht in den Abgang der A.carotis interna
hinein und wird dort as Bulbus caroticus bezeichnet. Diese besondere anatomische Form fihrt zur
Entstehung sogenannter Abldsezonen im Aullenwandbereich der Bifurkation. Wahrend in diesen
Zonen geringe Scherkréfte auf die Blutzellen und das Gefd3endothel einwirken, kommt es an der
Innenwand des Fluf3teilers zur Beschleunigung der Stromung und zur Entwicklung hoher Scherkréfte
(siehe Abb.25 Seite 109 ). Durch die Rezirkulation des Bluts und die geringen Scherkréfte im Bereich
dieser Separationszonen kommt es zur Abnahme des Stoffwechsdaustauschs. Ma, Li und Ku (110)
konnten zeigen, dal3 der verminderte Stoffwechseltransfer stark mit der Intimaverbreiterung im
Bereich der Abldsezonen korreliert und einen wichtigen Faktor in der Entstehung arteriosklerotischer

Plaques darstellt. Weitere Einzelheiten dazu sind in Kapitel 6 beschrieben.



Pathophysiologisch kdnnen Stenosen im Bereich der A.carotis zu zerebralen Ischidmien fihren. Dies
geschieht zum einen durch arterio-arterielle Embolien abgeldster Plaguebestandteile, zum anderen
entstehen durch Minderperfusion bedingt sogenannte , Low-Fow*-Infarkte. Hierbei handelt es sich
um Grenzzoneninfarkte im Gebiet zwischen zwei intrakraniellen Gefaliterritorien (63).

Der klinische Verlauf einer Karotisstenose ist abhdngig vom Grad und der Progredienz der
Stenosierung, sowie vom Aufbau der arteriosklerotischen Plaques. Bei Stenosen gréfder als 75% liegt
das Schlaganfallrisiko innerhalb des ersten Jahres zw. 2% und 5% (130), wobei 83% der Schlaganfélle
ohne Warnsymptome eintreten. Patienten, bei denen keine Indikation zur invasiven Therapie besteht,
sollten regelméfdig etwa ale 6 Monate dopplersonographisch untersucht werden. Bei rascher
Progression liegt eine besondere Schlaganfallgefdhrdung vor und die chirurgische bzw.
interventionelle Therapie ist in Erwégung zu ziehen (64). Ein weiteres Prognosekriterium ergibt sich
aus dem Angiographiebefund: Ulzerationen von mehr al's 40 mm? seien verschiedenen Studien zufolge
mit einem Schlaganfallrisiko pro Jahr von 7.5 %, Ulzerationen zw. 10 mm? und 40 mm?® mit einem
Risiko von 4.5% behaftet, wahrend Ulzerationen kleiner als 10 mm? kein erhéhtes Risiko beinhalten
(130). Sonographisch haben schalldurchldssige, heterogene Plagues mit einem hohen Anteill an
Lipiden und solche mit Einblutungen ein htheres Emboliepotential als sonographisch echogene
Plaques (130, 180).

Karotisstenosen konnen auch ein Leben lang unentdeckt bzw. asymptomatisch (Stadium 1) bleiben.
Symptomatisch (Stadium 11-1V) werden Stenosen, wenn aufgrund von Minderdurchblutung bzw.
Embolisation neurologische Ausfélle auftreten. Diese manifestieren sich a's transitorisch ischdmische
Attacken (TIA), Amaurosis fugax am Auge, als prolongierte reversible ischdmische Defizite (PRIND)
oder als irreversble Schlaganfdle mit bleibenden substantiellen ischdmischen Defekten (136).
Patienten mit TIA"s und hochgradigen Stenosen unterliegen einem 12 —13 %-igen Risiko innerhalb
des ersten Jahres und einem 30 — 35 %-igen Risiko innerhalb der ersten fiinf Jahre einen Schlaganfall
zu erleiden (63 ,64, 130). Fur Patienten mit Schlaganfall betragt das Folgerisiko eines weiteren
Schlaganfalls 5 — 9 % pro Jahr , wobei in 25 — 45 % der Félle innerhalb der ersten funf Jahre ein
weiterer Schlaganfall auftritt (63, 64). Wie diese Zahlen belegen, sind eine sorgféltige Diagnostik und

eine adaquate Therapie fur Patienten mit Karotisstenosen von entscheidender Bedeutung.

1.2 Diagnostik der Karotisstenose

Die wesentliche Screeninguntersuchung zur Diagnostik der Karotisstenose stellt die Doppler- und
Duplexsonographie dar. Die Abschétzung des Stenosegrades gelingt dem Gellbten meist mittels
Bestimmung der systolischen Maximal geschwindigkeiten pré-, intra- und poststenotisch bzw. indirekt
durch Dopplersonographie der A.supratrochlearis (63). Dies gilt jedoch nur fir Stenosen grofRer als

50% Lumeneinengung. Bei den Duplexsystemen wird ein kontinuierliches oder gepulstes



Dopplersystem fest mit einem Echoimpulsverfahren kombiniert (66). Hiermit lassen sich zusétzlich
Wandmorphologie und Oberfléchenstruktur der Gefd3e beurteilen, was fur die Bestimmung der
Prognosekriterien sehr wichtig ist (sehe oben) bzw. winkelkorrigierte Geschwindigkeitsmessungen
zur besseren Stenosegraduierung durchfiihren. Trotz sehr guter Ubereinstimmung von kombinierter
Doppler- und Duplexsonographie mit der Angiographie bleiben etwa 15 % Unsicherheit in der
Stenosegraduierung mittels Ultraschall bedingt durch die Variabilitét zwischen den Untersuchern und
zwischen den verwendeten Gerédten (63, 151). So schwanken die Angaben zu Schwellenwerten der
systolischen Maximalgeschwindigkeiten in der A.carotis interna bei Stenosen > 70% in der Literatur
zw. 125 cm/s (36) und 325 cm/s (128). Ranke (151) empfiehit daher zur Stenosegraduierung auf
absolute Geschwindigkeitswerte zu verzichten und stattdessen Geschwindigkeitsquotienten zu
benutzen. In einer weiteren Arbeit (150) konnte er zeigen, dald sich dazu am besten der Quotient aus
dem Geschwindigkeits-Zeit-Integral intrastenotisch und 4-5 cm poststenctisch eignet. Quotienten, die
auf Geschwindigkeiten in der A.carotis communis basieren, sind aufgrund der grof3en Schwankungen
des Gefalidurchmessers an dieser Stelle und der damit verbundenen Geschwindigkeitsschwankungen
weniger geeignet. Andere Autoren verwenden jedoch genau diesen Quotienten zur
Stenosequantifizierung mittels Ultraschall (128).

Zur Beurtellung der intrakraniellen FluRverhéltnisse ist die transkranielle PW-Dopplersonographie
obligatorisch. Dadurch konnen die Auswirkungen der extrakraniellen Gefél3veranderungen auf den
zerebralen Blutful? beurteilt werden.

Als Goldstandard zur optimalen Stenosegraduierung ist derzeit die zerebrale Angiographie in DSA-
Technik anzusehen. Indikationen zur DSA ergeben sich bel unklaren Ultraschall- oder MR-
Angiographie-Befunden, fehlender Beurteilbarkeit des intrakraniellen GeféalZbaums und bei Verdacht
auf Dissektionen, Vaskulitiden oder Aneurysmen (31). Die Graduierung der Stenosen erfolgt nach
Stenose-Indizes, wie sie in der NASCET-Studie (51 ,141) bzw. der ECST-Studie (50) (siehe unten)
verwendet werden. Diese entsprechen der maximalen prozentualen Verminderung des
Gefadurchmessers im Vergleich zum Geféal3durchmesser distal der Stenose bzw. zur urspriinglichen
Lumenweite im Stenosebereich. Je nach prozentualer Geféleinengung erfolgt die Einteilung in
leichtgradige (bis 30%), mittelgradige (30-69 %), hochgradige (70-90%) und hdchstgradige Stenosen
(>90%) bzw. totde Gefalverschliisse (100 %) (136). Nachteil der DSA ist die relativ hohe
Komplikationsrate von 2 — 4 % fir alle Komplikationen, von 0,1 —0,6 % fir bleibende neurol ogische
Ausfédle und 0,1 — 0,5 % fur Todesfélle (63, 64), was den routinemal3igen Einsatz dieser Methode
nicht mehr rechtfertigt. In naher Zukunft werden deshalb weitere neuroradiologische Verfahren wie

CT- und MR-Angiographie immer mehr an Bedeutung gewinnen (92).



1.3 Therapie der Karotisstenose

In den letzten zwei Jahrzehnten wurden zahlreiche groflangelegte multizentrische Studien
durchgefihrt, um die jeweils bestmégliche Therapie fir Patienten mit Karotisstenose zu ermittien.

Dieser Abschnitt soll einen Uberblick (ber die derzeitigen Behandlungsmoglichkeiten seitens
konservativ-medikamentdser, operativer und interventioneller Therapie geben und die Komplexitét

dieses kontrovers diskutierten Themengebiets aufzeigen.

1.3.1 Konservativ-medikamentése Therapie

An erster Stelle der Behandlung steht die Reduktion von Risikofaktoren. So kann durch Kontrolle
eines Hypertonus das Schlaganfallrisko um 20 %, das Lebenszeitrisiko fur Herzinfarkt, Hirninfarkt
und Hirnblutung von 55 % auf 18 % reduziert werden (64). Ebenso 183t sich eine deutlich reduzierte
Progression von Karotisstenosen feststellen (Odds Ratio 4.3 fur Stenoseprogression bel Placebo-
gegeniiber antihypertensiv behandelten Patienten) (181). Rauchverzicht bringt eine Risikoreduktion
fur Schlaganfélle von 9%, verbesserte Einstellung eines Diabetes mellitus eine Reduktion von etwa
4.5% (64). Auch die Senkung des LDL-Cholesterins durch Diét, Bewegung bzw. medikamentts durch
den Einsatz von HM G-CoA-Reduktase-Hemmer wie z.B. Lovastatin oder Pravastatin auf Werte unter
130 mg/dl kdnnen verschiedenen Studien zufolge (29, 53, 145) die Progression einer bestehenden
Karotisstenose vermindern. Auch auf UberméafZigen Alkoholkonsum sollte verzichtet werden, wahrend
geringe Mengen Alkohol (ein Glas Wein pro Tag) kardioprotektiv wirken sollen (17). Eine
postmenopausale Ostrogentherapie muld nicht unterbrochen werden (17).

Medikamentts stehen Thrombozytenaggregationshemmer und Antikoagulantien zur Verfligung. Zur
Standardtherapie gehort dabei die Acetylsalicylsdure. Obwohl ein positiver Effekt der ASS
Behandlung bei asymptomatischen Karotisstenosen nicht nachgewiesen werden konnte (63) und auch
die Hohe der Dosierung noch kontrovers diskutiert wird (17, 113), empfehlen v.a. amerikanische
Autoren auch bel fehlender Symptomatik die Gabe von ASS (z.B. 375 mg/d). Bei symptomatischen
Stenosen ist eine Reduktion des Schlaganfallrisikos von 20 — 48 % nachgewiesen (64). Alternativ
stehen Ticlopidin (z.B. 2 x 250 mg/d), Clopidrogel (z.B. 1 x 75 mg/d), ASS (2 x 25 mg/d) +
Dipyridamol (2 x 200 mg/d) bzw. GP llb/llla-Rezeptorantagonisten zur Verfugung. Die
Antikoagulation wird akut mit Heparin PTT-gesteuert durchgefuhrt. Indikationen dafir sind
hdchstgradige préoperative Stenosen, progrediente Infarkte bei Karotisstenosen, rezidivierende TIA"s
und frische thrombotische Verschllisse. Eine orale Dauerantikoagulation mit Phenprocoumon oder
Coumadin ist nicht zu empfehlen (64) und ist erst bei Unvertraglichkeit gegen
Thrombozytenaggregationshemmer indiziert. Kombinationen von Thrombozytenaggregations-

hemmern und Antikoagulantien werden noch nicht routinemal3ig eingesetzt.



1.3.2 Karotisthrombendarterektomie (TEA)

Die Karotisthrombendarterektomie wurde erstmals 1954 von Eastcott (45) beschrieben und stellt bei
gegebener Indikation (s. unten) zum jetzigen Zeitpunkt die Methode der Wahl zur Behandlung
symptomatischer sowie auch asymptomatischer Karotisstenosen dar. GrofRangelegte Studien (siehe
unten) konnten klar ihren Nutzen herausstellen, wenn die TEA zusammen mit der Behandlung von
Risikofaktoren und unter Thrombozytenaggregationshemmung durchgefihrt wird (64).

Zur operativen Vorgehensweise: der Zugang erfolgt am Vorderrand des M.sternocleidomastoi deus,
von wo aus die tieferen Strukturen freiprépariert werden. Nach Darstellung der A.carotis, der
V jugularis interna, des N. vagus und aller umgebenden Strukturen wird die Arteriotomie in
Léngsrichtung durchgefihrt. Durch das Einlegen eines tempordren Bypassshunts wird die
Aufrechterhaltung der zerebralen Durchblutung gewahrleistet. Nach vollstandiger Entfernung der
arteriosklerotischen Plaques erfolgt der GefaRverschlul® durch einfache Naht oder mittels Kunststoff-
oder Venenpatch. Gewohnlich erfolgt die Operation in Vollnarkose, ist jedoch auch in Lokalanésthesie
durchfuhrbar (79), so dal3 auch Patienten mit schlechtem Allgemeinzustand operiert werden kénnen.
Zu den wichtigsten Komplikationen der TEA zéhlen zerebrovaskuldre Embolie (Schlaganfall, PRIND,
TIA), kardide Zwischenfdlle (Herzinfarkt, Herzinsuffizienz, Arrhythmien), Wundhématome,
Wundheilungsstérugen,  Infektionen,  Hirnnervenschadigung und  Rezidivstenosen.  Die
Komplikationsraten verschiedener Studien zur chirurgischen Behandlung symptomatischer und
asymptomatischer Karotisstenosen sind in Abschnitt 6 (Seite 115) aufgelistet.

1.3.3 Kriterien zur Therapieentscheidung

Anfang der Achtziger Jahre wurden eine Reihe von randomisierten, prospektiven und multizentrischen
Studien initiiert, um Kiriterien fir die bestmdgliche Therapie bei asymptomatischen bzw.
symptomatischen Karotisstenosen festlegen zu kdnnen. Dabei wurden Schweregrad der Stenose,
Risikofaktoren seitens der Patienten und die Erfahrungen des jeweiligen behandelnden Zentrums bel
der Therapiewahl beriicksichtigt. Verglichen wurde die aleinige konservative Therapie mit einer
Kombination aus medikamenttser und operativer Behandlung bei Karaotisstenosen unterschiedlichen
Schweregrads.

Bei asymptomatischen Karotisstenosen waren dies v.a. folgende Studien :

1. CASANOVA: Caratid Artery Stenosis with Asymptomatic Narrowing: Operation Versus
Aspirin Study Group (24)

2. VA: Veterans Affairs Cooperative Study Group (69)

3. ACAS: Asymptomatic Carotid Atherosclerosis Study (51)



Fir symptomatische K arotisstenosen wurden folgende Studien durchgefiihrt :

1. NASCET: North American Symptomatic Carotid Endarterectomy Trial Collaborators (141)
2. ECST: European Carotid Surgery Trialists Collaborative Group (50)
3. VA: Veterans Affairs Cooperative Studies Programm 309 Trialists Group (122)

In den grofden in den USA (NASCET) und in Europa (ECST) durchgefihrten multizentrischen Studien
konnte dokumentiert werden, da3 die Karotisthrombendarterektomie bel symptomatischen
hochgradigen (>70%) Stenosen der besten konservativen Therapie bzgl. der schlaganfalfreien
Uberlebenszeit signifikant tberlegen ist. Auch fur Patienten mit asymptomatischen Stenosen (>60%)
konnte in einer der Studien (ACAS) ein geringer Vorteil der Operation nachgewiesen werden. Dies
gilt jedoch nur bei ausreichend niedrigen perioperativen Komplikationsraten seitens des behandelnden
Zentrums.

Auf der Grundlage der Ergebnisse dieser Studien empfahl die American Heart Association 1995 in
einem multidisziplindren Consensus Statement (130) die Karotisthrombendarterektomie fur Patienten
mit gutem Operationsrisiko und asymptomatischen Karotisstenosen von mehr als 60 % bei einer
Komplikationsrate seitens des behandelnden Zentrums von weniger ads 3 %. Bel enem
Komplikationsrisiko fur Schlaganfall und/oder Tod von mehr als 5 % wird dem Grof3teil dieser
Patienten hingegen von einer solchen Operation abgeraten bzw. erst ab einer 75%-igen Stenose, einem
Operationsrisko < 5% und einer Lebenserwartung seitens des Patienten von mehr als 5 Jahren zur
Operation geraten. Auch bei symptomatischen Stenosen grofler as 70% und dem gleichzeitigen
Auftreten von TIAs bzw. leichten Schlaganféllen innerhalb der letzten 6 Monate wird die Operation
empfohlen, sofern die Komplikationsrate des behandelnden Zentrums kleiner 6% ist. Ebenso sollten
symptomatische Stenosen zw. 50 und 70% operativ versorgt werden, wenn es sich um mannliche
Patienten mit hemisphérischen Ereignissen ohne Diabetes mellitus und einer zusétzlichen Einnahme
von 650 mg ASS téglich (8) handelt. Stenosen kleiner 50% sollten hingegen konservativ angegangen
werden. Weitere Einzelheiten sind den Richtlinien zur Karotisthrombendarterektomie der American
Heart Association (8, 17, 130) zu entnehmen.

1.3.4 Die perkutane Angioplastie und der Einsatz von Stents in der A.carotis

Die perkutane tranduminale Angioplastie (PTA) wurde as erstes von Dotter und Judkins 1964
beschrieben. Von Gruentzig und Hopff wurde diese Technik modifiziert und der doppellumige
Angioplastieballonkatheter in den friihen Siebzigern eingefihrt (60). Dabei wird unter Lokalanasthesie

vom Leistenband aus nach Seldinger-Technik die A.femoralis communis sondiert und unter



Rontgendurchleuchtung ein Fihrungsdraht in das betreffende Gefé mandvriert. Der Zugang kann
ebenso Uber die A.brachialis bzw. direkt Uber die A.carotis aus erfolgen. Der Fuhrungsdraht dient als
Leitschiene fir den nachfolgenden Angioplastiekatheter. Nach Positionierung des Angioplastieballons
im Bereich der Stenose wird der Ballon unter Druck mit einem Kontrastmittel-\WWasser-Gemisch gefullt
und so die Engstelle im Gefal3 aufgedehnt. Anschlief3end erfolgt die angiographische Kontrolle und
gegebenenfalls die erneute Dilatation der Stenose (60). Im allgemeinen genligen 3-4 Dilatationen von
je 5—10 Sekunden Dauer, um die Stenose aufzuweiten (83).

Ein breites Einsatzgebiet findet diese Technik bereits an den Gefél3en des Herzens, der Nieren und der
Extremitéten. An der A.carotis konnten Mathias und Mitarbeiter erstmals 1978 den erfolgreichen
Einsatz der PTA in tierexperimentellen Versuchen zeigen (73, 114). 1979 folgte die erste PTA der
A.caratis interna am Menschen bei einer Patienten mit fibromuskulérer Dysplasie. Ein Jahr spéter
wurden die ersten Berichte Uber Dilatationen von Karotisstenosen verdffentlicht (86, 114,116, 134).
V.a. hohe Restenosierungsraten und die Angst vor zerebrovaskuldren Embolien haben zu Beginn die
Anwendung dieser Technik eingeschrankt. Als wesentliche Komplikationen der PTA sind
zerebrovaskulére Embolie, Restenosierung bzw. akuter Gefél3verschluf3, Dissektion der A.carotis bzw.
Gefalruptur und das Auftreten von Bradykardien wahrend der Behandlung (25) zu nennen (118).
Kachel publizierte 1992 (82) eigene und international e Ergebnisse von 936 durchgefiihrten PTAS. Bel
einer Erfolgsquote von 95.3% betrug die Letalitét 0%, die Morbiditét 0.5% und die Rate fur Minor-
Komplikationen 3.3%. Das North American Cerebral Transluminal Angioplasty Register (137) gab
1993 in einer multizentrischen Studie zur Karotis-PTA (NACPTAR Investigators) bei 102 Patienten
Komplikationsraten fur TIAs mit 3.9%, fur Schlaganfélle mit 7.8% und fir Todesfélle mit 2.0% an,
bei einer Gesamtkomplikationsrate von 13.7%. Mit dem Einsatz von Stents Ende der Achtziger Jahre
und mit Verbesserung der Kathetertechnik Anfang der Neunziger Jahre konnten die
Komplikationsraten jedoch erheblich gesenkt werden. Theron fihrte das , Tripel-Coaxial-Catheter-
Systems* ein (184) und konnte in seinen Studien das Embolierisiko auf Null senken, was von anderen
Autoren jedoch nicht bestétigt werden konnte (68). Ebenso konnte er durch zusétzliche Implantation
eines Stents die Restenosierungsrate sowie das Risiko der Entstehung arterieller Dissektionen deutlich
vermindern. Kachel (84) erreichte mit einem Coaxid-Katheter-System eine Komplikationsrate von
4.3%.

Der EinfluR® der PTA auf die zerebrale Durchblutung wurde von Markus (112) untersucht. Er konnte
durch  intrazerebrale  dopplersonographische  BlutfluBmessungen und  durch  CO.-
Reaktivitdtsmessungen vor und nach PTA zeigen, dal3 der zerebrale Blutful3 nach PTA in dhnlicher

Weise verbessert wird wie nach TEA.



V oraussetzungen zur Durchfiihrung der PTA im Bereich der A.carotis sind laut Kachel (83):

Symptomatische hochgradige Stenose (>70%)

N

Glattwandige Stenose ohne Nachweis von Ulzerationen, thrombotischen Auflagerungen oder
stérkeren Wandverkalkungen

Kurzstreckige oder zirkuldre Stenosen

Keine Einengung von auf3en durch raumfordernde Prozesse

Keine zusétzlich vorliegende K nickbildung durch Elongation

Mehrgefaibefall und / oder erhéhtes Operationsrisiko

o g b~ w

Die Indikationen zur Karotis-PTA entsprechen grundsétzlich denen der gefaiichirurgischen Therapie
(83).

1.4 Stents

Stents sind endovaskulére Gefadstiitzen, die aus einem expandierbaren Drahtgeflecht bestehen und zur
endoluminalen Schienung von Gefal3en dienen (siehe Anhang A: Abb.33).

Haufige Anwendungsgebiete sind arteriosklerotische Gefaldverschiiisse , Dissektionen, Aneurysmen
(120) und vaskuldre Fistelbildungen. Zur Behandlung von Stenosen wird nach angiographischer
Darstellung des betroffenen Gefél3es der Stent unter Bildwandlerkontrolle mittels Katheter in der
Stenose plaziert und anschlief?end mit einem Ballonkatheter dilatiert. Wie bel der Angioplastie wird
der Katheter Uber die A.femoralis, die A.brachialis oder direkt Uber die A.carotis in das Gefé3system
eingefuhrt. Um dem Auftreten schwerer Bradykardien und damit zerebraler Hypoperfusion
vorzubeugen, wird vor dem Eingriff ein intraventser Zugang gelegt und 1 mg Atropin bereitgelegt
(118, 119). Zusétzlich wird der Patient fir zwei Tage vollheparinisiert und erhélt Gber vier Wochen
Thrombozytenaggregationshemmer (z.B. 2 x tégl. 300 mg ASS und 250 mg Ticlopidin).

Die Implantation eines Stents ist ebenso wie die PTA mit Risken wie Thrombose, Embolie,
Restenosierung, Gefélverletzung oder Pseudoaneurysmabildung verbunden. Infektion, Verformung
oder Wanderung des Stents stellen weitere Komplikationen dieser Technik dar (161).

Hauptprobleme nach Stentimplantation sind Thrombosebildung und Intimahyperplasie. Unvollstéandig
expandierte Stents und Verletzungen der Gefal3wand wahrend der Implantation kénnen zur Okklusion
des behandelten Geféf3es fuhren. Entscheidend dabei ist die Bauweise des Maschenwerks und die
verwendeten Materialien. Meist bestehen die Gitter aus Metallegierungen und je nach Art der
Entfaltung wird zwischen selbstexpandierbaren, ballonexpandierbaren, thermoexpandierbaren Stents
und Kombinationen daraus unterschieden. Die Beschichtung der Stentoberflachen mit

Antikoagulantien, Kortikoiden, radioaktiven Stoffen oder Wachstumsfaktoren stellt eine weitere



Variante im Stentdesign dar (99). Aber nicht nur die Form und die Beschaffenheit spielen bel der
Auswahl des richtigen Stents eine wichtige Rolle, auch Applikationsort und Indikationstellung
beeinflussen die Ergebnisse dieser Methode.

Beim Einsatz eines Stents in der A.carotis ist die besondere Geometrie an der Verzweigung zu
beachten. Wahrend der innere Durchmesser in der A.carotis interna zwischen 5 und 7 mm schwankt,
sind dies in der A.carotis communis zwischen 7 und 10 mm (119). Bei Uberbriickung der Bifurkation
benétigt man also einen Stent, der sich selbst den unterschiedlichen Durchmessern anpald. Nach
Mathias (119) eignen sich an der A.carotis am besten Stents, die selbstexpandierbar, flexibel, nicht-
kollabierbar mit engem Maschenwerk und spitz zulaufend sind. Zudem sollte der Stent wahrend der
Implantation den Blutflu3 nicht unterbrechen, geringe Thrombogenitét aufweisen und sonographisch
transparent sein. Unter der Vielzahl verschiedener Anbieter hat sich nach Mathias (199) der Wallstent
von Boston Scientific (Boston, USA) a's besonders geeignet erwiesen. Ballonexpanierbare Stents wie
der Palmaz-Stent scheinen trotz hoher Steifigkeit aufgrund hoher Kollapsneigung nicht geeignet zu
sein (73, 76, 160). Auch in dieser Studie werden selbstexpandierbare Wallstents der Firma Boston
Scientific verwendet.

10



2 Problemstellung

Ziel dieser Arbeit ist es, die hamodynamischen Einfliisse von Stents auf das Fliel3verhalten von Blut in
der Arteria carotis aus rheologischer Sicht zu untersuchen. Solche hdmodynamischen Untersuchungen
sind durch die besonderen Flieffeigenschaften des Blutes in vivo, den Aufbau der Arterien und die
Pulsatiltét des Blutflusses erheblich erschwert und erfordern einen grof3en experimentellen Aufwand
(55, 95, 96, 100, 104, 105, 107, 131). Im Labor fur Biofluidmechanik der Fachhochschule Miinchen
konnten die geeigneten Bedingungen zur Durchfihrung eines solchen Experiments geschaffen
werden. Dabei wurden verschiede Stents der Firma Schneider Co. in physiologische Modelle der
A.carotis implantiert und unterschiedlich positioniert. Zur Sichtbarmachung des Flielverhaltens des
Blutes wurden in dieser Studie die Flie3geschwindigkeiten an der Karotisgabel Uber die gesamte
Pulswelle gemessen und dreidimensional dargestellt. Mefdtechnisch standen Laser-Doppler-
Anemometrie (LDA) und endoluminale Doppler-Ultraschall-Technik (siehe unter 3.3) zur Verfligung.
Der Einsatz des Lasers ermdglicht das bertihrungslose Messen von Geschwindigkeiten und verhindert
somit Artefakte durch die Mef3vorrichtung selbst. Um Brechungen des L asers durch die Geféldwand zu
verhindern, missen die Gefddmodelle durchsichtig sein. Zum anderen sollen die
Elastizitétseigenschaften der Modellwande denen menschlicher Arterien gleichen. Durch den Einsatz
von Silikonmodellen konnten beide Voraussetzungen erfullt werden (siehe unter 3.2). Die
endoluminale Doppler-Ultraschall-Technik befindet sich seit 1&ngerem im klinischen Einsatz, v.a. im
Bereich der Koronargefalie.

Zur Simulation einer pulsatilen Stromung stand ein Stromungskreislauf zur Verfigung, der es
ermdglichte unter nahezu physiologischen Kreidaufverhdtnissen zu arbeiten. Die Flief3eigenschaften
des Blutes konnten durch ein transparentes Fluid bestehend aus einer DM SO-Separan-L 6sung (siehe
unter 3.5) nahezu identisch simuliert werden.

Wie aus zahlreichen Untersuchungen zur Hdmodynamik an der Karotisbifurkation (55, 95, 87, 88, 89,
103, 110, 178, 179) hervorgeht, liegen an diesem speziellen Flulteiler sehr komplexe
FluRverhdtnisse vor. Kommt es in diesem Bereich zu pathologischen Verénderungen, so entstehen
hochgradig gestérte Stromungen, die unter anderem zur Entstehung zerebraler Embolien bzw.
Ischigmien beitragen kénnen. Andererseits bleiben auch viele dieser Verdnderungen ein Leben lang
unentdeckt bzw. asymptomatisch. Wie in Abschnitt 1 gezeigt, stehen verschiedene
Behandlungskonzepte zur Verfiigung, deren Vor- und Nachteile zur Zeit kontrovers diskutiert werden.
Beziiglich des Einsatz von Stents an der Karotishifurkation stellen sich von klinischer Seite nun
folgende Fragen:

11



Wie beeinflusst ein Stent das Strdmungsverhalten von Blut in einem Gefal3 aus rheologischer
Sicht ?

Inwieweit fuhrt ein implanierter Stent zu relevanten Verénderungen der Hamodynamik im Bereich
der Karotishifukation ?

Konnen diese Veranderungen zur Entstehung zerebraler Embolien bzw. Ischidmien beitragen ?

Konnte aus hamodynamischer Sicht durch den Stent ein protektiver Effekt erreicht werden ?

12



3. Material und Methoden

3.1. Modelle

Zur Durchfhrung dieses Experiments wurden mal3stabsgetreue Nachbildungen der A.carotis
verwendet. Diese aus Silikonkautschuk bestehenden Modelle menschlicher Geféf3e sind transparent
und ermoglichen das bertihrungslose Messen représentativer Stromungsverlaufe mittels Laser-
Doppler-Anemometrie.

Verwendet wurde jeweils ein Modell einer gesunden A.carotis mit einem Offnungswinkel zwischen
A.carotis interna (ACI) und A.carotis externa (ACE) von 37°. Hergestellt wurden die Modelle von
Frau Birgit Staniek nach einem von Prof. Dr.-Ing. habil. D.Liepsch, Fachhochschule Miinchen (105),
beschriebenen Verfahren.

Die Plazierung der Stents wurde von Prof. Dr.med. H.Berger, Klinikum rechts der Isar der

Technischen Universitat Mnchen, vorgenommen (siehe Anhang A: Abb.26).

» A.carotisohne Stent (Abb.1)

ACI
ACC

ACE

Fur die Vergleichsmessungen wurde ein Modell der A.carotis ohne Stent verwendet.

* A.carotismit Stent | (Abb.2)

- ACI

ACE

Verwendet wurde ein auf 15 mm Lange gekirzter Schneider Wallstent (I 7 mm / 25 mm Lénge) mit
7 mm Durchmesser. Die Orginalénge betrug 25 mm. Plaziert wurde der Stent vollstéandig in der

A .carotisinterna
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* A.carotismit Stent |1 (Abb.3)

ACC

ACE

Verwendet wurde ein auf 15 mm Lénge gekurzter Schneider Wallstent (6/25), der von der A.carotis
interna kommend in den Bulbus der A.carotis ragt und dabei vollstdndig den Abgang der A.carotis

externa Uberbrickt.

* A.carotismit Stent |11 (Abb.4)

ACI

ACC [ R

ACE

In diesem Modell ist ein Schneider Wallstent (9/25) zu sehen, der sich von der A.carotis communis

kommend bisin die A.carotisinterna erstreckt.

* A.carotismit Stent IV (Abb.5)

U ACI

ACC [
0 ACE

Hierbei handelt es sich um einen auf 18 mm Lange gekirzten Schneider Wallstent (6/25), dessen
proximales Ende ca. 2 mm in den Bulbus zurtickragt.
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3.2. Modelltechnik

Die Simulation von physiologischen Stromungsverlaufen, wie sie in nattirlichen Gefél3en vorkommen,

setzt von Seiten der Modelle folgende Eigenschaften voraus:

1. Maldstabstreueim Verhaltnis 1:1
2. Viskoelastizitdtseigenschaften von physiol ogischen Arterienwanden

3. Transparenz der Wénde, die den Einsatz der Laser-Doppler-Anemometrie ermoglicht

Die Technik zur Herstellung solcher Modelle wurde im Labor fir Biofluidmechanik der
Fachhochschule Miinchen (105) entwickelt:

1. Zun&chst wird an einer Leiche ein SilikonausguRRpréparat des Gefalles angefertigt: dazu wird
Silikon (RTV 110 Possehel Co. Libeck, Deutschland) mit eéinem Druck von 60-100 mmHg in das
GefaR injiziert und zusammen mit dem Gefal? aus der Leiche entnommen. Anschlief3end wird das
Préparat von Gewebepartikeln befreit und in Silikonkautschuk, der vorher in einen Holzrahmen
gefullt wurde, geprefdt. So entsteht die Kernform des Modélls.

2. Diese Kernform wird mit geschmolzenem Modellwachs (Dea Wachs, Firma Schubert & Salzer)
gefullt. Nach Erkalten des Wachses erhédlt man den sogenannten Wachskern des Modells.

3. Dieses Negativ aus niedrigschmelzendem Wachs wird in ein Gemisch aus neun Teilen Silikon
Elatosl RT 601 A und einem Teil Harter Elastosi RT 601 B getaucht und anschlief3end
getrocknet. Dieser Vorgang wird so oft wiederholt bis die den nattrlichen Gegebenheiten
entsprechende Wandstérke, in diesem Fall 1 mm, erreicht ist. Fir die unter 3.1 beschriebenen
Modelle wurden vier Silikonschichten aufgetragen.

4. Abschlief3end wird der Wachskern bei 75°C aus dem Modell herausgeschmolzen und zur weiteren
Reinigung in Isopropanol eingelegt.

3.3. MelRmethoden

3.3.1. Laser-Doppler-Anemometrie

Mit der Laser-Doppler-Anemometrie (LDA) steht ein Melverfahren zur Verfigung, das das
bertihrungsl ose Messen von Teilchengeschwindigkeiten ermdglicht (siehe Anhang A: Abb.27 u. 28).
Der entscheidende Vorteil besteht darin, dal3 weder die Strdmung selbst, noch die Eigenbewegungen
der Gefawande beeinfludt werden. Das Verfahren besitzt ein hohes Auflésungsvermogen, ist sehr

genau justierbar und unabhangig von Temperaturschwankungen, wodurch jegliche Eichung entféllt.
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Eine Voraussetzung zur Anwendung dieser Technik ist die Transparenz des zu untersuchenden
Systems. Sowohl das Fluid, a's auch die Modellwénde mussen fir die Strahlen des L asers durchgéngig
sein. Zudem werden Teilchen bendtigt, die zu einer Streuung des Laserlichts fuhren, schlupffrei im
Fluid strémen konnen und die Viskositdt des Fluids nicht verdndern. Hierzu wurden in unserem
Experiment TiO,-Teilchen verwendet.

Ausfuhrliche Beschreibungen zur Laser-Doppler-Anemometrie finden sich bei Durst (43) und Liepsch
(100, 103, 104, 106). Die hier gezeigten Graphiken und Herleitungen sind zum Teil der Diplomarbeit
von Herrn Dipl.-Ing. S. Graser (59) enthommen. Das Prinzip der Laser-Doppler-Anemometrie beruht

auf dem Dopplereffekt und den Interferenzel genschaften des Lichtes:

e Der Dopplereffekt

Der Dopplereffekt beschreibt das Phénomen der Frequenzverschiebung, das auftritt, wenn ein
Beobachter Wellen eines relativ zu ihm bewegten Senders empféngt. Aus der Veranderung der
Frequenz |&¥ sich die Geschwindigkeit des Senders berechnen (187). In unserem Fall stellen die TiO,-
Teilchen im Fluid den Sender dar. Werden die Teilchen vom Laserlicht getroffen, so senden diese eine
um die Dopplerfrequenz fqy zum Laserlicht veranderte Lichtfrequenz aus. Die Dopplerfrequenz ist
dabei linear proportional zur Geschwindigkeit des Streuteilchens langs des Laserstrahls. Fiur die

Frequenz des Streulichts gilt:

1:Streulicht = 1:Laser + 1:Doppler

Dadie Frequenzénderung des Laserlichts jedoch nicht mef3bar ist, kann auch die Dopplerfrequenz aus
dieser nicht berechnet werden. Man nutzt daher die Interferenzeigenschaften des Lichts als

elektromagnetische Welle und erzeugt ein Interferenzbild, in dem man zwei Laserstrahlen Uberlagert.

* |nterferenzmodédl

Unter Interferenz versteht man die Uberlagerung von Wellen an einem Ort, wobei weder Amplitude,
noch Frequenz oder Phase einer einzelnen Welle durch die gleichzeitige Existenz der anderen Wellen
verandert werden (187).

Bei der Laser-Doppler-Anemometrie werden zwei gleichfrequente Laserstrahlen mittels geeigneter
Optik in der zu untersuchenden Strémung zum Schnitt gebracht. Im Schnittvolumen entsteht ein
Interferenzbild bestehend aus Hell- und Dunkelzonen, dessen réumliche Ausdehnung vom
Schnittwinkel der Laserstrahlen abhangt. Hier 18 sich die Geschwindigkeit orthogona zur

Symmetrieachse der Strahlen messen.
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5

2D Schnitt des Interferenzbildes Geometrie

ADbb.6 : Interferenz im Schnittpunkt der Laserstrahlen

Strémt ein Streuteilchen durch das Meldvolumen (Schnittvolumen), streut es das Licht je nach Zone
(hell oder dunkel) mehr oder weniger. Es entsteht ein ,, Flackern (Burst), das Uber den Photomultiplier
(Abb.7 und Abb.27) in ein Wechselstromsignal verwandelt wird und per EDV ausgewertet werden
kann. Um die orthogonal e Komponente der Stromungsgeschwindigkeit berechnen zu kénnen, mufd der
Abstand b der Interferenzstreifen (der Hell-/Dunkelzonen) bekannt sein. Dieser wird mit Hilfe des
Schnittwinkels und der Wellenlénge der beiden Laserstrahlen berechnet. Wenn man zunéchst die
Geometrie des Interferenzmusters (Abb.6) betrachtet, gilt:

x= — A (1)
cos(P/2)

X

Mit  tan (®/2) = @

ergibt sich durch Auflésen nach der Streifenbreite b aus (1) und (2):

b= A = - A (3)
2tan(®d / 2)cos(P/ 2) 2sn(®/2)

Betrachtet man die Laserfrequenz in Abhangigkeit von ihrer Wellenlénge und Lichtgeschwindigkeit,
folgt mit

- fLaser
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fur die Streifenbreite b:

b= < 5)
2fLaser SIN(D/ 2)

Fir die Geschwindigkeit v, , die senkrecht zu den Interferenzstreifen gemessen werden soll, ergibt
sich aus (1) bis (5) folgende Formel:

C
szblj oppler = . f oppler 6
PP oGNP/ 2) frae T ©)

Aus der Geometrie der Laserstrahlen kdnnen noch folgende Zusammenhange entnommen werden:

_ Strahlabstand =~ s

tan (P/2) = 2 [Brennweite ™ 2 [F )
Darausfolgt:
s
(P/2) =arctan > F (8)

Mit (P / 2) aus (8) und den dazugehdrigen Daten des Lasers:

A =632.8 x 1079 [m]
F=0.05 [m]
s=0.03 [m]

ergibt sich fur die Streifenbreite b folgender Wert: b =1.10110 o6 [m]
Damit 183 sich die Stromungsgeschwindigkeit v, mit Hilfe der gemessenen Dopplerfrequenz  fpoppier
(Burst) bestimmen:

VX = 1.10110 D].O-G [fDopp|er [m/S]

Eine Dopplerfrequenz von 908.18 kHz entspricht in diesem Fall einer axialen Geschwindigkeit von
1.0 m/s.

Das Vorzeichen von v, (die Richtung der Geschwindigkeit) wird mit Hilfe der Braggzellen ermittelt
(siehe unten).
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« Die Optische Anordnung des L asers-Doppler-Anemometers

Fir die Messungen stand ein LDA-System der Firma BBC Goerz zur Verfiigung (Anhang A: Abb.27):

1. He-Ne-Laser 4.Bragzellen 7. Photonen N
2. Laserstrahl mit der Frequenz f 5.Linse 8. Photomulltiplier
3.Strahlteilerprisma 6. Mefvolumen 9. Braggzellentreiber

Abb.7: Schema des LDA-Systems

Der He-Ne-Laser [1] erzeugt einen Laserstrahl mit einer Leistung von P = 6.5 mW und einer
Wellenlange von A = 632.8 nm. Dieser wird im Strahlteilerprisma [3] in zwei Belichtungsstrahlen mit
gleicher Intensitdt und einem Abstand von 30 mm aufgeteilt. Mit Hilfe der beiden Braggzellen [4] &3t
sich die Richtung der Teilchen bestimmt. Dazu wird die Frequenz eines der beiden Laserstrahlen
verandert (geshiftet) und das Interferenzbild in Bewegung versetzt. Richtungsabhéangig erhdlt man bei
betragsgleichen Geschwindigkeiten hdhere oder niedrigere Dopplerfrequenzen. Durch die
Sammellinse [5] werden die beiden Laserstrahlen im Brennpunkt fokusiert. Hier befindet sich das
Mef3volumen [6] fur die értliche Geschwindigkeitsmessung . Eine Blende vor dem Photomultiplier
verhindert das Eindringen der Hauptstrahlen. Nur die verbleibende Streustrahlung [7] gelangt in den
Photomultiplier [8]. Hier werden die Photonen mittels Elekronenverfielfacher in el ektrische Spannung
umgewandelt, die die Dopplerfrequenzinformation enthélt. Dieser Anodenstrom wird in einen

Signal prozessor weitergeleitet und in ein AD-Signal zur Computerverarbeitung umgewandelt.
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3.3.2. Endoluminale Doppler-Sonographie

Als weiteres Meldverfahren zur Stromungsuntersuchung wurde die Ultraschallsonde Flowire
(Cardiometrics, Inc.,Mountain View, Californien,USA) Uber eine Schleuse in den Stromungskreislauf
eingebracht und an verschiedenen Positionen in der A.carotis zur Geschwindigkeitsmessung eingesetzt
(siehe Anhang A Abb.28 u. 32).

Hierbei handelt es sich um einen 175 cm langen, 0,018 inch (0.46 mm) starken, flexiblen und
steuerbaren Flhrungsdraht mit einem 12 MHz elektroakustischen Ultraschalltransducer an der Spitze,

der die endoluminale Geschwindigkeitsmessung ermdglicht.

P 3 1 N

1. Katheterschaft 0.018 inch 3 12 MHz gepulsier Doppler Transducer 5. Sammelvolumen
2. Flexible Spitze 4. Roéntgendichte Spitze 6. GefalRwand

Abb.8: zeigt den Flowire im Gefaldlumen. Das Mef3volumen von 0.65 mm Dicke und 1.7 mm
Durchmesser befindet sich in einer Entfernung von 5.2 mm distal der Katheterspitze.

e Technische Daten (Angaben aus dem Bedienungsmanual des Ger étes)

Die Pulsrepetitionsfrequenz betrdgt 40 kHz bei einer Pulsdauer von 0.83 ps und einer
Sammelverzogerung von 6.5 ps. Dadurch ergibt sich ein Sammelvolumen von 0.65 mm Dicke bei
einem Durchmesser von 1.7 mm und einer Entfernung von 5.2 mm zur Katheterspitze. Bei einer
Dampfung von 6 dB divergiert der Schallkegel um £ 15° aus seiner Achse. Die Spektrumanalyse zur
Geschwindigkeitsberechnung erfolgt via Fast Fourier Transformation . Dabel wird alle 10 ms die
augenblickliche Geschwindigkeit berechnet. So ergibt sich ein fortlaufendes Grauskal enspektrum, das
mit Videorecorder und Thermovideoprinter aufgezeichnet werden kann.

Man erhédlt eine Reihe von Parametern, von denen in diesem Experiment APV (= Avarage Peak
Velocity ) und MPV (= Maximum Peak Velocity) ausgewertet wurden. Zur exakten Berechnung der
ubrigen Parameter sollte ein EKG-Signal zur Verfligung stehen.
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Abb.9: Thermovideoprinteraufzeichnung des Dopplersignalsin der ACC

Uber eine Schleuse wird der Katheter in den Stromungskreislauf eingefiihrt und von aulen an die
Melistelle vorgeschoben (Anhang A: Abb.28 u. 32). Die exakte Plazierung der Katheterspitze im
Lumen erfolgt anhand des akustischen und optischen Spektrumsignals. Wie bei der perkutanen

Doppler- oder Duplextechnik wird dabei die Position mit dem stérksten Signal gewahlt.

e Mel3genauigkeit

Im Vergleich zu einem 3-Charr-Katheter betragt die Querschnittsfléche des 0.018 inch (0.46 mm)
starken Flowire-Drahtes nur 21 %, wodurch nur in einem sehr geringen Areal das Stromungsprofil
distal der Katheterspitze gestort wird (siehe Anhang B). Im Vergleich mit elektromagnetischen
FluRmessern und im Vergleich zur Laser-Doppler-Anemometrie zeigte der Flowire im Experiment in
Gefal3en bis zu 4.76 mm keinerlei Abweichungen. Bei einem Durchmesser von 6.6 mm und einem
Fluz von 430 ml/min wurde die Flu3geschwindigkeit um bis zu 15 % (siehe Anhang B), bei einem
Durchmesser von 7.94 mm und einem Fluf3 von 922 ml/min um bis zu 20 % zu niedrig angezeigt (28,
41, 142, 143)

Bei den in unserem Experiment verwendeten Gefélmodellen betrugen die maximalen Durchmesser

6.6 mm, was den Einsatz dieser Meftechnik sinnvoll erscheinen 1af3t.

e Theorieder Dopplersonographie

Die Dopplersonographie bedient sich des akustischen Dopplereffekts. Im Gegensatz zur perkutanen

Doppler- und Duplextechnik befindet sich der Schallkopf bei der endoluminalen Dopplersonographie

bereitsim Fluid, so dai3 keine Impedanzunterschiede zwischen Schallkopf und Fluid entstehen.

Als Ultraschallsender dient ein piezoelektrischer Quarzkristall (Transducer), der in der Lage ist

elektrische Hochfrequenzspannungen in mechanische Schwingungen umzusetzen, die dann as

Ultraschallwellen abgestrahlt werden. Umgekehrt kann dieser Kristall auch mechanische Wellen, die
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von den Erythrozyten reflektiert werden, in elektrische Wechsel spannung umwandeln und somit als
Empfanger fungieren. Bewegt sich das reflektierende Objekt, hier die Erythrozyten, so kommt der
unter 3.3.1 erwdhnte Dopplereffekt ins Spiel und die Stromungsgeschwindigkeit v zwischen
Beobachter ( Schallkopf) und bewegtem Teilchen (Erythrozyt) kann aus der Dopplerfrequenz fpoppier
berechnet werden (187):

Die erste Dopplerverschiebung erfolgt, wenn der Schall die Erythrozyten trifft:

fo= foEﬂl—%) 9)

wobei fe = Frequenz, die vom Erythrozyten empfangen wird
fo = Sendefrequenz des Schallkopfes
¢ = Schallgeschwindigkeit
v = Strdmungsgeschwindigkeit des Erythrozyten

Die zweite Dopplerverschiebung erfolgt, wenn der Schallkopf den reflektierten Schall empfangt:

fi=fe L

(10)

1+
Cc

wobei f; = die vom Schallkopf empfangene Frequenz ist.

Ersetzt manin Gl. 10 f. durch denin den Gl. 9 beschriebenen Term, so erhdlt man :

flzfoG(ﬂ (12)

c+tv

Subtrahiert man GI. 11 von der urspriinglichen Sendefrequenz f, , so erh@t man die Dopplerfrequenz

fDoppIer .

fDoppIersz—flszGZ—w (12)
ctv

Damit erhdlt man fir die Geschwindigkeit v :

V= fooppler EQC'*’V) _ fooppler [€
2o 2o

(13)

Ist die Schallgeschwindigkeit ¢ grof3 gegeniiber v, so kann letztere Naherung verwendet werden.
Die gemessene Relativgeschwindigkeit v mul3 noch um den Winkel a zwischen Schal- und
Strémungsrichtung korrigiert werden , so dai3 fir die Flief3@geschwindigkeit V in axialer Richtung gilt:

fDoppIer ¢

=" = (14)
2 [f o [Cosa
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Im Experiment wurde versucht, die Ultraschallsonde immer in Strdmungsrichtung auszurichten. Dies
gelang, indem man die flexible Spitze der Sonde dem Verlauf der Gefél3e entsprechend anpalite. Somit

konnten immer die axialen Geschwindigkeiten gemessen werden.

3.4. Stromungskreislauf und MeRBwerteerfassung

Der Versuchsaufbau gliedert sich in zwe Funktionsbereiche : Stromungskreislauf und

Mel3werteerfassungsanlage (Anhang A: Abb. 29 u. 30).
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ADbb.10: Darstellung des Stromungskreislaufs und der Mef3werteerfassungsanlage
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e Strémungskreislauf

Mittels Druckluft wird das Fluid aus dem Druckbehélter [16] in den Hochbehdlter [3] geprefd. Als
Drucklufterzeuger dient ein Kompressor [15]. Die Regelung der Fillstandhéhe im Hochbehélter
erfolgt mittels Schwimmer [20], an dem ein Magnet befestigt ist, der je nach Flllstandhthe das
Magnetventil [18] im Steuergerdt offnet bzw. schliefdt. Bei offenem Ventil wird der Druckbehalter
[16] mit Druckluft geflllt und Fluid in den Hochbehdlter geprefd bis das Magnetventil wieder
geschlossen wird. Vom Hochbehalter gelangt das Fluid in ein UberlaufgefaR [4], das wahrend der
Versuche aufgrund des geodétischen Hohenunterschiedes zu den Regulierbehédltern [8] einen
konstanten statischen Druck in der Mef3strecke sicherstellt. Der statische Druck kann somit durch
Hohenverstellung des Uberlaufgefasses oder der Regulierbehdlter verdndert werden (Anhang A
ADbb.30), wodurch sich verschiedene physiologische Druckverhéltnisse smulieren lassen. Das
Uberschiissig geforderte Fluid wird durch eine Uberlaufleitung in das VorratsgefaR zuriickgeleitet.
Vom Uberlaufgefal? gelangt das Fluid durch eine Schlauchleitung an der Herzpumpe [12] vorbei (iber
den Windkessdl [7] in die Einlaufstrecke vor dem Modell [6]. Diese Einlaufstrecke ist hinreichend
lang gewahlt, so dal3 sich weit vor der Verzweigung im Modell eine vollausgebildete laminare
Stromung bildet. In der Regel betrdgt die Einlaufstrecke mindestens das 50-fache des
Modelldurchmessers. Der Druck in der Einlaufstrecke wird mittels zweier induktiver Druckaufnehmer
der Firma Hoéttinger Baldwin, Typ PD1 , gemessen. Diese ermdglichen Druckmessungen bis zu einer
Genauigkeit von 10 mbar. Im weiteren Verlauf stromt das Fluid durch das Modell [6] , das in den
Modellkasten eingespannt ist. Vom Modell aus flief3t das Fluid in die anschlieffenden Windkessel [22].
Durch diese werden Reflexionen, die bel pulsierender Stréomung zu erwarten sind, vermieden und das
dynamische Verhaten des Arteriensystems simuliert. Ferner kann die Druckamplitude durch eine
Volumenanderung der Luft im Windkessel leicht verandert werden. Im Anschlul an die Windkessel
[22] fliefd das Fluid durch die Schwebekdrperdurchflumesser [14], die den Volumenstrom in g/min
anzeigen. Im weiteren Verlauf folgen die Regulierbehdlter [8], an denen durch Hohenverstellung die
Einstellung der berechneten Volumenstrome fir die A.carotisinterna und die A.carotis externa erfolgt.
Von dort flief3 das Fluid zurlick in das Auffanggefaf3.

Der Stromungskreislauf kann sowohl mit stationérer, as auch mit pulsatiler Stromung betrieben
werden. Zur Erzeugung einer pulsatilen Stromung wird einer stationdren Strdmung mittels einer
Membrankol benpumpe (Herzpumpe) [12] eine oszilierende Stromung Uberlagert. Der Kolbenhub der
Pumpe ist stufenlos verstellbar. Die Hohe des Kolbenhubes und der Verlauf der Hubbewegung
waéhrend einer Pumpphase sind an einer programmierbaren Trigger- und Steuereinheit, der
sogenannten Servopumpensteuerung , einzustellen.

Der Windkessel [7] zwischen Kolbenpumpe und Einlaufstrecke imitiert die Elastizitét der
physiologischen Blutgeféle vor der A.carotis.
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Abb.11: Pumpe und Windkessel fir die Erzeugung der periodischen Pulswelle

*  Melwerteerfassung

Dieser Tell des Versuchstandes besteht aus dem in Punkt 3.3.1. beschriebenen Laser-Doppler-
Anemometer, den zur Signalverarbeitung bendtigten Gerdten und den als Verschiebeeinrichtung
dienenden Koordinatentisch. Zwischen Laser [9] / Braggzellen [11] und Photomultiplier [10] befindet
sich der Modellkasten mit dem fixierten Modell. In diesen Modellkasten sind an den seitlichen
Wanden im Mef3bereich Glasscheiben eingearbeitet, durch die der Laser das Modell erreicht. Damit
der Laserstrahl nicht durch unterschiedliche Brechungsindizes abgelenkt wird, wird der Modellkasten
mit einem Glycerin-Wasser-Gemisch aufgefillt, das denselben Brechungsindex wie das Modell und
das Fluid (n = 1.409) besitzt. Die Dopplerfrequenzinformation aus dem Photomultiplier [10] werden
as Anodenstrom in enen Signalprozessor weitergeleitet und mittels AD-Wandler in ein
Audio/Digital-Signal zur Computerverarbeitung umgewandelt.

Als Verschiebeeinrichtung fir den Laser dient ein Koordinatentisch, Typ FP2, der Firma Deckel.
Dieser ist in Bezug auf das Modell sowohl in axialer Richtung als auch senkrecht zur Modellachse in
horizontaler Richtung manuell zu verschieben. Die Genauigkeit der Verschiebeeinrichtung liegt bel
manueller Einstellung bei  5um in beiden Richtungen. Als Verschiebeeinrichtung in vertikaler
Richtung dient ein Hebe- und Senktisch, an dem eine Mefiuhr mit einer Genauigkeit von einem
hundertstel mm zur genauen Hoheneinstellung montiert ist. Dieser Hebe- und Senktisch, auf dem der
durchsichtige Modellkasten [6] mit dem Silikonmodell montiert it, ist vollkommen unabhéngig von
den horizontalen Einstellungen des Koordinatentisches. In horizontaler Richtung wird also das Laser-
Doppler-Anemometer und in vertikaler Richtung der Modellkasten verschoben. Diese Anordnung
besitzt den Vorteil, dald das Modell einschliefdich der Einlaufstrecke beim Anfahren der einzelnen
Mef3punkte nicht in horizontaler Richtung (axial als auch senkrecht hierzu) bewegt wird, wodurch

maogliche Beeintrachtigungen der Messungen recht zuverl&ssig ausgeschl ossen werden kénnen.
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Zur Doppler-Sonographie-Messung: tber eine Schleuse (Anhang A: Abb. 32), die ca. 50 cm vor dem
Modell in den Stromungskreislauf eingebaut wurde, wird der Katheter in den Stromungskreis auf
eingefihrt und von auf3en an die Mef3stelle vorgeschoben. Der zu messende Querschnitt wird dabei am
V erschiebetisch eingestellt und das Zentrum dieses Querschnitts mittels Laser markiert. Die Spitze der
Sonde wird dann an die Stelle des Lasers verschoben. Die exakte Plazierung der Katheterspitze im
Lumen erfolgt anhand des akustischen und optischen Spektrumsignals. Wie bei der perkutanen
Doppler- oder Duplextechnik wird dabei die Position mit dem stérksten Signal gewahlt, indem die
Richtung des Schallkopfes leicht verandert wird. Zur Auswertung der Mef3daten ist der Flowire an das
FloMap Ultraschallgerdt von Cardiometrics angeschlossen, in dem die Spektrumanalyse zur

Geschwindigkeitsberechnung erfolgt (siehe unter 3.3.2.).

3.5. Rheologie der Modellflussigkeit

Die Viskositéat des Blutes wird von zwei Komponenten bestimmt:

1. Der Viskositdt des Plasmas mit newtonschem Fliel3verhaten

2. Der Anzahl der Blutzellen am Blutvolumen, dem Hamatokrit

Die Konzentration der Blutzellen, sowie deren Fahigkeit zur Verformung und/oder Aggregation in der
Strémung sind mal3geblich fur die Viskositét des Blutes verantwortlich. Bei niedrigen Schergefdlen
besteht die verstarkte Tendenz zur Aggregation, so dal3 dies zu einem Ansteigen der Blutviskositéat
fuhrt. Demzufolge findet bei hohen Schergeféllen eine Desaggregation statt, da sich die Langsachse
der Tellchen in Stromungsrichtung ausrichtet und mit eéinem Sinken der Viskositét einhergeht. Daraus
ergibt sich, dal3 sich Blut bei hohen Scherraten wie ein newtonsches Fluid verhédt, bei niedrigen
Scherraten aber ein nicht newtonsches Fliel3verhalten aufweist (siehe Abb.21 S.104). Dies bedeutet,
daid eine Versuchsflissigkeit verwendet werden mul3, deren Flie3verhaten demjenigen von Blut
ziemlich nahe kommt. Das Blut wird dabel as eine nicht newtonsche Flussigkeit mit
pseudopl astischer Flief3art und einer thixotropen Fliel3kurve betrachtet (88, 89, 104).
Fur die Simulation im Stromungskreislauf muf’ das Fluid folgende Eigenschaften besitzen:
1. Der Brechungsindex des Fluids muf3 wegen der LDA-Mef3methode dem des
Silikonkautschuks des Modells (n =1.409) angepal3t werden.
2. Des weiteren darf keine Absorption des Laserlichtes durch das Fluid stattfinden. Dies
bedeutet, dai die V ersuchs 6sung transparent sein muf3.
3. Dasverwendete Fluid sollte die Flief3eigenschaften des Blutes bei 37°C bei Zimmertemperatur
(21°C) erreichen, da eine Beheizung des Versuchskreislaufs technisch schwierig ist und zu

Ungenauigkeiten fihren wirde.
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Dazu eignet sich ein Gemisch aus Dimethylsulfoxid (DMSO), destilliertem Wasser (H20) und
Polyacrylamiden (Separan) (104).

DMSO ist ein aprotisches Lésungsmittel mit einer Dichte von p = 1100 kg/m® durch das der
geforderte Brechungsindex erzielt wird. Bei Separan handelt es sich um ein synthetisches, anionisches
und organisches Flockungsmittel, das als Gelbildner verwendet wird (es gibt verschiedene Arten von
Separan, welche sich in lhrer Ladungsdichte sowie ihrem Molekulargewicht unterscheiden, wodurch
die Viskositét der Losung, welche mit einem dieser Polymere angesetzt wird, veréndert werden kann).

Bei diesen Versuchen wurden 0.0000135 Gewichtsprozent Separan AP45 und 0.00001906
Gewichtsprozent Separan AP 302 (beides von DOW) zu 35 kg DM SO-H,0O-Gemisch zugegeben. Das
Mischungsverhdtnis von DMSO zu degtilliertem Wasser betragt 1.07:1 (51.7% DMSO und 48.3%
dedtilliertes Wasser). Als Streuteilchen fir das Laserlicht wurden hier auf das Gesamtvolumen des
Fluids 3 ml TiO2 mit einer Dichte von p = 3840 kg/m® und fir die Ultraschallmessungen 2 cm®
Latexpartikel (O 6 pm) von BASF zugegeben. Bei einer Dichte von p = 1050 kg/m® der DM SO-H,O-
Seperan-Ldsung betrug die représentative Viskositét n = 4,9 mPas. Um keine verfalschten
M ef3ergebnisse zu erhalten, wird die Viskositét wahrend des Mel3vorganges téglich kontrolliert.

Zur Bestimmung der Viskositét steht ein Rotationsviskosimeter der Firma Haake (Anhang A: Abb.31)
zur Verfigung (Rotovisco RV 100, Mefdsystem CV 100, Mef3einrichtung ME 30). Das Mef3system ist
luftgelagert und die Mel3einrichtung temperierbar. Die zugehdrige Luftversorgungseinheit LV 100
liefert die dazu notwendige hochreine, trockene Luft. Die Temperiereinheit CV 100 sorgt fur die
konstante Temperatur. Uber einen Rheokontroller wird die gesamte MeReinrichtung mit einem
Computer angesteuert, der zum einen die Mef3daten an einen Schreiber ausgibt und zum andern die
gewonnenen Mef3daten aufzeichnet und speichert.

Mit der vorstehend beschriebenen DM SO-H,0-Separan-L 6sung |83 sich menschliches Blut sehr gut
simulieren und kann aufgrund seiner physikalischen Eigenschaften fir die LDA-Messungen as

geeignet angesehen werden.

3.6. Einstellung der pulsierenden Strémung

Fir die exakte Simulation der physiologischen Strémungsverhdtnisse in einem Modell der A.carotis
ist die Erzeugung einer pulsierenden Stromung bel entsprechenden Druck- und Fluf3verhdtnissen
notwendig. Wie in Punkt 3.4. beschrieben, konnen in dem hier verwendeten Stromungskreis auf
solche Bedingungen geschaffen werden. Folgende Einstellungen wurden gewahilt:

Volumenstrominder ACC: V =25.81/h FluRverhdltnis. ACI/ACE = 70/30
Rynoldszahl: Re =250 Frequenz: f =60/min
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Fur die Oszillation der Herzpumpe wurde versucht, eine in einer A.carotis communis mittels Doppler-
System gemessene Geschwindigkeitskurve einzustellen. Diese wurde vorher an der A.carotis eines
gesunden Probanden aufgenommen. Als Referenzpunkt im Modell wurde der Mittelpunkt des
Querschnitts 15 mm proximal der Bifurkation in der ACC herangezogen.

Abbildung 12 zeigt die verwendeten Einstellungen bezuglich Volumenflul3, Geschwindigkeit und

Absolutdruck im Experiment, sowie die Geschwindigkeitskurve eines gesunden Probanden:
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ADbb.12: Experimentelle Einstellung der pulsierenden Strémung

Das Durchschnittsdruckniveau betrug 9600 Pa(ca. 72 mmHg) bei einer Druckamplitude von 7500 Pa
( ca. 56 mmHg). Dies entspricht sehr gut den physiologischen Verhdtnissen bei einem Blutdruck von
ca. 130/70. Damit &% sich folgern, dal3 mit dem verwendeten Stromungskreislauf und den gewéhlten
Einstellungen am Windkessel und an der oszillierenden Pumpe auch die peripheren
Stromungswiderstande gut smuliert werden konnten, da aus stromungsmechanischer Sicht eindeutige

Beziehung zwischen Druck, Volumenstrom und Stromungswiderstand herrscht.
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4 Versuchsdurchfiihrung

Zur Untersuchung der Stromungsverhaltnisse in Modellen humaner Karotishifurkationen stehen, wie
schon weiter oben beschrieben wurde, die Laser-Doppler-Anemometrie und die endoluminale
Doppler-Sonographie zur Verfigung.

Alle Modelle werden nacheinander untersucht. Die Einstellung der Druck-, Volumenstrom-, und
Geschwindigkeitsverhdltnisse erfolgt zunachst am Leermodell. Dieses wird in gleicher Weise wie die
Moddle mit Stent bzgl. der Stromungsverhdltnisse vermessen. Hieraus ergeben sich die
Referenzwerte zum spéteren Vergleich mit den Stentmodellen.

Zu Beginn jedes Versuchs steht der Einbau des Modellsin den Modellkasten. AnschlieRend erfolgt die
Konnektion der Gefél3enden an die entsprechenden Verbindungen im Strémungskreislauf. Dabei wird
darauf geachtet, das die A.carotis communis in der Waagrechten steht und der Offnungswinkel
zwischen ACI und ACE ca. 37° betrégt, so dal3 jedes Modell bzgl. seiner Geometrie an denselben
Positionen vermessen werden kann.

Als Bezugspunkt wird der Punkt definiert, der direkt an der Spitze der Geféaverzweigung liegt. Dieser
wird als Nullpunkt X, bezeichnet (siehe Abb.13). Die Berechnung und Bezeichnung aller Querschnitte
erfolgt von diesem Nullpunkt aus. Zur Bestimmung des Nullpunkts wird das Laser-Doppler-
Anemometer benutzt. Der Schnittpunkt der beiden Laserstrahlen wird an der Spitze der
Geféverzweigung positioniert und die Koordinaten des Verschiebetisches notiert. Ist der Nullpunkt
festgelegt, kénnen die gewlnschten Positionen im Modell mit dem Verschiebetisch angefahren
werden. Zur Berechnung der Koordinaten der einzelnen Querschnitte in der ACI bzw. ACE missen
die Neigungswinkel der Gefélde zur Horizontalen berticksichtigt werden, da nur die zur Gefél3wand
senkrecht stehenden Querschnitte vermessen werden sollen. Dazu steht ein Protokoll zur Verfligung,
das die Berechnung aller Punkte eines Querschnitts in Abhangigkeit des Neigungswinkels und des
horizontalen sowie vertikalen Durchmessers desjewelligen Querschnitts vornimmt.

Abbildung 13 zeigt die A.carotis mit den Mef3ebenen, dieim Versuch verwendet werden:

10mm 15mm

15mm Omm e AC I

ACC |, .
2.5mm AC E

10mm 20mm

Abb.13: Mel3guerschnittein der A.carotis
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An jedem Versuchstag wird die Viskositét des Fluids mittels Viskosimeter bestimmt und eventuelle
Abweichungen vom Sollwert mit der Zugabe von Separan ausgeglichen. Zudem werden jeden Tag die
Volumenstréme in der ACI und ACE bestimmt.

4.1Laser-Doppler-Anemometrie-Messung

LDA-Messungen werden an folgenden Querschnitten durchgefiihrt (siehe Abb.13):

« ACC: 15 mm proximal von X
« ACI: 0 mm, 2.5 mm, 5 mm, 10 mm, 15 mm, 20 mm, 25 mm distal von X,
+ ACE: 0 mm, 2.5 mm, 5 mm, 10 mm, 15 mm, 20 mm distal von X,

Pro Querschnitt werden in 69 genau definierten Punkten Messungen der axiaen
Geschwindigkeitskomponente mittels Laser-Doppler-Anemometrie durchgefiihrt. Die Position der
jeweiligen Punkte wird durch das oben genannte Protokoll festgelegt und entspricht folgender

Verteillung Uber den Querschnitt:

Ebene 4
[ -\
( | | ) Ebene O
\ _/

Ebene -4

Abb.14: Jeder Querschnitt wird in 9 Ebenen aufgeteilt und jeder Ebene eine bestimmte Anzahl an
M ef3punkten zugeordnet.
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Eine Messung erfolgt dabel Gber acht Pulswellen , wobel je Pulswelle 100 Geschwindigkeitswerte
aufgezeichnet werden. Fur jeden Zeitpunkt werden die jeweils zusammengehdrigen Einzelwerte der
acht Pulsationen gemittelt und daraus eine Zeit-Geschwindigkeits-Kurve mit 100 Werten erstellt. Die
Mittelung der Geschwindigkeitswerte erfolgt mit dem Computer. Bei einer Frequenz von 60 entspricht

dies einer Messung je Hundertstel sekunde.
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Fir jeden Querschnitt |43t sich zu jedem gemessenen Zeitpunkt ein Geschwindigkeitsprofil bestehend
aus 69 Punkten konstruieren. Jeder Wert dieses Profils stellt die axiale Geschwindigkeit des
entsprechenden Punktes zum Zeitpunkt t dar. Die folgende Abbildung zeigt ale 69
Geschwindigkeitswerte zum Zeitpunkt t = 17. Betrachtet man die obige Geschwindigkeits-Zeit-Kurve,

so falt t =17 mit dem systolischen Geschwindigkeitsmaximum zusammen:

vinm/

Flierichtung
des Fluids

COO00O00000
RPhwbhUuo~N®©OR

Abb.16: Geschwindigkeitsprofil im Leermodell 15 mm proximal X, zum Zeitpunkt t = 17
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Im Folgenden werden die Ebenen der Modellquerschnitte einzeln dargestellt. Dies vereinfacht den
direkten Vergleich der Modelle untereinander, wenn die entsprechenden Ebenen in der gleichen
Graphik dargestellt werden.

Im Abbildung 17 sind alle Geschwindigkeitswerte der Ebene -1 (in Abb.16 fett markiert) zum
Zeitpunkt des systolischen Maximums (t=17) dargestellt. Die rechte Graphik zeigt die Position der
Ebene im Gefal3. Hier ist die Ebene —1 in der A.carotis communis (ACC) dargestellt. OW1 steht fir
»,Outer Wall 1“, OwW2 fur ,Outer Wdl 2°. OW1 geht in die AuRBenwand der ACI, OW2 in die
AufRenwand der ACE uber:

Ebene -1
0,9
0,8 T QLNl
0,7 +
o6+ /S X | S
8051 .
 Ace
03+ ‘
02+ L
01+ ——

Abb.17: Geschwindigkeitsprofil im Leermodell 15 mm proximal Xo zum Zeitpunkt t=17 (entspricht
Phase 60 ) in Ebene -1.

Im folgenden Ergebnisteil werden die jeweiligen Geschwindigkeitsprofile der einzelnen Modelle den
entsprechenden Profilen des Leermodells ohne Stent gegentibergestellt und bewertet. Dabei wird auf
die Darstellung aller Querschnittsprofile aus Ubersichtsgriinden verzichtet. Mit der entsprechenden
Software des LDA-Systems lassen sich die Geschwindigkeitsprofile zu jedem beliebigem Zeitpunkt
darstellen. Dabei wird ein Pulsationszyklus in 360 Phasen eingeteilt. Das Geschwindigkeitsmaximum
der Systole bel t=17 entspricht der Phase 60, das Minimum der Diastole bei t=33 falt mit der Phase
120 zusammen. Im Ergebnisteil werden die Geschwindigkeitsprofile deshab am Maximum der
Systole bei Phase 60 bzw. am Minimum der Diastole bel Phase 120 betrachtet. Zu diesen Zeitpunkten
sind die Anderungen der Geschwindigkeitsprofile im Vergleich zum Leermodell am starksten

ausgepragt.
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4.2 Endoluminale Doppler-Sonographie

Flowire-Messung erfolgten an folgenden Ebenen:

e ACC: 15 mm proximal der Bifurkation
¢ ACI: 5mm, 10 mm und 20 mm distal der Bifurkation
* Messungen in der ACE waren aufgrund der Stents, die teilweise den Abgang des Externa

Uberdeckten nicht moglich.

10mm 20mm

15mm = AC I
ACC .

ACE

Abb.18: Mel3ebenen der Flowiremessungen

Wie in Punkt 3.4 (Mef3werteerfassung) schon erwahnt, wird die Flowiresonde Uber eine Schleuse in
den Stromungskreislauf eingebracht. Es werden in vier Querschnitten Messungen durchgefihrt. Eine
Messung in der A.carotis communis und drei im Verlauf der Internaim Bereich des Stents und distal
davon. Bei jeder Messung wird die Spitze der Sonde jeweils 5.2 mm vor der zu messenden Ebene
positioniert und mittels Laser genau im Zentrum des Querschnitts plaziert ( Ebene 0, Mef3punkt 5).
Das eigentliche Mefl3volumen der Sonde befindet sich 5.2mm distal der Spitze. Insgesamt werden flnf
Hullkurven in jedem Querschnitt aufgezeichnet (wie in Punkt 3.3.2 gezeigt). Die vom Flowire
errechneten Parameter werden tabellarisch zusammengefaldt, gemittelt und anschlief3end graphisch
dargestellt.

Im Vergleich zu den LDA-Messungen mit 69 Geschwindigkeitswerten pro Querschnitt, mif die
Flowiresonde nur einen Geschwindigkeitswert im Sammelvolumen 5.2 mm distal der Katheterspitze.
Zur Auswertung im Ergebnisteil werden die Maximal- und Durchschnittsgeschwindigkeiten

herangezogen.
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5 Ergebnisse

5.1 EinfluR verschieden positionierter Stents auf das Strédmungspr ofil
Vergleich von Laser-Doppler-Anemometrie-M essungen mit und ohne Stent

In diesem Abschnitt werden die LDA-Messungen der einzelnen Modelle mit den Messungen im
Leermodell verglichen. Dabei wird im besonderen auf das Maximum der Systole in Phase 60 und auf
das Minimum der Diastole in Phase 120 eingegangen. Hier zeigen sich die deutlichsten
Veranderungen gegeniiber dem Leermodell. Zum einen werden die Geschwindigkeitsprofile eines
gesamten Querschnitts, zum anderen die Profile einer bestimmten Ebene eines Querschnitts
dargestellt, um die Unterschiede besser herausarbeiten zu konnen (siehe Abschnitt 4.1.). Die
entsprechende Ebene wird dabei in der jeweiligen Skizze fett markiert. OW1 bedeutet dabei
Outerwall 1 und bezieht sich auf die AuRRenwand der ACI, wéhrend OW2 (Outerwall 2) die
AuRenwand der ACE kennzeichnet.

5.1.1 A.carotis mit Stent |

ACI

ACC - -

Die obige Skizze zeigt ein Karotismodell mit einem Schneider Wallstent ( 0 7 mm / Lange 15 mm
(gekurzt) ) in der ACI ( proximales Ende des Stents an der Bifurkation ).

Das FluRverhdltnis ACI/ACE bleibt im Stentmodell mit 70.9/29.1 im Vergleich zu 70.3/29.7 im
Leermodell nahezu konstant.

e Stomungsprofile in der Communis

Querschnitt 15 mm proximal der Bifurkation

PHASE = 60 DEGREE PHASF

60 DEGREE

ohne Stent mit Stent



PHASE = 120 DEGREE PHASE = 120 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Der Stent befindet sich distal der Stromung in der Interna und beeinfluf das Fluf3profil nicht. Man
mifdt identische Geschwindigkeiten.

e Stromungsprofilein der Interna

Querschnitt 0 mm distal der Bifurkation: direkt proximal des Stents

PHASE = 60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Von der Innenwand bis zur Mitte des Querschnitts treten systolisch wie auch diastolisch keine
Veranderungen auf. Ab der Mitte des Querschnitts bis zur Auf3enwand sind die Geschwindigkeiten in
der Systole im Stentmodell um bis zu 0.24 m/sec bei einer Maximalgeschwindigkeit von 0.51 m/sec in
dieser Ebene erhoht.

Ebene -1 /Phase 60
0,8
074+ Ohne Stent ow1l
0,6 ——Mit Stent A
0,5
(8]
20,4 f \
0,3
02+ / Nl N
0,1
0 }
1 2 3 4 5 6 7 8 9
Punkt
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Ebene 1/Phase 60

Ohne Stent
05+ ow1l

—— Mit Stent

Ebene 3/Phase 60
0,16

0,14 + Ohne Stent
0,12 + —— Mit Stent
0,1+
8 0,08
o
£ 0,06 +—
0,04 +
0,02 +

0,02 1 2 3 4 5 6 7 8 9

Diastolisch kommt es im Gegensatz zur Systole im Bereich der Auf3enwand zu einer minimalen
Erniedrigung des Geschwindigkeitsprofils.

Ebene 3 /Phase 120
0,025

Ohne Stent

— Mit Stent Oow1i

0,02 +

0,015 +

0,01 +

m/sec

0,005 +

-0,005

Querschnitteim Stent:

Aufgrund des engen Maschendrahtgitters dieses Stentmodells konnten aus mefdtechnischen Griinden
nicht immer alle 69 Punkte eines Querschnitts mittels Laser-Doppler-Anemometrie erfaldt werden , so
dafd zum Teil nur eingeschrénkte Aussagen zu den Stromungsprofilen méglich sind. Ebenen mit mehr
as zwei Fehimessungen wurden zur Bewertung nicht herangezogen. Fehlmessungen werden im
Folgenden mit einem Kreis gekennzeichnet.
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Querschnitt 2.5 mm distal der Bifurkation

Systolisch und diastolisch — soweit zu beurteilen - finden sich innenwandnah bis Uber die
Querschnittsmitte hinaus keine relevanten Verdnderungen.

PHASE = 60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Ebene -4 /Phase 60
0,8

07+
06+
05+
Q04+
o
€031
02+
01+

Ohne Stent
owl

—— Mit Stent

01 1 2 3 4 5 6 7 8 9

Ebene -1 /Phase 60

Ohne Stent e
—MitStent | \|| < 00o0@@ON\——

6 7 8 9

Von Ebene 2 bis zur Aufenwand — man befindet sich wieder in der Abldsezone der Interna — zeigen
sich v.a. wandnah erhéhte Geschwindigkeiten um bis zu 0.19 m/sec bei Maximalgeschwindigkeiten
von 0.30 m/sec, was diastolisch nicht zu erkennen ist .
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Ebene 2 /Phase 60

m/sec

Ohne Stent
0,05 + —— Mit Stent

5
Punkt

Ebene 4 /Phase 60

Ohne Stent
—— Mit Stent

owi1

Querschnitt 5 mm distal der Bifurkation

Auch hier findet man systolisch sowie diastolisch — soweit beurteilbar — innenwandnah bis zur

Querschnittsmitte keine Veradnderungen. Die Zacken im Stentmodell sind durch Fehlmessungen
bedingt

PHASE = 120 DEGREE PHASE

ohne Stent

38

120 DEGREE

mit Stent



Die Querschnittsmitte selbst kann aufgrund zahlreicher Fehlmessungen nicht beurteilt werden.

Wie 2.5mm distal der Bifurkation treten auch in diesem Querschnitt im Bereich der Abltsezone
(Ebene 2-4) in Aulenwandnahe erhdhte Geschwindigkeiten auf (bis zu 0.22 m/sec bei Maxima von
0.46 m/sec). Im Zentrum der Profile ist diese Erhéhung jedoch nicht so deutlich ausgepragt wie im
2.5mm-Querschnitt.

Ebene -3/Phase 60

0,9
08+
07+
06+
05+
04+
03+
02+
01+

Ohne Stent

— Mit Stent ow1l

m/sec

i
O
A
IS
h 4
»
Nl
o
o

-0,1
Punkt

Ebene 2 /Phase 60

0,5
0,45 +
04 + owi1

03%+ / /AN S~

o3+ [/ / N —) / '\ |\ fo—_——
0,25 + L
02 | ———
0,15 + e

olr Ohne Stent| \ || = N
0.05 7 —— Mit Stent e

m/sec

1 2 3 4 5 6 7 8 9

Diastolisch zeigen sich bis zur Querschnittsmitte hin fast identische Querschnittsprofile. Im Bereich
der Ablgsezone treten im Stentmodell erhdhte Geschwindigkeiten auf.

Ebene -1/Phase 120
0,25
Ohne Stent
0,2 + —— Mit Stent
owl
g015 A
[
Y
Soay r \
\ 1 ACI
0,05
0 1
1 2 3 4 5 6 7 8 9
Punkt
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Ebene 2 /Phase 120
0,12

0,02 - Ohne Stent
—— Mit Stent

1 2 3 4 5 6 7 8 9

Ebene 3 /Phase 120
0,2

Ohne Stent
0,15 1 —— Mit Stent ow1l

0,1+

m/sec

0,05 +

-0,05

Querschnitt 10 mm distal der Bifurkation

Das Maschendrahtgitter des Stent bedingt eine grof3e Anzahl an Fehimessungen. Soweit beurteilbar
normalisiert sich systolisch sowie diastolisch das Stromungsprofil wieder.

PHASE

"

60 DEGREE PHASE

60 DEGREE

I

ohne Stent mit Stent
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Ebene -4 /Phase 60

038
07 1
061
05+

804+

03+
02+
01

Ohne Stent

—— Mit Stent oW1l

e ——

Ebene -2 /Phase 60

0,9 +
0,8 +
o7+ /X 0 O/
o6+ /' \ 9~ - -y
305+
Loal e
g 04 1 ACI
0,2 + Ohne Stent
0,1+ —— Mit Stent
0 ‘ 1 1 ‘ 1 ‘ 1 1 ‘
-0,1 T

0
h
~

N
@
»
g
g
o]
©

08 Ebene 2 /Phase 60

0,7 +

0,6 +

o5+ S/ /  T—  /J N\ |\ L.

204+
0,3+

e ——

02+ Ohne Stent

01+ —— Mit Stent e

1 2 3 4 5 6 7 8 9

In
]

PHASE

60 DEGREE PHASE

60 DEGREE

ohne Stent mit Stent
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Systolisch ergibt sich tber den ganzen Querschnitt eine durchschnittliche Geschwindigkeitserhthung
um ca. 0.10 m/sec.

Ebene -3/Phase 60
1,2

Ohne Stent oW1l

—MitStent |||
o8+ 7 X 1 S

0,6 +

m/sec

04 4

E—

0,2 +

H
N
w
S
o
)
~
©
©

-0,2

Ebene 0/Phase 60

09 1 ow1l
o8+ /S ~ /7= 0 =

(O A 72 N
0,6 +
0,5+ | \

05 1 ———ee——  AClI
03+ T
02+ Ohne Stent
0,1 , —— Mit Stent

m/sec

1 2 3 4 '51 6 7 8 9

00 Ebene 3/Phase 60

08| Ohne Stent
07+ —— Mit Stent oW1
o6+ -\ A
0,5 +
04+
03t 1 ACI
0,2 +
011 e

m/sec

0,1 1 2 3 4 5 6 7 8

o

Diastolisch bleiben die Geschwindigkeiten zur Innenwand hin gleich. Ab der Querschnittsmitte bis zur
AuRenwand findet man um bis zu 0.11 m/sec erniedrigte Werte.

Ebene 2 /Phase 120
0,25
Ohne Stent
0.2 7 | —— Mit Stent oW1l
5015 | A
[0}
@
E 01+t [ |
\ | AC
0,05 +
0 : : : : : : : : ‘
1 2 3 4 5 7 8 9
Punkt
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Querschnitt 20 mm distal der Bifurkation: hinter dem Stent

60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE

PHASE

ohne Stent mit Stent

An der Innenwand (Ebene —4 bis -2) kommt es zu starken Geschwindigkeitserniedrigungen von bis zu
0.35 m/sec bei Maximalgeschwindigkeiten von bis zu 0.92 m/sec. Ab Querschnittsmitte (Ebene —1)
sind die Profile nahezu identisch. Auch diastolisch treten in diesem Bereich kleinere Schwankungen
auf.

Ebene -3/Phase 60

0,7
0,6+ ow1l
o5+ N s

04+

0,3 +

m/sec

02+
Ohne Stent

—— Mit Stent

0,1+

-0,1

Ebene -1/Phase 60

Ohne Stent
—— Mit Stent

1 2 3 4 5 6 7 8 9
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Querschnitt 25 mm distal der Bifurkation

PHASE = 60 DEGREE PHASE

60 DEGREE

ohne Stent mit Stent

An der Innenwand findet man im Stentmodell im Vergleich zum Leermodell wie im Querschnitt
20mm distal X, eine Abldsezone. Von der Querschnittsmitte bis zur Auenwand sind die Profile
identisch.

e Stromungsprofilein der Externa
Querschnitt 0 mm — 5 mm distal der Bifurkation
Durch Geschwindigkeitserniedrigungen an der Aul3enwand, die v.a. in Omm besonders stark

ausgepragt sind (s. unten), tritt die Abldsezone etwas deutlicher hervor.

Querschnitt 0 mm distal der Bifurkation

PHASE = 60 DEGREE - PHASE

60 DEGREE

ohne Stent mit Stent



PHASE =

120 DEGREE

ohne Stent

PHASE

Ebene -2 /Phase 60

0,4

m/sec

0,35 +
0,3 +
0,25 +
0,2 +
0,15 +
0,1+
0,05 +

Ohne Stent
—— Mit Stent

Ebene 0/Phase 60

0,7

0,5+
$0,4 -+
Y
£0,3 +

0,2+

01+

Ohne Stent
—— Mit Stent

7 8 9

Diastolisch ist dieser Unterschied geringer ausgepragt.

Ebene -4 /Phase 120

Ohne Stent 0
—— Mit Stent 0

Punkt
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Ebene -1/Phase 120
0,06

0,04 +
002+ _— A~ N 0 A

$-0,02 + 1 2
€
£-0,04
-0,06 +
-0,08 +
0,1+
-0,12

Ohne Stent

—— Mit Stent Oow?2

Punkt

Querschnitt 2.5 mm distal der Bifurkation

PHASE = 60 DEGREE PHASE 60 DEGREE
ohne Stent mit Stent

Querschnitt 5 mm distal der Bifurkation

PHASE = 60 DEGREE PHASF = B0 DEGREE

ohne Stent mit Stent
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Querschnitt 10 mm distal der Bifurkation

Ab hier finden sich wieder nahezu identische Geschwindigkeitsprofile.

60 DEGREE

PHASE

1

Zusammenfassung:

Das FluRverhdtnis ACI/ACE bleibt mit 70.9/29.1 im Vergleich zu 70.3/29.7 nahezu unverandert,
verschiebt sich jedoch zugunsten der Interna. Durch die Dehnung des Stents wird das Gefaldumen
erweitert und der Stromungswiderstand sinkt.

Unmittelbar proximal des Stents kommt es lediglich im Bereich der Abldsezone im Vergleich zum
Leermodell zu systolischen Geschwindigkeitserhthungen von bis zu 0.24 m/sec, wéhrend
diastolisch eine minimale Geschwindigkeitserniedrigung zu verzeichnen ist.

Im Stent selbst finden sich nur im Bereich der Abldsezone systolisch erhdhte Geschwindigkeiten
von bis zu 0.19 m/sec bei ansonsten normalen Stromungsprofil. Die Abldsezone ist jedoch auch
hier noch deutlich erkennbar. Der Stent beruhigt somit die Strdmung am Abgang der Interna. 10
mm innerhalb des Stent normalisiert sich das Profil wieder. Am Ende des Stents treten um 0.1
m/sec erhodhte Geschwindigkeiten auf.

5 mm und 10 mm distal des Stents sieht man im Bereich der Innenwand erniedrigte
Geschwindigkeiten, wahrend sonst keine Unterschiede zu verzeichnen sind.

Im Gegensatz zur Interna, wo im Bereich der Abldsezone erhdhte Geschwindigkeiten auftreten ist
in der Externa im Bereich von 0 mm bis 5 mm dista der Bifurkation die Abldsezone stérker
ausgepragt, d.h. die Geschwindigkeiten sind dort erniedrigt. Obwohl das FluRverhdtnis nur
geringfiigig zugunsten der Interna verschoben ist und sonst keine Anderungen in der Externa
auftreten, scheint die Ablosezone ein Bereich der Gefél3gabelung zu sein, in dem sich geringe

Anderungen der Stromung bemerkbar machen.
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5.1.2 A.carotis mit Stent Il

U ACI

ACC |
) ACE

Die obige Skizze zeigt ein Karotismodell mit Schneider Wallstent ( 6 / 25 (auf 15mm gekilrzt) ), der
von der A.carotisinterna kommend in den Bulbus der A.carotis ragt und dabei vollstandig den Abgang
der A.carotis externa Uberbriickt.

5.1.2.1 FluRverhéltnis ACl zu ACE 75 zu 25
Das FluRverh@tnis ACI/ACE verschiebt sich von 70.3/29.7 auf 75.1/24.9.

Im Anschlu3 wurde das FluRverhdtnis wieder auf 70/30 korrigiert und das Modell nochmals
vermessen.

e Stémungsprofilein der Communis

Querschnitt 15 mm proximal der Bifurkation

Der Stent befindet sich distal des Querschnitts. Man mif3t identische Flul3profile.

PHASE = B0 DEGREE PHASE = B0 DEGREE

ohne Stent mit Stent
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e Stromungsprofilein der Interna

Der Stent endet 10 mm distal der Bifurkation. Wie im Modell unter 5.1.1. konnte auch in diesem
Model aufgrund des engen Maschendrahtgitters nur eingeschrankt mit Laser gemessen werden.
Fehlmessungen werden mit einem Kreis gekennzeichnet.

Querschnitt 0 mm distal der Bifurkation

Aufgrund zahlreicher Fehlmessungen konnte nur Ebene 4 (direkt an der AufRenwand ) zur Auswertung
herangezogen werden. Hier treten im Stentmodell deutlich erhdhte Geschwindigkeiten auf.

Ebene 4 /Phase 60
0,25

Ohne Stent

—— Mit Stent Oow1l

0,2 +

0,15 +

m/sec

0,1+

0,05 +

-0,05

PHASE = 60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent

In den ersten drel Ebenen sind keine Aussagen moglich. In der Querschnittsmitte sind die
Geschwindigkeiten im Stent um bis zu 0.35 m/sec bei einer Maximalgeschwindigkeit von 0.84m/sec
erhoht. Diestrifft auch fir die diastolischen Messungen zu.
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Ebene 0/Phase 60

0,9
0.8 +
07+ ow1l

o6+ /N /' "

051 A

04 T e

0s | e AC|
02 1 Ohne Stent
01+ —— Mit Stent

m/sec

1 2 3 4 5 6 7 8 9

Ebene 3/Phase 60
0,3

Ohne Stent ow1l

—— Mit Stent

0,25 +

0,2 +

0,15 +

m/sec

0,1+

0,05 +

-0,05

Auch zur Aulenwand hin bleiben diese Geschwindigkeitserhthungen deutlich bestehen, so dal3 in
diesem Bereich die typische Sesselform der Profile verloren geht.
Diastolisch zeigt sich das gleiche Bild mit Geschwindigkeitserh6hungen an der Aul3enwand.

Querschnitt 5 mm distal der Bifurkation

PHASE = 120 DEGREE PHASE = 120 DEGREE

ohne Stent mit Stent
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Die Geschwindigkeitsprofile sind tber den ganzen Querschnitt hinweg stark erhoht. Man erkennt dies
v.a. im zentralen Bereich des Querschnitts, wahrend die Geschwindigkeiten direkt am Rand schwer zu
beurteilen sind.

Zur AuBenwand hin wird dieser Effekt schwécher, die typische Sesselform bildet sich jedoch auch

hier nicht aus.

1,2

Ebene -2 /Phase 60

m/sec
o
(2}
}

Ohne Stent
—— Mit Stent

—— ACI

Ebene 0/Phase 60

09+
08+
07+
061
05+
04+
03+
02
01

m/sec

Ohne Stent
—— Mit Stent

— ACI

0,35

Ebene 3/Phase 60

0,3 +
0,25 +
0,2 +

m/sec

0,15 +
0,1+
0,05 +

Ohne Stent
—— Mit Stent

— ACI

-0,05

1 2 3 4 5 6 7 8 9

Punkt
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Querschnitt 10 mm distal der Bifurkation: direkt distal des Stents

PHASE = 60 DEGREE

PHASE = 120 DEGREE PHASE = 120 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Uber den ganzen Querschnitt hinweg sind die Randgeschwindigkeiten durchweg erniedrigt, wahrend
ale sonstigen Werte gleichmafdig erhéht sind. Diese Erhéhung nimmt zur Querschnittsmitte hin zu
und erreicht im Zentrum mit 0.41 m/sec bei einer Maximalgeschwindigkeit von 0.90 m/sec ihr
Maximum. Lediglich an der AufRenwand sind die Geschwindigkeiten im Stent erniedrigt. Insgesamt
erkennt man eine deutliche Abschwéachung der Sesselform in der Ablésezone.

Ebene -3/ Phase 60

Ohne Stent
—— Mit Stent
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Ebene 0/Phase 60

Ohne Stent
—— Mit Stent

1 2 3 4 5 6 7 8 9

Ebene 3/Phase 60

Ohne Stent
—— Mit Stent

PHASE = 60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Die Verschméerung des Fluf3profils wie im vorhergehenden Querschnitt mit randnah erniedrigten
Geschwindigkeiten ist nicht mehr sichtbar. Doch tritt auch hier zur Mitte hin eine konstante Erhéhung
und Begradigung der Profile auf, die nach auf3en hin abnimmt und direkt an der AufRenwand wieder
beobachtet werden kann.
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PHASE = 120 DEGREE ; PHASE

120 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Diastolisch sieht man zur Mitte hin eine Eindellung des FluRprofils.

Querschnitt 20 mm distal der Bifurkation

Bel insgesamt erhthten Geschwindigkeiten bleiben die Verdnderungen des vorherigen Querschnitts

erhalten.

Querschnitt 25 mm distal der Bifurkation

PHASE

60 DEGREE PHASF = RO NFGRFF

ohne Stent mit Stent

Im unteren linken Innenwandbereich kommt es zur starken Erhéhung der Geschwindigkeiten, wahrend
sich im restlichen Querschnitt die FluRgeschwindigkeiten wieder normalisiert haben.



e Stromungsprofilein der Externa: direkt distal des Stentsgitters

Querschnitt 0 mm distal der Bifurkation

PHASE = 120 DEGREE PHASE = 120 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Im Bereich der AuRenwand sind die Geschwindigkeiten um bis zu 041 m/sec bel
Maximal geschwindigkeiten von 0.60 m/sec erhoht. Diastolisch treten im Gegensatz zum Leermodell
keine Negativgeschwindigkeiten mehr in diesem Bereich auf.

Ebene -4/ Phase 60

Ohne Stent| || ..
—— Mit Stent
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Ebene -4 /Phase 120

gol o] ACE
s ]

-0,015 +

Ohne Stent 0

— Mit Stent 0 Oow2

-0,02 +

-0,025

Punkt

Ebene 0/Phase 60
0,7

0,6
o5+ [ 0 -/~ N g
§0’47 R

€0,3 1 —————— ACE

0,2

Ohne Stent| \\ || = \—r—t——t——
——Mit Stent

0,1

Ebene 0/Phase 120
0,06

0,04 +

0,02+ /
0 ‘ ‘ ‘ ‘

‘ BEEEREVARE ————— ACE

m/sec
P
N
w
N
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[}
~
[ee]

-0,02 +

004+ N N
Ohne Stent

—— Mit Stent Oow2

-0,06 +

-0,08

Punkt

Ab der Querschnittsmitte drehen sich die Verhdltnisse um und erreichen im Innenwandbereich ihr
Maximum. Hier ist der Abstand zum Gitter am geringsten und man mift
Geschwindigkeitserniedrigungen von bis zu 0.56 m/sec bei Maximalgeschwindigkeiten von
0.83m/sec. Direkt an der Innenwand ist diese Erniedrigung weniger stark ausgepragt. Es kommt also
Zu starken Geschwindigkeitsschwankungen in diesem Bereich, was man auch im Gesamtprofil
erkennt.
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Ebene 3/Phase 60
0,9

0,8 +
07+ /N A
0,6 +
0s | S
o4 1 o] ACE
0,3 + ‘

0,2 +
0,1+

m/sec

Ohne Stent
—— Mit Stent

0.1 1 2 3 4 5 6 7 8 (e}
f

Ebene 3/Phase 120
0,2

Ohne Stent

015 + —— Mit Stent ‘ ‘/‘\‘ ‘

0,1+

m/sec
>
0
m

0,05 +

-0,05

Punkt

Querschnitt 2.5 mm distal der Bifurkation

PHASE = 60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Im Prinzip ergibt sich das gleiche Bild wie im Querschnitt zuvor. Die Geschwindigkeitsveranderungen
sind jedoch nicht ganz so stark ausgepragt wie oben. Die gréfte Geschwindigkeitsdifferenz betragt an
der AufRenwand 0.38 m/sec bei einer Maximal geschwindigkeit von 0.65m/sec und an der Innenwand
0.53 m/sec bel einem Maximum von 0.89 m/sec.
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Querschnitt 5 mm distal der Bifurkation

Wie oben. An der AufRenwand sind die Geschwindigkeiten bis zu 0.32 m/sec bel einem Maximum von
0.68 m/sec erhoht, wahrend an der Innenwand Geschwindigkeitserniedrigungen von bis zu 0.40 m/sec
bei Maximalgeschwindigkeiten von bis 0.88 m/sec auftreten. Der Einflul des Gitters wird aso etwas
geringer, ist aber immer noch deutlich ausgepragt.

Querschnitt 10mm distal der Bifurkation

Wie oben. An der AuRenwand sind die Geschwindigkeiten bis zu 0.25 m/sec bel einem Maximum von
0.69 m/sec erhoht, wahrend an der Innenwand Geschwindigkeitserniedrigungen von bis zu 0.39 m/sec
bei Maximalgeschwindigkeiten von bis 0.87 m/sec auftreten. Der Einfluld des Gitters nimmt also
weiterhin ab, ist aber immer noch deutlich sichtbar.

PHASE = 60 DEGREE PHASE

60 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Querschnitt 15 mm distal der Bifurkation

Wie oben

PHASF = B0 DNFGREE PHASE = 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent
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Querschnitt 20 mm distal der Bifurkation

An der AufRenwand normalisiert sich das Fluf3profil wieder, wahrend an der Innenwand immer noch
zu niedrige Geschwindigkeiten auftreten. Diastolisch sind mitunter negative Geschwindigkeiten zu
verzeichnen.

PHASE = 60 DEGREE PHASE = B0 DEGREE

PHASE = 120 DEGREE PHASE = 120 DEGREE
ohne Stent mit Stent
Zusammenfassung:

1. Das Fluverhdtnis ACI/ACE verschiebt sich von 70.3/29.7 auf 75.1/24.9. Die im Vergleich zu
Stent | (Abschnitt 5.1.1.) groRere Anderung dieses Verhdltnisses ist auf ein engeres
Maschendrahtgitter dieses Stentmodells zurtickzuf Ghren.

2. Im Stent selbst sind die Geschwindigkeiten — soweit dies mef3dbar war — um bis zu 0.35 m/sec bei
einer Maximalgeschwindigkeit von 0.84 m/sec erhoht. Die Randwerte lief3en sich nicht beurteilen.
Auch im Bereich der Abldsezone kommt es systolisch sowie auch diastolisch zu
Geschwindigkeitserhbhungen, so dald die typische Sesselform der Profile in diesem Bereich
verloren geht.
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3. Direkt distal des Stents sind die Randgeschwindigkeiten erniedrigt. Im Innenbereich ist die
Stromung beschleunigt und die Abldsezone deutlich schwécher ausgepragt. Auch 5 mm bzw. 10
mm distal des Stents sind die Profile noch deutlich verandert. Erst 15 mm distal des Stents scheint
sich die Stromung wieder zu beruhigen.

4. In der Externa kommt es zu erheblichen Stérungen, die selbst 20 mm distal des Stents noch
deutlich erkennbar sind. Im gesamten Bereich der Ablosezone kommt es zu starken
Geschwindigkeitserhbhungen von bis zu 0.41 m/sec. Diastolisch treten im Vergleich zum
Leermodell keine negativen Geschwindigkeiten mehr auf. Die Abldsezone ist hier nicht mehr zu
erkennen.

Im Bereich der Innenwand kommt es zum gegenteiligen Effekt. Hier, wo normalerweise hohe Ge-
schwindigkeiten auftreten, kommt es zu starken Geschwindigkeitsabféllen bis zu 0.56 m/sec.
Ebenso sind starke Geschwindigkeitschwankungen zu verzeichnen.

5.1.2.2 FluRverhéaltnis ACl zu ACE 70 zu 30

Im Anschlul® an die in 5.1.2.1. vorgenommene Messung wurde der Volumenstrom wieder auf 70/30
reguliert und die beiden Messungen dieses Modells miteinander verglichen. Auf einen Vergleich mit
dem Leermodell soll hier verzichtet werden. Die Fragestellung ist, wie sich die Anderung des
FluRverhaltnisses auf die Geschwindigkeitsprofile auswirkt. Wie schon oben erwéhnt, traten auch hier
einige Fehlmessungen auf, so dal3 nicht alle Querschnitte eindeutig beurteilt werden konnten.

e Stromungsprofilein der Communis

Hier zeigen sich nahezu identische Fluf3profile.

PHASE = 60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE
70/30 75/25
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e Stromungsprofilein der Interna

Querschnitt 0 mm distal der Bifurkation

Ebene 4 /Phase 60
0,25

02l 70/30 oW1l

——75/25

0,15 +

0,1+

m/sec

0,05 +

-0,05

Punkt

05 Ebene -2 /Phase 120

0,45 +
04l 70/30 ow1l

0,35 + —75/25) |

0,3+
02 | 1 ACI
e ]
0,15 +
o1t /NNl N
0,05

m/sec

i
S

A

IS

n -
o)

N

0

o

-0,05

Punkt

Dies sind die beiden einzigen auswertbaren Graphen dieses Querschnitts. Zum einen direkt an der
Aulenwand in der Systole, zum anderen in Ebene 1 in der Diastole.

Bei einem Maximum von 0.22 m/sec betrégt die grofte Differenz der beiden Kurven systolisch 0.11
m/sec, in der Diastole 0.08 m/sec bei einem Maximum von 0,21 m/sec.

Querschnitt 2.5 mm distal der Bifurkation

PHASE = 60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE
70/30 75/25
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Trotz einiger Fehlmessungen zeigen die Graphiken tendenziell den gleichen Kurvenverlauf in der
Systole. Linksseitig treten im korrigierten Modell héhere Geschwindigkeiten auf.

Ebene 2/Phase 60

70/30
—75/25

Das gleiche Bild zeigt sich diastolisch, wobei links wieder etwas erhthte Geschwindigkeiten auftreten.

Querschnitt 5 mm distal der Bifurkation

Systolisch wie diastolisch zeigt sich das gleiche Bild. Die Geschwindigkeiten sind im korrigierten
Modell konstant erniedrigt. Der Kurvenverlauf ist kongruent.

Ebene 1/Phase 60
0,8
071 70/30
0,6 + O ——75/25
9 05T O
v 0,4+
E 03+
02+
0,1+
0 :
3 4 5 6 7 8 9
Punkt
Ebene -2 /Phase 120
0,35
0,3 70/30
0.25 —75/25
g 0,2+
@
£0,15
0,1
0,05
0 :
3 4 5 6 7 8 9
Punkt
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Ebene 0/Phase 120
0,3
70/30 oW1
0,25 —78i25) || T
o2+ /T [
3
v 0,15 [ |
€ ! ] ACI
0,1
o0s+// N\ T
0 :
1 2 3 4 5 6 7 8 9
Punkt

Querschnitt 10 mm distal der Bifurkation: direkt distal des Stents

60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE
70/30 75/25

o
X
>
W
m
i

Ebene 1/Phase 60

0,9 +
08 + ow1l
o7+ 4/ 0~ T X

g0oT A

»n 0,5+

E

0,4 + e

0a ——————— ACI
' 70/30
021 — 75250 N\ || N
01+

1 2 3 4 5 6 7 8 9

Wie aus den Graphen ersichtlich ist, sind die Geschwindigkeitsprofile im korrigierten Modell bei fast
identischen Kurvenverlaufen systolisch sowie diastolisch nur geringgradig erniedrigt. Die grofte
Differenz betréagt 0.15 m/sec in Ebene 1 Punkt 5.
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Querschnitt 15 mm bis 25 mm distal der Bifurkation

Auch hier ergibt sich das gleiche Bild wie in Querschnitt 10 mm. Im 70/30-Modell sind die
Geschwindigkeiten minimal erniedrigt, aber der Kurvenverlauf ist identisch zum 75/25-Modell.

e Stromungsprofilein der Externa

Querschnitt 0 mm distal der Bifurkation: direkt distal des Stents

PHASE

120 DEGREE

PHASE

= 120 DEGREE
75125

0,7

Ebene -2 /Phase 60

m/sec

0,6 +

0,5+

0,3 +
0,2 +

0,1+

70/30
— 75125

8 9




Ebene 0/Phase 60

70/30
—75/25

w
IS
3
o
~
©
©

Ebene 3/Phase 60

70/30
——75/25

=

Die Geschwindigkeitsprofile zeigen wie in der Interna fast identische Kurvenverlaufe. Im Bereich der
Innenwand weichen die Kurven aufgrund der starken Geschwindigkeitsschwankungen jedoch
voneinander ab.
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0,009

Ebene -4 / Phase 120
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Ebene 4 /Phase 120

70/30
——75/25

m/sec
o
o
o
o (&3]

V.a diastolisch macht sich der grofere Volumenflu in um bis zu 0.05 m/sec hoheren
Geschwindigkeiten im 70/30-Modell bemerkbar, wo hingegen im 75/25-Modell sogar negative
Geschwindigkeitswerte auftreten.

Querschnitte 2.5 — 20 mm distal der Bifurkation

Querschnitt 5 mm distal Xq

PHASE = 60 DEGREE PHASE 60 DEGREE

Querschnitt 20 mm distal Xq

PHASE = 60 DEGREE PHASE = B0 DEGREE
70/30 75125
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Auch 20 mm distal des Stents verandert sich das in Querschnitt Omm distal der Bifurkation
beschriebene Bild der Strémungsprofile nicht wesentlich. Systolisch gleichen sich auch im Bereich der
Innenwand die Kurven nahezu an. Diastolisch bleibt der oben beschriebene Zustand jedoch
unverandert bestehen.

e Zusammenfassung:

1. DasVolumenstromverhaltnis wurde von 75.1/24.9 auf 70.3/29.7 reguliert.

2. Im Stent selbst zeigten die auswertbaren Kurven tendenziell den gleichen Kurvenverlauf. Im
70/30-Modell waren die Geschwindigkeiten systolisch zum Teil bis zu 0.11 m/sec, diastolisch bis
zu 0.08 m/sec erniedrigt. Viele Fehimessungen erschwerten jedoch die Auswertung.

3. Direkt distal des Stents sind die Geschwindigkeitsprofile im korrigierten Modell bei fast
identischen Kurvenverlaufen systolisch sowie diastolisch nur geringgradig erniedrigt. Mit
zunehmender Entfernung zum Stent gleichen sich die Graphen immer weiter an.

4. Auch in der Externa zeigen die Graphen nahezu identische Kurvenverlaufe. Im Bereich der
Innenwand weichen die Profile aufgrund der starken Geschwindigkeitsschwankungen - durch das
Stentgitter verursacht - jedoch voneinander ab. V.a diastolisch macht sich der groflkere
Volumenfluf3 in um bis zu 0.05 m/sec groRReren Geschwindigkeiten im 70/30-Modell bemerkbar,
wohingegen im 75/25-Modell negative Geschwindigkeitswerte auftreten. Auch 20 mm distal des
Stents andert sich dieses Bild nicht wesentlich. Systolisch gleichen sich hier auch die Profile im
Bereich der Innenwand an.

5. Durch die Verschiebung des FluRverhaltnisses zugunsten der Externa kommt es dort zu leichten
Geschwindigkeitserhdhungen, wahrend die Geschwindigkeiten in der Interna zurtickgehen. Auf
die Form der Profile und somit auf das Stromungsverhalten des Fluids scheint die Verschiebung
des Flul3verhaltnisses keinen Einflufd zu haben.
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5.1.3 A.carotis mit Stent Il

ACI

ACC O ‘:::::::::'

ACE

In der obigen Skizze ist das Karotismodell mit Stent 111 (Schneider Wallstent: [ 9 mm / 22mm
(Orginalange) ) dargestellt, der von der ACC kommend in die ACI ragt.

e Stromungsprofilein der Communis:
Das FluRRverhéltnis ACI/ACE verschiebt sich von 70.3/ 29.7 im Leermodell auf 72.4/ 27.6.

15 mm proximal der Bifurkation: im Stent.

PHASE = 60 DEGREE PHASE = 60 DEGRFE

ohne Stent mit Stent

Systolisch ergeben sich wandnah vereinzelt geringe Geschwindigkeitserniedrigungen von bis zu 0.15
m/sec bei einer Maximal geschwindigkeit von 0.876 m/sec.

Ebene -4 /Phase 60

0.9 T
08+ Ohne Stent ow1
07 1 —— Mit Stent -

061
051
041
031
02+
01+

nm se(

011
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Zwischen Mef3punkt zwei und acht — ca. 1.2 mm von beiden Seiten der Wand entfernt— finden sich
nahezu identische Geschwindigkeiten.

nm sec

0,9 T
0,8 +
0,7 +
0,6 +
05 +
04 +
0,3 +
0,2 +
0,1 +

Ebene 0/Phase 60

Ohne Stent
—— Mit Stent

5 6
Punkt

7 8 9

Diastolisch sient man ebenfalls v.a. wandnah Geschwindigkeitserniedrigungen von bis zu 0.20 m/sec
bei einer Maximal geschwindigkeit von 0.286 m/sec.

n sec

0,025 1

0,02 +

0,015 +

0,01 +

0,005 +

Ebene -4 /Phase 120

Ohne Stent 0
—— Mit Stent 0

-0,005 -

Punkt

Ebene 0/Phase 120

0,35

n sec

0,3 +
0,25 +
0,2 +

0,1+

0,05 +

Ohne Stent
—— Mit Stent

5
Punkt

M

| ACC
M

. ACC

Zum Zentrum hin erkennt man eine konstante Erniedrigung zw. 0.02 und 0.03 m/s. Durch das
Maschendrahtgitter des Stents werden die randstandigen Geschwindigkeitswerte zum Teil erheblich

erniedrigt, wahrend zum Zentrum hin kaum Stérungen erkennbar sind.
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e Stromungsprofilein der Interna:

Querschnitt 0 mm distal der Bifurkation

PHASE = 60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent

An der Innenwand sind in der Systole bis auf wandnahe Geschwindigkeitserniedrigungen von 0.20
m/sec bei Maxima von 0.69 m/sec keine Veranderungen erkennbar.

Ebene -4 /Phase 60
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Punkt
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Von der Mitte des Querschnitts bis zur AuRenwand — hier sieht man im Leermodell den Beginn der
~Ablésezone" - sieht man im Stentmodell um bis zu 0.27 m/sec erhthte Geschwindigkeiten .

-0,1

Ebene 1/Phase 60
0,9
0,8 + Ohne Stent
0,7 + —— Mit Stent
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g 0,5+
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Punkt
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0,6
o 0,5
o 04 1
v \
0,3
0,2
011 /’—/\
0 - } : : : : : : }

In der Diastole zeigt sich innenwandnah das gleiche Bild, wahrend es in Richtung AufRenwand gehend
in der Gefalmitte sogar zu negativen Geschwindigkeitswerten von bis zu —0.03 m/sec kommt, d.h.
hier tritt die Ablsung der Stromung stérker zum Vorschein alsim Leermodell:

0,07

n sec

-0,04

Ebene 2 /Phase 120
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0,05 +
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0,03 +
0,02 +
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9
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Punkt
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Querschnitt 2.5 mm distal der Bifurkation

Im Vergleich zum vorhergehenden Querschnitt sind die Geschwindigkeitserhbhungen an der
Aulenwand geringer ausgepragt bzw. nicht vorhanden. Lediglich in der Mitte des Querschnitts sieht
man eine geringe Geschwindigkeitserhéhung im Stentmodell. Diastolisch zeigen sich dhnliche Profile.

PHASE = 60 DEGREE PHASE 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Querschnitt 5 mm distal der Bifurkation

PHASE = 80 DEGREE PHASE = 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Systolisch sind keine Verdnderungen erkennbar. Diastolisch kommt es lediglich an der Aulienwand zu
einem Geschwindigkeitsabfall im Stent.
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Querschnitt 10 mm distal der Bifurkation:

Direkt am Ende des Stents sieht man wandnah geringgradige Geschwindigkeitsveranderungen, die
sich diastolisch stérker bemerkbar machen al's systolisch.

I
1}

PHASE 60 DEGREE PHASE 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Querschnitt 15 mm distal der Bifurkation: 5mm distal des Stents

60 DEGREE

PHASE = 60 DEGREE PHASE

ohne Stent mit Stent

Direkt an der Innenwand mif3t man im Stentmodell um bis zu 0.27 m/sec erniedrigte
Geschwindigkeiten bei Maximalwerten von 0.96 m/sec. Zur Aulenwand hin gleichen sich die
Geschwindigkeiten an und sind direkt an der Aufenwand um bis zu 0.23 m/sec erhoht (Begradigung
des Modells durch den Stent ) .
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Ebene -3/ Phase 60
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Diastolisch ist dieser Effekt nicht zu sehen. Man findet jedoch ene leichte Einsenkung des
Geschwindigkeitsprofils zur Mitte hin

Querschnitt 20 mm und 25 mm distal der Bifurkation:

Systolisch treten keinerlei Anderungen auf. Diastolisch sind die Profile im Stentmodell etwas stérker
eingesunken.

Querschnitt 20mm distal Xq

PHASE = 60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent
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e Stromungsprofilein der Externa

Querschnitt 0 mm distal der Bifurkation: direkt distal des Maschendrahtgitters des Stents

PHASE = 120 DEGREE PHASE = 120 DEGREE
ohne Stent mit Stent
An der Aulfenwand — im Bereich der Abldsezone der Externa — sind die Geschwindigkeiten im

Stentmodell systolisch sowie diastolisch gleichmalig erhoht. Diastolisch sind noch negative
Geschwindigkeitswerte zu erkennen.

Ebene -3 /Phase 60
0,9

0,8 +
Ohne Stent
0,7 T T
—— Mit Stent
0,6
0,5 +

ol ——— o=

03l .
0,2 1

01+ —
0 : : : : : : : OoW?2

0.1 1 2 3 4 5 6 7 8 (o]
f

nm se(

75



Ebene -3/Phase 120
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Punkt

ow2

In der Mitte des Querschnitts gleichen sich die Profile in der Systole an, wahrend diastolisch noch
deutliche Unterschiede zu sehen sind
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Zur Innenwand hin — hier ist der Abstand zum Stent am geringsten — macht sich die Stérung des
Gitters massiv bemerkbar. Bei starken Schwankungen der Geschwindigkeiten um bis 0.82 m/sec bel

M aximal geschwindigkeiten von 0.90 m/sec treten hier negative Werte auf .
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PHASE = 120 DEGREE PHASE = 120 DEGREE

ohne Stent mit Stent

An der AufRenwand mif3t man eine gleichméafdige Geschwindigkeitserhdhung von bis zu 0.1 m/sec im
Stentmodell, die zur Mitte hin verschwindet. In Richtung Innenwand macht sich der Einfluf3 des Stents
—wenn auch im Vergleich zum vorherigen Querschnitt abgeschwéacht — wieder deutlich bemerkbar. Es
kommt zu starken Geschwindigkeitsschwankungen von bis zu 0.66 m/sec bei Maxima von 0.89m/sec.
Systolisch, sowie diastolisch sind also die Geschwindigkeiten im Stentmodell an der AufRenwand
leicht erhoht, wahrend sie an der Innenwand stark erniedrigt sind.
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Querschnitt 5 mm distal der Bifurkation.

PHASE = 60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Hier ergibt sich das gleiche Bild wie im Querschnitt zuvor. Lediglich an der Innenwand nimmt der
systolische Einfluf? des Stents ab. Die Spitzen der Geschwindigkeitsschwankungen fallen im Schnitt
geringer aus als zuvor bel einem Spitzenwert von 0.62 m/sec und einer Maximal geschwindigkeit von
0.88 m/sec. Auch zeigt sich in der Diastole innenwandnah noch ein deutlicher Einfluld des Stents mit
Schwankungen von bis zu 0.10 m/sec bei Maxima von 0.138 m/sec.

Querschnitt 10 mm distal der Bifurkation

60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE

PHASE

1

ohne Stent mit Stent

Der Einfluf3 des Stents nimmt weiterhin ab, ist aber systolisch sowie diastolisch noch deutlich sichtbar.
V.a an der Innenwand ist eine deutliche Beruhigung der Geschwindigkeit zu erkennen. Die grofide
Schwankung betragt systolisch 0.32 m/sec bei eéinem Maximum von 0.76 m/sec und diastolisch 0.06
m/sec bel einem Maximum von 0.09 m/sec. An der AuRRenwand treten keine Verdanderungen im
Vergleich zu den beiden vorherigen Querschnitten auf.

78



Querschnitt 15 mm und 20 mm distal der Bifurkation

Querschnitt 20 mm distal der Bifurkation

PHASE = 60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE

An der AuRenwand ist ab 15 mm kein deutlicher Einflufd mehr erkennbar. Innenwandnah zeigen sich
sowohl diastolisch, als auch systolisch noch geringe Geschwindigkeitserniedrigungen, die von 15 mm
nach 20 mm geringer werden, jedoch auch bei 20 mm noch erkennbar sind.

Zusammenfassung:

1

Das FluRverhdltnis ACI/ACE verschiebt sich von 70.3/29.7 im Leermodell auf 72.4/27.6. Das
Maschendrahtgitter des Stents erhéht den Stromungswiderstand am Abgang der Externa, wodurch
der Fuf3 durch die Externa erniedrigt und durch die Interna erhoht wird. Der Stent wirkt hier wie
ein grobmaschiges Sieb.

Im Stent (15 mm proximal bis 10 mm distal der Bifurkation in der Interna) selbst sieht man
lediglich an den unmittelbar wandnahen Mef3punkten Geschwindigkeitserniedrigungen von bis zu
0.20 m/sec . Ebenso treten im Bereich der Abldsezone ( 0 mm bis 2.5 mm distal der Bifurkation)
systolisch  Geschwindigkeitserhbhungen von bis zu 0.27m/sec auf, wahrend diastolisch
geringgradig negative Geschwindigkeitswerte von bis zu -0.03 m/sec gemessen werden. Die
»Abldsezone" ist jedoch noch deutlich ausgepréagt. Im Vergleich zum Leermodell wird diese in
kleine starke Abl6segebiete aufgeteilt (personliches Gesprach mit Prof. Liepsch).

5 mm distal des Stents kommt es an der Innenwand zu Geschwindigkeitserniedrigungen von bis
zu 0.27m/sec und an der Auf3enwand zu Geschwindigkeitserhthungen von bis zu 0.23 m/sec bei
einem ansonsten dhnlichen FluRprofil. 10 mm distal des Stents ist kein nennenswerter Unterschied
mehr erkennbar.

Am Abgang der Externa kommt es zu starken Stérungen durch den Stent. Im Bereich der
Innenwand mit normalerweise  hohen  Geschwindigkeiten kommt es zu starken
Geschwindigkeitsschwankungen von bis zu 0.82 m/sec bel Maximalgeschwindigkeiten von 0.90
m/sec, wobel auch negative Werte gemessen werden konnten. Im Bereich der Abldsezone finden
sich dagegen erhohte Geschwindigkeiten.

Auch 5 mm distal des Stentsist der Einflufd des Stents noch deutlich zu erkennen. Im Abstand von
10 mm treten an der AuRenwand im Bereich der Abldsezone keine Stérungen mehr auf und auch
an der Innenwand ist eine deutliche Beruhigung des Stromungsprofils erkennbar, wenngleich noch
in 20 mm Entfernung in diesem Bereich der Einfluf3 des Stents sichtbar ist.
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5.1.4 A.carotis mit Stent IV

U ACI

ACC [
0 ACE

Die obige Skizze zeigt das Karotismodell mit einem Schneider Wallstent (6/18), der von der ACI 2mm
in Bulbus zurtckragt.

Urspringlich wurde der Stent in der ACI plaziert. Nach Einbau des Models in den
Stromungskreislauf  verschob sich der Stent jedoch um ca. 2 mm in den Bulbus des Modélls zurtick.
Ein Durchmesser von 6 mm reicht also nicht aus, um den Stent bei den hier verwendeten Modell der
A.carotis sicher in der ACI zu plazieren. In Punkt 5.1.1. wurde deshalb ein Stent mit 7 mm
Durchmesser verwendet.

Wie in den oben beschriebenen Modellen traten auch hier einige Fehimessungen auf, die in den
Grafiken durch Kreise gekennzeichnet werden.

Das FluRverhdltnis ACI/ACE verschiebt sich von 70.3/29.7 im Leermodell auf 71.3/28.7 im
Stentmodell.

e Stréomungsprofilein der Communis:
Querschnitt 15 mm proximal der Bifurkation

Wie in den vorangegangenen Modellen mif3t man auch hier identische Fluf3profile. Der Stent befindet
sich distal des Querschnitts.

e Strémungsprofilein der Interna:

Querschnitt 0 mm distal der Bifurkation: am proximalen Ende des Stents

PHASE = 60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent
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In der Eingangsebene zur Interna sind im Innenwandbereich (Ebene —4 bis —2) am linken Rand
Geschwindigkeitserniedrigungen von 0.29 m/sec bei enem Maximum von 0.57 m/sec in diesem Punkt
zu erkennen, was dadurch bedingt sein konnte, dald der Stent in diesem Bereich nicht direkt der
Gefal3wand anlag.

Ebene -2 /Phase 60
0,8
07 + ow1l
o6+ 7 = 1 A
0,5+
(8]
50,4 f \
Foat \ 1 ACI
027 Ohne Stent| N\ || = Nttt
017 — Mit Stent R
0 | | | : ‘ ‘ ; ; ‘
1 2 3 4 5 6 7 8 9
Punkt

Ab Ebene —1 steigen die Geschwindigkeiten im Stentmodell zur Auf3enwand hin an, so dai hier die
typische Eindellung der Geschwindigkeitsprofile verloren geht. Auch hier zeigen sich wie oben im
linken Randbereich niedrigere Geschwindigkeiten. Im Bereich der Abldsezone beobachtet man im
Vergleich zum Leermodel| stark erhthte Geschwindigkeiten, wie aus den Graphiken zu entnehmen ist.

Ebene 3 /Phase 60

0,35

Ohne Stent

— Mit Stent ow1l

0,3 +

0,25 +
0,2 +

0,15 +

m/sec

0,1+

0,05 +

-0,05

Diastolisch sind direkt an der Innenwand erniedrigte Geschwindigkeiten von bis zu 0.17 m/sec bel
einem Maximalwert von 0.24 m/sec erkennbar. Zur Querschnittsmitte hin gleichen sich die Profile
annahernd an, ab Ebene —1 geht die Sesselform eindeutig verloren, die Maximalgeschwindigkeiten
treten nicht am Rand, sondern in der Mitte der Profile auf.

120 DEGREE

PHASE = 120 DEGREE PHASE

ohne Stent mit Stent
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Ebene 0/Phase 120

0,2

0,18 + Ohne Stent ow1

0,16 + —MitStent |||

o4+ /L e
00,12 +
(5]

€008 1
0,06 +
ocoa+ /N T T
0,02 1 S

PHASE = 60 DEGREE PHASF = 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Von der Innenwand bis zur Querschnittsmitte hin sind die Profile bis auf vereinzelte Fehlmessungen
gleichméldig um bis zu 0.11 m/sec erhoht.

Ebene -2 /Phase 60

0,9
0,8 +
074 ow1
o6+  /J/ 0~ 9 A
o5+ 4/~ v\ S
@

E04T o
03+ 1 ACI
0,2 + Ohne Stent
0,1+ —— Mit Stent

1 2 3 4 5 6 7 8 9

Ab der Querschnittsmitte sind die Geschwindigkeiten im Stent zur AuRenwand hin im Vergleich zum
Leermodell erhoht. Die Sesselform ist nicht vorhanden.
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Ebene 3 /Phase 60
0,35

Ohne Stent

— Mit Stent ow1l

0,3 +

0,25 +
0,2 +

m/sec

0,15 +

0,1+

0,05 +

-0,05

Die Geschwindigkeiten sind vor allem in der Mitte der Profile deutlich erhdht, zum Teil bis zu 0.40
m/sec bei Maximalgeschwindigkeiten von bis zu 0.62 m/sec in diesem Profil.

Diastolisch zeigen sich im Bereich der Innenwand um bis zu 0.04 m/sec leicht erniedrigte
Geschwindigkeiten. In Querschnittsmitte zeigt sich ein dhnliches Bild wie in der Systole. Wahrend im
Zentrum die Geschwindigkeiten erhoht sind, nehmen sie zum Rand hin ab. AulRenwandnah treten im
Stent kleinere Geschwindigkeiten auf alsim Leermodell.

Querschnitt 5 mm distal der Bifurkation

PHASE = 120 DEGREE PHASE = 120 DEGREE

ohne Stent mit Stent
Wie in den vorangehenden Querschnitten sind auch hier die Randgeschwindigkeiten erniedrigt,
wahrend im Zentrum erhthte Geschwindigkeiten auftreten. Im AuRenwandbereich fehlt die
Einddllung der Profile, wodurch deren typische Sesselform in diesem Bereich verschwindet.
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Diastolisch zeigt sich das gleiche Bild. In Ebene 3 und 4 (Aufenwand) sind die Geschwindigkeiten
Uber den gesamten Durchmesser hinweg erniedrigt, was auch schon im vorhergehenden Querschnitt
zu sehen war.

Querschnitt 10 mm distal der Bifurkation

- Ebene -3/Phase 60

Ohne Stent
—— Mit Stent

0,8 +

0,6 +

m/sec

041

0,2 +

-0,2

Zahlreiche Fehlmessungen erschweren die Interpretation der Ergebnisse. Systolisch finden sich an der
Innenwand &hnliche Profile, wéahrend zur Querschnittsmitte hin — wie schon in den vorhergehenden
Querschnitten — randstéandig niedrigere und im Zentrum um bis zu 0.40 m/sec hohere
Geschwindigkeiten auftreten alsim Leermodell.

Ebene 0/Phase 60

1,2

L ow1

o8+ /N S e
3
© 0,6 | |
E ‘ 1 ACI
04 +
02 Ohne Stent| \\ || N . .+

' —— Mit Stent

0 . . . . . . . . .

1 2 3 4 5 6 7 8 9
Punkt

An der Aulenwand (Ebene 3 und 4) sind die Geschwindigkeiten Uber die gesamten Durchmesser
hinweg erniedrigt.



Ebene 4 /Phase 60

Ohne Stent
—— Mit Stent

Bis zur Querschnittsmitte sind die diastolischen Profile (Ebene -4 bis —1) einander &hnlich. Im
Zentrum treten randsténdig wieder geringere und zentral wieder héhere Geschwindigkeiten auf. An
der AuRenwand (Ebene 3 und 4) sind die Profile tiber die gesamten Durchmesser hinweg erniedrigt.

U/Um

- N

PHASE = 120 DEGREE PHASF 120 DFGREE

ohne Stent mit Stent

Querschnitt 15 mm distal der Bifurkation

PHASE = 60 DEGREE PHASF = 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Direkt distal des Stents. Die Enden des Maschendrahtgeflechts des Stents ragen zum Teil ins
Gefa’lumen hinein und beeinflussen das Fluf3profil.

Innenwandnah (Ebene —4 und —3) treten im rechten Randbereich Stérungen von bis zu 0.45 m/sec bel
Maximavon 0.92 m/sec auf, die besonders deutlich in Ebene —3 zu erkennen sind.
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Ebene -3 /Phase 60

——Mit Stent

Ohne Stent

Zur Querschnittsmitte hin sind diese Stérungen linksseitig zu erkennen. Im Zentrum selbst sind die
Geschwindigkeiten um bis zu 0.54 m/sec bei Maximalgeschwindigkeiten von bis zu 1.18 m/sec stark

erhoéht.

Ebene -1/Phase 60

14

m/sec
o
o]

o
=2}

1,2 +

0,2 +

Ohne Stent
—— Mit Stent

8 9

Auch im AuRenwandbereich treten im Gegensatz zu den vorhergehenden Querschnitten erhohte
Geschwindigkeiten auf. Ebenso ist wieder eine Eindellung der Geschwindigkeitsprofile zu erkennen.
Dies spricht fur die Aushildung einer Abldsezone in diesem Bereich im Stentmodell.

0,5

m/sec

-0,05

Ebene 4 /Phase 60

0,45 +
04+
0,35 +
03+
0,25 +
02+
0,15 +
01+
0,05 +

Ohne Stent
—— Mit Stent

N
N
w T

IS
n -
(2]

Diastolisch kommt es innenwandnah (Ebene —4 bis —2) zu Geschwindigkeitserniedrigungen von bis zu
0.14 m/sec bei Maxima von 0.28 m/sec. Im Zentrum zeigt sich im Gegensatz zum Leermodell eine
verstarkte Eindellung der Profile. Im Bereich der AuRenwand gleichen sich die Profile anndhernd an.
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Querschnitt 20 mm distal der Bifurkation

60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE

PHASE

Il

ohne Stent mit Stent

Im Bereich der Innenwand sind die Geschwindigkeiten 5 mm proximal des Stents im Vergleich zum
Leermodell um bis zu 0.17 m/sec erniedrigt. Zur Gefé3mitte hin gleichen sich die Profile beider
Modelle wieder an. Ab der Querschnittsmitte bis zur AulRenwand hin sind die Geschwindigkeiten im
Stentmodell zwischen 0.16 und 0.26 m/sec gleichmaldig erhéht. Wie im Querschnitt 15 mm distal der
Bifurkation treten im rechten Wandbereich innenwandnah starke Stérungen von bis zu 0.45 m/sec bel
Maximavon bis zu 0.92 m/sec auf.

Diastolisch it derselbe Verlauf wie systolisch zu  beobachten:  innenwandnah
Geschwindigkeitserniedrigungen mit rechtsseitigen Stérungen, im Bereich der Aufenwand
Geschwindigkeitserhohungen.

Querschnitt 25 mm distal der Bifurkation

U/Um 2
Q 257
PHASE = 60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE
ohne Stent mit Stent

Im Vergleich zu 20 mm distal der Bifurkation sind die Geschwindigkeitserniedrigungen im Bereich
der Innenwand mit 8 m/sec schwécher ausgepragt. Die Stérung im rechtsseitigen Innenwandbereich ist
jedoch mit 0.44 m/sec immer noch deutlich ausgepragt. Von der Gefal3mitte bis zur AufRenwand hin
sind die Profile noch bis zu 0.30 m/sec gleichmaliig erhoht.

Von der Gefdl3mitte bis zur AuRenwand hin beobachtet man diastolisch die Angleichung der
Geschwindigkeitsprofile an das Leermodell. Im Bereich der Innenwand sind die Profile noch deutlich
erniedrigt.
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e Stromungsprofilein der Externa

Im Vergleich zu Punkt 5.1.1. ist in diesem Modell ein Teil des Abgangs der Externa durch den Stent
verdeckt.

Quer schnitt 0 mm distal der Bifurkation: direkt hinter dem Stent

PHASE = 60 DEGREE ° PHASF

80 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Von der Auenwand bis zur Querschnittsmitte (Ebene —1) sind die Profile um bis zu 0.18 m/sec bei
Maxima von bis zu 0.65 m/sec gleichmal3ig erhoht. Stérungen treten keine auf. Die Form der Profile
bleibt erhalten. Ab Ebene —1 kommt es zum Teil zu erheblichen Stérungen von bis zu 0.66 m/sec bel
Maxima von bis zu 0.83 m/sec in diesen Profilen. Ebenso treten starke Schwankungen der
Geschwindigkeiten auf.

Ebene -3/ Phase 60

Ohne Stent
—— Mit Stent

owz2
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Ebene 0/Phase 60

Ohne Stent| \\ || Nt
—— Mit Stent

0 | | | | | | | | | ow?2
1 2 3 4 5 6 7 8 9

Ebene 3/Phase 60
0,9
0,8 +
0,7 +
0,6 +
05+
0,4 +
03+
02+
01+

m/sec

Ohne Stent
—— Mit Stent

01 1 2 3 4 5 6 7 8 (e}
f

Diastolisch treten um 0.01 m/sec negativere Geschwindigkeitsmaximaim Bereich von der AulRenwand
bis hin zur Gefal3mitte auf. Die Profile unterliegen schwachen Schwankungen. Ab der Geféamitte
nehmen die Stérungen wieder zu und erreichen an der Innenwand ihr Maximum.

PHASE = 120 DEGREE PHASF

120 DEGREE

ohne Stent mit Stent
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Querschnitt 2.5 mm distal der Bifurkation

PHASE = 60 DEGREE PHASE = 60 DEGREE

ohne Stent mit Stent

Im Bereich der Abldsezone beruhigt sich Strémung sichtlich. Die Geschwindigkeiten im Stentmodell
sind nur noch bis zu 0.07 m/sec erhdht. Von der Gefé3mitte bis zur Innenwand hin nehmen die
Stérungen deutlich an Starke zu und betragen noch bis zu 0.38 m/sec bei Maxima von bis zu 0.89
m/sec. Die Schwankungen der Geschwindigkeiten sind deutlich abgeschwécht.

Ebene -2 /Phase 60

05
0,45 |
o4 /S "~ = N 0 A
0,35 |

g 037 L

Bo025 | [

E 0o 1 ACE
015 |
014
0,05 |

Ohne Stent| \. || = & N———
—— Mit Stent e

1 2 3 4 5 6 7 8 9

Ebene 3/Phase 60

09+ Ohne Stent
0.8 + —— Mit Stent

o
=
iR
Y]
w +
EN
n
»
N
)
o

Punkt

Diastolisch hingegen kommen im Bereich der Abldsezone zum Grofdteil positive Geschwindigkeiten
vor. Zur Innenwand hinist der Einflufd des Stents noch deutlich sichtbar.
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PHASE = 120 DEGREE PHASF = 120 DNFGREE

ohne Stent mit Stent

Ebene -3/Phase 120
0,03

002+ o~ T
0,01 + /\/\
0 ' I I I | | } /\ T R R R S R

oo b2 34 s 5" 9 | ACE
-0,02 +

-0,03 +
-0,04 +

m/sec

Ohne Stent
ow2

0,05 — Mit Stent
-0,06

Punkt

Ebene 3/Phase 120
0,2
0,18 + Ohne Stent
0,16 + ——Mit Stent ||| 0 A
0,14 1 —
0,12 1
01 1 ACE
0,08 1
o6+ /N ‘
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0.02 1 /\/—\
0 ‘ : ‘ : ] | : : ‘ Oow2

-0,02 1 2

m/sec

w
n
D

=z e 9
t 5 9

IS
[

Querschnitt 5 mm distal der Bifurkation

Der Einfluf3 des Stents nimmt weiterhin ab und betrégt bis zu 0.35 m/sec bei Maxima von bis zu 0.88
m/sec. Diastolisch ist noch immer ein deutlicher Einflufd zu sehen.

Querschnitt 10 mm distal der Bifurkation
Der EinfluR3 des Stents nimmt weiterhin ab und betragt bis zu 0.26 m/sec bei Maxima von bis zu 0.91

m/sec. Auch diastolisch ist eine Beruhigung der Strémung zu erkennen, wobel der Einfluf3 des Stents
noch deutlich sichtbar ist.
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Querschnitt 15 mm distal der Bifurkation

PHASF = B0

NFGREE

ohne Stent

PHASE =

m/sec

Ebene -3 /Phase 60
0,8

0,7 +
0,6 +
05 +
0,4 +
0,3 +
0,2 +
0,1+

Ohne Stent
—— Mit Stent

o1 1 2 3 4 5 6 7 8 9

m/sec

Ebene 0/Phase 60

0,9 +
0,8 +
0,7 +
0,6 +
0,5 +
0.4 +
0,3 +

0,2 +
0,1 ,

Ohne Stent
—— Mit Stent

6 7 8 9

0,8

Ebene 3/Phase 60

07+
06 +
05+
04+
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m/sec

Ohne Stent
—— Mit Stent
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Systolisch ist der Einfluf3 des Stents nur noch minimal. Auch diastolisch gleichen sich die Profile
immer mehr an, und der Einflul? des Stents kann ab hier vernachléssigt werden.

e Zusammenfassung:

1. Das FluRRverhdltnis ACI/ACE verschiebt sich von 70.3/29.7 im Leermodell auf 71.3/28.7 im
Stentmodell. Der in den Abgang der Externa ragende Stent erhéht den Stromungswiderstand zur
Externa, wodurch der Volumenfluf3 zugunsten der Interna verschoben wird.

2. Im Stent selbst sind im Bereich der Innenwand und an den seitlichen Randpunkten und hierbei

v.a. linksseitig die Geschwindigkeiten erniedrigt, wo hingegen zum Zentrum der jeweiligen
Querschnitte hin die Geschwindigkeiten erhoht sind. Der Grund hierfur konnte in dem zu kleinen
Durchmesser des Stents liegen, der nicht vollstandig der Wand anlag und somit den
Volumenstromguerschnitt durch die Interna verkleinerte. Die Geschwindigkeitserniedrigung an
der Innenwand ist im Eingangsbereich des Stents nur gering ausgepragt und erreicht 5 mm distal
der Bifurkation ihr Maximum. 10 mm distal der Bifurkation steigen die Geschwindigkeiten wieder
an.
Im Bereich der Ablosezone — von der Querschnittsmitte bis zur Aul3enwand — kommt es
systolisch zu Geschwindigkeitserhthungen. Die typische Sesselform der Profile geht verloren. Die
Maxima liegen nicht im Randbereich sondern in der Mitte der Profile. Diastolisch zeigt sich das
gleiche Bild. Direkt an der Aufenwand hingegen sind die Geschwindigkeiten diastolisch
erniedrigt. Der Stent beruhigt somit am Ubergang von der Communisin die Interna die Strémung.
Der an der AulRenwand in die Communis ragende Teil des Stents verursacht eine Erhéhung des
Stromungswiderstandes  in diesem Bereich. Dies konnte fir den diastolischen
Geschwindigkeitsabfall an der AuRenwand verantwortlich sein.

3. Direkt distal des Stents treten durch die zum Teil ins Geféllumen hineinragenden Enden des
Maschendrahtgeflechts starke Storungen der Stromungsprofile auf. Die Geschwindigkeiten sind
Uber den gesamten Querschnitt stark erhoht, die typische Sesselform tritt wieder deutlich zum
Vorschein.

Diastolisch kommt es innenwandnah zu deutlichen Geschwindigkeitserniedrigungen, wahrend
sich zur AulRenwand hin die Geschwindigkeiten normalisieren.

5 bzw. 10 mm distal des Stents sind die Stérungen des Stents noch deutlich zu sehen. Im Bereich
der Innenwand sind die Profile erniedrigt, zur AuRenwand erhoht. Vermutlich verandert der Stent
die Geometrie des Modells. Diastolisch normalisieren sich die Geschwindigkeitsprofile.

4. In der Externa kommt es v.a. direkt hinter dem Stent zu starken Stérungen der Strémung von bis
zu 0.66 m/sec mit starken Geschwindigkeitsschwankungen in diesem Bereich. Bis 10 mm distal
des Stents nimmt der Einfluld stetig ab und ist in 15 mm Entfernung nicht mehr zu erkennen. Im
Bereich der Abldsezone ist der Einflu® nur gering , die Profile sind gleichméfsig um bis zu 0.18
m/sec erhéht und in ihrer Form nicht verandert. In einer Entfernung von 5 mm hat sich die
Strémung in diesem Bereich sichtlich beruhigt.

Diastolisch sind die Geschwindigkeiten in der Abldsezone leicht erhoht, direkt hinter dem Stent
jedoch deutlich erniedrigt. Eine Beruhigung der Strémung tritt erst 10 mm distal des Stents ein.
Ab 15 mm ist der Einfluf des Stents zu vernachlassigen.
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5.2 Vergleich der Ultraschallmessungen mit und ohne Stent

Zur Vorgehensweise: es wurden in vier Querschnitten Messungen durchgefhrt. Eine Messung in der
Communis, zwel im Verlauf der Internaim Stent und eine distal davon. Bei jeder Messung wurde die
Spitze der Sonde mittels Laser genau im Zentrum des Querschnitts plaziert. Das eigentliche
Mef3volumen der Sonde befand sich dabel 5.2 mm distal der Spitze (siehe Abschnitt 4.2.) . Insgesamt
wurden funf Hullkurven je Querschnitt und Modell aufgezei chnet.

e Ermittelte Mef3daten

Folgende Tabellen enthalten die gemittelten Mef3daten der funf Einzelmessungen fur jedes Modell und
jeden Querschnitt mit den zugehdrigen Standardabwei chungen vom Mittelwert:

Average Peak Velocity

(cm/sec)
Querschnitt 5mm 5mm 10mm 20mm

proximal X, distal X, distal Xq distal Xq
Modell
A.carotis ohne Stent 31.6+08 28.2+08 328+12 40.67+x05
A.carotis mit Stent | 295+05 328+08 34+06 46.00+0
A.carotis mit Stent Il (75/25) 32.6+0.8 41+09 41 £0.6 47.80+1.0
A.carotis mit Stent Il (70/30) 33.8+0.8 37.4+08 41.6+05 44.20+0.8
A.carotis mit Stent Il| 326+05 28+06 374+10 43.00x0.6
A.carotis mit Stent IV 31.8+08 352+08 46.6+x22 43.60+x05

Maximum Peak Velocity

(cm/sec)
Querschnitt  5mm 5mm 10mm 20mm

proximal X, distal X, distal X, distal Xq
Modell
A.carotis ohne Stent 77.8+08 68.6+05 794+10 86.33+05
A.carotis mit Stent | 76.5+05 73.6+08 79.2+08 98.80+26
A.carotis mit Stent Il (75/25) 76.8+04 90+0.6 94+09 103.20+1.2
A.carotis mit Stent Il (70/30) 76.8+0.4 89.2+04 94.8+1.0 100.40%05
A.carotis mit Stent Il| 77.8+12 70.8+08 864+10 93.00+0.6
A.carotis mit Stent IV 80.6+05 788+12 101.6+15 107.60+1.0
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* Auswertung

10mm 20mm

15mm ik, AC I
ACC [ <

ACE

In den folgenden Graphen entspricht: Mef3punkt 1 = 15 mm proximal Xq
Mefjpunkt 2= 5 mmdistal X,
Mef3punkt 3 = 10 mm distal X,
Mefpunkt 4 = 20 mm distal X,

5.2.1 A.carotis mit Stent |

APV MPV
50 120
40 1 100 +
80 V%
5% 2 60
€ o0l €
520 ° a0
——— Ohne Stent 1 ——— Ohne Stent
10 + 20 4
Stent | Stent |
0 ‘ ‘ 0 ‘ ‘
1 2 3 4 1 2 3 4
MeRpunkt MefRpunkt

Das FluRverhaltnis ACI/ACE bleibt mit 70.9/29.1 im Vergleich zu 70.3/29.7 nahezu unveréndert.

In der Communis — proximal des Stents — treten keine Verdnderungen auf.

Im Stent sind die Durchschnittsgeschwindigkeiten um 16.3 % von 28.2 £ 0.8 cm/sec auf 32.8 £ 0.8
cm/sec, die Maximalgeschwindigkeiten um 7.3% von 68.6 + 0.5 cm/sec auf 73.6 + 0.8 crm/sec erhoht.
Direkt am Ende des Stents sind keine Unterschiede zum Leermodell erkennbar.

Distal des Stents sind APV und MPV wieder um 13.1% (5.3 cm/sec) bzw. 14.4% (12.4 cm/sec)
erhoht.

5.2.2 A.carotis mit Stent Il

Wie schon in Punkt 5.1.2. erwdhnt wurde verschiebt sich das FluRverhaltnis ACI/ACE von 70.3/29.7
im Leermodel| auf 75.1/24.9.

Im Anschlufd wurde das FluRRverhdtnis wieder auf 70/30 korrigiert und das Modell nochmals
vermessen und mit dem 75/25-Modell verglichen.
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5.2.2.1 FluRverhaltnis ACl zu ACE 75 zu 25

APV MPV
60 120
50 1 100
£ 30 T » 604
: :
20 ¢ — Ohne Stent 401 —— Ohne Stent
10 1 Stent Il (75/25) 20 1 Stent Il (75/25)
0 ‘ ‘ 0 ‘ :
1 2 3 4 1 2 3 4
MeRpunkt MefRpunkt

Das FluRRverhdtnis ACI/ACE verschiebt sich von 70.3/29.7 auf 75.1/24.9. In der Communis treten
keine Unterschiede auf. Im Stent selbst sind die Stromungsgeschwindigkeiten deutlich erhoht. Die
Durchschnittsgeschwindigkeit ist um 45.4% von 28.2 + 0.8 cm/sec auf 41.0 £ 0.9 cm/sec erhoht, die
Maximal geschwindigkeit um 31% von 68.6 + 0.5 auf 90.0 + 0.6 cm/sec.

Distal des Stents sind die Geschwindigkeitsunterschiede nicht mehr so deutlich ausgepragt, betragen
jedoch in einer Entfernung von 10 mm bzgl. der Durchschnittsgeschwindigkeiten immer noch 17.5%,
bei den Maximalgeschwindigkeiten 19.5 %.

5.2.2.2 FluRverhaltnis ACI zu ACE 70 zu 30

APV MPV
60 120
01 100 //
40 / 80 +
8 8
© 30 | ® 60 |
g g
20 ¢ Stent Il (75/25) 407 Stent Il (75/25)
10 1 Stent Il (70/30) 20 1 Stent Il (70/30)
0 ‘ ‘ 0 ‘ ‘
1 2 3 4 1 2 3 4
MeRpunkt Mefpunkt

Wie oben schon erwéhnt, wurde das Volumenstromverhéltnis wieder auf 70/30 reguliert und das
Modell nochmals vermessen. Hier werden die beiden Mef¥eihen dieses Modells miteinander
verglichen. Auf einen Vergleich mit dem Leermodell wird verzichtet. Die Fragestellung ist, wie sich
die Anderung des FluRverhaltnisses auf die Geschwindigkeitsparameter auswirkt:

Das Fluverhaltnis wurde von 75.1/24.9 auf 70/30 korrigiert. In der Communis — proximal des Stents -
treten keine Veranderungen auf. Im Stent ist die Durchschnittsgeschwindigkeit um 8.8% von 41.0 £
0.9 cm/sec auf 37.4 £+ 0.8 cm/sec erniedrigt. MPV bleibt unverandert. Direkt distal des Stents ist kein
Unterschied erkennbar. 10 mm distal des Stents bleibt die Durchschnittsgeschwindigkeit um 7.5%
erniedrigt. Die Maximalgeschwindigkeiten bleiben unverandert.
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5.2.3 A.carotis mit Stent Il
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Das FluRverhaltnis ACI/ACE verschiebt sich von 70.3/29.7 im Leermodell auf 72.4/27.6. Proxima
des Stents treten keinerlel Stérungen auf. Im Stent selbst treten keine Unterschiede im Vergleich zum
Leermodell auf. APV bleibt unveréndert, MPV ist um 2.2 cm/sec (3.2%) von 68.6 £ 0.5 cm/sec auf
70.8 + 0.8 cm/sec erhoht.

Direkt hinter dem Stent ist APV um bis zu 14.0 % von 32.8 + 1.2 cm/sec auf 37.4 + 1.0 cm/sec, MPV
um 8.8 % von 79.4 + 1.0 cm/sec auf 86.4 + 1.0 cm/sec erhoht.

Distal des Stents ist APV um bis zu 5.7 % von 40.6 + 0.5 cm/sec auf 43.0 = 0.6 cm/sec, MPV um
7.7% von 86.3 + 0.5 cm/sec auf 93.0 + 0.6 cm/sec erhoht.

5.2.4 A.carotis mit Stent IV
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Das FluRverhdltnis ACI/ACE verschiebt sich von 70.3/29.7 im Leermodell auf 71.3/28.7 im
Stentmodell. In der Communis sind trotz leicht erhdhter Parameter keine signifikanten Unterschiede
erkennbar. Im Stent steigt die Durchschnittsgeschwindigkeit um 42.1 % von 32.8 + 1.2 cm/sec auf
46.6 + 2.2 cm/sec stark an. Die MPV ist um 28 % von 79.4 £ 1.0 cm/sec auf 101.6 + 1.5 cm/sec
angestiegen.

Distal des Stents bleiben die Geschwindigkeiten erhdht, wenngleich nicht mehr so stark wie im Stent
selbst: APV um 7.2 %, MPV um 24.6 %.
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5.2.5 Zusammenfassung

1. Die geringsten Veranderungen im Vergleich zum Leermodell verursacht Stent I11, der von der
Communis kommend, die Externa tUberbriickend in die Interna ragt. Proximal des Stents und im
Stent selbst sind keinerlei Verdnderungen festzustellen. Erst am Ende des Stents und distal davon
sind die Durchschnitts- und Maximal geschwindigkeiten um bis zu 15 % erhoht.

2. Auch Stent I, der in der Interna plaziert ist, verursacht nur geringe Erhéhungen der Durchschnitts-
und Maximalgeschwindigkeiten im Stent und 10 mm distal davon.

3. Auffdlig starke Storungen der Geschwindigkeitsparameter finden sich in Stentmodell 11, der den
Abgang der Externa Uberdeckt. Im Stent sind die Durchschnittsgeschwindigkeiten bis zu 45%
erhoht. Distal des Stents beruhigen sich die Geschwindigkeiten wieder, sind aber in einer
Entfernung von 10mm immer noch um bis zu 19% erhoht. Nach Korrektur des FluRverhaltnisses
auf 70/30 sind im und distal des Stents die Durchschnittsgeschwindigkeiten um bis zu 8.8%
erniedrigt. Im Vergleich zum Leermodell sind die Stérungen immer noch aufféallig hoch.

4. Im Stent 1V, der in den Bulbus zurtickragt, kommt es ebenfals zu erheblichen Erhéhungen der

Geschwindigkeitswerte im Stent und distal davon.
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5.3 Zusammenfassung

Der EinfluR des jeweiligen Stents auf den BlutfluR ist abhéngig von der Positionierung und der Form
des Stents. Ein zu klein gewahlter Stent bleibt nicht an der gewiinschten Stelle und rutscht entweder in
den Bulbus zurtick bzw. wird nach krania verschoben. Eine solche Verlagerung des Stents kann zu
starken Stérungen der hdmodynamischen Fliel3eigenschaften des Blutes im Bereich der Karotisgabel
fuhren. Auch das Maschendrahtgitter des Stents selbst beeinflufd das FluRverhaltnis zwischen ACI
und ACE. Zum einen mul3 der Stent stabil genug sein, um das Lumen des Gefal3es offenzuhaten, zum
anderen darf das Gitter des Stent - v.a. bei der Uberbriickung von GefaRabzweigungen - nicht zu eng
sein, um einen ausreichenden Flul® im Tochtergefdd zu gewéhrleisten. In dieser Studie wurden
verschieden positionierte Stents der Firma Boston Scientific hinsichtlich ihres Einflusses auf das
Flieverhalten des Blutes an der Karotisgabel untersucht. Als Mef3methoden standen die Laser-
Doppler-Anemometrie, mit der das beriihrungslose Messen von Geschwindigkeiten méglich ist, und
die endoluminale Doppler-Sonographie zur Verfligung. Die Ergebnisse beider Methoden korrelierten

miteinander. FUr die einzelnen Modelle ergaben sich folgende Ergebnisse:

e Stent |

Bel einem Durchmesser von 7 mm bleibt Stent | auch nach Einbau des Modells in den
Strémungskreislauf an der gewiinschten Position in der ACI und hat somit keinen direkten Einflul3 auf
den Stromungswiderstand in der ACE. Das FluRverhdtnis ACI/ACE bleibt nahezu unverandert,
verschiebt sich jedoch minimal zugunsten der ACI. Dies kdnnte durch eine leichte Dehnung der ACI
durch den Stent bedingt sein.

Proximal des Stents treten keine Veranderungen auf. Am Eingang zur Interna, direkt am proximalen
Ende des Stents, kommt esim Vergleich zum Leermodell zur leichten Abschwéchung der Abldsezone,
wobel die typische Sesselform der Fluf3profile noch deutlich ausgepragt ist. Der Stent scheint den
Abgang zur Interna etwas zu begradigen. Im Stent selbst normalisiert sich das Fluf3profil wieder mit
leicht erhohten Geschwindigkeiten am distalen Ende. Distal des Stents treten bei normalen
FluBprofilen leicht erhthte Geschwindigkeiten auf. Dies ist mit der Verschiebung des
Flul3verhaltnisses zugunsten der ACI vereinbar.

In der Externatritt im Vergleich zur Interna die Abldsezone etwas stérker zum Vorschein, wobei sonst
keine Verdnderungen zu beobachten sind und das Flu3muster in der Externa ungestort bleibt.

Stent | nimmt bis auf minimale Veranderungen keinen EinfluR auf das FlieRverhalten des Blutes an
der Karotisgabel.
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« Stent !

Durch das enge Maschendrahtgitter dieses Stentmodells, das den Abgang zur Externa Uberdeckt, wird
der Stromungswiderstand zur Externa hin deutlich erhdht und das Flul3verhéltnis ACI/ACE deutlich
zugunsten der Interna verschoben. Dies bewirkt eine deutliche Erhéhung der Geschwindigkeiten im
Stent selbst mit einer Abschwéchung der Abldsezone im AulRenwandbereich der Interna. Direkt distal
des Stents sind im Innenwandbereich die Ablosezonen schwécher ausgepragt, die
Randgeschwindigkeiten erniedrigt und die zentralen Stromungsschichten beschleunigt. Auch 10 mm
distal des Stents sind die Profile noch deutlich veréndert. Erst 15 mm distal des Stents scheint sich die
Strémung wieder zu beruhigen.

In der Externa kommt es zu erheblichen Stérungen des FluBmusters, die selbst 20 mm distal des Stents
noch deutlich ausgeprégt sind. Im Bereich der Abldsezone mit normalerweise niedrigen
Geschwindigkeiten werden stark erhohte Geschwindigkeiten beobachtet. Diastolisch treten im
Vergleich zum Leermodell keine negativen Geschwindigkeiten auf. Im Bereich der Innenwand kommt
es zum gegenteiligen Effekt. Hier, wo normalerweise hohe Geschwindigkeiten auftreten, kommt es zu
starken Geschwindigkeitsabféallen. Ebenso sind starke Schwankungen der Geschwindigkeitswerte zu
verzeichnen.

Im Anschluf? wurde das FluRverhdltnis ACI/ACE wieder auf den Ausgangswert reguliert, um zu
untersuchen, welchen Einflufd eine mogliche Autoregulation des Kreislaufs auf das Flief3verhalten des
Blutes nimmt. Die Form der FluRprofile wurde durch diese Mal3nahme jedoch tendenziell nicht
verandert. Die Geschwindigkeitswerte nahmen in der Interna durchschnittlich etwas ab, wahrend diese
in der Externa durch den erhdhten Durchfluf3 leicht anstiegen.

Stent 11 beeinflu® zum einen durch seine Form und zum anderen durch seine Lage erheblich die
Flief3eigenschaften des Blutes an der Karotisgabel, was auch weiter distal noch deutlich zu erkennen
ist.

 Stent |1

Wie Stent Il Uberdeckt auch dieses Stentmodell den Abgang zur Externa. Durch das etwas
grobmaschigere Gitter bedingt, verschiebt sich das FluRverhdtnis jedoch weniger stark. Im Stent
selbst, der bereits in der ACC beginnt, sieht man wandnah Geschwindigkeitserniedrigungen. Im
Bereich der Interna bleibt die Ablésezone erhalten, auch wenn diese nicht ganz so stark ausgepragt ist
wie im Leermodell. Dieses Maodell bewirkt wie Stent | eine leichte Begradigung des Abgangs der

Interna. Dadurch wird die Abldsezone etwas abgeflacht und es entstehen wandnah mehrere kleine

100



Ablosegebiete. Sonst ist im Verlauf des Stents ein harmonisches Flief3verhalten zu beobachten. Dista
des Stents kommt es bei normalen Fluf3profilen zu leicht erhdhten Geschwindigkeiten, die auf die
Verschiebung des Flulverhdltnisses zurlckzufihren sind. Am Abgang der Externa kommt es zu
starken Storungen der Fluf3profile mit Auflésung der Abldsezone im Auf3enwandbereich und
Erniedrigung der Geschwindigkeiten im Innenwandbereich mit starken Schwankungen der
Geschwindigkeitswerte. Im Gegensatz zu Stent Il sind diese Stérungen jedoch weniger stark
ausgepragt und weiter distal in einer Entfernung von 20 mm fast nicht mehr zu erkennen.

Stent 111, der sich gut an die anatomischen Gegebenheiten der Karotisgabel anpald, beeinflufdt im
Bereich der Interna das harmonische Flief3verhalten des Blutes kaum. Im Bereich der Externa kommt

es zu erheblichen Stérungen, die jedoch weiter distal nicht mehr zu beobachten sind.

e StentlV

Stent IV mit einem Durchmesser von 6 mm verandert nach Einbau des Modells in den
Stromungskreislauf seine Position und rutscht um 2 mm nach distal in den Bulbus zurtick. Dies
bewirkt eine Erhthung des Stromungswiderstandes am Abgang der ACE mit Verschiebung des
FluRverhdtnis ACI/ACE zugunsten der ACI, die starker ausgepragt ist alsin Stent I. Im Stent selbst
sind die Geschwindigkeiten im Zentrum erhéht und im Wandbereich erniedrigt. Ursachlich hierfir
konnte der zu kleine Durchmesser des Stents sein, der nicht vollstéandig der Wand anlag und somit den
Querschnitt der Interna verkleinerte. An der Aul’enwand der Interna ragt ein Tell des Stents in den
Bulbus zurtick und bewirkt so den Verlust der typischen Form der Abldsezone in diesem Bereich.
Distal des Stents wird die Stromung durch die ins Lumen ragenden Enden des Stents gestort. An der
Innenwand der Externa kommt es durch das Uberstehende Ende des Stent ebenfalls zu starken
Storungen der Flufprofile. Im Bereich der AblGsezone ist der Einflul® gering und eher durch die
Verschiebung des Flul3verhaltnisses bedingt. Weiter distal ist der Einflul? des Stent zu vernachl&ssigen.
Stent 1V ist mit einem Durchmesser von 6 mm zu klein fir das verwendete Modell. Dies fihrt zur
Veranderung der gewlinschten Position im Modell mit der Folge, dal es zu deutlichen Stérungen der

Strémung kommt.
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6 Diskussion

Die perkutane trand uminale Angioplastie in Kombination mit der Implantation eines Stents stellt eine
alternative Therapie zur Karotisthrombendarterektomie bei Stenosen der A.carotis dar. Zid dieser
Studie war es, den Einsatz von Stents an der Karotishifurkation aus hdmodynamischer Sicht zu
untersuchen.

Wie unter Punkt 2 schon angedeutet, stellt die Untersuchung des Flie3verhaltens des Blutes ein
komplexes Aufgabenfeld dar. Im Gegensatz zu vielen rheologischen Experimenten, die unter idealen
Bedingungen im Labor durchgefihrt werden kénnen, sind hdmodynamische Untersuchungen des
menschlichen Gefél3systems durch die besonderen Flief3eigenschaften des Blutes, den Aufbau der
Arterien und die Pulsatiltét des Blutflusses erheblich erschwert und erfordern einen grof3en
experimentellen Aufwand (56, 95, 96, 100, 104, 105, 107, 131).

M ef3technik

Zur Sichtbarmachung der Stromungsverhaltnisse wurden zwei Mel3methoden eingesetzt: die Laser-
Doppler-Anemometrie und die endoluminale Doppler-Sonographie.

Die L aser-Doppler-Anemometrie ermoglicht das bertihrungslose Messen von
Teilchengeschwindigkeiten. Eine Voraussetzung zur Anwendung des Lasers ist die Transparenz des
zu untersuchenden Systems. In vivo ist die LDA-Technik in der A.carotis nicht einsetzbar. Sowohl das
Fluid, als auch die Modellwénde missen fur die Strahlen des Lasers durchgéngig sein. Zudem werden
Teilchen bendtigt, die zu einer Streuung des Laserlichts fuhren, schlupffrei im Fluid stromen kénnen
und die Viskositét des Fluids nicht verandern. Die im Experiment verwendeten TiO,-Teilchen erfullen
diese Eigenschaften (105). Das Verfahren besitzt ein sehr hohes rdumliches und zeitliches
Auflésungsvermdgen (Mefvolumen < 4.0 x 10 mm®, Mefzeit 1/100s), ist sehr genau justierbar und
unabhéngig von Temperaturschwankungen. Der entscheidende Vorteil dieser Technik besteht darin,
da weder die Stromung selbst, noch die Eigenbewegungen der Gefélwaéande beeinfluldt werden.
Komplexe Stromungsphanomene kénnen somit in transparenten, elastischen Modellen humaner
Geféide unter nahezu physiol ogischen Bedingungen untersuchen werden (102).

Als weiteres Melverfahren zur Stromungsuntersuchung wurde die Ultraschallsonde Flowire
(Cardiometrics, Inc.,Mountain View, Californien,USA) eingesetzt. Diese ermdglicht die endoluminale
Geschwindigkeitsmessung. Im Gegensatz zum Laser ist diese Technik auch in vivo einsetzbar. Die
klinische Anwendung liegt v.a. im Bereich der Koronargefalde (90, 91, 142, 143, 167, 168, 193). Erste
Erfahrungen mit der US-Sonde konnte Cramer (28) bei der Angioplastie peripherer Gefél3e gewinnen.
Dabei erwies sich die Methode als sehr sensibel in der Dokumentation eines weiten Spektrums von

Stenosen. In angiographisch nicht eindeutig gelagerten Féllen ist der Einsatz der Sonde als
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Entscheidungshilfe bel der Indikationsstellung zur PTA bzw. Re-PTA von Nutzen. Ein Nachteil des
Katheters liegt in der Storung der Stromung distal der Spitze, also im Mefdvolumen der Sonde. Im
Vergleich zu einem 3-Charr-Katheter betragt die Querschnittsflache des 0.018 inch (0.46 mm) starken
Flowire-Drahts jedoch nur 21 %, wodurch nur in einem sehr geringen Areal das Stromungsprofil distal
der Katheterspitze gestort wird (41). Dies wirkt sich wiederum auf die von der Sonde gemessenen
Geschwindigkeitswerte aus. Durch die Stérung der Stromungsprofile ergeben sich folglich
Abweichungen von den tatséchlichen Geschwindigkeiten. In einer Voruntersuchung zu dieser Studie
wurde der Einflul? der Sonde auf die Strémung untersucht (siehe Anhang B). Die Abbildungen 19 und
20 zeigen die Geschwindigkeitsverteilung in der A.carotis communis zum Zeitpunkt der Systole mit
und ohne Sonde 5.2 mm distal der Katheterspitze im Mef3volumen der Sonde:

Phase 60 Phase 60

Abb.19: Geschwindigkeitsprofil ohne und mit Flowire 5.2 mm distal der Katheterspitze
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ADbb.20: Geschwindigkeitsprofil in Mef3ebene -1 im Maximum der Systole

Trotz der maximalen Stérung des Stromungsprofils in Punkt E-1;P5 von 33.9 % im Maximum der
Systole und 48.5 % zu Beginn der Diastole (weitere Einzelheiten siehe Anhang B) durch die Sonde
selbst, entspricht die Hullkurve der Momentangeschwindigkeiten sehr gut dem tatsachlichen
Kurvenverlauf. Die Abweichung zu den tatséchlichen Maximal- und Durchschnittsgeschwindigkeiten
betragen ca. 15 % (siehe Anhang B).
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Diese Ergebnisse decken sich mit den Studien von Doucette et al. (41). Im Vergleich mit
elektromagnetischen Flulmessern zeigte der Dopplerfihrungsdraht im Experiment in Geféf3en bis zu
476 mm keinerlei Abweichungen. Bel einem Durchmesser von 7.94 mm wurde die
Fluf3geschwindigkeit abhangig vom Volumenstrom (< 922 ml/min) um bis zu 20% zu niedrig
angezeigt. In der vorgelegten Studie wurden bei einem Volumenstrom von 430 ml/min Gefél3modelle
mit einem maximalen Durchmesser von 6.6 mm verwendet.

Die Quadlitédt des Signals und die gemessenen Momentangeschwindigkeiten hangen entscheidend von
der exakten Positionierung der Sonde ab (41). Bei der Plazierung ist darauf zu achten, dal3 durch
Manipulation der Transducerspitze das optimale akustische Signal eingestellt wird. Dadurch wird die
Wahrscheinlichkeit erhéht die tatsachliche Spitzengeschwindgkeit mit dem Mefdvolumen zu erfassen.
Dies gilt vor dlem fir den Einsatz in vivo. In dieser Studie konnte durch die Transparenz des
gesamten Systems die Sonde immer exakt an derselben Stelle positioniert werden. Somit konnten in

jedem Modéll vergleichbare Messungen durchgefiihrt werden.

Eigenschaften desFluids

Stromt eine reale Fliissigkeit durch ein Rohr, dann ist die innere Reibung im Rohrinneren gréf3er alsin
der Nadhe der Wand. Werden dabei infolge der unterschiedlichen Geschwindigkeiten benachbarte
Flussigkeitsschichten parallel zueinander verschoben, so nennt man diese Stromung laminar (187).
Die schnellsten Geschwindigkeiten werden dabel im Zentrum, die kleinsten in den wandnahen
Schichten gemessen. Durch die Viskositét der Flussigkeit bedingt, neigen die wandnahen, langsamen
Schichten dazu, die Stromung zu verzogern, wahrend die zentralen Schichten die Strdmung zu
beschleunigen versuchen. Handelt es sich dabei um eine ideale, newton’sche Fliissigkeit, so ergeben

die Geschwindigkeitsvektoren der Fliissigkeitspartikel ein parabolisches Fluf3profil (103):

Abb.21: Fliedverhaten einer newton”schen Flissigkeit (88)
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Auch wenn der FHulR kurzzeitig gestort oder gestoppt wird, stellt sich das laminare Flief3verhalten
wieder ein (88, 89).

Blut hingegen ist eine Flissigkeit, die sich aus mehreren Komponenten zusammensetzt: Blutzellen,
Blutpléattchen und Blutplasma. Die verformbaren und zur Aggregation neigenden Erythrozyten
beeinflussen die Viskositét des Blutes stark. Niedrige Scherkréfte fihren zur Aggregation der Zellen
und somit zur Erhéhung der Viskositét, wahrend sich bei hohen Scherkréften die Erythrozyten in
Strémungsrichtung ausrichten und somit die Viskositét herabsetzten (88, 89, 103). Blut verhdt sich
bei hohen Scherraten dhnlich wie ein newton”sches Fluid. Bel niedrigen Scherraten hingegen weist es
ein nicht-newton’sches Flielverhalten auf (103). Liepsch und Kerber (88, 89) bezeichnen Blut daher
als eine nicht-newton”sche, viskoelastische Flissigkeit. V.a. bel pulsierender Stromung fuhrt dies zur
Abflachung der Stromungsprofile. Dabei steigen in den wandnahen Grenzschichten die
Geschwindigkeiten rasch an, wahrend sie im Zentrum konstant bleiben. Abbildung 22 zeigt die

unterschiedlichen Strdmungsmuster von newton”schen und nicht-newton”schen Flissigkeiten:

o)
S Abb.22: Stromungsprofile (103 )

® Newton’sches Fluid
@ Nicht-newton’sches Fluid (hier Blut)

4

Wie Voruntersuchungen (4) gezeigt haben, sind v.a im Bereich von Biegungen und
GeféaRverzweigungen die Stromungsstérungen in Form und Ausdehnung von den viskoel astischen und
strukturviskdsen Grundeigenschaften des Blutes abhangig. Ebenso beeinflussen die Protein- und
Fibrinogenkonzentrationen des Plasmas, die Temperatur und auch die Stromungsgeschwindigkeit des
Blutes dessen FlieRverhaten. Dies bedeutet, dal3 eine VersuchsflUssigkeit verwendet werden mul3,
deren Flief3verhalten dem von Blut angepaldt ist, um mdglichst physiologische Versuchsbedingungen
zu erhalten. Andererseits soll das Fluid fir die Simulation im Stromungskreislauf geeignet sein. Dies
wiederum bedeutet, dal3 der Brechungsindex des Fluids wegen der Verwendung des Lasers dem des
Silikonkautschuks der Gefaldmodelle (n =1.409) angepald werden muf3, um Brechungsphdnomene zu
vermeiden. Weiter mul3 die Absorption des Laserlichtes durch das Fluid selbst mdglichst klein
gehalten werden. Dies gelingt durch die Transparenz der Versuchsldsung. Ein weiteres Problem: die
Flief3eigenschaften des Blutes beziehen sich auf eine Korpertemperatur von 37°C. Die Beheizung des
Versuchskreislaufs ist jedoch technisch schwierig und wirde zu Ungenauigkeiten fihren. Das

verwendete Fluid muf3 daher bei Zimmertemperatur (21°C) dieselben Eigenschaften aufweisen wie
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Blut bei 37°C. Das in dieser Studie verwendete DMSO-Seperan-Gemisch erfullt alle diese
Anforderungen (103). In Abbildung 23 ist die Abhangigkeit der Viskositdt wvon der
Rotationsgeschwindigkeit des Viskosmeters dargestellt. Blut und Fluid zeigen nahezu identischen

Kurvenverlaufe :
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Dennoch ist zu bemerken, dal3 die verwendete DM SO-H,0-Separan-Lésung im Laufe der Zeit zu
altern beginnt und dessen Viskositét in den kleineren Scherbereichen leicht absinkt. Durch tagliches
Messen und gegebenenfalls Zugabe der entsprechenden Komponenten wurde versucht die
Viskositétsei genschaften konstant zu halten.

Treten beim Stromungsvorgang — etwa durch Hindernisse im Rohr oder bei Reynoldszahlen tber 350-
500 in der A.carotis — Wirbel auf, so wird das geschmeidige FlieRverhaten der einzelnen
Strémungsschichten zueinander gestort. Die Stromung verliert ihre organisierte Struktur mit raumlich
und zeitlich vollstandig ungeordneter Stromungsrichtung. Ein solches Stromungsverhalten bezeichnet
man als turbulent (88, 89, 187). Sowohl rein laminare, as auch stark turbulente Strémungen sind in
biologischen Systemen selten zu beobachten. Die Ubergangsregion von laminarer zu turbulenter
Strémung ist dabel sehr schwer zu charakterisieren. Kerber und Liepsch (87, 103) unterteilen deshab
das Stromungsverhalten weiter in laminar (voll achsenparallel), nominal laminar, hochgradig gestort
und voll turbulent.

Im menschlichen Koérper findet man hochgradig gestorte Strdmungen normalerweise in Abbiegungen
und Gefalverzweigungen (55, 56, 67, 88, 89, 165, 206). Im Gegensatz zu vollstandig turbulenter
Strémung, nehmen die Geschwindigkeitsfluktuationen in hochgradig gestorter Stromung Gber die Zeit
bzw. stromabwarts ab (88, 89). Als MafRzahl/K onstante fiir den Ubergang von laminarer zu turbul enter
Stréomung wird die Reynoldszahl RE angegeben. Diese ist abhéngig von der Geschwindigkeit, der
Dichte und der Viskositdt des Fluids, sowie vom Rohrdurchmeser. Sie erméglicht den
dimensionsosen Vergleich zw. viskdsen und trégen Kréften in spezifischen Flul3systemen. Dabei
handelt es sich um einen Durchschnittswert. So betrégt die Reynoldszahl im Zentrum der A. carotis,
wo v.a Tragheitskréfte wirken, durchschnittlich 200 (87). In der Néhe der Arterienwand bzw. in der
N&he der Bifurkation tberwiegen bel Reynoldszahlen von 1-2 die viskdsen Kréfte. Im vorliegenden
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Experiment wurde mit einer Reynoldszahl von 250 die Stromung in der A.carotis realistisch simuliert

(5).

Eigenschaften der Gefalimodelle

Der funktionelle Aufbau von Arterien ist nicht mit dem fester Réhren zu vergleichen. Im Gegensatz zu
diesen besitzen Arterien neben starren Komponenten auch elastische Eigenschaften. Wahrend die
kollagenen Elemente der Wand den hohen Innendriicken entgegenwirken, kehren die elastischen
Fasern nach ihrer Ausdehnung in ihre Ursprungsform zurtick und halten so die Arterienwand in ihrer
Form (88, 89). Zusétzlich zu diesen passiven Eigenschaften wird der Gefaltonus auch aktiv durch
Muskelfasern in der Gefddwand beeinflu®. Zusammen sorgen diese drei Komponenten der
Arterienwand (88, 89) fur den kontinuierlichen Weitertransport des Blutes und fir die Kontrolle des
GefaRwiderstands. Bei der Durchfihrung von Stromungsuntersuchungen mit Gefal3modellen mulid
daher auf die entsprechende Wandeladtizitdt der Modelle geachtet werden (105). Auch der
anatomische Aufbau der Arterien weist Besonderheiten auf. In vivo sind Geféle meist nicht
symmetrisch, verandern haufig ihren Verlauf und verzweigen oft, was zu erheblichen Stérungen des
Blutstroms fuhren kann (siehe weiter unten). Ebenso beeinflussen sowohl die endotheliale
Auskleidung der Gefél3e, a's auch pathol ogische Wandveranderungen, wie arteriosklerotische Plagues,
das Fliel3verhalten des Blutes (67, 140, 149).

In dieser Studie wurden Silikonmodelle zur Versuchsdurchfiihrung verwandt. Zur Herstellung solcher
Modelle wurde im Labor fur Biofluidmechanik der Fachhochschule Munchen (105) ein spezielles
Tauchverfahren entwickelt (siehe Abschnitt 3.2). Zundchst wird an ener Leiche ein
Silikonausgul3préparat des Gefalles angefertigt. Selbst kleinste Verénderungen der Gefél3e konnen
dadurch detailgetreu wiedergegeben werden. Mit Hilfe eines solchen Ausgul3préparats 1at sich eine
Negativform des Gefélles anfertigen, mit der sich beliebig viele identische Modelle herstellen lassen.
Dadurch werden Geometrie und Elastizitétseigenschaften der Modelle konstant gehalten und somit
Einfluf¥faktoren seitens der Modelle beim Vergleich verschiedener Parameter (z.B. Lage der Stents,
Reynoldszahl) ausgeschlossen. Die Viskoelagtizitétseigenschaften entsprechen anndhernd denen
physiologischer Arterienwéande (105). Zudem ist Silikon leicht zu verarbeiten und durch seine

Transparenz flr den Einsatz der LDA-Technik geeignet.

Strémungskr eislauf

Die Blutzirkulation im Korper erfolgt unter pulsatilen Fluf3bedingungen (103). Die Kontraktionen des
Herzens und die elastischen Eigenschaften der groflen Geféle (Windkesseleffekt) erzeugen
periodische Pulswellen mit biphasischen Wellenmustern. Je nach Gefa3 unterscheidet man grob

zwischen parenchym- bzw. hirnversorgenden Arterien mit geringem peripheren Widerstand und
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muskel- bzw. hautversorgenden Arterien mit htherem peripheren Widerstand (140). Wahrend z.B. in
der Femoralarterie diastolisch retrograde Flisse auftreten, mif3t man in der A.carotis externa
diastolisch keinen, in der A.carotisinternajedoch antegrade Fllsse (88, 89).

Voruntersuchungen (4, 101) zeigen, dal3 nur unter pulsatiler Strémung eine exakte Aussage Uber das
Stromungsprofil an der Karotishifurkation gemacht werden kann. Vor alem im Bereich der
Abldsezonen (siehe weiter unten) treten deutliche Unterschiede zwischen stationdrer und pulsatiler
Stréomung auf. Mit dem in Abschnitt 3.4. beschriebenen Stromungskreislauf 183t sich eine pulsatile
Strémung erzeugen. Der Vergleich der in dieser Studie gemessenen LDA-Geschwindigkeitsverteilung
mit der Dopplerkurve eines gesunden Probanden zeigt, da3 die gewéhiten Einstellungen die

physiologischen Gegebenheiten realistisch smulieren:
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ADbb.24: Geschwindigkeitsverteilung im Versuch und Dopplerkurve eines gesunden Probanden

Zusammenfassend 18 sich sagen, dad mit dem vorhandenen Versuchsaufbau geeignete
V oraussetzungen zur Durchfiihrung eines hamodynamischen Experiments geschaffen werden konnten.
Der verwendete Stromungskreislauf, das Fluid, die Modelle und die Mefdtechnik sind optimal
aufeinander abgestimmt und ermdglichen die realistische Simulation der Strémungsverhdtnisse an der
Karotisbifurkation.

Dennoch mui3 darauf hingewiesen werden, dal? es sich hierbei um einen Modellversuch handelt, der
lediglich eine Komponente eines komplexen Zusammenspiels von Faktoren im Stromungsgeschehen
an der Karotisbifurkation untersucht. Ein weiterer zu berticksichtigender Aspekt ist die verwendete
Einstellung der pulsierenden Stromung. Diese entspricht weitgehend den Verhdltnissen bei gesunden
Probanden. Ebenso handelt es sich bei den verwendeten Modellen um Ausgul3préparate gesunder
Karotiden. Weitere Untersuchungen unter entsprechenden pathologischen Versuchsbedingungen
sollten daher angeschlossen werden.
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Strémungsver héltnisse im Bereich von Gefaliver zweigungen

Im Bereich von Gefélverzweigungen liegen komplexe Stromungsverhaltnisse vor (56, 89, 109, 132,
165 , 206). Proximal einer Bifurkation finden sich in der Regel laminare Strémungsbedingungen. Im
Stromungsteiler hingegen bewegen sich die einzelnen Strdmungsschichten aufgrund ihrer Trégheit in
Richtung der Innenwand des jeweiligen Tochtergefé3es zu und folgen nicht der Richtung des
abzweigenden Gefal3es. Dies bewirkt eine Beschleunigung der Stromung im Innenwandbereich. Im
Gegensatz dazu entstehen an der AulRenwand Bereiche mit verlangsamten, stagnierenden oder sogar
retrograden Flissen, je nach Flul3geschwindigkeit und GréRe des Abgangswinkels der Tochtergefalie.
Diese Bereiche werden als Abldsezonen bezeichnet (56, 89, 109, 132, 165, 206). In zahlreichen
experimentellen  Studien wurden solche Regionen mit zeitlich wechselnden Scherkréften,
Wirbelbildung und Rezirkulationsphéanomenen beschrieben (95, 179, 205, 206). Zusdtzlich zur
Bildung von Abldsezonen entstehen Sekundarstromungen, wenn die einzelnen Stromlinien von der
Innenwand der Tochtergefélie abgelenkt werden. (89). Wie Versuche gezeigt haben, bewegen sich die
Flussigkeitsteilchen dabel in Form zweier internen Spiralen zueinander (27, 89, 206). Abbildung 25

zeigt das Stromungsgeschehen im Bereich der Karotisbifurkation:

.
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ADbb.25: Stromungsverhaltnisse an der Karotisbifurkation

Die Karatishifurkation weist einige Besonderheiten auf. In ihrem Anfangsteil ist die A.carotis interna
zum Sinus caroticus erweitert und zeigt as hirnversorgende Arterie unterschiedliche
Geschwindigkeits- und FluRprofile als die haut- und muskelversorgende A.carotis externa (140).
Wahrend in der Interna auch diastolisch 30% - 40% des systolischen Flusses erreicht werden, sind in
der Externa enddiastolisch keine Fliisse mefibar (88, 89). Etwa 70 % des gesamten Blutflusses strdmen
durch die A.carotisinterna, etwa 30% durch die A.carotis externa (95). Auch in der vorgelegten Studie
wurde ein Geschwindigkeitsverhdtnis ACI/ACE von 70/30 verwendet. Farbfadenversuche von Kerber

und Heilmann (87) haben folgendes gezeigt: die Stromlinien in den vorderen Anteilen des Bulbus
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flief3en in die ACE, die zentraen Stromlinien treffen auf die Carina und teilen sich auf ACl und ACE
auf, wahrend sich im hinteren aul3eren Gebiet eine Zone mit langsamen bzw. retrogradem Fluf3
ausbildet. Wahrend der Systole wirkt diese Abldsezone wie ein Puffer und leitet die mehr im hinteren
Anteil gelegenen Stromlinien etwas nach vorne und erhéht dabei deren Geschwindigkeit (siehe
Abb.25). Fur die Entstehung von arteriosklerotischen Plaques sind diese Abldsezonen besonders
bedeutsam (206). Durch die Rezirkulation des Blutes und die geringen Scherkréfte kommt es zur
langeren Verwelldauer (bis max. 14 sec.) von Blutbestandteilen in diesem Bereich und damit zur
Abnahme des Stoffwechsdlaustausches (165). Dies fuhrt zur Anhdufung von LDL-Partikeln,
Metaboliten und CO,, wahrend der Abtransport fir z.B. HDL oder ADP erniedrigt ist. Durch
erniedrigte Wandscherspannungen im Bereich der Abldsezone (104, 206) kommt es auferdem zur
verminderten Ausbildung von Interzellularverbindungen, wodurch die Permeabilitét von Proteinen
und Zellen gesteigert wird (55). Dies wiederum fhrt zur verstérkten Einlagerung dieser Partikel in die
Gefawand. Ebenso wird das aktiv aufgebaute Oberflachenspannungspotential der Endothelzellen
gestért und deren antithrombotische Eigenschaften kénnen verloren gehen. Ma (110) konnte zeigen,
dald der verminderte Stoffwechseltransfer stark mit der Intimaverbreiterung im Bereich der
Abldsezone korreliert.

Andererseits treten an den Grenzen der AblGsezonen und im Bereich der Innenwand sehr hohe
Scherkréfte auf, die zur Beschadigung korpuskulérer Blutbestandteile und damit zur Freisetzung
thrombogener Substanzen fuhren konnen (101, 198). Fibrinogen und der von Willebrand-Faktor
stellen die wichtigsten Plasmaproteine bel der Thrombozytenadh&sion an geschadigten
Endothel oberfl&chen dar. In Regionen mit hohen Scherraten spielen v.a. Wechselwirkungen zwischen
Kollagen, dem von Willebrand-Faktor und Glykoprotein-Rezeptoren auf der Thrombozytenoberfl&che
eine entscheidende Rolle. Scherkréfte von mehr als 50 N/m? (bei physiologischen Scherkréften im
arteriellen System von 5 — 20 N/m?) reichen bereits aus, um Thrombozyten zu beschadigen (94, 197).
Dies wiederum bewirkt die Freisetzung von ADP, das seinerseits zur Aktivierung der in der
Abldsezone befindlichen Thrombozyten fuhrt (94, 153, 154). Die Folge ist die Bindung von
Fibrinogen an aktivierte GP Ilb/llla-Rezeptoren auf der Thrombozytenoberfléche. Es kommt zur
Bildung von Fibrinzellaggregaten und zur Entstehung von Mikrothromben (154). Dies zeigt, dal3
sowohl hohe, as auch niedrige Scherkréfte zur Entstehung arteriosklerotischer Plaques beitragen
koénnen. Auch die Endothelzellen selbst werden durch die vom Blut erzeugten Scherspannungen
beeinflufdt. Barbee (7) konnte mit Hilfe mikroskopischer Aufnahmen im atomaren Bereich zeigen, dal3
bereits Scherkréfte zwischen 1 — 2 N/m? zu signifikanten Veranderungen der Endotheloberfléche
fuhren, die auf Umbauvorgange im Zytoskelett der Zellen zurtickzufiihren sind. Diese Vorgange
werden durch die Expression einer Reihe von Transkriptionsfaktoren gesteuert und sind abhéngig von
den einwirkenden Scherkréften. In Verbindung mit der Freisetzung einer  Vidfat von
chemotaktischen und mitogenen Faktoren beeinflussen sie unter anderem die Migration und
Proliferation von glatten Muskelzellen in der Gefa3wand (32, 33, 34, 155, 159, 182, 206).
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Haben sich arteriosklerotische Plagues gebildet, kommt es zur Lumeneinengung im Gefd3. Die
einzelnen Strdmungsschichten treffen in der Verengung aufeinander und werden beschleunigt. Es
entstehen Jetstrome mit hohen Geschwindigkeiten , die circa drei Gefél3durchmesser poststenotisch
bestehen bleiben. Um die Jetstrome herum entstehen Wirbel, die Stromung ist hochgradig gestort.
Weiter distal erholt sich die Stromung wieder, wobel immer noch helikale Flu3muster beobachtet
werden kénnen (75). Sind solche arteriosklerotischen Plagues zusétzlich ulzeriert, d.h. bilden sich
kleine Geschwire an der Oberflache der Plagues, so entstehen in diesen Geschwiren langsam
stromende Wirbel, die zur Thrombozytenaggregation neigen. Werden diese Aggregate dabei von den
schnellen Jetstrome erfald und in Richtung Gehirn weitertransportiert (75), kann dies zu arteriellen
Embolien fihren. Um so wichtiger ist es, bei therapeutischen Eingriffen die dadurch bedingten

Anderung der Stdmungsverhéltnisse zu kennen und zu beriicksichtigen.

Ergebnisse

Wie im vorangehenden Abschnitt gezeigt wurde, liegen im Bereich der Karotishifurkation
komplizierte Stromungsmuster vor. Diese hdamodynamische Konstellation trégt unter anderem zur
Entstehung arteriosklerotischer L&asionen bel (154, 206). Welchen Einfluld3 die Implantation
verschieden positionierter Stents auf diese Stromungssituation hat, sollte Ziel dieser Studie sein.

Die Ergebnisse (Zusammenfassung siehe unter 5.3) zeigen, daf3 je nach Form und Positionierung der
Stents relevante Veradnderungen der Hamodynamik auftreten. Ein gut sitzender Stent, der nur in der
A .carotis interna plaziert wurde und nicht in den Bulbus zurtickragt beeinflufét die Stromung kaum.
Durch die Wahl eines zu kleinen Durchmessers bestent die Gefahr einer unkontrollierten
Positionsveranderung mit schweren Storungen der Hamodynamik. Besteht die Notwendigkeit, den
Abgang der A.carotis externa zu Uberbriicken, sollte ein Stent verwendet werden, dessen Form an die
anatomischen Verhdltnisse angepald ist. Geeignet dazu sind Stents, die sich sowohl flexibel der
gebogenen Form der ACI as auch an die unterschiedlichen Durchmesser in der ACC und ACI
anpassen konnen. Dies entspricht den klinischen Erfahrungen von Mathias et a. (119), wie in
Abschnitt 1.4 beschrieben. Die GrofRe des Stentgitters beeinfluf®t ebenfalls das Flieverhalten des
Blutes. Ein zu enges Gitter fihrt zu Verschiebungen des Fluverhaltnisses zwischen ACI und ACE.
Zusétzlich kommt es dista des Gitters in der ACE zu starken Storungen und Schwankungen der
Flief3geschwindigkeiten. V.a. im Bereich der Abldsezonen treten hohe Geschwindigkeiten auf,
wahrend im Bereich der Innenwénde sehr niedrige Geschwindigkeiten zu messen sind. Bei einem
relativ weiten Gitter sind diese Schwankungen distal des Stents weniger ausgepragt. In der ACI
kommt es im Bereich der AufRenwand zur Abschwéachung der Abldsezone, wenn der Stent nur in der
Interna plaziert ist oder von der Communis kommend in die Interna ragt. Durch eine leichte
Begradigung des Abgangswinkels entsteht ein glinstigeres Fliefdverhalten in diesem Bereich. Durch
die Abschwachung der Abldsezonen als Pradilektionsstelle fir die Entstehung arteriosklerotischer
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Plagues konnte ein protektiver Effekt vom Stent ausgehen. Appelt (4) konnte zeigen, dald das
Flielverhalten an der Karotishifurkation vom Bifurkationswinkel abhéngig ist. Ein Stent als
endovaskuldre Gefélischiene konnte somit glnstig auf das Fliel3verhalten wirken. Ragt der Stent
jedoch unkontrolliert in den Bulbus zuriick, so kommt es gerade hier zu starken Stérungen der
Stromung. Deshalb ist in vivo die exakte Plazierung und die Wahl eines an die Gefél3geometrie
angepaliten Stents von entscheidender Bedeutung fir das spétere klinische Ergebnis (119).
Andererseits werden in vivo atheromatdse Plaguebestandteile durch das Stentgitter an die Wand
gepreft und so am Abldsen und Einschwemmen in die Blutbahn gehindert. Bei zu grofen
Gitterabstéanden ware jedoch die Gefahr erhoht, daid kleine Partikel ins Gefélllumen gelangen und so
zerebrale Embolien verursachen (77). Bei der Auswahl des Stentgitters sollte daher ein Kompromif3in
der Mitte gefunden werden. So kénnte zum einen der Embolisation von Plaguebestandteilen und zum
anderen der Entstehung von Abldsezonen entgegengewirkt werden. Dennoch besteht gerade beim
Einbringen des Stents wahrend der PTA die Gefahr der iatrogen erzeugten Embolie durch die
Abldsung von arteriosklerotischen Plaguematerial. Ohki (144) untersuchte anhand von postoperativ
gewonnenen Plagques den Zusammenhang zwischen der Embolisationrate und den
Plagueeigenschaften nach PTA und Stentimplantation. Er stellte fest, dald heterogene Plagues mit
hoher Schalldurchléssigkeit und solche mit Stenosen von mehr als 90% ein hoheres
Embolisationspotential besitzen als die mehr fibrdsen schallundurchlassigen Plagques. Dies deckt sich
mit den klinischen Beobachtungen, dal3 sonographisch schalldurchldssige, heterogene Plagues mit
einem hohen Anteil an Lipiden und solche mit Einblutungen ein hoheres Emboliepotential aufweisen
als sonographisch echogene Lé&sonen (130). Manninen (111) verglich beziglich der
Embolisationsraten PTA und PTA mit Stentimplantation, stellte jedoch keine Unterschiede zwischen
beiden Behandlungsmethoden fest. Ohne zusétzliche Stentimplantation kam es jedoch zu
Reststenosen, Plaguerupturen, Dissektionen und Oberflachenunregel méaidigkeiten, wahrend bei PTA
mit Stent postinterventionell glatte Oberflachen und keine Reststenosen zu beobachten waren.
Verbesserungen im Bereich der Kathetersysteme mit kleineren Durchmessern  und
Auffangvorrichtungen fur embolisches Materia kénnten in Zukunft die Embolisationsraten weiter
verringern (196).

Wie schon in Abschnitt 1 erwahnt, stellen Thrombosebildung und Intimahyperplasie grof3e Probleme
nach einer Stentimplantation dar. V.a. mangelhaft expandierte Stents, Verletzungen der Geféalde
wahrend der Implantation, sowie die Form und Materialbeschaffenheit der Stents bestimmen das
Ausmal} dieser Komplikationen. Um dem entgegenzuwirken, wurden in den letzten 10 Jahren eine
Reihe verschiedener Stents entwickelt. Eine wesentliche Rolle spielen die Bauweise des
Maschenwerks und die verwendeten Materialien. Sowohl durch die Art ihrer Entfaltung
(selbstexpandierbar, ballonexpandierbar, thermoexpandierbar oder Kombinationen daraus) , als auch
durch die Beschichtung der Stents mit Antikoagulantien, Kortikoiden, radioaktiven Stoffen oder
Wachstumsfaktoren wird versucht der Intimahyperplasie entgegenzuwirken (99).
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Unter physiologischen Bedingungen befinden sich die Thrombozyten in einer Art Ruhezustand.
Werden sie jedoch, z.B. durch hohe Scherkréfte im Bereich des Stents, durch Kontakt mit
nichtbiologischem Stentmaterial oder durch ADP bzw. Thrombin aktiviert, so vollziehen sich
zahlreiche morphologische, biochemische und immunologische Verénderungen (18, 61, 94, 198).
Aktivierte GP-l1b/Il1a-Rezeptoren auf der Thrombozytenoberfléche binden Fibrinogen, wodurch die
Adhasion mit Oberflachen oder anderen Thrombozyten eingeleitet wird. Gutensohn (61) untersuchte
die stent-induzierte Aktivierung von Thrombozytenantigenen anhand eines in-vitro Models mit
Koronarstents. Es zeigte sich ein deutlicher Expressionanstieg thrombogener Membranproteine (P-
Selektin und Glykoprotein 53) auf der Thrombozytenoberflache nach Kontakt mit dem Stent. Ebenso
fuhrten langere Stents zu vermehrter Thrombozytenaggregation, wahrend mit Heparin beschichtete
Stents keinen EinfluR’ auf die Plattchenaktivierung zeigten (16). In einer weiteren Studie berichtet
Monnink (129) Uber Silikonkarbid-(SiC)-beschichtete Tantalum-Stents, die im Vergleich zu
ni chtbeschichteten, heparinbeschichteten bzw. Stents aus rostfreiem Stahl einen signifikant geringeren
Anstieg von Thromboxan B2 und GP-llla-Rezeptoren aufwiesen. Ebenso war die Expression von
CD11b-Rezeptoren auf der Oberfldche von neutrophilen Leukozyten signifikant verringert. Dies
wiederum fuhrt zur verminderten Aktivierung von Thrombozyten und zur verminderten Adh&sion
dieser Abwehrzellen im Stentbereich, was sich positiv auf die Wundheillung auswirkt und einer
Restenosierung entgegenwirkt. Sowohl das Stentmaterial selbst, als auch die Verdnderung der
Stromungsverhdtnisse durch den Stent beeinflussen somit die Thrombozyten- und
Leukozytenaktivierung. Die Gefahr im Bereich der Karotisbifurkation liegt dabei im Abgang von
Thrombozytenaggregaten in die Hirnstrombahn. Im schlimmsten Fall entstehen substantielle Defekte
durch den Verschlul3 nachgeschalteter intrakranieller Hirnarterien. Inwieweit eine kontinuierliche
Einschwemmung kleinster Fibrinzellaggragate stattfindet und zu Schéden auf kortikaler Ebene fihrt,
kann nur durch bildgebende Verfahren wahrend der Implantation und durch Langzeituntersuchungen
entsprechender Patientenkollektive geklart werden.

Von medikamentdser Seite versucht man durch Blockade von Membranproteinen auf der Oberfléche
der Blutpléttchen der Entstehung von Thrombosen entgegenzuwirken. Abciximab (c7E3 Fab), ein
monoklonaler Antikorper gegen GP-l1b/ll1a-Rezeptoren, wurde in verschiedenen Studien mit Erfolg
getestet (46, 47). Reniger (154) konnte zeigen, da gerade die ,Low-Flow"-induzierte
Thrombozytenadhdsion an  Endotheloberflachen und Fibrinogen durch einen  solchen
Antikorperkomplex inhibiert werden kann. Auch endotheliade Vitronectinrezeptoren scheinen durch
den Antikorper blockiert zu werden. Zwei weitere Medikamente sind Ticlopidin und Clopidrogel.
Auch diese selektiven Antagonisten der ADP-induzierten Pl&ttchenaggregation verhindern nach
Stentimpl antation thrombotische Komplikationen.

Wie weiter oben bereits beschrieben, fuhrt die h&modynamische Situation im Bereich der
Karotishbifurkation mit dem gleichzeitigen Auftreten von sehr hohen und sehr niedrigen Scherkréften
zur Aktivierung von Thrombozyten und zur Entstehung von Mikrothromben. Zahireiche
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Ver6ffentlichungen diskutieren dieses komplexe Thema. Haufig handelt es sich dabel aber um in vitro
Untersuchungen. Inwieweit sich die Implantation von Stents an der A.carotis in Zukunft durchsetzen

kann, wird von den Ergebnissen klinischer Studien abhangig sein.

Klinische Studien zur PTA mit Stentimplantation

Als Ergebnis dieser Studie ist aus hdmodynamischer Sicht die PTA mit Stentimplantation an der
Karotisbifurkation durchaus zu befirworten. Wie schon erwéhnt, wurde in diesem Modellversuch
jedoch nur eine Komponente der physiologischen FluRverhdtnisse néher untersucht. Inwieweit sich
die PTA mit Stentimplantation zur Behandlung von Karotisstenosen eignet, ist jedoch nur durch
klinisch kontrollierte Studien zu ermittlen. V.a. hohe Restenosierungsraten und die Angst vor
zerebrovaskuléren Embolien haben zu Beginn die Anwendung dieser Technik eingeschrénkt.
Wesentliche Komplikationen der PTA sind (118) zerebrovaskuldre Embolie, Restenosierung bzw.
akuter Gefaldverschlul3, Dissektion der A.carotis bzw. Gefélruptur und das Auftreten von
Bradykardien wéahrend der Behandlung (25). Ebenso liegen derzeit noch keine gesicherten Ergebnisse
grof3angelegter prospektiver Studien vor, die bei gegebener Indikation einen gesicherten
therapeutischen Nutzen der PTA mit Stent aufzeigen, wie sie fir die Karotisthrombendarterektomie
bereits seit l&ngerem vorliegen (siehe Abschnitt 1.3.2.).

Eine Reihe von Verdffentlichungen berichten Uber den Einsatz der PTA mit Stent und deren
Komplikationsraten (37, 68, 84, 119, 160, 184, 194, 201). Diese unterscheiden sich je nach Autor und
Einschluf3kriterien erheblich voneinander. Theron (184) konnte das Embolierisko durch den Einsatz
eines , Triple-Coaxial-Catheter-Systems* von 8% auf 0% reduzieren. Ebenso konnte durch
Stentimplantation die Restenosierungsrate von 16% auf 4%, sowie das Risiko der Entstehung
arterieller Dissektionen von 5% auf 0% deutlich vermindert werden. Das Embolierisiko stieg beim
Einsatz von Stents jedoch wieder auf 2% an. Die Restenosierungsraten der einzelnen Autoren sind
unter anderem von der Wahl der Stentmodelle abhéngig. Roubin (160) berichtet Uber eine
Restenosierungsrate von 5%, wobei die letzten 50 Patienten in seiner Studie ausschliefdlich mit
Wallstents behandelt wurden, da 11.8% der Pamaz-Stents Deformitdten aufwiesen. Yadav (201)
verdffentlichte 1997 eine Studie mit 107 Hochrisikopatienten, von denen 77% den Ausschluf3kriteren
der NASCET-Studie (siehe Abschnitt 1.3.2.) zufolge nicht zur TEA geeignet erschienen. Insgesamt
wurden 126 symptomatische Karotiden mit PTA und Stent versorgt. Die Gesamtkomplikationsrate
betrug 7.9% im Vergleich zu 58% in der NASCET-Studie, wobei ale schwerwiegenden
Komplikationen (progredienter Schlaganfall und Tod, 1.6%) ausschliefdlich bei Hochrisikopatienten
auftraten. Aufgrund dieser Zahlen und einer geringen Restenosierungsrate von 4.9% erschien die PTA
gerade bel Hochrisikopatienten, die einer chirurgischen Therapie nicht zuganglich sind, als geeignete
Behandlungsmethode.
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Die folgenden Tabellen sind zum Teil einer Arbeit von Minar und Pilger (126) entnommen und sollen
die Komplikationsraten zwischen TEA und PTA mit/ohne Stentimplantation gegentberstellen:

Ergebnisse der postoperativen Komplikationen nach TEA

Autor N Asympt. Minor Stroke/TIA Major Stroke Tod
VASCET (1991) 91 0% 1.1% 1.1% 3.3%
CASANOVA (1991) 334 100% 6.9%

Dorrler (1992) 1225 1.7% 0.4%
VAACET (1993) 211 100% 0.9% 2.4% 1.9%
McCroy (1993) 1160 3.4% 1.4%
ACAS (1995) 825 100% 2.0% 0.3%
Rothwell (1996) 15956 0% 4% 1.6%
NASCET (1998) 1087 0% 4% 1.6% 1.2%
ECST (1998) 1807 0% 7%

Perler (1998) 9918 1.7% 0.9%
Hobson (1999) 1065 1.0% 0.4%

Ergebnisse der postinterventionellen Komplikationen nach PTA mit/ohne Stent

Autor N Asympt. Minor Stroke/TIA Major Stroke Tod

Y adav (1997) 107 41% 6.5% 1.8% 0.9%
Roubin (1998)* 404 5.2% 0.7% 1.9%
Wholey (1998)* 236 2.4% 1.2%

Henry (1998) 174 65% 2.8% 1.7% 0%

Leon (1998)* 146 5.8% 3.2% 0%

Diethrich (1998)* 304 44% 6.2%

Bergeron (1999) 99 57% 5% 0% 0%

Wholey (1999) 315 1.4% 1.7% 0.7%
Mathias (1999) 726 3.1% 0.4% 0.2%

1 TCT-Meeting, Oktober 1998, Washington

Ein Vergleich bezuglich der Komplikationsraten zwischen den beiden Therapiemethoden ist insofern
schwierig, da den vielen vorhandenen Studien unterschiedliche Ein- und Ausschlufkriterien zugrunde
liegen. Zudem geht oft nicht deutlich hervor, wie die einzelnen Autoren Komplikationen wie TIA
bzw. ,Minor stroke” definieren. Betrachtet man die absoluten Komplikationsraten, so sind bel den
schwerwiegenden Komplikationen ,Maor Stroke® und Tod keine Unterschiede festzustellen,
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bezuglich TIA und ,Minor Stroke" findet man in der Gruppe mit PTA und Stent jedoch leicht erhohte
Komplikationsraten. Extrem niedrige Komplikationsraten der TEA wie bei Dérrler (40) und Hobson
(71) sind trotz jahrzehntelanger Erfahrung nur in ganz wenigen Zentren zu erreichen. Zusétzlich mui3
bei der Interpretation dieser Daten berlicksichtigt werden, dald dabei auch die Lernphase der
interventionellen Therapeuten mit eingeschlossen ist. Ebenso standen keine eigens fur die A.carotis
entwickelten Katheter- und Stentsysteme zur Verflgung. Prinzipiell kann daher durch V erbesserungen
auf dem Material sektor auch eine weitere V erbesserung der Ergebnisse erwartet werden (126).

Trotz dieser teils positiven Erfahrungen liegen derzeit noch keine gesicherten Ergebnisse
groRangelegter, prospektiver Studien vor, die bel gegebener Indikation einen gesicherten
therapeutischen Nutzen der PTA mit Stent aufzeigen. Zur Zeit laufen drei grof3e Vergleichsstudien zw.
PTA mit Stent und TEA, einein Europa und zwei in den USA.

Die ersten Ergebnisse der europdischen CAVATAS-Studie (,Carotid and Vertebral Artery
Tranduminal Angioplasty Study”) (176) zeigten bei 560 randomisierten Patienten keine signifikanten
Unterschiede zwischen TEA und PTA mit Stent bzgl. Erfolgs- (96%) bzw. Komplikationsraten (6%)
(119). Angemerkt sei hier, da® in dieser Studie keine standardisierten Ausschluf3- bzw.
Einschluf3kriterien vorliegen, und es den teilnehmenden Zentren Uberlassen bleibt, welche Therapie
den einzelnen Patienten zu Teil wird. Lediglich Patienten, die sich bezuglich der Indikationstellung in
einer sog. Grauzone befinden, wurden randomisiert (138, 191).

Die CREST- (,Carotid Revascularisation Endarterectomy vs. Stent Trial*) (71) und CASET-Studien
(,Carotid Artery Stenting vs. Endarterectomy Study“) (26) sind zwei weitere grof2angelegte,
multizentrische Studien aus Nordamerika, die die Sicherheit, die Effektivitdt und die
Komplikationsraten von PTA mit Stent und TEA miteinander vergleichen sollen. Beide Studien
orientieren sich methodisch an den Kriterien und Erfahrungen der NASCET (s.oben). Zum derzeitigen
Zeitpunkt sind noch keine Ergebnisse vorhanden.

Direkte Vergleichsstudien zwischen PTA mit Stent und TEA wurden von Jordan und Naylor 1997 und
1998 veroffentlicht. Jordan (77) verglich die Ergebnisse einer prospektiven Studie tUber PTA mit Stent
mit den retrospektiven Ergebnissen von Patienten, die im gleichen Zeitraum operativ mit TEA
versorgt wurden. 107 Patienten wurden mit PTA und Stent, 166 mit TEA behandelt. Folgende Tabelle
zeigt die Frih- und Langzeitergebnisse (6 Monate) dieser Studie:

TIA/Amaurosis  PRIND Schlaganfall Tod

Perioperative Ergebnisse (innerhalb der ersten 30 Tage)

PTA mit Stent 4.7% 6.6% 1.9% 0.9%
TEA 2.4% 0.6% 1.8% 2.4%
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TIA/Amaurosis  PRIND Schlaganfall Tod

Langzeitergebnisse
(innerhalb der ersten sechs Monate von 71% der 273 Patienten)

PTA mit Stent 2.8% 6.6% 0.9% 3.7%
TEA 1.2% 0.6% 0.6% 3.6%

Wie die Ergebnisse zeigen, bestanden fur schwerwiegende Komplikationen wie Schlaganfall und Tod
keine signifikanten Unterschiede, jedoch traten TIAs und PRINDs deutlich haufiger in der Gruppe mit
PTA auf.
In einer weiteren Studie verglich Jordan (78) die Kosten beider Behandlungsmethoden. Dabel
berechnete er die Kosten fir die Dauer des Krankenhausaufenthaltes, die radiol ogische Diagnostik, die
Operation bzw. das Katheterlabor und stellte fest, dafd diese bel der PTA mit Stent im Durchschnitt um
25% hoher lagen als bei der TEA. Im gleichen Jahr verdffentlichte er (79) einen weiteren Vergleich
zw. PTA mit Stent und TEA unter Lokal- bzw. Regionalanasthesie. Wieder zeigten sich deutlich
hohere Komplikationsraten in der Gruppe mit PTA und Stent. Trotz der relativ guten Ergebnisse der
PTA kam Jordan daher zum Schluf3, die PTA mit Stent derzeit nur in speziellen Patientengruppen wie
z.B. Hochrisikopatienten oder in kontrollierten Studien zum Einsatz zu bringen.
Naylor (139) berichtet Gber die Ergebnisse einer randomisierten Studie zwischen TEA und PTA mit
Stent bei symptomatischen Patienten mit Stenosen >70%. Die Studie wurde vom Kontrollkomitee
abgebrochen, als bel 5 von 7 Patienten in der Gruppe mit PTA Schlaganfélle auftraten, von denen 3
irreversbel waren. Im Gegensatz dazu wurden in der TEA-Gruppe bel 10 Patienten keine
Komplikationen beobachtet.
Fur asymtomatische Patienten existieren derzeit keine Studien mit Komplikationsraten von weniger
als 3% (25), was den Einsatz der PTA bel dieser Patientengruppe rechtfertigen wirde.
Aufgrund der zahlreichen und zum Teil widerspriichlichen Arbeiten zu diesem kontrovers diskutierten
Thema schlug die American Heart Association in einer Stellungnahme (15) zur PTA mit Stents 1998
vor, diese nur unter bestimmten V oraussetzungen bzw. im Rahmen prospektiver, kontrollierter Studien
einzusetzen. Solche Indikationen sind:
1. Restenose nach Endarterektomie (71, 200)
2. Hochrisikopatienten mit Herzkreidauf- bzw. pulmonalen Erkrankungen
3. Extrem hohe Bifurkation tber der Mandibula
4. Inoperabilitédt durch Verdnderung der Weichteilstrukturen im Bereich der Karotis nach

Bestrahlung

Stumpfes Trauma der Karotis nahe der Schadel basis mit Pseudoaneurysmenbildung

Takayasu arteritis und Fibromusklére Dysplasie
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Alsweitere Vorteile der PTA sind zu nennen:

Relativ leichte Durchftihrung (15)
2. Vermeidung chirurgischer Komplikationen wie Hirnnervenschédigung, Tiefe
Beinvenenthrombose, Wundhamatome, Myokardinfarkt, Infektionen

3. Gleichzeitige Behandlung von Vertebralis- und/oder Koronarstenosen (73)

Zusammenfassend l&f3t sich sagen, dal die Karotis-PTA mit Stentimplantation mit hohen Erfolgs- und
niedrigen Komplikationsraten durchgefihrt werden kann und unter bestimmten V oraussetzungen eine
gute Alternative zur TEA darstellt. Auch unter hdmodynamischen Gesichtspunkten erscheint der
Einsatz dieser Methode durchaus als sinnvoll. Den Goldstandard in der operativen Behandlung von
Karotisstenosen stellt jedoch zum jetzigen Zeitpunkt immer noch die TEA dar.
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7 Zusammenfassung

Die Karotishifurkation stellt eine Prédilektionsstelle fir die Entstehung arteriosklerotischer Lésionen
dar. Der Grund fir diesen extrem lokalisierten Befall liegt unter anderem in der besonderen Geometrie
des Geféles und der sich daraus ergebenden hdmodynamischen Situation. Je nach Verlauf und
Stadium der Erkrankung stehen verschiedene Therapiekonzepte zur Verflgung. Besteht die
Notwendigkeit zur invasiven Therapie, so ist zum jetzigen Zeitpunkt die Karotisthrombendarterktomie
(TEA) as die Methode der Wahl anzusehen. Eine Alternative zu diesem operativen Verfahren stellt
die perkutane tranduminale Angioplastie (PTA) dar. Seit zwei Jahrzehnten befindet sich dieses
interventionelle Therapieverfahren bei Karotisstenosen nun im Einsatz. Anfang der neunziger Jahre
wurden zusétzlich zur PTA erstmals Stentsin die A.carotisimplantiert.

Ziel dieser Studie war es, den EinfluB von Stents an der Karotishifurkation aus hdmodynamischer
Sicht zu untersuchen. Solche biorheologischen Studien erfordern einen grof3en experimentellen
Aufwand und sind nur in speziell dafir ausgerlsteten Laboratorien durchfiihrbar. Im Labor fir
Biofluidmechanik der Fachhochschule Minchen konnten die entsprechenden Voraussetzungen
geschaffen werden und der Einflul} eines Stents auf das Flief3verhalten des Blutes mittels Laser-
Doppler-Anemometrie und endoluminaler Doppler-Sonographie untersucht werden. Anhand von
mal3stabsgetreuen Ausguldpréparaten der A.carotis wurden Silikonmodelle angefertigt und diese mit
Stents der Firma Boston Scientific versehen. Es wurden vier verschiedene Stentmodelle untersucht.
Ein Stent mit einem Durchmesser von 7 mm konnte erfolgreich in der ACI plaziert werden, wahrend
sich ein weiterer Stent mit einem Durchmesser von 6 mm nach Anschlu® des Modells an den
Stromungskreislauf um 2 mm nach proximal in den Bulbus zurtick verschob. Des weiteren wurde ein
Stent vermessen, der von der ACI kommend vollstandig in den Bulbus zurlick ragte. Ein weiterer
Stent erstreckte sich von der ACC bisin die ACI und Uberbriickte dabei vollstandig den Abgang der
ACE. Zur Simulation physiologischer Kreidaufbedingungen stand ein Stromungskreislauf zur
Verflgung, der die Erzeugung einer pulsatilen Stromung ermdglichte und dessen Fluid den
Flief3eigenschaften von Blut entsprach. Jedes Modell wurde an den gleichen Querschnitten vor, im und
hinter dem jeweiligen Stent untersucht und anschlie3end mit den entsprechenden Messungen im
Leermodell verglichen. Je nach Form und Position des Stents traten dabei unterschiedliche
Veranderungen der Hamodynamik auf. Der regelrecht in der Interna plazierte Stent verursachte kaum
Storungen, wahrend der dislozierte Stent starken Einfluld auf das Stromungsprofil hatte. Unter den
beiden Stents, die den Abgang der Externa Uberbriickten, flhrte der besser an die anatomischen
Gegebenheiten angepalite Stent, der bis in die ACC reichte, zu deutlich besseren Ergebnissen als der
Stent, der lediglich im Bulbus plaziert wurde. Zum einen glich sich dieser durch seine flexible Form
besser an die unterschiedlichen Durchmesser in der ACC und der ACI an, zum anderen war das
Stentgitter dieses Modells weitmaschiger angelegt und verursachte deshalb  weniger
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Stromungswiderstand. Im Bereich der AblGsezonen, die Prédilektionsstellen fir arteriosklerotische
Ablagerungen darstellen, konnte dieser Stent aus hdmodynamischer Sicht sogar protektive Effekte
erzielen. Diese Ergebnisse korrelieren mit den klinischen Erfahrungen von Mathias et a. (119), der als
den idealen Stent an der A.carotis einen konisch zulaufenden, flexiblen und selbstexpandierbaren Stent
beschreibt. Dennoch soll darauf hingewiesen werden, dal? es sich hierbel lediglich um einen
Moddlversuch handelt, der nur eine Komponente im komplexen Zusammenspiel von
unterschiedlichen Faktoren im Strémungsgeschehen an der A.carotis untersucht. Die Durchfiihrung
von in-vivo Studien ist deshalb unverzichtbar. Trotz zahlreicher Berichte Uber den erfolgreichen
Einsatz von Stents an der A.carotis liegen derzeit keine gesicherten Ergebnisse grof3angelegter,
prospektiver Studien vor, die bei gegebener Indikation einen gesicherten therapeutischen Nutzen der

PTA mit Stent aufzeigen, wie sie fir die TEA bereits seit 1angerem vorliegen.

Zusammenfassend |81t sich sagen, dal3 die Karotis-PTA mit Stentimplantation mit hohen Erfolgs- und
niedrigen Komplikationsraten durchgefiihrt werden kann und unter bestimmten V oraussetzungen eine
gute Alternative zur TEA darstellt. Indikationen zur PTA mit Stent sind:

» Kontrollierte klinische Studien

* Restenose nach Endarterektomie

¢ Hochrisikopatienten mit Herzkreid auf- bzw. pulmonalen Erkrankungen

» Eineextrem hohe Bifurkation tber der Mandibula

* Inoperabilitdt durch Verénderung der Weichteilstrukturen im Bereich der Carotis nach
Bestrahlung

e Stumpfes Trauma der Carotis nahe der Schadelbasis mit Pseudoaneurysmenbildung

» Takayasu arteriitis

*  Fibromuskulére Dysplasie

Auch aus hamodynamischer Sicht erscheint der Einsatz dieser Methode durchaus a's sinnvoll. Sowohl
die Form als auch die Position des jeweiligen Stents beeinflussen jedoch stark die Flief3eigenschaften
des Blutes an der Karotisbifurkation und miissen deshab bei der Anwendung dieser Methode
berticksichtigt werden.

Den Goldstandard in der invasiven Behandlung von Karotisstenosen stellt zum jetzigen Zeitpunkt
immer noch die Karotisthrombendarterektomie dar.
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Anhang B

1. Einflul® der im GefaRlumen plazierten Ultraschallmef3sonde auf das
Stromungsprofil

Die im Gefél3umen plazierte Ultraschallmef3sonde beeinfluf3t das Stromungsverhalten des Fluids. In
einer Voruntersuchung wurde das Ausmal3 der Stérung distal der Katheterspitze und die Abweichung
der Ultraschallmef3werte von den LDA-Messungen mit und ohne Sonde untersucht. Dazu wurde die
Mef3sonde bel stationdrer Stromung in die A.carotis communis eingefiihrt und die Spitze der Sonde
mittels Laser im Zentrum des Gefél3querschnitts plaziert. Anschlief?end wurden die Maximal- (MPV)
und Durchschnittsgeschwindigkeiten (APV) mittels Ultraschall bei pulsatiler Stromung (gleiche
Einstellungen wie unter 3.6. ) aufgezeichnet. Gleichzeitig wurden in einer Entfernung von 1 mm, 2
mm, 3 mm, 4 mm, 5.2 mm (hier befindet sich das Mef3volumen der Sonde), 7.5 mm und 10 mm dista
der Katheterspitze LDA-Messungen durchgeftihrt. In  der folgenden Abbildung ist die
Geschwindigkeitsverteilung in der A.carotis communis zum Zeitpunkt der Systole mit und ohne Sonde
5.2 mmdistal der Katheterspitze dargestellt:

Phase 60 Phase 60

ADbb.34: Geschwindigkeitsprofil ohne und mit Flowire 5.2 mm distal der Katheterspitze
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ADbb.35: Geschwindigkeitsprofil in Mef3ebene -1 im Maximum der Systole



Uber einen Pulszyklus betrachtet ergibt sich folgendes Stromungsprofil mit Flowire:

m/sec m/sec

Phase 30 Phase 120

m/sec

Phase 60 Phase 150

m/sec m/sec

Phase 90 Phase 210

Abb.36: Geschwindigkeitsprofile 5.2 mm distal der Katheterspitze

Bei pulsatiler Stromung schwingt der Katheter deutlich sichtbar im Gefédumen. Dabei bewegt sich
die Spitze der Mef3sonde von der Gefal3mitte aus in vertikaler Richtung zur unteren Gefaldwand hin.

Der Bereich der Storung verdndert sich mit der Schwingung des Katheters. Zu Beginn der Systole
(Phase 30) ist die ,,Eindellung® des Stromungsprofils im Bereich der Querschnittsmitte und etwas
unterhalb davon zu erkennen. Im Maximum der Systole (Phase 60) ist im Zentrum keine Stérung mehr
sichtbar. Zu diesem Zeitpunkt kommt es im Bereich des unteren vertikalen Durchmessers in den
Ebenen -3 bis —1 zur Einziehung des Profils (siehe weiter unten). Am Ende der Systole (Phase 90)

verschiebt sich das Bild wieder zur Querschnittsmitte hin, aber nicht dartiber hinaus. Das folgende



Diagramm zeigt die Stérung des Stromungsprofils in vertikaler Richtung im Maximum der Systole
(Phase 60):

Vertikalschnittin Punkt5/Phase 60

Oow1l

m/sec

— e

———Ohne Flowire

Mit Flowire

OoW2

-4 -3 -2 -1 0 1 2 3 4

ADbb.37: Geschwindigkeitsprofil in vertikaler Richtung im Maximum der Systole

Zu Beginn der Diastole befindet sich die Katheterspitze wieder im Zentrum, was an der deutlichen

Stérung der zentralen Profile zu erkennen ist:
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ADbb.38: Geschwindigkeitsprofil in Mef3ebene 0 in der Diastole

Die starkste Stérung der Geschwindigkeitsprofile tritt direkt unterhalb des Gefalimittel punkts auf und
betragt in einer Entfernung von 5.2 mm distal der Katheterspitze 33.9% (0.28 m/sec bei einer
Geschwindigkeit ohne Sonde von 0.84 m/sec). In seitlicher Richtung nimmt die Stérung rasch an
Intensitét ab und betrégt ca. 0.6 mm rechts des Maximums 8.6% und ca. 0.6 mm links davon 7.1%. In
ca 1.2 mm Entfernung vom Maximum der Storung ist keine Geschwindigkeitserniedrigung mehr
erkennbar. In vertikaler Richtung ist bis zur unteren Gefél3wand hin ein deutlicher Einfluf sichtbar
und betrégt dort noch 16.7%. Diastolisch betrégt die maximale Geschwindigkeitserniedrigung 48.5%
(0.13 m/sec). Auch in der Diastole nimmt die Stérung zur Seite hin rasch an Intensitét ab.

Folgende Tabelle zeigt die Geschwindigkeitswerte im Stérbereich der Sonde:



Ebene Mef3punkt | Geschwindigkeiten in der Systole in cm/sec | Geschwindigkeiten in der Diastolein
cm/sec
Ohne Mit Differenz Ohne Mit Differenz
Flowire Flowire Flowire Flowire
Ebenel 3 78.9 81.6 2.7 (-3.4%) 15.7 20.5 -4.8 (-30.6%)
4 83.6 85.8 22  (-2.6%) 23.6 23.0 06 (2.5%)
5 83.9 88.8 -4.9 (-5.8%) 27.8 25.4 24 (8.6%)
6 84.5 86.8 22  (-2.6%) 28.9 27.7 1.2  (4.2%)
7 80.8 84.4 -3.6  (-4.5%) 24.2 28.2 -4 (-16.5%)
Ebene0 |3 79.0 82.4 -34  (-4.3%) 14.5 18.0 -3.5 (-24.1%)
4 83.7 85.6 -1.9  (-2.3%) 24.4 19.0 54 (22.1%)
5 84.3 83.6 0.7 (0.8%) 28.0 18.6 9.4 (33.5%)
6 85.1 87.1 -2 (-2.3%) 30.8 24.3 6.5 (21.1%)
7 82.3 84.8 -25  (-3.0%) 25.8 25.7 0.1 (0.4%)
Ebene-1 |3 76.9 79.3 24 (-3.1%) 14.0 14.0 0 (0%)
4 81.6 75.8 58 (7.1%) 20.0 14.4 56 (28%)
5 84.3 55.7 28.6 (33.9%) 27.2 14.0 13.2 (48.5%)
6 83.7 76.5 72  (8.6%) 27.6 19.6 8.0 (29.0%)
7 815 82.8 -1.3  (-1.6%) 23.7 22.6 1.1 (4.6%)
Ebene-2 |3 70.8 74.7 -39 (-5.5%) 7.1 6.6 05 (7.0%)
4 77.0 71.1 59 (7.6%) 14.9 6.7 8.2 (55.0%)
5 81.3 54.8 265 (32.5%) 20.6 8.3 12.3 (59.7%)
6 79.0 67.9 11.1  (14.0%) 20.0 13.1 6.9 (34.5%)
7 75.7 76.6 -0.9  (1L.2%) 15.6 15.3 0.3 (1L.9%)
Ebene-3 |3 56.6 58.3 -1.7  (-3.0%) 2.3 1.8 05 (21.7%)
4 67.3 61.6 5.7 (8.5%) 6.5 2.0 45 (69.2%)
5 70.7 54.1 16.6 (23.5%) 10.5 19 8.6 (81.9%)
6 68.0 63.6 44  (6.4%) 9.4 4.4 5.0 (53.2%)
7 58.7 58.1 06 (1.0%) 6.3 6.4 -0.1 (-1.5%)
Ebene—4 |3 24.7 27.2 -25  (-10.1%) 1.0 -1.7 2.7
4 411 38.2 29 (7.1%) 0.2 -1.1 1.3
5 45.0 375 75 (16.7%) 19 -0.4 2.3
6 419 40.6 1.3 (3.1%) 2.7 -0.5 3.2
7 24.7 24.5 0.2 (0.8%) 1.8 1.8 0

Mit steigender Entfernung zur Katheterspitze nehmen die Storungen kontinuierlich ab und betragen in
einer Entfernung von 10 mm systolisch noch 24.6% und diastolisch 30.2%. Die folgende Tabelle zeigt
die jeweiligen Geschwindigkeitserniedrigungen im Maximum der Systole, sowie im Minimum der
Diastolein den Punkten E-1;P5 bzw. E-2;P5 (1 mm distal der Sonde treten hier die grofdten Storungen

auf, ansonsten sind diese in E-1;P5 zu finden) :

Entfernung | Mef3punkt Geschwindigkeitenin der Systolein Geschwindigkeiten in der Diastolein
inmm mit der cm/sec cm/sec
grofidten Ohne Mit Differenz Ohne Mit Differenz
Abweichung | Flowire | Flowire Flowire | Flowire
1 E-2;P5 80.2 41.4 38.8 (48.4%) |19.3 6.0 13.3 (68.9%)
2 E-1;P5 84.4 48.1 36.3 (43.0%) |25.2 10.8 14.4 (57.1%)
3 E-1;P5 83.3 51.8 315 (37.8%) |24.6 12.1 125 (50.8%)
4 E-1;P5 84.5 53.2 313 (37.0%) |24.6 114 13.2 (53.6%)
5.2 E-1;P5 84.3 55.7 286 (33.9%) |27.2 14.0 13.2 (48.5.%)
7.5 E-1;P5 85.0 61.5 235 (27.6%) |26.3 14.7 11.6 (44.1%)
10 E-1,P5 84.7 63.9 20.8 (24.6%) |26.5 18.5 8.0 (30.2%)




Bezogen auf den ganzen Querschnitt mit 69 gleichméfdig verteilten LDA-Mef3punkten stort der
Katheter nur in einem verhadltnismaliig geringen Areal das Stromungsprofil. Dieser Bereich befindet
sichin direkter Verlangerung der Katheterspitze und erstreckt sich abhangig von der Pulsation auf den

unteren, vertikalen Durchmesser des Gef&dumens.

2. Abweichung der Ultraschallmessungen von den LDA-Messungen im
physiologischen Modell ohne Stent

Als Zweites stellt sich die Frage, wie grof? die Abweichungen der Ultraschallmessungen von den
tatséchlich vorhandenen Geschwindigkeiten sind. Wie oben bereits gezeigt, fuhrt der Katheter selbst
zu Stérungen des Stromungsprofils. Das Mefdvolumen der Sonde von 0.65 mm Dicke und einem
Durchmesser von 1.7 mm liegt 52 mm distal der Sondenspitze. Somit liegen Teile des
Storungsgebiets im Mefdbereich der Sonde. Welche Auswirkungen dies auf die Messungen der
Ultraschallsonde selbst hat, wurde im Folgenden untersucht. Dabel muld beachtet werden, dai3 die
Hullkurve der Ultraschallsonde aus Mel3daten eines Sammelvolumens berechnet wird, wahrend die
V ergleichsmessungen mittels Laser-Doppler-Anemometrie punktuell aufgezeichnet werden. Um dem
Rechnung zu tragen, wird der Mef3bereich der Sonde anhand der oben gezeigten Ergebnisse und
anhand der Angaben des Geréteherstellers abgeschétzt. Das Mefdvolumen erstreckt sich von Ebene —3
bis Ebene 2, wobei zwischen Ebene —2 und Ebene 1 jeweils die mittleren drei Mef3punkte zum
Melvolumen gerechnet werden (siehe Skizze weiter unten). Das Meldvolumen verandert sich
zeitabhangig mit der Schwingung des Katheters. Eine vollige Ubereinstimmung der Kurven kann
aufgrund der geringen Anzahl von LDA-Messungen [14] daher nicht erwartet werden. Folgende
~LDA-HUllkurve" berechnet sich aus den LDA-Messungen fir das Mef3volumen der Sonde.
Zusétzlich ist die reelle Ultraschall-HUllkurve dargestellt:

Vergleich der Ultraschall-Hullkurve mit einer gemittleten L DA-
Kurveim Mef3volumen der Sonde
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Abb.39: Vergleich von Laser- und Ultraschallmessungen. Rechts: Mef3volumen der US-Sonde. Die

markierten Punkte wurden zur Berechnung der LDA-, HUllkurve" herangezogen.



Trotz der maximalen Storung des Stromungsprofils in Ebene -1 von 33.9% im Maximum der Systole
und 48.5% zu Beginn der Diastole (siehe oben) durch die Sonde selbst, ergibt sich eine dem
tatséchlichen Kurvenverlauf gut entsprechende Hullkurve der Momentangeschwindigkeiten im
berechneten Mef3volumen. Folgende Tabelle vergleicht die vom Flowire errechneten Werte fiir die

Durchschnitts- und Maximal geschwindigkeiten mit den entsprechenden Werten der LDA-Hllkurve:

Flowire- und LDA-Geschwindigkeitswerte im
MeRvolumen
Flowire LDA Abweichung
APV (m/sec) 0.308 0.295 -4.37%
MPV (m/sec) 0.752 0.756 0.52%

Mit Flowire betragen die Abweichungen beziiglich der Durchschnittsgeschwindigkeit 4.37 %. Die
Maximalgeschwindigkeit wird nahezu korrekt gemessen.

Wie gro sind nun die Abwechungen 2zu den tatséchlichen Maximal- und
Durchschnittsgeschwindigkeiten, die mit LDA gemessen werden kénnen ?

Vergleicht man die Ultraschall-HUllkurve mit den LDA-Messungen im Punkt mit der tatsachlichen
Hochstgeschwindigkeit, so  ergeben sich  bzgl. der von der Sonde gemessenen
Maximalgeschwindigkeit ~ Abweichungen von bis zu 1536% und bzgl. der
Durchschnittsgeschwindigkeit Abweichungen von bis zu 15.49% im Vergleich zu den LDA-

Messungen. Beide Kurven sind im Folgenden Diagramm dargestellt:

Vergleich der Ultraschall-Hullkurve mit der LDA-Kurveim Punkt mit
der héchsten Geschwindigkeit in der ACC mit Flowire

09 + 089 — Max mit Flowire oW1l
081 — Flowire
0,7 + /
0,6 +
2]
€05+
04 +
03+
02
01+

Abb.40: Vergleich der maximalen LDA- und Ultraschall-M essungen. Rechts: Mef3punkt mit der

maximalen LDA-Messung



Folgende Tabelle fal¥ diese Ergebnisse zusammen:

Flowire- und LDA-Geschwindigkeitswerte im Maximum
Flowire |LDA mit Flowire |Abweichung

APV (m/sec) 0.308 0.364 15.49%
MPV (m/sec) 0.752 0.889 15.36%

Essa an dieser Stelle noch einmal angemerkt, daf3 es sich hier um einen Vergleich von Mel3daten aus
einem Sammelvolumen mit Daten einer Punktmessung mittels Laser handelt.

Plaziert man die Katheterspitze exakt im Zentrum des Querschnitts, so erzeugt der Katheter selbst eine
Storung des Stromungsprofils (siehe oben) in Verlangerung zur Katheterspitze. Zeichnet man mittels
LDA die Hullkurve der Momentangeschwindigkeiten im Mef3volumen der Ultraschallsonde auf und
berechnet daraus Maximal- und Durchschnittsgeschwindigkeiten in diesem Bereich, so ergeben sich
fur die Ultraschallsonde bezliglich der Durchschnittsgeschwindigkeit um 4.4 % zu niedrige Werte,
wahrend die Maximalgeschwindigkeit richtig angezeigt wird.

Trotz der maximalen Stérung des Stromungsprofils im Punkt E-1;P5 von 33.9% am Maximum der
Systole und 48.5% am Beginn der Diastole (siehe oben) durch die Sonde selbst, erhdt man eine dem
tatséchlichen Kurvenverlauf gut entsprechende Hiillkurve der Momentangeschwindigkeiten.

Die Abweichung zu den tatsichlichen Maximal- und Durchschnittsgeschwindigkeiten betragen ca
15%.

Diese Ergebnisse stimmen mit den Studien von Doucette et a. (41) Uberein. Im Vergleich mit
elektromagnetischen Flulmessern zeigte der Dopplerfuhrungsdraht in Gefd3en bis zu 4.76 mm
Durchmesser keinerlei  Abweichungen. Bei einem Durchmesser von 7.94 mm wurde die
Fluf3geschwindigkeit abhangig von Volumenstrom (< 922 ml/min) um bis zu 20% zu niedrig

angezeigt.
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