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Zusammenfassung 
 
Die koronare Herzkrankheit mit ihren schwerwiegenden Folgen zählt zu den häufigsten 
Todesursachen in Deutschland. Die pathologische Ursache besteht meistens in der athero-
sklerotischen Veränderung der Gefäßwand, die zu einem vollständigen oder teilweisen 
Verschluss der betroffenen Arterie führen. Als Behandlungsmöglichkeit hat sich heutzutage 
die Implantation eines Stents durchgesetzt. Ein Nachteil dieser Methode besteht darin, dass 
sich aufgrund der Stentstege die Blutströmung und somit die Wandschubspannung (WSS) 
ändert, was in klinischen Studien mit postoperativen Komplikationen, wie der In-Stent 
Restenose oder der Thrombose, in Verbindung gebracht wird. Im Rahmen vorheriger 
laseroptischen und numerischen Untersuchungen wurde der Einfluss des Stentdesigns auf 
die Blutströmung bereits herausgestellt. In dieser Studie soll die Möglichkeit zur gezielten 
strömungsmechanischen Beeinflussung des Blutes durch den Stent mit Hilfe eines helikalen 
Stentdesigns aufgezeigt werden. Die nun ausgebildeten Strömungsstrukturen führen zu 
einer verbesserten WSS-Verteilung gegenüber herkömmlichen Stentdesigns. Es wurden drei 
unterschiedliche helikale Stentdesigns mittels transienter numerischer Simulation analysiert, 
wobei der pulsatile sowie nicht-newtonsche Charakter der Blutströmung Berücksichtigung 
finden. Das verwendete numerische Modell wurde zuvor mittels Mikro-Particle-Image-
Velocimetry Messungen validiert. 
 
Einleitung 
 
Vor allem unser Lebensstil hat neben der genetischen Disposition zur weiten Verbreitung 
kardiovaskulärer Erkrankungen geführt. So starben allein im Jahr 2012 insgesamt 350 000 
Menschen an Erkrankungen des Gefäßsystems und darunter rund 55 000 Menschen an den 
Folgen eines Myokardinfarktes (GBE, 2012). Als Behandlungsmethode hat sich derzeit die 
Implantation eines Stent in das betreffende Gefäß durchgesetzt. Im Jahr 2008 wurden im 
Rahmen einer koronaren Intervention 270 000 Stents implantiert (van Buuren, 2010). 
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Dabei wurden Anstellwinkel und Strutanzahl so kombiniert, dass die summierte Länge aller 
Struts im jeweiligen Stent IStrut = 213,62 mm beträgt. Diese integrale Strutlänge IStrut kann als 
Maß der Oberflächenbeschaffenheit verstanden werden. Für einen strömungsmechanischen 
Vergleich sollte sie daher bei den zu vergleichenden Stentdesigns identisch sein. 
Die Struts wiesen einen rechteckigen Strutquerschnitt auf, wobei für jede Helixvariation zwei 
Stentmodelle mit unterschiedlicher radialer Ausdehnung untersucht werden. Die Struthöhe T 
beträgt T = 100 µm bzw. T = 200 µm. Die Strutbreite W ist bei allen Stentmodellen mit W = 
100 µm identisch. Eine Übersicht die wichtigsten konstruktiven Parameter der Stentdesigns 
ist in der Tab. 1 gegeben. 
 
Tab. 1: Übersicht der wichtigsten konstruktiven Parmater der untersuchten Stentdesigns 
 

 Stentmodell
Helix 1 Helix 2 Helix 3 

Helix 1.1 Helix 1.2 Helix 2.1 Helix 2.2 Helix 3.1 Helix 3.2 
L 6 D 
D 3,5 mm 
IStrut 213,62 mm 
α 38° 53° 66° 
Struts 8  6  4  
W 100 µm 
T 100 µm 200 µm 100 µm 200 µm 100 µm 200 µm 

 
 
Rechengebiet 
Die Koronararterie wird anhand eines geraden, starren und kreisrunden Rohres modelliert. 
Der Durchmesser des Modells beläuft sich auf D = 3,5 mm. Die Länge des Arterienabschnit-
tes beträgt insgesamt 12 D. Die Vorlaufstrecke wurde mit 4 D angenommen, während die 
Nachlaufstrecke 2 D betrug. Die Diskretisierung nach der Finite Volumen Methode erfolgte 
mit den Vernetzungsprogamm snappyHexMesh. Dadurch ist es möglich automatisiert 
unstrukturierte Rechennetze komplexer Geometrien zu erzeugen. Die dazu notwendigen 
CAD-Modelle wurde mithilfe von PTC Creo 2.0 generiert und sind in der Abb. 1 dargestellt. 
Bei der räumlichen Auflösung des Rechengebiets wurde sich an der Netzkonvergenzstudie 
von Jungmann (2014) orientiert. In der Abb. 2 ist die Größe des Rechengebiets sowie in 
einer Detailansicht und über den Querschnitt die Diskretisierung des Rechengebiets 
visualisiert. 
 
Randbedingungen 
Für die Gefäßwand sowie die Stentoberfläche muss die Haftbedingung erfüllt sein, d. h. hier 
wird in normaler und in tangentialer Richtung zur entsprechenden Wand ein Geschwindig-
keitsbetrag von u = 0 m/s vorgegeben. Der Druck der Hauptströmung prägt sich der Grenz-
schicht auf, was zu einem Druckgradienten in radialer Richtung von dp/dr = 0 Pa/m führt. Am 
Einlass wird ebenfalls ein Druckgradient von dp/dz = 0 Pa/m vorgegeben. Diese Annahme 
muss durch eine entsprechend lang dimensionierte Vorlaufstrecke berücksichtigt werden, da 
es sonst zu Konvergenzproblemen, beispielsweise in folge numerischer Oszillation, kommen 
kann. Am Auslass wird ein Referenzdruck von p = 0 Pa vorgegeben. Anhand des Druckver-
lustes stellt sich so im Rechengebiet je nach Lauflänge ein positiver Druckbetrag ein. Die 
Geschwindigkeit am Einlass wird über ein zeitlich-variierendes Geschwindigkeitsprofil nach 
Womersley 1955 definiert. Dadurch ist es möglich einen physiologischen Volumenstromver-
lauf abzubilden (Stiehm et al., 2013b). 

44 - 3



 

Abb. 2

 
 
Wandsc
Zur Beu
herange

Die erm
gemitte
τw = 0,5
Wandsc
werden 
 
Ergebn
 
In der A
teilung a
Schwing
schubsp
τw = 0,5 
 

2: Darstellun

chubspannu
urteilung de
ezogen: 

mittelte Wa
lt. In zahl

5 Pa (Balos
chubspannu
die Stentm

nisse 

Abb. 3 ist be
auf der Gef
gungsperiod
pannung e
 Pa hervorg

ng des Reche

ung 
er Stentmo

Wτ

andschubsp
lreichen P
ssino et al.
ung steiger

modelle eben

eispielhaft d
fäßwand vo
de. Als Gr
iner unges
gehoben. 

engebiets so
schnitt und

delle wird 

2
r

2
rz += ϕττ

annung wi
ublikationen
. (2007) un
t das In-Ste
nfalls anhan

die zeitlich 
n Helix 2.1 

rundlage de
törten Strö

owie Diskretis
d im Bereich

die Wands

u
⎜
⎝
⎛
∂
∂

= γη )( &

rd anschlie
n wird au
nd Pant et
ent Resten
nd dieses G

gemittelte u
dargestellt

er Normier
ömung. Zus

sierung des R
h der Struts 

schubspann

2
z

r

u

r

u
⎜⎜
⎝

⎛
∂

∂
+⎟

⎠
⎞

∂
ϕ

eßend über
f eine Gr
t al. (2010
osepotentia

Grenzwertes

und normie
. Die zeitlich
rung dient
sätzlich ist 

Rechengebie

ung auf de

2

⎟⎟
⎠

⎞ϕ . 

r eine Peri
enzwandsc
)) verwiese

al des Sten
s verglichen

rte Wandsc
he Mittelung
die zeitlich
in Abb. 3 

ets über den

er Gefäßob

iodendauer
chubspannu
en. Eine g
nts. In diese
n. 

chubspannu
g erfolgte ü

h gemittelte
die Kontur

 
 Quer-

berfläche 

r zeitlich 
ung von 
eringere 
er Arbeit 

ungsver-
über eine 
e Wand-
rlinie für 

44 - 4



 

Abb

 
Am Ein-
in der S
Ab eine
zeitlich 
durch e
geringst
zwische
Um beim
wird die
beiden A
Die Abb
 

Abb
s

 
Die anh
Abb. 5 
Funktio

b. 3: Normiert

- und Ausla
Strömung fe
er Laufläng
gemittelte u

eine symme
ten Wands

en den Strut
m Vergleich
e kritische L
Abstände z

b. 4 stellt die

b. 4: Skizze z
chubspannu

hand der ze
dargestell

n approxim

te Wandschu

ass des Ste
eststellbar, w
e von 1 D 
und normie
etrische Ve
schubspann
ts erreicht. 
h der Stents
Länge Lkrit a
zwischen St
e Bestimmu

zur Bestimm
ng, die gelbe

eitlich gem
t. Der Ver
iert. 

ubspannung 
Kontur

nts sind in 
welche sich

nach Eintr
erte Wandsc
erteilung au
nungswerte
Diese Verte
s nicht die E

als Kriterium
trutoberfläch
ung der kriti

mung der kritis
e Konturlinie

ittelten Sim
rlauf der D

 auf der Gefä
rlinie für τw =

folge der sc
h auf die Wa
ritt in den S
chubspannu
us. Direkt 

e zu verze
eilung ist le
Ein- und Au

m eingeführt
he und der 
schen Läng

schen Länge
e zeigt die Wa

mulation gew
Daten wurd

τw /τw∞ 

äßwand, zus
0,5 Pa 

charfkantige
andschubsp
Stent bleibt
ungsfeld ze
stromauf- 
eichnen. D
icht stromab
uslasseffekt
t. Sie berec
Konturlinie

ge noch ein

e Lkrit, farbko
andschubspa

wonnenen 
den zusätz

τw /τw

sätzlich gelb 

en Strutend
pannungsve
t die Ström
eichnet sich
bzw. -ab d

Die höchste
b verschobe
te berücksic
chnet sich a
τw = 0,5 Pa

mal graphis

 
diert ist die n
annung von 

kritischen L
lich durch 

τw =

w∞ 

eingefärbt is

den Verwirb
erteilung au

mung konsta
h in diesem 
der Struts 
en Werte 
en.  
chtigen zu 
aus der Sum
a: Lkrit = Lkri

sch dar. 

normierte Wa
τw = 0,5 Pa a

Längen sin
eine quad

= 0,5 Pa 

 
st die  

belungen 
swirken. 
ant. Das 
Bereich 

sind die 
werden 

müssen, 
mme der 

t1 + Lkrit2. 

and-
an 

d in der 
dratische 

44 - 5



 

 

 
Abb. 5: Kritische Länge Lkrit in Abhängigkeit des Anstellungswinkels α 

 
Die graphische Darstellung zeigt, dass sich die kritischen Längen Lkrit bei konstanter 
Struthöhe T in Abhängigkeit vom Anstellwinkel α durch eine quadratische Funktion der Form 
Lkrit(α) = a + b·α+c·α2 beschreiben lassen. Durch die Methode der kleinsten Quadrate wurden 
die Funktionsparameter bestimmt. Bei einer Struthöhe von T = 100 µm betragen a = 356,53 
µm, b = -13,24 µm sowie c = 0,165 µm. Für die Struthöhe T = 200 µm belaufen sie sich auf a 
= 486,77 µm, b = -16,78 µm sowie c = 0,206 µm. 
Der Verlauf beider Funktion ist ähnlich, was zu einer annähernd gleichbleibenden Differenz 
bezüglich des Anstellungswinkels α führt. Die relative Vergrößerung der kritischen Länge 
nimmt so mit steigendem Anstellungswinkel α ab. So erhöht sich bei einem Anstellungswin-
kel von α = 38° die kritische Länge bei T = 100 µm von Lkrit = 92 µm auf Lkrit = 146 µm bei T = 
200 µm bzw. um 60 %. Bei einem α = 53° sind es hingegen nur noch 48 % und bei α = 66° 
lediglich 38 %. Durch einen Vergleich der Ergebnisse mit einem Stent in Reihenanordnung 
(Stiehm et al., 2014) ist zu erkennen, dass die helikale Struktur einen deutlichen Vorteil 
besitzt. Dieser führte in folge einer Struterhöhung von T = 100 µm auf T = 180 µm bei einem 
α = 60° zu einer Zunahme der kritischen Fläche von über 100 %. 
Dieser Sachverhalt lässt den Schluss zu, dass die Effektivität der helikalen Struktur mit 
steigender Struthöhe T zunimmt. Eine große radiale Ausdehnung führt somit zu einer 
verstärkten Umlenkung der Strömung. Diese Erkenntnis deckt sich mit dem Ergebnis von 
Stiehm et al. (2013a). 
 
Diskussion und Ausblick 
 
In dieser Arbeit wurden numerische Simulationen der pulsatilen Durchströmung von Stents 
mit helikaler Strutanrodnung vorgestellt. Die rheologischen Eigenschaften des Blutes wurden 
durch das Carreau-Yasuda Modell nach Leuprecht und Perktold (2001) berücksichtigt. In 
dieser Studie wurden sechs Varianten der Helixstruktur untersucht. Sie unterscheiden sich 
zum einen im Anstellungswinkel α = 38°, 53° und 66° sowie in der Struthöhe T = 100 µm und 
T = 200 µm. Mit steigendem Anstellungswinkel nehmen die Bereiche geringer Wand-
schubspannung zu, wodurch das Restenosepotential des Stents ansteigt. Geringe Anstel-
lungswinkel sind somit zu bevorzugen. Darüber hinaus führen hohe radiale Ausdehnungen 
zu geringen Wandschubspannungswerten, sodass geringe Struthöhen zu empfehlen sind.  
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Die hier analysierten Stents mit helikaler Strutanordnung sind lediglich generische Stentde-
signs, die den strukturmechanischen Anforderungen kommerzieller Stents nicht genügen. In 
weiterführenden Arbeiten sollte daher dieses generische Design in ein kommerzielles 
überführt werden. 
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