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Beschreibung

[0001] Die vorliegende Erfindung bezieht sich all-
gemein auf therapeutische expandierbare Stentpro-
thesen zur Implantation in Körperhohlräume, bei-
spielsweise vaskulare Implantation, und insbesonde-
re auf ein Verfahren zur Bereitstellung biostabiler,
elastomerer Beschichtungen auf diesen Stents, die
biologisch aktive Spezies mit kontrollierten Freiset-
zungseigenschaften direkt in die Beschichtungsstruk-
tur einbringen.

[0002] Bei chirurgischen oder anderen verwandten
invasiven medizinischen Verfahren sind die Einfüh-
rung und die Expansion von Stentvorrichtungen in
Blutgefäße, Harnwege oder andere schwer zugäng-
liche Stellen um Restenose zu verhindern, um Ge-
fäß- oder Hohlraumwandstützung oder -verstärkung
bereitzustellen und für andere therapeutische oder
wiederherstellende Funktionen eine allgemeine Form
der Langzeitbehandlung geworden. Typischerweise
werden diese Prothesen an der Stelle von Interes-
se unter Verwendung eines vaskulären Katheters
oder einer ähnlichen transluminalen Vorrichtung an-
gewendet, um den Stent zu der Stelle von Interesse
zu tragen, wo er danach freigesetzt wird, um zu ex-
pandieren oder in situ expandiert zu werden. Diese
Vorrichtungen sind im Allgemeinen als Dauerimplan-
tate konstruiert, die in Gefäße oder anderes Gewebe,
welches sie bei der Implantation kontaktieren, einge-
führt werden können.

[0003] Ein Typ eines selbstexpandierenden Stents
weist einen flexiblen Röhrenkörper auf, der aus meh-
reren einzelnen, flexiblen Fadenelementen gebildet
ist, wobei sich jeder in einer Helixkonfiguration mit
der Mittellinie des Körpers, die als eine gewöhnli-
che Achse dient, erstreckt. Die Elemente sind in nor-
maler Richtung gewunden, aber sind axial in Bezug
zueinander verschoben und treffen sich unter Ver-
netzung einer ähnlichen Anzahl von Elementen, die
ebenso axial verschoben sind, aber die entgegenge-
setzte Richtung der Windung aufweisen. Diese Kon-
figuration stellt eine elastische, geflochtene Röhren-
struktur bereit, die stabile Dimensionen bei der Rela-
xation annimmt. Die axiale Spannung erzeugt Deh-
nung und entsprechende Durchmesserkontraktion,
was die Befestigung des Stents an einer Kathetervor-
richtung und die Beförderung durch das Gefäßsys-
tem als eine enge in die Länge gezogene Vorrich-
tung ermöglicht. Wenn die Spannung einmal in situ
relaxiert, kehrt die Vorrichtung zumindest weitestge-
hend zu ihrer Ursprungsform zurück. Die Prothesen
der Klasse, die einen geflochtenen, flexiblen Röhren-
körper einschließen, werden in den US-Patenten 4,
655,771 und 4,954,126 von Wallsten und 5,061,275
von Wallsten et al. dargestellt und beschrieben.

[0004] Implantierte Stents sind ebenso verwendet
worden, um Medikamente wie thrombolytische Mittel,

zu tragen. US-Patent 5,163,952 von Froix offenbart
eine thermische, speichernde, expandierende Kunst-
stoffstentvorrichtung, die formuliert werden kann, um
ein Medikament unter Verwendung des Materials des
Stents selbst als einen inerten polymeren Arznei-
mittelträger zu tragen. Pinchuk offenbart in US-Pa-
tent 5,092,877 ein Stent aus einem polymeren Mate-
rial, welches mit einer Beschichtung, die mit der Ab-
gabe der Arzneimittel verbunden ist, eingesetzt wer-
den kann. Andere Patente, die sich auf Vorrichtungen
der Klasse unter Verwendung von biologisch abbau-
baren oder biosorbierbaren Polymeren richten, um-
fassen Tang et al., US-Patent 4,916,193, und MacG-
regor, US-Patent 4,994,071. Sahatjian offenbart in
US-Patent Nr. 5,304,121 eine Beschichtung, die auf
ein Stent aufgetragen wird, der aus einem Hydro-
gelpolymer und einem vorausgewählten Arzneimittel
besteht; mögliche Arzneimittel umfassen Zellwachs-
tumsinhibitoren und Heparin. Ein weiteres Verfah-
ren zur Herstellung eines beschichteten intravasku-
laren Stents, der ein therapeutisches Mittel trägt, bei
dem eine Polymerbeschichtung in einem Lösungs-
mittel gelöst wird, und das therapeutische Material
in dem Lösungsmittel dispergiert wird, und das Lö-
sungsmittel danach eindampft, wird in Berg et al.,
US-Patent 5,464,650, erteilt am 5. November 1995,
das der Europäischen Patentanmeldung 0 623 354
A1, veröffentlicht am 9. November 1994, entspricht,
beschrieben.

[0005] Ein Artikel von Michael N. Helmus (ein Miter-
finder der vorliegenden Erfindung) mit dem Titel ”Me-
dical Device Design - A Systems Approach: Central
Venous Catheters”, 22. International Society for the
Advancement of Material and Process Engineering
Technical Conference (1990) bezieht sich auf Poly-
mer/Arzneimittel/Membran-Systeme zur Freisetzung
von Heparin. Diese Polymer/Arzneimittel/Membran-
Systeme erfordern die Funktion von zwei verschiede-
nen Schichten.

[0006] Die obige querverwiesene übergeordnete
Stammanmeldung liefert einen Ansatz, der die Lang-
zeitarzneimittelfreisetzung bereitstellt, d. h. über ei-
nen Zeitraum von Tagen oder sogar Monaten, ein-
geschlossen in einem kontrollierten Freisetzungssys-
tem. Die Stammanmeldung und vorliegende Erfin-
dung stellen ein Verfahren zur Beschichtung die-
ser Stents bereit, einschließlich Techniken, die die
anfängliche Explosionswirkung der Arzneimittelfrei-
setzung kontrollieren und die Modifikation des kine-
tischen Arzneimittelfreisetzungsprofils, das mit der
therapeutischen Langzeitwirkung verbunden ist, er-
möglichen können.

[0007] Metallstents von ähnlicher Dicke und Flech-
tung weisen im Allgemeinen bessere mechanische
Eigenschaften als polymere Stents auf. Metallische
Gefäßstents, die aus sogar relativ feinen Metallfäden
geflochten sind, können eine große Festigkeit bereit-
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stellen, um dem nach innen gerichteten Umfangs-
druck in Blutgefäßen standzuhalten. Um einem Poly-
mermaterial vergleichbare Festigkeitseigenschaften
zu geben, ist eine viel dickwandigere Struktur oder
ein schwereres, dichteres Fadengeflecht erforderlich.
Dies verringert wiederum den Querschnitt, der für den
Fluss durch den Stent verfügbar ist, und/oder verrin-
gert die relative Menge an offenem Raum, der in der
Struktur verfügbar ist. Wenn überhaupt anwendbar,
ist es normalerweise schwieriger, polymere Stents
unter Verwendung von vaskularen Katheterabgabe-
systemen einzubringen und abzugeben.

[0008] Es wird jedoch angemerkt, dass während be-
stimmte Typen von Stents, wie geflochtene Metalls-
tents, besser als anderen für einige Anwendungen
sein können, das erfindungsgemäße Verfahren in
dieser Hinsicht nicht eingeschränkt ist, und verwen-
det werden kann, um eine breite Vielzahl von Vorrich-
tungen zu beschichten. Die vorliegende Erfindung
trifft ebenso beispielsweise auf die Klasse von Stents
zu, die nicht selbst expandierend sind, einschließlich
denen, die beispielsweise mit einem Ballon expan-
diert werden können. Polymere Stents von allen Ar-
ten können unter Verwendung des Verfahrens be-
schichtet werden. Daher wird trotz speziell ausführli-
cher Ausführungsformen die Verwendung der Erfin-
dung in Bezug auf entweder die Stentkonstruktion
oder die Konstruktionsmaterialen nicht eingeschränkt
oder soll eingeschränkt werden. Außerdem kann die
vorliegende Erfindung mit anderen Typen von Im-
plantatprothesen verwendet werden.

[0009] Folglich ist es ein primärer Gegenstand der
vorliegenden Erfindung, beschichtete, implantierba-
re Prothesen bereitzustellen, wobei die Beschichtung
zur Langzeitabgabe von biologisch aktiven Materiali-
en fähig ist.

[0010] Ein weiterer Gegenstand der vorliegenden
Erfindung ist, die Aspekte der zeitlich abgestimm-
ten oder zeitvariablen Arzneimittelabgabe von ei-
ner Stentbeschichtung durch Kontrollieren der durch-
schnittlichen Teilchengröße in den biologisch aktiven
Spezies zu kontrollieren oder zu modifizieren.

[0011] Andere Gegenstande und Vorteile der vorlie-
genden Erfindung werden dem Fachmann aus der
Bekanntmachung mit der Beschreibung und den an-
hängenden Ansprüchen offensichtlich sein.

ZUSAMMENFASSUNG DER ERFINDUNG

[0012] Die vorliegende Erfindung stellt eine be-
schichtete, implantierbare Prothese wie in den An-
sprüchen definiert bereit.

[0013] Das elastomere Material der ersten Schicht
ist bevorzugt hydrophob, und das biologisch aktive

Material wird darin für dessen zeitlich abgestimmte
Abgabe verteilt.

[0014] Die bevorzugte Prothese ist eine selbstex-
pandierende Röhrenstentprothese mit offenem En-
de. Obwohl andere Materialien, einschließlich Poly-
mermaterialien, verwendet werden können, wird in
der bevorzugten Ausführungsform der Röhrenkörper
aus einem offenen Geflecht aus feinem Einzel- oder
Mehrfadenmetalldraht geformt, der sich ohne Zusam-
menfallen biegt, und ohne Weiteres axial zu einer
länglichen Form zur transluminalen Insertion über ei-
nen vaskularen Katheter verformt. Der Stent versucht
federnd, die vorbestimmten stabilen Dimensionen bei
der Relaxation in situ wieder anzunehmen. Die erste
Deckschicht wird bevorzugt als ein homogenes Ge-
misch, eine Lösung oder Suspension aus polymerem
Material und fein verteilten, biologisch aktiven Spezi-
es, die in einem organischen Vehikel oder einer ho-
mogenen Lösung verteilt sind, oder Teillösung aus
diesen Spezies in einem Lösungsmittel oder Vehi-
kel für das Polymer und/oder die biologisch aktive
Spezies aufgetragen. Die durchschnittliche Teilchen-
größe der biologisch aktiven Spezies beträgt weni-
ger oder gleich 15 μm. Für die Zwecke dieser An-
meldung bedeutet der Ausdruck ”fein verteilt” jede
(n) Typ oder Größe innerhalb dieses Bereiches von
eingeschlossenem Material von gelösten Molekülen
bis Suspensionen, Kolloiden und partikularen Gemi-
schen. Das aktive Material wird in einem Trägerma-
terial, das das Polymer, ein Lösungsmittel oder bei-
des sein kann, verteilt. Die Beschichtung wird be-
vorzugt als eine Vielzahl von relativ dünnen Schich-
ten im Wesentlichen in relativ schneller Reihenfol-
ge aufgetragen, und wird bevorzugt mit dem Stent
in einem radial expandierten Zustand angewandt. In
einigen Anwendungen kann die Beschichtung wei-
ter als eine zusammengesetzte anfängliche Binde-
schicht oder Grundschicht und eine zusammenge-
setzte Deckschicht charakterisiert werden. Das Be-
schichtungsdickenverhältnis der Deckschicht zu der
Grundschicht kann mit der gewünschten Wirkung
und/oder dem Elutionssystem variieren. Typischer-
weise sind diese von unterschiedlichen Formulierun-
gen.

[0015] Die Beschichtung kann durch Eintauchen
oder Sprühen unter Verwendung von Verdampfungs-
lösungsmittelmaterialien mit relativ hohem Dampf-
druck aufgetragen werden, um die gewünschte
Viskosität herzustellen und die Deckschichtdicken
schnell herzustellen. Das bevorzugte Verfahren ba-
siert auf gegenseitigem Spritzen eines rotierenden,
radial expandierten Stents unter Einsatz einer Fein-
spritzvorrichtung. Das Beschichtungsverfahren er-
möglicht die haftende Anpassung des Materials, und
deckt die gesamte Oberfläche der Faden der offenen
Struktur des Stents ab, aber in einer Weise, so dass
die offene Gitterbeschaffenheit der Struktur des ge-
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flochtenen oder anderen Musters in der beschichte-
ten Vorrichtung bewahrt wird.

[0016] Die Beschichtung wird der Belüftung bei
Raumtemperatur für eine vorbestimmte Zeit (mög-
licherweise eine Stunde oder mehr) zur Lösungs-
mittelvehikelverdampfung ausgesetzt. Danach wird
das polymere Präkursormaterial bei Raumtempera-
tur oder erhöhten Temperaturen gehärtet, oder das
Lösungsmittel verdampft je nachdem aus dem ge-
lösten Polymer. Das Härten wird als das Verfahren
zur Umwandlung des elastomeren oder polymeren
Materials in den fertigen oder nützlichen Zustand
durch die Anwendung von Wanne und/oder Chemi-
kalien, die physikalisch-chemische Ladungen umfas-
sen, definiert. Wo beispielsweise thermoplastische
Polyurethanelastomere verwendet werden, kann die
Lösungsmittelverdampfung bei Raumtemperatur auf-
treten, was das polymere Material für die kontrollierte
Arzneimittelfreisetzung ohne weiteres Härten nützlich
macht. Nicht-einschränkende Beispiele des Härtens
gemäß dieser Definition umfassen die Anwendung
von Wärme und/oder Chemikalien und die Verdamp-
fung des Lösungsmittels, welches physikalische und/
oder chemische Veränderungen induzieren kann.

[0017] Die Belüftungszeit und -temperatur zur Här-
tung werden durch das spezielle einbezogene Poly-
mer und die speziellen verwendeten Arzneimittel be-
stimmt. Beispielsweise sind Silikon oder Polysiloxan-
materialien (wie Polydimethylsiloxan) erfolgreich ver-
wendet worden. Diese Materialien werden als Vor-
polymer in der Beschichtungszusammensetzung ver-
wendet und müssen danach gehärtet werden. Die be-
vorzugten Spezies weisen relativ niedrige Härtungs-
temperaturen auf, und sind als bei Raumtempera-
tur vulkanisierende (RTV) Materialien bekannt. Eini-
ge Polydimethylsiloxanmaterialien können beispiels-
weise durch Luftaussetzung bei etwa 90°C für einen
Zeitraum von 16 Stunden gehärtet werden. Ein Här-
tungsschritt kann sowohl nach der Auftragung einer
bestimmten Anzahl von unteren Grundschichten als
auch Deckschichten oder einem einzelnen Härtungs-
schritt, der verwendet wird, nachdem das Beschich-
ten beendet ist, durchgeführt werden.

[0018] Die beschichteten Stents können danach
einem Nachhärtungssterilisationsverfahren unterzo-
gen werden, welches eine Inertgasplasmabehand-
lung umfasst, und dann kann das Aussetzen der
Gammastrahlung, dem Elektronenstrahl, Ethylenoxid
(ETO) oder der Dampfsterilisation ebenso eingesetzt
werden.

[0019] Bei der Plasmabehandlung werden uner-
zwungen beschichtete Stents in einer Reaktorkam-
mer platziert und das System wird mit Stickstoff ge-
spült, und ein Vakuum auf etwa 20 bis 50 m Torr
angelegt. Danach wird Inertgas (Argon, Helium oder
Gemisch aus diesen) der Reaktorkammer für die

Plasmabehandlung zugeführt. Ein stark bevorzugtes
Betriebsverfahren besteht in der Verwendung von Ar-
gongas, welches bei einem Leistungsbereich von 200
bis 400 Watt, einer Fließgeschwindigkeit von 150 bis
650 Standard ml pro Minute, die zu etwa 100 bis 450
m Torr äquivalent ist, und einer Exponierungszeit von
30 Sekunden bis etwa 5 Minuten arbeitet. Die Stents
können direkt nach der Plasmabehandlung entfernt
werden, oder verbleiben in der Argonatmosphäre für
einen zusätzlichen Zeitraum, typischerweise fünf Mi-
nuten.

[0020] Nach der Argonplasmavorbehandlung wer-
den die beschichteten und gehärteten Stents der
Gammastrahlungssterilisation nominal bei 2,5 bis 3,
5 Mrad unterzogen. Die Stents verfügen über voll-
ständige Elastizität nach der Bestrahlung, egal ob
sie in einem erzwungenen oder nicht erzwungenen
Zustand exponiert wurden. Es ist herausgefunden
worden, dass erzwungene Stents, die der Gammas-
terilisation ohne Verwendung der Argonplasmavor-
behandlung unterzogen wurden, Elastizität verlieren,
und sich bei einer ausreichenden oder geeigneten
Rate nicht wieder herstellen.

[0021] Das elastomere Material, das einen Haupt-
bestandteil der Stentbeschichtung bildet, sollte be-
stimmte Eigenschaften besitzen. Es ist bevorzugt
ein geeignetes hydrophobes, biostabiles, elastome-
res Material, welches sich nicht abbaut, und das
die Gewebeabstoßung und Gewebeentzündung mi-
nimiert, und eines, das der Einkapselung durch Ge-
webe unterliegt, welches neben der Stentimplantati-
onsstelle liegt. Polymere, die für solche Beschichtun-
gen geeignet sind, umfassen Silikone (z. B. Polysilo-
xane und substituierte Polysiloxane), Polyurethane
(einschließlich Polycarbonaturethane), thermoplasti-
sche Elastomere im Allgemeinen, Ethylenvinylacetat-
copolymere, Polyolefinelastomere, EPDM-Kautschu-
ke und Polyamidelastomere. Die obengenannten Ma-
terialien werden in Bezug auf die beabsichtigte Um-
gebung der Erfindung als hydrophob betrachtet.

[0022] Mittel, die zur Einführung geeignet sind,
umfassen Antithrombotika, Antikoagulationsmittel,
Antithrombozytenmittel, thrombolytische Mittel, an-
tiproliferative Mittel, Entzündungshemmer, Mittel,
die Hyperplasie und insbesondere Restenose
inhibieren, Glattmuskelzelleninhibitoren, Antibioti-
ka, Wachstumsfaktoren, Wachstumsfaktorinhibito-
ren, Zelladhäsionsinhibitoren, Zelladhäsionspromo-
toren und Arzneimittel, die die Bildung von gesundem
Neointimalgewebe, einschließlich der Endothelzellre-
generation, verbessern können. Die positive Wirkung
kann aus der Inhibierung der speziellen Zellen (bei-
spielsweise Glattmuskelzellen) oder Gewebebildung
(beispielsweise fibromuskuläres Gewebe) während
der Unterstützung unterschiedlicher Zellmigration (z.
B. Endothel) und Gewebebildung (Neointimalgewe-
be) hervorgehen.
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[0023] Die bevorzugten Materialien zur Herstellung
des geflochtenen Stents umfassen Edelstahl, Tantal,
Titanlegierungen, einschließlich Nitinol (ein Nickelti-
tan, thermogespeichertes Legierungsmaterial), und
bestimmte Kobaltlegierungen, einschließlich Kobalt-
Chrom-Nickel-Legierungen, wie Elgiloy® und Phyn-
ox®. Weitere Einzelheiten bezüglich der Herstel-
lung und Einzelheiten von anderen Aspekten der
Stents selbst können aus den obengenannten US-
Patenten 4,655,771 und 4,954,126 von Wallsten und
5,061,275 von Wallsten et al. zusammengetragen
werden.

[0024] Verschiedene Kombinationen von Polymer-
beschichtungsmaterialien können mit biologisch ak-
tiven Spezies von Interesse koordiniert werden, um
die gewünschten Wirkungen zu erzeugen, wenn sie
auf Stents beschichtet werden, die gemäß der Erfin-
dung implantiert werden sollen. Die Ladungen von
therapeutischen Materialien können variieren. Der
Mechanismus der Einführung von biologisch akti-
ven Spezies in die Oberflächenbeschichtung und
der Ausgangsmechanismus hängen sowohl von der
Beschaffenheit des Oberflächenbeschichtungspoly-
mers als auch von dem einzuführenden Material ab.
Der Mechanismus der Freisetzung hängt ebenso von
der Einführungsweise ab. Das Material kann über
Zwischenwege eluieren oder über Transport oder Dif-
fusion durch das Einkapselungsmaterial selbst ver-
abreicht werden.

[0025] Für die Zwecke dieser Beschreibung wird die
”Elution” als irgendein Freisetzungsverfahren defi-
niert, welches die Extraktion oder Freisetzung durch
direkten Kontakt des Materials mit Körperflüssigkei-
ten durch die Zwischenwege, die mit dem Äuße-
ren der Beschichtung verbunden sind, umfasst. Der
”Transport” oder die ”Diffusion” sollen einen Freiset-
zungsmechanismus umfassen, bei dem ein freige-
setztes Material ein anderes Material durchquert.

[0026] Das gewünschte Freisetzungsratenprofil
kann durch Variieren der Beschichtungsdicke, radia-
len Verteilung (Schicht um Schicht) der bioaktiven
Materialien, des Mischverfahrens, der Menge an bio-
aktivem Material, der Kombination von unterschiedli-
chen Matrixpolymermaterialien bei unterschiedlichen
Schichten und der Vernetzungsdichte des polyme-
ren Materials abgestimmt werden. Die Vernetzungs-
dichte bezieht sich auf die Menge an Vernetzung, die
stattfindet, und ebenso die relative Dichtheit der Ma-
trix, die durch das spezielle verwendete Vernetzungs-
mittel erzeugt wird. Dies bestimmt während des Här-
tungsverfahrens die Menge an Vernetzung und so die
Vernetzungsdichte des Polymermaterials. Für bioak-
tive Materialien, die aus der vernetzten Matrix frei-
gesetzt wurden, wie Heparin, wird eine Vernetzungs-
struktur von größerer Dichte die Freisetzungszeit er-
höhen und die Explosionswirkung verringern.

[0027] Außerdem können bei der Elution der Ma-
terialien, wie Heparin, die Freisetzungskinetiken,
speziell die anfängliche Arzneimittelfreisetzungsrate,
durch Variieren der verteilten durchschnittlichen Teil-
chengröße beeinflusst werden. Die beobachtete an-
fängliche Freisetzungsrate oder Explosionswirkung
wird im Wesentlichen durch die Verwendung kleine-
rer Teilchen verringert, und zwar wenn die Teilchen-
größe auf kleiner als 15 μm kontrolliert wird, und die
Wirkung in dem Teilchengrößenbereich von weniger
als oder gleich 10 μm sogar signifikanter ist, speziell
wenn die Beschichtungsdicke nicht mehr als etwa 50
μm beträgt und die Arzneimittelladung etwa 25 bis 45
Gew.-% beträgt.

[0028] Es wird ebenso eingeschätzt, dass eine
nicht medikamentös behandelte dünne Silikondeck-
schicht eine vorteilhafte Arzneimittel-enthaltende
Deckschicht bereitstellt. Ihre Oberfläche weist eine
begrenzte Porosität auf, und ist im Allgemeinen glatt,
was weniger thrombogen sein kann und die Chance
zur Entwicklung von Kalzifizierung, die meistens auf
der porösen Oberflache vorkommt, verringern kann.

KURZE BESCHREIBUNG DER ZEICHNUNGEN

[0029] In den Zeichnungen, worin gleiche Zahlen
überall gleiche Teile bezeichnen:

[0030] ist Fig. 1 ein schematisches Fließdiagram,
welches die Schritte zum Herstellen einer Prothese
der Erfindung darstellt;

[0031] stellt Fig. 2 ein Freisetzungsprofil für ein
mehrschichtiges System dar, welches den Prozent-
satz an Heparin zeigt, das über einen Zeitraum von
zwei Wochen freigesetzt wird;

[0032] stellt Fig. 3 ein Freisetzungsprofil für ein
mehrschichtiges System dar, welches die relative
Freisetzungsrate von Heparin über einen Zeitraum
von zwei Wochen zeigt;

[0033] stellt Fig. 4 ein Profil von Freisetzungs-
kinetiken für unterschiedliche Arzneimittelladungen
bei ähnlichen Beschichtungsdicken dar, welches die
Freisetzung von Heparin über einen Zeitraum von
zwei Wochen zeigt;

[0034] stellt Fig. 5 Arzneimittelelutionskinetiken bei
einer angegebenen Ladung mit Heparin über einen
Zeitraum von zwei Wochen bei unterschiedlichen Be-
schichtungsdicken dar;

[0035] stellt Fig. 6 die Freisetzungskinetiken in einer
Beschichtung mit einer angegebenen Bindeschichtdi-
cke für unterschiedliche Deckschichtdicken dar, wo-
bei der Prozentsatz an Heparin in der Bindeschicht
und den Deckschichten konstant gehalten wird;
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[0036] stellt Fig. 7 die Freisetzungskinetiken von
mehreren Beschichtungen mit einer durchschnittli-
chen Beschichtungsdicke von 25 μm und einer He-
parinladung von 37,5%, aber unter Verwendung von
vier unterschiedlichen durchschnittlichen Teilchen-
größen dar;

[0037] sind Fig. 8 bis Fig. 11 mikrophotographische
Aufnahmen von beschichteten Stentfragmenten für
die Beschichtungen von Fig. 7 mit der entsprechen-
den durchschnittlichen Teilchengröße von 4 μm, 17
μm, 22 μm bzw. 30 μm.

AUSFÜHRLICHE BESCHREIBUNG

[0038] Gemäß der vorliegenden Erfindung werden
die Stentbeschichtungen, die biologisch aktive Ma-
terialien zur zeitlich abgestimmten Abgabe in situ in
einen Körperhohlraum von Interesse umfassen, be-
vorzugt in vielen dünnen Schichten aus hergestellten
Beschichtungslösungen oder -suspensionen aufge-
sprüht. Die Schritte des Verfahrens werden allgemein
in Fig. 1 dargestellt. Die Beschichtungslösungen oder
-suspension en werden bei 10 hergestellt, wie spä-
ter beschrieben. Die gewünschte Menge an Vernet-
zungsmittel wird zu der Suspension/Lösung bei 12
zugegeben, und das Material wird dann bewegt oder
gerührt, um eine homogene Beschichtungszusam-
mensetzung bei 14 herzustellen, die danach in einen
Auftragungsbehälter oder eine -vorrichtung, die ein
Behälter zum Farbspritzen sein kann, bei 16 über-
tragen wird. Typische exemplarische Präparate von
Beschichtungslösungen, die für Heparin und Dexa-
methason verwendet wurden, werden als nächstes
dargestellt, obwohl letzteres, das nicht partikulär ist,
wenn es auf den Stent aufgetragen wird, nicht erfin-
dungsgemäß ist.

Allgemeine Herstellung der
Heparinbeschichtungszusammensetzung

[0039] Silikon wurde aus einem Polymerpräkursor
in einem Lösungsmittelgemisch (Xylol) erhalten. Bei-
spielsweise wurde ein Silikon mit einem Feststoff-
gehalt von 35 Gew.-% in Xylol von Applied Silikon,
Part #40.000 beschafft. Zunächst wurde das Silikon-
Xylol-Gemisch gewogen. Der Silikon-Feststoffgehalt
wurde gemäß der Analyse des Verkäufers bestimmt.
Vorberechnete Mengen an fein verteiltem Heparin (2
bis 6 μm) wurden zu dem Silikon zugegeben, dann
wurde Tetrahydrofuran (THF) HPCL-Qualität (Aldrich
oder EM) zugegeben. Für eine 37,5%ige Heparin-
beschichtung beispielsweise: W(Silikon) = 5 g; Fest-
stoffgehalt in Prozent = 35%; W(Hep.) = 5 × 0,35
× 0,375/(0,625) = 1,05 g. Die Menge an benötigtem
THF (44 ml) in der Beschichtungslösung wurde un-
ter Verwendung der Gleichung W(Silikon-Feststoff-
gehalt)/N(THF) = 0,04 für eine 37,5%ige Heparin-
beschichtungslösung verwendet. Schließlich wurde
die Herstellervernetzungsmittellösung unter Verwen-

dung einer Pasteur P-Pipette zugegeben. Die Men-
ge an zugegebenem Vernetzungsmittel wurde ge-
wählt, um das Profil der Freisetzungsrate zu bewir-
ken. Typischerweise wurden fünf Tropfen der Vernet-
zungsmittellösung für jeweils fünf Gramm des Silikon-
Xylol-Gemisches zugegeben. Das Vernetzungsmittel
kann jedes geeignete und kompatible Mittel sein, ein-
schließlich Platin und Peroxid basierende Materiali-
en.

[0040] Die Lösung wurde unter Verwendung des
Rührstabs gerührt, bis die Suspension homogen und
milchartig war. Die Beschichtungslösung wurde dann
in ein Farbglas in einem zur Auftragung durch Fein-
spritzen geeigneten Zustand übertragen.

Allgemeine Herstellung der Dexamethason-
Beschichtungszusammensetzung

[0041] Silikon (35%ige Lösung wie oben) wurde in
einem Becherglas auf einer Metler-Waage gewogen.
Das Gewicht an Dexamethason in Form des frei-
en Alkohols oder in Acetatform wurde berechnet, in-
dem das Silikongewicht mit 0,35 und dem gewünsch-
ten Prozentsatz an Dexamethason (1 bis 40%) mul-
tipliziert wurde, und die erforderliche Menge wurde
dann abgewogen. Beispiel: W(Silikon) = 5 g; für eine
10%ige Dexamethason-Beschichtung, W(Dex) = 5 ×
0,35 × 0,1/0,9 = 0,194 g und THF, das in der berech-
neten Beschichtungslösung benötigt wird. W(Silikon-
Feststoffgehalt)/V(THF) = 0,06 für eine 10%ige Dexa-
methason-Beschichtungslösung. Beispiel: W(Silikon)
= 5 g; V(THF) = 5 × 0,35/0,06 = 29,17 ml. Das Dexa-
methason wurde in einem Becherglas auf einer ana-
lytischen Waage gewogen und die Hälfte der Ge-
samtmenge an THF wurde zugegeben. Die Lösung
wurde gut gerührt, um die vollständige Auflösung des
Dexamethasons sicherzustellen. Die gerührte DEX-
THF-Lösung wurde dann in den Silikonbehälter über-
tragen. Das Becherglas wurde mit dem restlichen
THF gewaschen und dies wurde zu dem Silikonbe-
hälter übertragen. Das Vernetzungsmittel wurde un-
ter Verwendung einer Pasteur-Pipette zugegeben.
Typischerweise wurden fünf Tropfen Vernetzungs-
mittel für fünf Gramm Silikon verwendet.

[0042] Die Auftragung des Beschichtungsmaterials
auf den Stent war für alle Materialien ziemlich ähnlich
und dieselbe für die Heparin- und Dexamethasonsus-
pensionen, die wie in den obigen Beispielen herge-
stellt wurden. Die Suspension, die aufgetragen wer-
den soll, wurde in eine Auftragungsvorrichtung über-
tragen, typischerweise ein Farbglas, das mit einer
Sprühpistole verbunden ist, wie Badger Modell 150,
geliefert mit einer Druckluftquelle durch einen Regu-
lator (Norgren, 0 bis 160 psi). Sobald das Pistolenge-
häuse mit der Druckluftquelle stromabwärts des Re-
gulators verbunden war, wurde die Luft aufgebracht.
Der Druck wurde auf ungefähr 1 bis 1,7 atm (15–25
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psi) eingestellt und der Düsenzustand durch Drücken
des Auslösers kontrolliert.

[0043] Jedes geeignete Verfahren kann zur Befes-
tigung des Stents beim Sprühen verwendet wer-
den, wobei rotierende Halterungen erfolgreich im La-
bor verwendet wurden. Beide Enden des relaxier-
ten Stents wurden an der Halterung durch zwei ge-
federte Halter, gewöhnlich Krokodilklemmen, befes-
tigt, wobei der Abstand zwischen den Klemmen so
eingestellt ist, dar., der Stent in einem relaxierten,
ungestreckten Zustand bleibt. Der Rotor wurde dann
eingeschaltet und die Rotationsgeschwindigkeit auf
die gewünschte Beschichtungsgeschwindigkeit, bei-
spielsweise etwa 40 U/min, eingestellt.

[0044] In Bezug auf den Stent, der in einer im
Wesentlichen horizontalen Ebene rotiert, wurde die
Sprühdüse so eingestellt, dass der Abstand von der
Düse zu dem Stent etwa 2 bis 4 Inch betrug und die
Zusammensetzung im Wesentlichen horizontal ge-
sprüht wurde, wobei die Pistole entlang des Stents
von dem distalen Ende des Stents zu dem proxima-
len Ende und dann von dem proximalen Ende zu dem
distalen Ende in einer Gleitbewegung bei einer Ge-
schwindigkeit gerichtet ist, so dass ein Sprühkreislauf
in etwa drei Stentrotationen stattfindet. Typischerwei-
se liegt eine Pause von weniger als einer Minute, nor-
malerweise etwa eine halbe Minute, zwischen den
Schichten. Normalerweise variiert die Anzahl an Be-
schichtungsschichten in Abhängigkeit von der spe-
ziellen Anwendung. Beispielsweise sind für ein Be-
schichtungsniveau von 3 bis 4 mg Heparin pro cm2

projizierte Flache 20 Kreislaufe der Beschichtungs-
auftragung erforderlich, und etwa 30 ml Lösung wer-
den für einen Stent mit einem Durchmesser von 3,5
mm und einer Länge von 14,5 cm verbraucht.

[0045] Wenn gewünscht, kann die Drehgeschwin-
digkeit des Motors natürlich ebenso eingestellt wer-
den wie die Viskosität der Zusammensetzung und
die Fließgeschwindigkeit der Sprühdüse, um die ge-
schichtete Struktur zu modifizieren. Im Allgemeinen
sind mit den obigen Mischungen die besten Ergebnis-
se bei Drehgeschwindigkeiten in dem Bereich von 30
bis 50 U/min und mit einer Sprühdüsenfließgeschwin-
digkeit in dem Bereich von 4 bis 10 ml der Beschich-
tungszusammensetzung pro Minute in Abhängigkeit
von der Stentgröße erhalten worden. Es ist anzuneh-
men, dass das Verfahren, von dem gezeigt wurde,
dass es im Labor durchführbar ist, mittels einer aus-
gereifteren, computergesteuerten Beschichtungsvor-
richtung erfolgreich automatisiert werden kann.

[0046] Mehrere aufgetragene Schichten bilden das,
was man die Bindeschicht bei 18 nennt, und danach
weitere Deckschichten, die von unterschiedlicher Zu-
sammensetzung in Bezug auf das bioaktive Mate-
rial sein können, die Matrixpolymermaterialien und
Vernetzungsmittel werden beispielsweise als Deck-

schicht bei 20 aufgetragen. Die Auftragung der Deck-
schicht folgt derselben Beschichtungsverfahrenswei-
se wie die Bindeschicht, wobei die Anzahl und Dicke
der Schichten optional ist. Natürlich kann die Dicke
jeder Schicht durch Modifizieren der Drehgeschwin-
digkeit des Stents und der Sprühbedingungen ein-
gestellt werden. Im Allgemeinen wird die Gesamtbe-
schichtungsdicke durch die Anzahl an Sprühkreisläu-
fen oder an dünnen Beschichtungen, die die Gesamt-
beschichtung bilden, kontrolliert.

[0047] Wie bei 22 in Fig. 1 gezeigt, wird der be-
schichtete Stent danach einem Härtungsschritt un-
terzogen, in dem das Vorpolymer und die Vernet-
zungsmittel zusammenwirken, um eine gehartete Po-
lymermatrix herzustellen, die die biologisch aktiven
Spezies enthalt. Das Härtungsverfahren umfasst die
Verdampfung des Lösungsmittels Xylol, THF usw.
und das Härten und Vernetzen des Polymers. Be-
stimmte Silikonmaterialien können bei relativ nied-
rigen Temperaturen gehärtet werden (d. h. RT bis
50°C), was als Vulkanisationsverfahren bei Raum-
temperatur (RTV) bekannt ist. Typischerweise sind in
das Härtungsverfahren jedoch bei höheren Tempe-
raturen härtende Materialien einbezogen, und die be-
schichteten Stents werden in einen Ofen bei ungefähr
90°C oder höher für ungefähr 16 Stunden gegeben.
Die Temperatur kann auf bis zu 150°C für Dexame-
thason-enthaltende beschichtete Stents erhöht wer-
den. Natürlich können die Zeit und Temperatur bei
speziellen Silikonen, Vernetzungsmitteln und biolo-
gisch aktiven Spezies variieren.

[0048] Die Stents, die in der beschriebenen Wei-
se beschichtet und gehärtet wurden, müssen vor
dem Verpacken für die zukünftige Implantation steri-
lisiert werden. Zur Sterilisation ist Gammastrahlung
ein bevorzugtes Verfahren, speziell für Heparin-ent-
haltende Beschichtungen; jedoch ist herausgefunden
worden, dass Stents, die gemäß dem erfindungs-
gemäßen Verfahren beschichtet und gehärtet und
der Gammastrahlung unterzogen wurden, zu lang-
sam sein können, um ihre Ursprungsstellung wieder-
zugewinnen, wenn sie einer vaskularen oder ande-
ren Hohlraumstelle unter Verwendung eines Kathe-
ters zugeführt werden, sofern nicht ein Vorbehand-
lungsschritt bei 24 zunächst auf den beschichteten,
gehärteten Stent angewendet wird.

[0049] Der Vorbehandlungsschritt umfasst eine Ar-
gonplasmabehandlung der beschichteten, gehärte-
ten Stents in der unerzwungenen Konfiguration. Ge-
mäß dieser Verfahrensweise werden die Stents in ei-
ne Kammer eines Plasmaoberflächenbehandlungs-
systems, wie ein Plasma Science 350 (Himont/Plas-
ma Science, Foster City, CA), gegeben. Das Sys-
tem ist mit einer Reaktorkammer und einem Hoch-
frequenz-Festkörper-Generator, der bei 13,56 mHz
und 0 bis 500 Watt Leistungsabgabe arbeitet, und
mit einem Mikroprozessor-gesteuerten System und
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einer vollständigen Vakuumpumpen-Baueinheit aus-
gestattet. Die Reaktionskammer enthalt ein freies Ar-
beitsvolumen von 42,55 cm (16,75 Inch) mal 34,3 cm
(13,5 Inch) mal 44,45 cm (17,5 Inch) in der Tiefe.

[0050] Bei dem Plasmaverfahren werden unerzwun-
gene beschichtete Stents in eine Reaktorkammer ge-
geben und das System mit Stickstoff gespült und ein
Vakuum auf 20 bis 50 m Torr angelegt. Danach wird
Inertgas (Argon, Helium oder Gemisch von diesen)
zu der Reaktionskammer für die Plasmabehandlung
zugegeben. Ein stark bevorzugtes Betriebsverfahren
besteht in der Verwendung von Argongas, das mit
einem Leistungsbereich von 200 bis 400 Watt, ei-
ner Fließgeschwindigkeit von 150 bis 650 Standard-
ml pro Minute, die zu 100 bis 450 m Torr äquivalent
ist, und einer Exponierungszeit von 30 Sekunden bis
etwa 5 Minuten eingesetzt wird. Die Stents können
direkt nach der Plasmabehandlung entfernt werden
oder verbleiben in der Argonatmosphäre für einen zu-
sätzlichen Zeitraum, typischerweise fünf Minuten.

[0051] Danach, wie bei 26 gezeigt, werden die
Stents der Gammasterilisation bei 2,5 bis 3,5 Mrad
unterzogen. Die Bestrahlung kann mit dem Stent in
entweder dem radial unerzwungenen Status oder in
dem radial erzwungenen Status durchgeführt wer-
den.

[0052] In Bezug auf das Antikoagulationsmittel He-
parin beträgt der Prozentsatz in der Bindeschicht no-
minal etwa 20 bis 50% und der der Deckschicht et-
wa 0 bis 30% aktives Material. Das Beschichtungsdi-
ckenverhältnis der Deckschicht zu der Bindeschicht
variiert von etwa 1:10 bis 1:2 und liegt bevorzugt in
dem Bereich von etwa 1:6 bis 1:3.

[0053] Die Unterdrückung der Explosionswirkung er-
möglicht auch eine Verringerung der Arzneimittella-
dung oder mit anderen Worten eine Verringerung
der Beschichtungsdicke, da der Arzt eine Bolus-In-
jektion von Antithrombozyten-/Antikoagulations-Arz-
neimitteln dem Patienten während des Einsetzens
des Stents verabreichen wird. Infolgedessen kann
das Arzneimittel, das in dem Stent eingebettet ist,
vollständig ohne Verschwendung verwendet werden.
Die Abstimmung der Freisetzung am ersten Tag,
aber Maximierung der Freisetzung am zweiten Tag
und am dritten Tag an der dünnsten möglichen Be-
schichtungskonfiguration wird die akute oder subaku-
te Thrombose verringern.

[0054] Fig. 4 stellt die allgemeine Wirkung der Arz-
neimittelladung für Beschichtungen mit ähnlicher Di-
cke dar. Die anfängliche Elutionsrate erhöht sich mit
der Arzneimittelladung, wie in Fig. 5 gezeigt. Die
Freisetzungsrate erhöht sich ebenso mit der Dicke
der Beschichtung bei derselben Ladung, aber ist ge-
wöhnlich umgekehrt proportional zu der Dicke der

Deckschicht, wie durch dieselbe Arzneimitelladung
und ähnliche Bindeschichtdicke in Fig. 6 gezeigt.

[0055] Die Wirkung der durchschnittlichen Teilchen-
größe wird in den Fig. 7 bis Fig. 11 dargestellt, wo-
bei Beschichtungsschichten mit einer durchschnittli-
chen Beschichtungsdicke von etwa 25 Mikron (μm),
hergestellt und sterilisiert wie oben, mit den verteilten
Heparinteilchen (37,5% Heparin) mit mehreren unter-
schiedlichen durchschnittlichen Teilchengrößen be-
reitgestellt wurden. Fig. 7 zeigt Diagramme von Elu-
tionskinetiken für vier unterschiedliche Größen von
eingebetteten Heparinteilchen. Die Freisetzung fand
in Phosphatpuffer (pH 7,4) bei 37°C statt. Die Freiset-
zungsrate unter Verwendung kleinerer Teilchen, spe-
ziell mit einer durchschnittlichen Größe von 4 bis 6
μm, verringert merklich die anfängliche Rate oder Ex-
plosionswirkung, und danach verringert sich die Elu-
tionsrate mit der Zeit langsamer. Durchschnittliche
Teilchengrößen über etwa 15 mm führen zu anfäng-
lichen Freisetzungsraten, die der Bolus-Elution nahe
kommen. Dies ist natürlich weniger wünschenswert,
sowohl aus dem Gesichtspunkt, dass ein unnötiger
anfänglicher Überschuss vorhanden ist, als auch we-
gen der frühzeitigen Entziehung des abgegebenen
Arzneimittelmaterials aus der Beschichtung.

[0056] Wie in den mikrophotographischen Aufnah-
men der Fig. 8 bis Fig. 11 gezeigt wird, veränder-
te sich, wenn sich die durchschnittliche Teilchengrö-
ße erhöhte, außerdem auch die Morphologie der Be-
schichtungsoberflache. Beschichtungen, die größere
Teilchen enthalten (Fig. 9 bis Fig. 11), weisen sehr
raue und unregelmäßige Oberflächeneigenschaften
auf. Diese Oberflächenunregelmäßigkeiten können
thrombogener sein oder zeigen eine erhöhte Ten-
denz, eine Embolisierung zu verursachen, wenn der
entsprechende Stent in ein Blutgefäß implantiert wird.

[0057] Folglich ist herausgefunden worden, dass die
durchschnittliche Teilchengröße im Allgemeinen auf
unter etwa 15 μm eingestellt werden sollte, um die
Explosionswirkung zu verringern, und bevorzugt soll-
te sie weniger als oder gleich etwa 10 μm für bes-
te Ergebnisse betragen. Die Größe von 4 bis 6 μm
war im Labor ziemlich erfolgreich. Elutionskinetiken
können durch eine Kombination der Veränderung
der Teilchengröße und der Veränderung der Ladung
oder Konzentration des verteilten Arzneimittelmateri-
als eingestellt werden.

[0058] Was aus den bisher gewonnen Daten ersicht-
lich ist, ist jedenfalls, dass das erfindungsgemäße
Verfahren die Modifikation der Arzneimittelelutionski-
netiken ermöglicht, um die Notwendigkeiten der spe-
ziellen Stentanwendung zu erfüllen. In einer ähnli-
chen Weise können Stentbeschichtungen unter Ver-
wendung einer Kombination aus zwei oder mehr Arz-
neimitteln hergestellt werden, wobei die Reihenfolge
der Arzneimittelfreisetzung und deren Geschwindig-
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keit kontrolliert werden können. Beispielsweise kön-
nen antiproliferative Arzneimitel in der Grundschicht
und Antithrombotika in der Deckschicht kombiniert
werden. In dieser Weise werden die Antithromboti-
ka, beispielsweise Heparin, zunächst eluieren, ge-
folgt von antiproliferativen Arzneimitteln, beispiels-
weise Dexamethason, um die sichere Einkapselung
des implantierten Stents besser zu ermöglichen.

[0059] Die Heparinkonzentrationsmessungen wur-
den unter Verwendung einer Standardkurve durchge-
führt, die durch Komplexieren von Azurblau-A-Farb-
stoff mit verdünnten Lösungen aus Heparin herge-
stellt wurde. Sechzehn Standards wurden verwendet,
um die Standardkurve in einer allgemein bekannten
Weise zusammenzustellen.

[0060] Für den Elutionstest wurden die Stents in ei-
ne Phosphatpufferlösung bei pH 7,4 in einem Inkuba-
tor bei ungefähr 37°C eingetaucht. Regelmäßige Ent-
nahmen von Lösungsproben wurden durchgeführt,
um die Menge an eluiertem Heparin zu bestimmen.
Nach jeder Probenentnahme wurde jeder Stent in He-
parin-freie Pufferlösung gegeben.

[0061] Wie oben angemerkt, während die mögliche
Ladung des elastomeren Materials mit Heparin va-
riieren kann, kann in dem Fall von Silikonmateriali-
en Heparin 60% des Gesamtgewichtes der Schicht
überschreiten. Jedoch liegt die Ladung, die im Allge-
meinen am vorteilhaftesten verwendet wird, in dem
Bereich von etwa 10% bis 45% des Gesamtgewichts
der Schicht. Bei Dexamethason kann die Ladung bis
zu 50% oder mehr des Gesamtgewichts der Schicht
betragen, aber liegt bevorzugt in dem Bereich von et-
wa 0,4% bis 45%.

[0062] Es wird eingeschätzt, dass, der Mechanis-
mus der Einführung der biologisch aktiven Spezies in
eine dünne Oberflächenbeschichtungsstruktur, auf-
tragbar auf einen Metallstent, ein wichtiger Aspekt der
vorliegenden Erfindung ist. Die Notwendigkeit für re-
lativ dickwandige Polymerelutionsstents oder irgend-
welche Membrandeckschichten, die mit vielen vor-
herigen Arzneimittelelutionsvorrichtungen verbunden
sind, ist ebenso überflüssig, wie es die Notwendig-
keit für die Verwendung von biologisch abbaubaren
oder reabsorbierbaren Vehikeln zum Tragen der bio-
logisch aktiven Spezies ist. Die Techniken ermög-
lichen deutlich die Langzeitabgabe und minimieren
die Interferenz mit den unabhängigen mechanischen
oder therapeutischen Vorteilen des Stents selbst.

[0063] Beschichtungsmaterialien werden unter Be-
rücksichtigung einer speziellen Beschichtungstech-
nik Beschichtungs-/Arzneimittel-Kombination und
Arzneimittelinfusionsmechanismus gestaltet. Die Be-
rücksichtigung der speziellen Form und des Mecha-
nismus der Freisetzung der biologisch aktiven Spezi-
es in der Beschichtung ermöglicht es, dass die Tech-

nik bessere Ergebnisse erzeugen kann. Auf diese
Weise kann die Abgabe der biologisch aktiven Spe-
zies aus der Beschichtungsstruktur so abgestimmt
werden, dass sie an eine Vielzahl von Anwendungen
angepasst werden kann.

[0064] Während die obigen Beispiele Beschichtun-
gen mit zwei unterschiedlichen Arzneimitteladungen
oder Prozentsätzen an biologisch aktivem Material,
das freigesetzt werden soll, darstellen, soll dies kei-
neswegs die Erfindung einschränken, und es wird in
Betracht gezogen, dass jede Anzahl von Schichten
und Kombinationen von Ladungen eingesetzt wer-
den können, um ein gewünschtes Freisetzungsprofil
zu erreichen. Beispielsweise können graduelle Staf-
felungen und Veränderungen der Ladung der Schich-
ten genutzt werden, wobei beispielsweise höhere La-
dungen in den inneren Schichten verwendet werden.
Es können ebenso Schichten verwendet werden,
die überhaupt keine Arzneimittelladungen aufweisen.
Beispielsweise kann ein pulsierendes Heparinfreiset-
zungssystem durch eine Beschichtung erreicht wer-
den, wobei alternierende Schichten, die Heparin ent-
halten, zwischen unbeladenen Schichten aus Silikon
oder anderen Materialien für einen Teil der Beschich-
tung angeordnet sind. Mit anderen Worten, die Erfin-
dung ermöglicht zahllose Kombinationen, die zu einer
sehr hohen Flexibilität im Hinblick auf die Kontrolle
der Freisetzung von biologisch aktiven Materialien in
Bezug auf einen implantierten Stent führen. Jede auf-
getragene Schicht betragt typischerweise ungefähr 0,
5 μm bis 15 μm in der Dicke. Die Gesamtzahl an ge-
sprühten Schichten kann natürlich weitgehend variie-
ren, von weniger als 10 bis mehr als 50 Schichten;
gewöhnlich sind 20 bis 40 Schichten einbezogen. Die
Gesamtdicke der Beschichtung kann ebenso weitge-
hend variieren, aber kann im Allgemeinen etwa 10 bis
200 μm betragen.

[0065] Während das Polymer der Beschichtung je-
des kompatible biostabile, elastomere Material sein
kann, das an dem Stentmaterial als eine dünne
Schicht haften kann, sind hydrophobe Materialien
bevorzugt, da herausgefunden worden ist, dass die
Freisetzung der biologisch aktiven Spezies im All-
gemeinen mit diesen Materialien vorhersehbarer ge-
steuert werden kann. Bevorzugte Materialien umfas-
sen speziell Silikonkautschukelastomere und biosta-
bile Polyurethane.

Patentansprüche

1.  Beschichtete implantierbare Prothese mit einer
äußeren Oberfläche, die mit einer Beschichtung um-
hüllt ist, umfassend:
(a) eine erste Deckschicht, umfassend ein elasto-
meres Material, welches eine Menge an partikulä-
rem biologisch aktivem Material einschließt; wobei
die durchschnittliche Teilchengröße des biologisch
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aktiven Materials weniger als oder gleich etwa 15 μm
beträgt, und
(b) eine zweite Deckschicht, umfassend ein polyme-
res Material, das über der ersten Deckschicht ange-
ordnet ist;
wobei sich die Beschichtung haftend an die Prothese
anpasst und wobei die Wirkstoffbeladung in der inne-
ren Schicht höher ist.

2.  Vorrichtung nach Anspruch 1, wobei das elast-
omere Material ein hydrophobes elastomeres Mate-
rial ist, und das partikuläre biologisch aktive Materi-
al in dem elastomeren Material für eine zeitlich abge-
stimmte Abgabe verteilt ist.

3.  Vorrichtung nach Anspruch 2, wobei das elast-
omere Material aus der Gruppe ausgewählt ist, be-
stehend aus Silikonen, Polyurethanen, Polyamide-
lastomeren, Ethylenvinylacetatcopolymeren, Polyo-
lefinelastomeren, EPDM-Kautschuken und Kombina-
tionen davon.

4.    Vorrichtung nach Anspruch 2 oder Anspruch
3, wobei das biologisch aktive Material Heparin um-
fasst.

5.    Vorrichtung nach einem der Ansprüche 2 bis
4, wobei das biologisch aktive Material eine durch-
schnittliche Teilchengröße von weniger als oder
gleich etwa 10 μm aufweist.

6.    Vorrichtung nach einem vorhergehenden An-
spruch, wobei die zweite Deckschicht eine nicht mit
Medikamenten angereichene Silikondeckschicht ist.

7.  Vorrichtung nach Anspruch 6, wobei die Vorrich-
tung nur zwei Deckschichten enthält.

8.  Vorrichtung nach einem der Ansprüche 1 bis 5,
wobei die zweite Deckschicht ein zweites biologisch
aktives Material einschließt.

Es folgen 7 Blatt Zeichnungen
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Anhängende Zeichnungen
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