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摘要 

血管支架置放手術已成為治療心肌梗塞的黃金標準，其中鎳鈦合金血管支架

被廣泛地運用在人體的周邊血管疾病。血管支架植入人體後，由於長期需承受血

流脈動週期性的壓力及人體日常反覆動作，血管支架往往會發生結構性疲勞破壞

甚至斷裂，因此，提升其壽命已成為血管支架設計的重要課題。本研究提出一項

簡單的血管支架設計概念，可有效增進血管支架之抗疲勞破壞能力。此設計概念

原理，乃藉由漸進式調整血管支架之 Strut 寬度，將血管支架局部所承受集中應力

分散並導引至應力承載較低區域，以使能量作更有效分配。為驗證此創新設計概

念，本研究以有限元素方法進行模擬與疲勞安全係數計算，結果顯示此設計之疲

勞安全係數，大幅躍升至相對應之標準血管支架達 5 倍以上，對於現今血管支架

設計而言是一大突破。 

以往鎳鈦合金血管支架的開發流程冗長，即便最細微的設計修正也得耗費大

量成本；本研究建立雛型品快速設計及製造流程：CAD 參數化設計結合有限元素

電腦模擬、雷射切削、定型熱處理、表面噴砂與電解拋光等核心技術能力，大幅

降低產品開發週期。透過摻鐿之脈衝式光纖雷射對鎳鈦無縫微管作切削加工，接

著利用自行設計之錐形夾具固定血管支架內徑，置於鹽浴爐內進行定型熱處理；

最後，血管支架表面先以氧化鋁顆粒做噴砂處理，再透過電解拋光使表面達到鏡

面效果。實驗結果顯示，溫度 500℃、退火時間 200 秒，可以達到良好的定型效果；

進一步檢驗其材料性質變化，發現相變態溫度(Af)無明顯提升，說明該熱處理參數

之可行性。另外實驗亦比較了雷射切削與進行電解拋光後表面改善情形，結果顯

示完成電解拋光的血管支架其切削邊緣不僅較為平整，表面粗糙度 Ry更從 100 nm

降至約 10 nm，效果十分顯著。最後利用上述製程，完成本文提出之創新鎳鈦合金

血管支架雛型品，作為未來產品概念展示。 
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本研究進一步將錐形 Strut 血管支架設計概念延伸應用在另一備受矚目的議題：

如何提升微型儲藥槽血管支架因加工而損失之抵抗疲勞破壞能力。微型儲藥槽血

管支架是未來植入式醫療器材之流行趨勢，它不僅可以作為傳統塗藥血管支架的

另一選項，也可以應用於治療癌症之新藥物載具，擁有許多潛在的可能性。 

本文提出一項全球首創之菱形式微型儲藥槽血管支架，藉由改變儲藥槽之幾何

形狀，使能量作更均勻地分配。此菱形式微型儲藥槽血管支架，藥物承載量為傳

統塗藥血管支架 7.7 倍，且疲勞壽命不減反增，甚至高於無任何加工鑽孔之傳統塗

藥血管支架，效果驚人。此設計概念亦榮獲 2014 德國紅點設計競賽－概念設計獎

之國際殊榮。 

 

關鍵字：鎳鈦合金、自動擴張式血管支架、疲勞破壞、有限元素分析、定型處理、

電解拋光 
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Abstract 

Vascular stenting has received great attention from the medical community since 

its introduction. The NiTi self-expanding stent is used to treat peripheral artery diseases; 

however, after implantation, these stents suffer from various cyclic motions caused by 

pulsatile blood pressure and daily body activities. Due to this challenging environment, 

fatigue performance has become a major issue for stent design. In this study, a simple 

yet intriguing concept of stent design aimed at enhancing pulsatile fatigue life was 

investigated. The concept of this design is to shift the highly concentrated 

stresses/strains away from the crown and re-distribute them along the stress-free strut by 

tapering its strut width. Finite element models were developed to evaluate the 

mechanical integrity and pulsatile fatigue resistance of the stent to various loading 

conditions. Simulation results showed that the fatigue safety factor jumped to a 

whopping 5.4 times that of the standard stent. The findings provide an excellent guide to 

the optimization of future stent design to greatly improve stent fatigue performance. 

Conventional NiTi stent design process could take a bunch of time for completion, 

which is a time-consuming and inefficient process. Therefore, it is important to develop 

the integrated CAD/FEA/RP (Rapid Prototyping) scheme, as this process could 

potentially reduce the product development cycle from months to weeks and save 

precious time for the biomedical industry in the future. The study has developed stent 

core technologies including parametric design, analysis and manufacturing: NiTi 

self-expanding stents were first manufactured from seamless hypotubes using Yb-doped 

pulsed fiber laser, followed by sequential expansions and heat treatments to the target 

stent diameter using designed fixtures and salt bath furnace. Finally, NiTi stents were 

abraded with Al2O3 particles by sand-blasting and then further refined by 
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electro-polishing. Experimental results showed that the salt bath temperature of 500oC 

with annealing time of 200 seconds were able to achieve eligible shape setting rate 

without the change of transformation temperature Af. Surface finish of NiTi stents 

improve prominently after eletro-polishing, resulting in the mirror-like surface. A NiTi 

self-expanding stent of 6-mm diameter and 13-mm long was prototyped for 

demonstration of our novel stent concept. 

In recent years, an innovative variation of the drug-eluting stent with micro-sized 

drug reservoirs (depot stent) has been introduced. It allows programmable drug delivery 

with both spatial and temporal control and has several potential advantages over 

conventional drug-eluting stent. However, creating such reservoirs on the stent struts 

may weaken the structure of the stent scaffolding and compromise its mechanical 

integrity, especially the stent fatigue life. Such fatigue-related stent issues have thereby 

drawn much attention within the medical field. 

A novel rhombus-shaped depot stent to enhance not only the drug dosage but also 

the stent fatigue life was proposed in this study. The concept can be viewed as an 

extension of tapered strut stent. By creating the rhombus-shaped reservoirs on the stent 

struts, a more efficient way to store energy by subjecting a higher volume of the stent 

structure to the same loading was achieved. The total drug capacity of the proposed 

rhombus-shaped depot stent could be increased up to 7.7 times, without any tradeoff in 

its fatigue life. Therefore, this depot stent is the first of its kind and could carry more 

drugs with longer service life than its drug-eluting stent counterparts, thereby opening 

up a wide variety of new treatment potentials and opportunities. The genuine design 

“Superior Stent” has won the international jurors’ appreciation, awarded the 2014 Red 

Dot Award: Design Concept. 
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第一章  緒論 

1.1  前言 

一直以來，心腦血管疾病於國人十大死因調查中始終榜上有名。根據中華民

國行政院衛生福利部在西元 2013 年的國人死因統計結果當中，心血管疾病僅次於

惡性腫瘤，高居國人第二大死因[1]。造成心血管疾病的主因之一，為動脈內皮細

胞受損時，低密度脂蛋白膽固醇開始堆積於血管內膜，引起內皮細胞氧化變性，

吸引單核細胞分化為巨噬細胞，而大量的巨噬細胞吞噬脂蛋白顆粒，形成泡沫細

胞，聚積於血管壁，造成血管慢性發炎並使平滑肌增厚，長期下來逐漸形成阻塞

物，即所謂的硬化斑塊(Plaque)。硬化斑塊使得血管的管腔狹窄化、組織失去彈性

而硬化，一般稱之為「動脈粥狀硬化」(Atherosclerosis)，如圖 1-1。斑塊除了造成

血管阻塞外，當血壓過高壓迫斑塊或手術進行時不慎破壞血管壁，使斑塊碎屑釋

出並阻塞末端較小之血管，則會造成中風等致命疾病。 

 

 

圖 1-1 (左)動脈粥狀硬化內組織細胞示意[2] (右)硬化斑塊示意[3] 

 

早期心血管疾病是透過外科手術來進行治療，常見的有動脈內膜切除術或是

繞道手術(Bypass Surgery)；然而外科手術侵入性極高，對病患存在著很大的生命
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風險，且術後病患需要長時間的休養才能康復。為減少手術過程及術後對病患的

負擔，微創手術(Minimally Invasive Surgery)因此而出現並逐漸取代傳統外科手術，

廣泛地應用於治療心血管疾病。自 1970 年代起，氣球擴張術(Angioplasty)開始用

於治療動脈狹窄化，其方法是透過導絲(Guide Wire)及導管(Catheter)經由血管進出

人體進行手術，使得術後患者只會留下微小的傷口，原理如圖 1-2 (左)。然而施行

氣球擴張術後仍有將近半數的受術者會發生血管再狹窄(Restenosis)的問題。 

 

 

 

圖 1-2 氣球擴張術(左)與血管支架手術(右)示意圖[4] 

 

為了降低術後血管再狹窄率，血管支架(Stent)的概念因此誕生。血管支架手

術主要是在氣球擴張術施行後，置入血管支架，以其徑向支撐力防止動脈血管壁

再度坍塌並恢復血流通暢性，如圖 1-2 (右)所示。與傳統外科手術相比，支架手術

對病患的侵入性降低許多，術後所留下的傷口較小，復原期也較短，血管再狹窄

率更是由僅施行氣球擴張術的 50 %降至 20 ~ 30 %。此項醫療技術實為心血管疾病

患者一大福音。 

目前常見的血管支架可依據部署方式不同分為氣球擴張式血管支架及自動擴

張式血管支架，其材料及製造方式亦大相逕庭。氣球擴張式血管支架通常利用不

鏽鋼(SS316L)、鈷鉻合金(Co-Cr)或高分子等材料所製成，醫師會在病患腹股溝或



 

3 

手臂處穿刺一小孔，利用氣球導管(Balloon Catheter)至動脈狹窄處，並於氣球內部

填充生理食鹽水以擴大狹窄血管管徑，旋即將血管支架部署於擴張的血管來完成

手術；自動擴張式血管支架則是使用鎳鈦合金(Nitinol)為材料，其特殊之超彈性

(Super Elasticity)和形狀記憶效應(Shape Memory Effect)使其一問世即成為工程界

新寵兒。除了上述優勢，鎳鈦合金表面亦具有良好之生物相容性，讓這個特殊的

材料在醫學上也有多項應用[5, 6]。自動擴張式血管支架可被壓縮並收藏於導管之

中，進行手術時只需如圖 1-3 所示將支架的束縛抽離，即可讓支架回彈至原始管徑

支撐血管並完成部署。一般而言，氣球擴張式血管支架使用於冠狀動脈，而自動

擴張式血管支架則常用於頸動脈、髂動脈、和股動脈等人體周邊血管。 

 

 

圖 1-3 自動擴張式支架的釋放情形[7] 

 

如今血管支架置放手術已趨成熟，具有相當高的成功率，然而在一些研究中

對病患進行術後追蹤調查發現，特定款式之血管支架在手術後卻有高達近半的案

例產生支架斷裂以及血管再狹窄之情形[8]。造成支架損毀的原因除了突發之碰撞

或大幅度彎折外，更常見的是因為長時間反覆變動的負載而造成材料疲勞。血管
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支架於人體中必須承受各式各樣的外力擠壓及形變，尤其以自動擴張式血管支架

部署的位置而言，其對支架性能、設計之要求更是相對嚴苛；位於頸動脈中的支

架必須承受週期性的脈搏壓力、扭曲以及軸向之伸縮拉扯[9]；而放置於股淺動脈  

(Superficial Femoral Artery, SFA) 之血管支架因疲勞而損壞的現象更是特別嚴重，

由於此血管長度較長，並且通過運動量極大的腿部關節，因此除了前述之脈搏變

動之外，還要面對病患日常生活中大腿和膝蓋不斷運動所造成的血管彎曲[10]。雖

然鎳鈦合金可以承受相較於一般金屬材料更大的應變，但在面對如此劇烈且反覆

之變形，長期下來支架結構便有可能因材料疲勞而產生斷裂。當支架因材料疲勞

而損壞後，斷裂的支架結構將會失去對血管壁之支撐力，並且有機會引發血管栓

塞、血管再狹窄等症狀。更甚者，支架斷裂之結構殘骸可能刺穿血管壁而造成進

一步的傷害[11-13]。圖 1-4 血管造影 (Angiography) 之影像可清楚看到因支架斷

裂造成血管再次狹窄，使血流無法正常通過的情形。圖中箭頭所指位置即是支架

發生損壞部位。此類因支架損毀而產生的後遺症除了迫使病患必須再次接受手術

治療，若未及時發現更可能會危及性命。 
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圖 1-4 損壞之血管支架與再狹窄之血管[11] 

 

1.2  研究動機與目的 

有關鎳鈦合金以及自動擴張式血管支架之疲勞破壞議題近年成為熱門議題，

研究人員與支架製造商皆致力於了解支架疲勞破壞現象，並分別從臨床現象、合

金材料等方面著手研究[14-16]。然而就工程面而言，國內面對該議題多集中在實

驗不同合金比例或處理條件下對材料性質的影響[17-19]，尚無研究以血管支架幾

何形狀的改變做嘗試；再者，目前台灣亦缺少自動擴張式血管支架加工製造的能

力，使相關研究只能停留在電腦模擬階段，無法將分析結果透過雛型品做更進一

步的測試與驗證。因此本研究針對自動擴張式血管支架，進行設計、有限元素分

析、加工製造等核心技術的建立，以達到雛型品快速設計與製造能力。本論文並

提出一項簡單的血管支架設計概念，此設計概念能夠大幅提升血管支架之壽命；

利用有限元素方法建構電腦模型，以量化分析人體於各種不同負載下，血管支架

之受力狀況及應力分佈。接著使用雷射切削配合定型熱處理、表面處理等加工程
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序，完成創新之自動擴張式血管支架雛型品，作為未來醫療市場一項嶄新的設計

準則之概念展示。 

本論文一共分為六章，第一章介紹心腦血管疾病的成因、現行血管支架的分

類以及本論文的研究目的。第二章針對本論文所做的研究進行文獻探討，首先回

顧自動擴張式血管支架設計應注意的幾個關鍵點；接著是支架的研究發展過程，

透過有限元素分析軟體所建立之電腦模型，預測其機械性質及臨床表現；最後針

對自動擴張式血管支架不同加工方式及後續製程進行回顧與比較。第三章則是闡

述本論文所使用的研究方法，包含自動擴張式血管支架的參數化設計方法並提出

能大幅提升支架壽命的概念、有限元素軟體建立支架部署模型及相關評估指標，

以及雛型品加工之前置作業與實驗各流程的分段詳述。第四章為研究結果，將以

前一章所建立之模型驗證此創新設計概念是否達到預期的效果；接著比較各加工

實驗的結果，找出最適當的參數組合，並檢視鎳鈦合金材料性質於加工前後之差

異。第五章將該創新設計概念加以延伸應用，成為菱形式微型儲藥槽血管支架，

並與市面上現有塗藥及儲藥槽支架性能做一比較。第六章則是總結本論文研究內

容，並對未來可能的發展方向提出建議。 
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第二章  文獻回顧 

西元1962年，美國海軍軍械實驗室研發出鎳鈦基形狀記憶合金(Ni-Ti Alloy)，

並配合實驗室名稱開頭命名該合金材料為鎳鈦諾(Nickle Titanium Naval Ordnance 

Laboratory, Nitinol)。至 1990 年以後，鎳鈦合金開始被大量應用在醫療方面，其盛

行原因有三：(1)醫療開始從侵入式治療朝向微創手術發展；(2)微管製程技術成熟

與雷射加工精度的大幅提升；(3)技術、資訊的公開交流讓醫生及相關研究人員對

這項新科技有更多的了解。Duerig 等人於 1999 年提出以鎳鈦合金為材料的醫療器

材，其選用考量包括：(1)可承受巨大的形變且不產生永久變形；(2)產品於承受負

載或卸載時將施與外界不同的應力值(應力遲滯現象)；(3)植入式醫療器材其表面需

要擁有較佳之生物相容性；(4)擁有優於一般金屬材料之抗疲勞破壞能力。而隔一

年 Poncet 的文章亦呼應了上述觀點[20, 21]。 

在眾多以鎳鈦合金製成的醫療器材中，最為人所知且被廣泛應用的便是自動

擴張式血管支架。Stoeckel 等人將市面上數款常見的支架整理如圖 2-1 並比較其製

造方式與設計差異。早期由於鎳鈦合金加工技術受限，所有支架皆需利用鎳鈦線

材編織、纏繞來製成，如圖 2-2(左)的 Cook ZA 支架。這類支架通常具有可撓性佳

的優點，然而其製作方式會造成材料間的重疊，使管壁厚度增加，不利支架尺寸

往微小化趨勢發展；線材交錯的節點處可能產生磨耗腐蝕是設計的另一限制，因

此目前的血管支架設計多不採用此種方式。直到 90 年代中期，抽製鎳鈦無縫管材

的技術成熟並可大量生產，搭配雷射切削的精度日益提升，使該加工方式一躍成

為當今市場主流，也是絕大多數自動擴張式血管支架的生產方式。這類支架常見

有較堅固的封閉式單位圖形(Close-cell)設計以及可撓度較高之開放式單位圖形

(Open-cell)設計，如圖 2-2(右)的 Cordis SMART 支架便是開放式單位圖形設計的代

表。目前市面上常見的鎳鈦合金血管支架多為這兩種基本設計概念的衍生或結合

[22]。 
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圖 2-1 目前常見之自動擴張式支架[22] 

 

  

圖 2-2 (左)線材編織 Cook ZA 支架[23] (右)無縫微管雷射切削 Cordis SMART 支

架[24] 
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近年來，有限元素分析(Finite Element Analysis, FEA)軟體已可模擬鎳鈦合金

的超彈性力學行為且被證實可成功預測醫療器材之臨床表現[25, 26]。自動擴張式

血管支架於臨床應用上最重要的機械性質為徑向支撐力及疲勞壽命，然而傳統之

疲勞壽命測試往往曠日廢時，得花上數月之久，不僅拖慢新產品設計開發的流程，

整體耗費的成本更是驚人。自從 2000 年以來，出現許多使用有限元素分析取代傳

統臨床實驗的研究、發表[27-30]。透過有限元素分析軟體除了快速、有效地利用

各式模型模擬血管支架在各項測試的機械性質表現外，有別於一般實驗容易受到

外界環境因素所干擾而影響實驗結果，軟體模擬可確保每項測試為單一獨立變數，

並針對該變數所造成的臨床影響進行研究。 

Gong 等人利用有限元素分析軟體並選定常見的自動擴張式血管支架設計

(Cordis SMART Control)，來進行支架受到擴張、壓縮後幾個關鍵性質的評估。圖

2-3 顯示支架擴張後其結構之應變分布，而應變集中的部位即是疲勞破壞發生的高

危險區域[31]。文章最後雖然指出支架可能發生疲勞破壞的區域，但並未就該情形

提出更進一步的改善方法或支架設計上的建議。 

 

 

圖 2-3 支架結構應變集中處即發生疲勞破壞之高危險區域[31] 
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一般而言，鎳鈦合金血管支架的製造又可細分成數個子項目，在完成管材雷

射加工後，仍需經過多道後處理流程，才能成為最後可用的產品。目前歐美等國

家已有多間製造商擁有成熟的鎳鈦合金血管支架垂直整合製造技術。圖 2-4 為

Norman Noble, Inc.的生產加工流程，紅色框部分為產品的製造及後處理，另外則

是品質控制與封裝檢測。自動擴張式血管支架大致會經過下列加工過程：雷射加

工機台完成鎳鈦管材的切削後，經過噴砂及搪磨處理使內外表面無切屑或熔渣等

切削殘留物附著，再依據設計的外觀、尺寸做定型熱處理，並適度地調整其材料

機械性質，最後則利用電解拋光使支架表面產生鏡面效果、增加生物相容性。雖

然主要製造流程早已是公開的秘密，然而各製造商對於關鍵製程之加工參數多有

所保留，因此難以查到相關的發表或研究。另一方面，由於鎳鈦無縫管材成本高

昂，導致自動擴張式血管支架的加工研究成果為數不多且尚未有建立完整製程細

節的發表[32-34]。 
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圖 2-4 Norman Noble, Inc. 鎳鈦合金血管支架製造流程[35] 
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第三章  研究方法 

3.1  血管支架參數化設計 

3.1.1  支架設計之專有名詞 

鎳鈦合金血管支架可視為多個環(Ring)沿軸向排列而成的網狀圓柱結構，而環

則是以最小單元在圓周方向重複排列而成，此最小單元稱之為單元結構 (Unit Cell)。

單元結構主要元素有Crown與Strut；Crown為內外兩個同心圓弧形成的彎曲部分，

Strut 為連接兩相鄰 Crown 之部分；藉由 Strut 與 Crown 環狀排列形成頭尾相接的

環，稱為 Ring；而 Connector 則將 Ring 與 Ring 串接，成為一完整的血管支架。血

管支架與主要元素結構如圖 3-1。 

 

 

 

 

圖 3-1 鎳鈦合金血管支架結構(左)及單元結構中主要元素(右)示意 
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單元結構中的主要元素，其形狀及尺寸對血管支架的臨床性質扮演著舉足輕

重的角色，例如 Crown 半徑增加對血管支架尺寸及疲勞壽命都有顯著的影響，而

支架尺寸的改變又直接關係到手術時導管遞送難易度。圖 3-2 為一般血管支架常見

的設計參數，包括 Crown 及 Ring 的數量、Crown 半徑、Strut 軸向長度、Strut 寬

度、Connector 軸向長度。另外如 Strut 厚度及鎳鈦管材尺寸等其他參數，將會於建

立參數化設計方法時一併列入考量。 

 

 

圖 3-2 血管支架基本設計參數定義 

 

3.1.2  支架參數化設計定義與數學關係式 

參數化設計可謂電腦輔助繪圖軟體(Computer Aided Design Software, CAD)一

項大幅躍進的新技術。相較過往 CAD 軟體只定位在繪製、處理幾何圖形，若發現

設計需要做微調或局部修正就得重新繪製圖檔，不僅耗費大量時間成本，連帶也

影響到後續模擬、實驗的流程進行。透過參數化設計，將各設計參數及支架 2D 草
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圖利用數學關係式與 3D 實體物件做連結，未來只需修改參數表格中的數值，幾秒

鐘便可完成修正，得到一全新的支架設計，大幅提升研究效率。本論文以

SolidWorks2010 (Dassault Systems SolidWorks Corp., Massachusetts, USA)軟體為例，

完成鎳鈦合金血管支架的參數化設計。 

參數本身為一變數並會隨其他參數做變動，其關聯可用數學等式表達，稱之

為數學關係式。而數學關係式設定優劣與否則直接影響了整體參數化設計的成敗。

本文使用之數學關係式如： 

 

Crown 圓心間弧長 = pi * Tube Diameter / Crown Number 

Connector 中心點間弧長 = (Crown Number /5) * pi * Tube Diameter / Crown Number 

Connector 中心點軸向間距 = Strut Length + Connector Length 

 

其中 Tube Diameter 為管材外徑。完成數學關係式設定後，其餘未被參數化的草圖

線段則需外加限制條件使整體圖面自由度為零而呈現黑色實心線條，如圖 3-3。 

 

圖 3-3 單元結構完成數學關係式設定及外加限制條件(綠色方框) 
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完成平面草圖繪製後，利用軟體內建之包覆特徵將 2D 圖面轉換為 3D 實體，

同時新增 Strut 厚度參數；接著進行環狀與直線複製排列，完成血管支架實體物件，

此時即可製作參數表格，如圖 3-4(左)。透過修改參數表格中的數值(紅色框處)，各

種尺寸、設計的支架於數秒內即可完成(圖 3-4 右)，而無須按照傳統的設計方法重

新來過。參數化設計方法在未來不論是創新概念設計或支架設計最佳化，都將成

為不可或缺的強大工具。 

 

 

圖 3-4 完成支架實體物件後產生參數表格(左)；修改其中數值就能於數秒內得到

不同外觀、尺寸的血管支架(右) 

 

3.1.3  創新設計概念 

第二章文獻回顧提到目前常見的自動擴張式血管支架設計有應變分布不均的

問題，而應變集中的部位即是疲勞破壞發生的高危險區域。為提高支架抵抗疲勞

破壞的能力，一般在設計時有兩種常用的方式：增加Crown的半徑或 Strut的長度。

經過此兩種設計方式調整過的支架可以有效地降低管徑變動時所產生的應變值與

應變的變動幅度。然而，此兩種設計方式在提升支架抵抗疲勞破壞能力的同時，

犧牲了其他重要的臨床性質。 
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當 Crown 半徑增加時，會造成支架尺寸(Profile,此處定義為血管支架能被壓縮

於導管內之最小直徑)也跟著顯著地增加，圖 3-5 即為兩款不同 Crown 半徑的支架

被壓縮後之示意圖。隨著支架管徑縮小，相鄰之  Crown 會越來越靠近，如圖中

支架之Crown皆已壓縮至互相碰觸。為了使支架壓縮至導管中依然保持結構平整，

不會有互相交疊的情形發生，具有較大 Crown 半徑的支架壓縮時能達到的最小尺

寸亦跟著增加。 

 

 

圖 3-5 Crown 半徑增加造成血管支架 Profile 變大 

 

若加長 Strut 長度來提升疲勞強度則會降低支架的血管覆蓋率(Scaffolding)，

進而造成徑向支撐力下降。由於支架為網狀結構，而其中網孔的部分是沒有受到

支架支撐的；若支架結構越鬆散，各網孔部分的面積越大，則支架支撐血管壁及

斑塊的能力也相對較弱。圖 3-6 為兩款不同 Strut 長度血管支架示意圖，其陰影部

分即是血管支架的單元結構，也就是無法提供血管壁支撐力的空洞部分。由於單

元結構主要是由 Strut 圍繞而成的區域，因此當支架 Strut 長度改變，其面積也會直



 

17 

接地受到影響。圖中可以發現具有較長 Strut 的支架其陰影區域明顯較大。 

血管支架的尺寸及徑向支撐力都是相當重要的臨床性質，而目前常見之增進

血管支架疲勞壽命的方法卻需要犧牲這兩項重要的性能以達到目的。因此本文所

提出之支架設計概念即是在改善支架疲勞強度的同時，避免犧牲其他重要的臨床

性質。 

 

 

圖 3-6 Strut 長度增加使血管覆蓋率降低，影響徑向支撐力 

 

支架承受來自血管壁的壓力時，約在 Crown 與 Strut 相連處應變最為集中，

同時也是支架最容易因疲勞破壞而造成斷裂的位置。相對於 Crown 邊緣的高應力

區域，靠近 Strut 中段部分所負擔的應變則相對地小，表示此區域在分擔支架變形

時的應力/應變上並沒有太多貢獻。因此，若欲增強支架抵抗疲勞破壞的能力，合

理的做法便是嘗試將高應變區域的負擔分散至周遭的結構上，以舒緩應變過於集

中所造成的危險。 

為達到分散高應變區域的負擔，卻又不造成新的應變集中區域，本論文嘗試
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一簡單直觀之設計概念，便是將 Strut 中段寬度減少，並以直線或二次曲線由 Strut

中央往兩端與 Crown 相切，其外觀及結構差異如圖 3-7 所示。這種對於 Strut 形狀

的改變目的是將支架 Strut 的強度漸進地從 Crown 往中央削弱，讓原本只承受些微

應變之 Strut 中央部分如今可以分攤更多的變形量。 

 

  

圖 3-7 (左)設計概念：窄化 Strut 中段寬度並以直線或二次曲線向兩端 Crown 連

接(右)兩種設計輪廓比較：黑色斜直線 Strut 與紅色二次曲線 Strut 

 

圖 3-8 為標準尺寸支架與創新設計之 Tapered Strut 支架的平面設計圖。由對

照圖可以比較此設計與前面提到的Crown半徑增加及 Strut長度加長兩種改良方式

的不同處；由於此設計並未改變支架的主要結構尺寸，其 Crown 半徑跟 Strut 長度

皆與標準支架尺寸一樣，因此理論上將不會如前述兩項設計方式造成支架尺寸與

徑向支撐力的犧牲。 
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本論文將支架 Strut 中段的寬度作為可調整之設計參數，此處寬度從標準支架

的尺寸以 10%為級距遞減至標準尺寸之一半。各種尺寸之支架都將會藉由電腦模

擬結果來評估其對於支架性能增進的效果。 

 

 

圖 3-8 (左)標準尺寸支架與(右)Tapered Strut 支架設計之比較 

 

3.2  有限元素模型 

本文所建立之有限元素模型中，使用的物件可分為兩大類：血管支架立體模

型以及各種管徑之空心圓柱套筒；圖 3-9 為各物件在開始模擬前起始的相對位置之

設定，三筒狀結構由外而內分別是直徑 11 mm 之壓縮套筒、血管支架以及直徑 1  

mm 之擴張套筒。在模擬過程中，需要對支架施加管徑的變化或限制如進行擴張、

壓縮以及部署至人體之後模擬血管壁對支架的限制等，皆是藉由改變套筒的管徑

來進行。 
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圖 3-9 有限元素模擬中使用之支架與套筒模型 

 

模型包含了血管支架切削成形後的數次擴張與退火、壓縮至心導管內、部署

於目標血管等步驟，緊接著模擬其在血管內承受血壓脈動所產生週期性壓力，藉

此觀察其應力與應變的分布並進行疲勞壽命分析。此模型中各步驟流程如下： 

 

步驟一：將血管支架擴張至內徑 4 mm 並退火。 

步驟二：將血管支架擴張至內徑 6 mm 並退火。 

步驟三：將血管支架擴張至內徑 8 mm 並退火。 

步驟四：將血管支架擴張至內徑 10 mm 並退火。 

步驟五：將血管支架壓縮至外徑 2 mm。 

步驟六：釋放血管支架擴張至內徑 7 mm 之血管內壁。 

步驟七：對血管支架施加±3%之外徑變化以模擬脈搏之週期性負載。 

 

本論文使用 ABAQUS/Standard 作為有限元素分析的工具。由於血管支架為重

複之環狀結構串連而成，因此建立之模型，僅以 3 個 Ring 做為代表。步驟一到四

中，皆藉由內套筒擴張至目標內徑後，利用退火將血管支架應力消除，再由內套

筒持續擴張至下一目標內徑至 10 mm 為止。 
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上述過程中，退火的目的為藉由晶相組織的重組以消除擴張後血管支架的應

力與應變，避免再次擴張時支架承受過大應變而產生斷裂的現象。同時，退火過

後的支架，得以保留其退火前的幾何形狀，若在後續的擴張、壓縮步驟中沒有造

成支架的塑性變形，支架便可藉由鎳鈦合金材料性質，在外力消除後回彈至退火

前的幾何形狀，自動擴張式支架便是利用此項特質將血管壁撐開。而由於此項特

質，自動擴張式支架經過退火後之最後管徑應大於目標血管管徑。 

在 ABAQUS 軟體中，是以去除支架之應力與應變來模擬退火過程。圖 3-10

為支架擴張至 4 mm 及完成退火的模擬圖，從圖中可看出，支架上的應變已經被消

除，且整體應變分布為代表零應變的深藍色。 
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圖 3-10 血管支架擴張至 4 mm(上)及退火後(下)應變分布圖 

 

由於 Crown 的剛性較佳，因此支架在進行擴張時，其內側會承受較大應變(如

圖 3-10 上)，若是一次將支架從內徑 2 mm 擴張至 10 mm，Crown 內側可能因變形

量太大而產生塑性變形，如此一來便失去其超彈性特質。因此在模型中，是以 2 mm

為一單位，由內徑 2 mm 擴張至 10 mm 並逐次退火，以避免 Crown 內側遭受太大

應變。在最後一次擴張與退火後，支架最終的幾何形狀便已確定，此時若受適度
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的外力作用則外力移除後，支架便會回彈至內徑 10 mm 之幾何形狀。 

為了將支架部署至血管內，必須將其壓縮至導管內，經由導管輸送至目標血

管。本文於模型中支架外側放置一直徑為 11 mm 之套筒，由外徑向內壓縮，將支

架壓縮至 2 mm 外徑，也就是導管的尺寸。由於心導管直徑只有 2 mm，壓縮的過

程中支架管徑變化量極大，所承受之應變相較於擴張時也提升許多，因此本步驟

將成為評估支架優劣之重要指標：若支架在壓縮過程中無法承受如此大的管徑變

化而產生塑性變形，則導管抽離後支架便無法回彈至預定尺寸。圖 3-11(上)即為壓

縮完成之支架，可發現其承受最大約 6 %的應變量。 

支架經由導管輸送至患部後，將導管抽離，使支架回彈至碰觸到血管壁後即

完成部署。不同血管進行收縮與舒張時，其內徑變化百分比也有所不同。例如股

動脈內徑變化量為±2.8%[36]，頸動脈為±2.9%[37]。為了安全起見，本文採用變動

量最大之情況，即±3%(血管支架外徑變動範圍為 6.79 mm 至 7.21 mm)，以進行疲

勞壽命分析。圖 3-11(下)為釋放至直徑 7 mm 血管支架應變分布圖。 
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圖 3-11 血管支架壓縮至外徑 2 mm(上)及釋放至 7 mm 血管(下)時應變分布 

 

3.2.1  鎳鈦合金材料性質介紹 

鎳鈦合金屬於形狀記憶合金的一種，底下將依序介紹其著名的形狀記憶效應

(Shape Memory Effect, SME)與超彈性(Superelasticity)等材料行為背後的原理及特

性。 

所謂形狀記憶效應指的是合金在麻田散體狀態受到外力變形，接著加熱使試

片從麻田散體相(Martensite)逆變態至母相(沃斯田體相, Austenite)的溫度後形狀回

復的現象 [38]，一般稱之為熱彈性麻田散體變態 (Thermoelastic Martensitic 

Transformation)。絕大多數形狀記憶合金具有下列特性，如：母相具序化結構
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(Ordered Structure) 、結晶可逆之熱彈性麻田散體變態、自我調適行為

(Self-Accommodating Manner)及變態前後體積變化量小等等。圖 3-12 為形狀記憶

合金因溫度差異而有不同性質之典型示意圖，母相以方形表示，而麻田散體則以

菱形表示，藉以表示其生成為一變形的過程；圖中 Ms / Mf 為麻田散體變態開始/

結束溫度，而 As / Af則為逆變態開始/結束溫度。 

 

 

圖 3-12 形狀記憶合金進行麻田散體變態過程，電阻量對溫度關係圖[39] 

 

圖 3-13 清楚地從巨觀及微觀角度描述形狀記憶效應之機制。當溫度冷卻至

Mf以下時，麻田散體兄弟晶(Variant)之間產生自我調整作用如圖 3-13(下)所示。整

體形狀記憶效應主要包括以下四個階段[19]： 

 

(1) 冷卻降溫至 Mf以下，產生麻田散體變態，此時麻田散體兄弟晶產生自我

調適行為，使其外觀上無形狀之改變。 

(2) 施加一外力，使其產生有限度的變形，形成一單晶之麻田散體相。 

(3) 外力移除，變形依然存在。 

(4) 加熱升高至 Af以上，逆變態發生，形狀回復。 
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從上述機制可知，若要出現形狀記憶效應，必須在麻田散體相施加外力，以便生

成特定方向的兄弟晶，使其產生預期之變形，接著再藉由加熱使其逆變態為母相，

並沿外力施加的反方向回復成原來形狀。 

 

 

圖 3-13 (上)形狀記憶效應四個階段(下)麻田散體兄弟晶自我調整行為[39] 

 

超彈性指的是形狀記憶合金可有非常大的彈性應變量。對一般金屬而言，彈

性應變量約為 0.2%，而形狀記憶合金擁有 7%以上的可回復應變。超彈性發生的溫

度區間為Ms以上Md溫度(能使母相因應力而誘發麻田散體變態的最高溫度)以下，

其主要機制為在此溫度區間內，形狀記憶合金受應力時會產生應力誘發麻田散體
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(Stress-Induced Martensite, SIM)，其驅動力是 SIM 與母相的自由能差，是應力的函

數。在同一方向的外力下，僅有一種方位的麻田散體兄弟晶形成，使整個試片產

生形變。圖 3-14 為形狀記憶合金於 Ms溫度以上的應力－應變曲線，上方平緩區間

線段代表施加應力下 SIM 的形成，而下方線段代表除去外力時，SIM 再逆變態成

母相。圖中也可看出有高達 9%應變量可完全回復。 

 

 

圖 3-14 形狀記憶合金於 Ms溫度以上應力－應變曲線[38] 

 

形成 SIM 所需之臨界應力會隨著溫度上升而增加，兩者的關係可用

Clausius-Clapeyron Eq.來描述如下： 

 

dσ

dT
= −

Δ𝐻

𝑇0𝜀0
 (3-1) 

 

其中 T0 為應力在σ之下，母相與麻田散體相間之平衡溫度，Δ𝐻為單位體積之

相變態潛熱，𝜀0為變態時沿著應力方向之應變。由 3-1 式可知產生 SIM 的臨界應

力與形變溫度呈線性關係；然而當溫度超過 Md，生成 SIM 之臨界應力大於材料產
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生滑動之臨界剪應力時，則導致差排的滑移而造成永久形變，形狀記憶合金之超

彈性將完全消失(圖 3-15)。 

綜合以上形狀記憶合金性質介紹，鎳鈦合金的機械性質可用圖3-16予以說明。

T<Mf之 X-Y 平面顯示鎳鈦合金處於麻田散體相時應力－應變關係，應力釋放後加

熱至 As / Af之間，應變就會逐漸回復；T >Ms則會展現含有上下平台區應力－應變

圖形的超彈性行為，如圖中間之 X-Y 平面；若溫度再提高(T >Md)則觀察不到超彈

性，而是母相受外力後塑性變形曲線。 

 

 

圖 3-15 形狀記憶效應與超彈性之溫度-應力區間示意圖[18] 
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圖 3-16 鎳鈦合金在不同溫度範圍之機械性質差異[38] 

 

3.2.2  鎳鈦合金材料設定 

鎳鈦合金具有比一般金屬更複雜的機械性質，因此需使用 ABAQUS 軟體內建

之超彈性材料使用者定義程式 UMAT(User-defined MATerial subroutine)，先行設定

材料各項參數，即可模擬複雜之鎳鈦合金超彈性材料行為[40, 41]。表 3-1 中列出

本文使用之各項參數，表中各符號皆對應到圖 3-17 中材料特性曲線上的各個特徵

點[42]。 
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圖 3-17 鎳鈦合金超彈性特性曲線特徵點[43] 
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表 3-1 鎳鈦合金之材料性質參數 

Parameters Value 

Austenite Young’s modulus, EA 70000 MPa 

Austenite Poison’s ratio, νA 0.3 

Martensite Young’s modulus, EM 47800 MPa 

Martensite Poison’s ratio, νM 0.3 

Transformation strain, εL 0.063 

Loading start of transformation stress, 𝜎𝐿
𝑆 600 MPa 

Loading end of transformation stress, 𝜎𝐿
𝐸  670 MPa 

Reference temperature, T0 37 ℃ 

Unloading start of transformation stress, 𝜎𝑈
𝑆 288 MPa 

Unloading end of transformation stress, 𝜎𝑈
𝐸  254 MPa 

Loading start of transformation stress (compressiong), 𝜎𝐶𝐿
𝑆  900 MPa 

 

3.2.3  網格及邊界條件設定 

為兼顧模擬數值準確與計算效率，血管支架模型使用 C3D8 元素(8-node Linear 

Brick Element)[44, 45]，且在支架 Strut 寬度及厚度分別切為 8 個及 4 個網格，支架

總網格數量約為350,000個。圖3-18中所示為網格化後之支架模型的Crown 部位。

套筒部分則使用表面元素 SFM3D4R (4-node Quadrilateral Surface Element with 

Reduced Integration)。模型中所使用的接觸對(Contact Pair)分別為：(1)擴張時支架
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內側表面與擴張套筒外表面、(2)壓縮及釋放支架時的支架外側表面與壓縮套筒之

內側表面。為防止各表面間發生穿透情形，在接觸對各表面間皆設定為無摩擦力

之接觸。 

 

 

圖 3-18 網格化後支架模型 

 

3.2.4  Goodman 疲勞壽命分析 

血管支架在人體中必須承受著各種形式的壓迫與變形，若支架結構因疲勞而

造成斷裂，除了將失去支撐血管壁的能力之外，有可能傷害血管內壁以及引發血

管再阻塞等症狀。美國食品及藥物管理局(Food and Drug Administration, FDA)建議

使用 Goodman 疲勞分析來評估支架之疲勞耐久度，並以十年之工作壽命為準則估

算支架之安全係數[46]。藉由前述有限元素模擬所得之支架應力/應變等狀態，便

可由 Goodman 準則推算其疲勞安全係數。目前也有許多論文結合有限元素與

Goodman 疲勞安全係數來分析各式醫療器材之疲勞壽命[47-49]。 

Goodman 疲勞分析是以應力或應變的平均值與其變動幅度來進行計算，而以

鎳鈦合金來說，一般是使用其應變值來做分析[42, 50-52]。本文利用有限元素分析
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過後得到之積分點資料進行後處理，以計算血管支架之疲勞安全係數，再藉此對

支架抗疲勞能力進行比較與評估。 

從模擬結果中可以取得血管支架各個積分點在三個主座標軸方向之應變值，

並利用這些資料計算平均應變值 εim與應變變動幅度值 εia： 

 

         m a x m i n

2

i i
im

 



  (i=1,2,3)    (3-2) 

max min

2

i i
ia

 



  (i=1,2,3)                      (3-3) 

 

其中 εimax與 εimin 即分別為各個積分點於第 i 個主座標軸上產生之最大與最小應變

值。將各主座標軸之平均應變值與應變變動幅度值結合，可算出各積分點上之等

效平均應變值 εm與等效應變變動幅度值 εa： 

 

𝜀𝑚 =
1

√2
√(𝜀1𝑚 − 𝜀2𝑚)2 + (𝜀2𝑚 − 𝜀3𝑚)2 − (𝜀3𝑚 − 𝜀1𝑚)2    (3-4) 

𝜀𝑎 =
1

√2
√(𝜀1𝑎 − 𝜀2𝑎)2 + (𝜀2𝑎 − 𝜀3𝑎)2 − (𝜀3𝑎 − 𝜀1𝑎)2    (3-5) 

 

接著再以材料之極限應變(Ultimate Strain) εu 與疲勞極限(Fatigue Endurance 

Limit) εe將 εm與 εa正規化。在 Goodman 疲勞分析中，以 εm/εu 為 x 軸，εa/εe為 y

軸，對所有積分點之等效平均應變值與等效應變幅度作圖；式 3-6 等號成立時為疲

勞破壞基準線，當積分點位置出現在此條直線以上，則代表血管支架產生疲勞破

壞。本文使用之鎳鈦合金材料之極限應變為 10%、疲勞極限為 1%。 

 

(
𝜀𝑎

𝜀𝑒
) + (

𝜀𝑚

𝜀𝑢
) ≥ 1    (3-6) 
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為了將疲勞壽命做量化分析，此處定義疲勞安全係數為應變變動幅度值與疲

勞極限值之比例： 

 

𝐹𝑆𝐹 =
𝜀𝑒

𝜀𝑎
                                (3-7) 

 

式 3-7 中，若疲勞安全係數小於 1，代表血管支架極易產生疲勞破壞；若疲勞安全

係數大於 1，表示血管支架因疲勞而造成結構性破壞可能性降低，數字越大則結構

越不容易因疲勞而破壞。血管支架之疲勞安全係數，通常選用眾多數據中最小之

數值，此數值所代表位置，即是血管最有可能因材料疲勞而產生結構破壞的地方。 

 

3.3  雛型品加工實驗與前置工作 

3.3.1  實驗步驟規劃 

相較於其他材料，鎳鈦合金血管支架的雛型品製造得經過多道加工步驟：雷

射切削後需依據不同部位血管及尺寸做定型熱處理，接著施以不同表面處理使表

面粗糙度降低，且外層產生富二氧化鈦之鈍化層，提升生物相容性。 

歐美主要血管支架製造商由於資本充裕且累積數十年生產經驗，因此能將鎳

鈦合金血管支架的生產細分成 5-6 個步驟，確保產品的精度與品質，如第二章文獻

回顧所述。然而這套系統並不適用於設計開發階段，該階段需要快速、有效地製

造雛型品以評估新設計的可行性，因此本文提出一套新的雛型品開發流程，透過

相對精簡的製造程序，而達到可與電腦模擬結果相互對照的成品要求。 
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雛型品加工流程如圖 3-19 所示： 

 

圖 3-19 鎳鈦合金血管支架雛型品加工流程圖 

 

各步驟將於以下小節依序說明其實驗設計及加工參數設定，最後則透過不同

量測儀器檢測雛型品之外觀、表面處理狀況，以及材料性質的變化。 

3.3.2  加工材料預備 

雛型品加工實驗使用的鎳鈦合金無縫管材尺寸有二，分別是外徑 2 mm、厚度 

0.17 mm，以及外徑 6 mm、厚度 0.35 mm，如圖 3-20。 

 

 

 

鎳鈦合金管材預備 

雷射加工 

定型熱處理 

噴砂及電解拋光處理 

雛型品檢視、評估 
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圖 3-20 加工用鎳鈦管材之上視(上)及側視(下)圖 

 

外徑 2 mm 鎳鈦管材來源為法商 Minitubes，其成分符合美國材料試驗協會

(American Society for Testing and Materials, ASTM)對於醫療器材及人體植入裝置規

範之 ASTM-F2063。該規範對於材料的化學、物理及機械等性質都有明確的定義及

適用範圍，例如 F2063 特別針對鎳含量介於 54.5-57 wt%的鎳鈦合金，成品出廠前

要經過 35%以上的冷加工量及退火時效處理，以確保管材的機械強度與外觀尺寸

達到標準。本文使用之管材其元素比例及材料性質如表 3-2 及表 3-3 所示。 
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表 3-2 Minitubes 管材元素成分 

Item Ni Ti C H O Fe Co 

Wt.(%) 56 Bal. 0.024 0.002 0.021 <0.05 <0.01 

 

表 3-3 Minitubes 管材之材料機械性質 

Properties UPS at 4% LPS at 4% UTS Elongation 

Value 447 Mpa 175 Mpa 1436 Mpa >10% 

 

另一外徑 6 mm 鎳鈦管材則是金屬工業研究發展中心所提供。由於管材為金屬

中心自行抽製，其合金比例及抽製流程仍屬研發階段，未公開發表，因此無從取

得該材料的相關資訊。為了進一步探討該管材性質與市售管材差異，實驗中利用

TA Instrument Auto Q20 差示掃描量熱儀(Differential Scanning Calorimeter, DSC)，以

10℃/min 之升降溫速率、測定溫度範圍-150~150℃，測量兩管材相變態溫度 Ms、

Af，除了用來評估雛型品於人體內(37℃)的表現，另與經過定型熱處理之血管支架

做比較，確認該步驟對材料特性的影響。合金成分方面，另取少部分管材進行固

溶處理(Solution Treatment)：加熱至 950℃持溫三小時後水焠至室溫，使析出物等

過剩相充分溶解到固溶體中；接著用 DSC 進行相變態溫度量測，藉此預估 6 mm

管材之鎳鈦合金比例。 

3.3.3  雷射切削模組 

鎳鈦合金血管支架為三維柱狀鏤空結構，利用雷射光源將所設計的支架圖案，

切削在中空圓管上，這比一般平面加工更複雜，故需建構一特殊加工載具，將雷

射光源導入加工面，以進行雷射切削。本文使用雷射切削模組為誠霸科技公司生

產之 STC-300，其外觀及內部系統整合如圖 3-21 所示。 
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圖 3-20 雷射切削模組外觀(上)及內部系統整合(下)示意圖 

 

進行雷射加工前，需先使用 BricsCAD v12 軟體繪製完整的切削路徑平面圖，

接著透過專為該模組設計的 CAD/CAM 軟體，將平面圖轉換成圓柱座標點並自動

生成 Gcode 以進行支架切削。雷射切削模組主要包含三大部分：雷射光源、雙軸

整合移動平台，及 A3200 運動控制器，底下將逐一說明。 

支架切削品質的好壞受許多因素影響，而雷射光源則是最重要的關鍵之一。本實

AA
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驗採用 Rofin 100 瓦脈衝式光纖雷射，其規格及操作範圍如表 3-4 所示。光纖雷射

目前已逐漸取代傳統的 CO2及 YAG 固態雷射，於金屬切削領域佔有一席之地；相

較於傳統固態雷射或氣體雷射，其具備以下優點：(1)光纖玻璃材料具有極低的體

積面積比，散熱快、損耗低，能量轉換效率較高；(2)光纖雷射可實現從 1000 nm~2000 

nm的不同波長輸出，因此可以應用於更廣泛的領域；(3)雷射共振腔內無光學鏡片，

具免調節、免維護、高穩定性的優點，平均免維護時間在 10 萬小時以上[53]。因

此光纖雷射可以說是非常理想的雷射光源選擇。 

 

表 3-4 Rofin 100 瓦雷射光源之規格 

Laser Source Rofin StarFiber 180 

Type Yb-doped Fiber Laser 

Wavelength 1070±10 nm 

Power Range 10-100 W 

Power Stability <±3% 

Pulse Repetition Rate (PRR) 1 Hz-170 kHz 

Beam Parameter Product M2 < 1.1 

 

有別於一般平面雷射加工，血管支架其精密圓柱加工考驗著移動平台其精度

及旋轉、直線兩軸的整合能力。實驗中使用的 Aerotech LaserTurn 1 雙軸整合高速

移動平台(圖 3-21)，整合線性移動平台與直驅式無刷馬達；移動平台採用完全密封

式設計，經陽極電鍍處理的硬殼，能防止灰塵或切屑進入，保護內部元件如軸承、

非接觸式線性光學尺等；而前後兩塊平台不僅增加滑台整體剛性，更是優良的慣

性參考平面；無刷馬達可減少電刷與齒輪、皮帶等傳動工具的磨損，固不需維護

亦能長時間保持在高精度狀態；氣動式夾頭可以將不同直徑(0.1-7.9mm)的中空微

管固定於 Y(旋轉)軸。平台規格及精度見表 3-5。 
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圖 3-21 Aerotech 雙軸整合高速移動平台 

 

表 3-5 Aerotech 移動平台規格及精度 

LaserTurn 1 Linear Axis Rotary Axis 

Travel 100 mm Continuous 

Max. Speed 300 mm/s 600 rpm 

Accuracy ±2 μm ±25 arc sec 

Repeatability ±0.2 μm ±4 arc sec 

Straightness ±1μm N/A 

Collet Runout N/A <30 μm 

 

A3200 運動控制器是由 Aerotech 自行開發之控制系統，最多可達 32 軸同步運

動；透過 6 PIN 的 USB 線串接，負責 LaserTurn 1 移動平台、Z 軸伺服馬達以及部

分雷射光源的控制。當中一項重要的功能為雷射控制的位置同步輸出(Position 
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Synchronized Output, PSO)。PSO 整合運動控制系統與雷射觸發能力，不僅使加工

品質穩定，更大幅降低熱影響的問題，圖 3-22 左為說明 PSO 最常見的定距離雷射

觸發 (Fixed Distance Firing) 模式，由圖可知每一雷射觸發的脈衝距離相等，因此

於圓弧或轉角處並不會因平台移動速度的改變造成光斑過於集中而導致支架邊緣

燒毀。藉由 PSO，支架幾何形狀較複雜處，如圓弧、導角等能得到更好的切削結

果(圖 3-22 右)。 

 

  

圖 3-22 (左)定距離雷射觸發示意圖[54] (右)PSO 切削圓弧處情形[55] 

 

3.4  雷射加工 

依雷射材料加工而言，持續照射時間大於 10 ps(相當於熱傳導時間)即屬於熱

吸收材料相變，主要是靠雷射光源聚焦形成高能量密度光斑，於局部產生高溫來

燒蝕材料，為熱加工的一種[53]。雷射熱加工主要可分為無氧熔化切削(Fusion 

Cutting)及氧助熔化切削(Reactive Fusion Cutting)，如圖 3-23 所示。兩者最大的差

異在於輔助氣體的種類，無氧熔化切削多使用惰性氣體，如氮氣、氬氣、氦氣等，

以隔絕切削邊緣與周遭空氣接觸，避免材料氧化，造成邊緣過燒(Sideways Burning)

現象及表面形成氧化層；然而缺少氧化放熱能不利材料發生相變態，且惰性氣體

會使切削路徑上熔融態材料迅速冷卻並附著於切削邊上形成熔渣(Dross)，因此使

用無氧熔化切削之雷射功率及輔助氣體氣壓會高出許多。 
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圖 3-23 無氧熔化(左)及氧助熔化(右)切削示意圖[56] 

 

在雷射加工應用中，常需考慮聚焦光斑大小(Spot Size)及可加工範圍，也就是

焦深(Depth of Focus, DOF)兩部分。一般使用之雷射光束遵守高斯光束分布，亦即

它並非嚴格平行，而是有一定的發散角，因此光束在空間傳播時會逐漸發散；當

光束通過一理想透鏡(圖 3-24)，其光斑大小會隨之改變，而焦深亦會受到光斑大小

影響，兩者關係如下： 

 

𝑑𝑠𝑝𝑜𝑡 = 𝑀2 ×
4𝜆𝑓

𝜋𝐷
  (3-8) 

𝐿𝐷𝑂𝐹 ≅
1

𝑀2
×

𝑑2

2𝜆
  (3-9) 

 

圖 3-24 雷射聚焦參數示意圖[57] 
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本節透過回顧光纖雷射加工技術用於血管支架製造，及自行設計之加工參數

實驗以得到最佳切削參數，並應用在創新設計血管支架雛型品加工。 

3.4.1  血管支架加工技術介紹 

雷射切削用於血管支架製造，其加工品質優劣可從下列幾點判斷：(1)切削線

寬狹窄且一致。當線寬愈小，不僅節省材料成本且支架尺寸可往植入裝置微小化

發展，幾何結構設計也將有更多發揮空間；(2)血管支架表面熱影響區(Heat Affected 

Zone, HAZ)。加工時多餘的熱傳導至周遭材料，導致鄰近材料微結構改變，嚴重

影響支架機械性質，因此應盡量避免或利用後處理方式將之移除；(3)切削邊緣表

面粗糙度。血管支架表面的不平整會降低生物相容性，因此調整參數使切削邊緣

平整更形重要；(4)血管支架內面附著熔渣及重鑄層。兩者皆為雷射加工過程產生

的缺陷，十分不利於支架臨床行為表現，因此有許多研究目的在減少二者生成。 

Kleine 等人首先提出將光纖雷射應用於血管支架加工，與傳統固態雷射加工相

比有更小的線寬(約 18-20 µm)及更穩定的光束品質[58]；Liu 等人根據 Kleine 等人

研究，提出光纖雷射用於微型加工時切削參數設定範圍(圖 3-25)，並設計可調整脈

衝寬度、頻率，及功率之光纖雷射以達到提升切削品質效果[59]。 

 

 

圖 3-25 光纖雷射微型切削加工參數設定[58, 59] 

 

Meng 等人整合上述研究成果，成功利用光纖雷射完成高品質之不鏽鋼 316L 血管

支架加工[60]。 
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相較於傳統雷射加工，光纖雷射加工品質已有長足提升，但礙於脈衝寬度過

長，瞬間功率不足以達到材料汽化效果，因此內面熔渣附著、重鑄層等問題仍無

法有效解決。Muhammad 等人遂提出溼切削概念：於圓管內持續提供循環水流進

行不鏽鋼 316L 血管支架加工，如圖 3-26，其結果不僅大幅提升支架內面品質，也

降低切削時產生之熱影響區[34]。 

 

 

圖 3-26 一般切削(左)與溼切削(右)比較[34] 

 

3.4.2  加工參數實驗 

影響血管支架加工品質的原因非常多，且彼此之間存在特定的交互影響。圖

3-27 魚骨圖列出四個主要因素來源，其中加工參數是本實驗欲探討重點。 
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圖 3-27 雷射加工品質魚骨圖 

 

七個加工參數中，雷射功率與脈衝頻率之配合是管材切穿與否的關鍵，因此

先依雷射切削頭(光學聚焦系統)原廠建議範圍，將噴嘴位置設定距管材表面 0.3 mm

處並以不同功率/頻率組合，進行十字標記切割，如圖 3-28(左)，最後利用光學顯

微鏡觀察切削結果；雷射功率從 35 W，以 5 W 為級距提高至 55 W；脈衝頻率則

從 40 kHz，每 10 kHz 為級距提高到 100 kHz，從中找出鎳鈦管材之雷射加工窗口

及臨界切穿參數。確定了雷射功率及頻率，接下來需釐清原廠建議的噴嘴位置是

否將雷射聚焦於管材表面而有最小線寬，故從距管材表面 0.3 mm處開始，以 10 μm

為級距上下調整並於表面做十字切割，再利用光學顯微鏡進行線寬的量測及焦深

範圍的觀察。 

得到加工線寬後，可進一步設定PSO之定距離雷射觸發參數。此處定義線寬(光

斑)大小及 PSO 定距離觸發參數 d 之關係為光斑重疊率(Pulse Overlap, PO)： 

 

PO = (1 −
𝑑

𝐷
) × 100%  (3-10) 
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其中 D 為線寬(光斑直徑)。其物理意義如圖 3-28(右)所示，當 d 趨近於零，光斑重

疊率增加，切削邊緣平整，表面粗糙度低；然而過高的光斑重疊率會導致能量快

速在切削路徑周遭累積，造成熱影響區擴大，不利支架臨床性質及後續表面處理。

因此需找出臨界(下限)光斑重疊率，以便在切削表面品質及熱影響區生成大小間取

得平衡。實驗從 PO=20%開始，10%為級距遞增，並利用掃描式電子顯微鏡

((Scanning Electron Microscope, SEM)觀察切削邊緣情形，以決定臨界光斑重疊率。 

 

 

 

圖 3-28 (左)十字標記參數測定 (右)光斑重疊率示意圖 

 

切削速度對切削面的品質亦扮演舉足輕重的角色，當速度增加，縮短材料與

光斑交互作用的時間，大幅降低熱影響區及邊緣過燒現象。因此進行血管支架加

工時應在切削模組及管材可穩定移動情形下盡可能提高切削速度。輔助氣體應以

惰性氣體為考量，避免氧化放熱影響加工表面；然而對於鎳鈦合金而言，使用氮

氣加工可能造成表面形成緻密地 TiN 氮化層，不利加工進行[61]，因此本實驗選擇

氬氣作為切削輔助氣體。無氧熔化切削需使用較高的氣壓，以提供足夠的動能避

免熔渣等殘留物附著於加工件表面，一般建議在 10 bar 以上[62]。 

3.4.3  鎳鈦血管支架加工實驗 

利用上述實驗結果，可得到 2 mm 鎳鈦管材加工參數，其中輔助氣體氣壓設
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定為 12 bar。切削速度方面，由於鎳鈦合金剛性不若不鏽鋼等金屬材料，且中空圓

管加工難度高，真圓度較一般金屬圓管稍差，因此加工時如果切削速度過快可能

造成管材本身晃動；經測試後發現切削速度上限約為 6 mm/s，即本次實驗之參數

設定。6 mm 管材部分亦採用同樣方式測得加工參數，然而該管材數量極有限，因

此將以 1 個 ring 的傳統鎳鈦血管支架設計為雛型品以做比較。 

雷射加工實驗之流程如圖 3-29 所示： 

 

 

圖 3-29 雷射加工實驗流程圖 

 

 

 

 

雷射加工參數實驗 

選定適合加工參數 

鎳鈦血管支架加工 

聚焦位置 光斑重疊率 切穿測試 
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3.5  支架定型熱處理 

實驗中使用鎳鈦管材 ASTM-F2063，其鎳含量達 56 wt%(原子百分比約為 50.9  

at%)，屬富鎳之鎳鈦合金。一般而言，富鎳之鎳鈦合金經過適當熱機處理後會因為

Ti3Ni4的析出或差排生成而造成母相↔R 相↔麻田散體相的二階相變態，其中 R 相

又稱為 Pre-martensitic Phenomenon，與常見之等原子比例混合鎳鈦合金的材料性質

有很大不同。因此鎳鈦合金血管支架於定型熱處理前，需先了解該步驟可能造成

的影響，以利後續實驗的進行。 

3.5.1  富鎳之鎳鈦合金時效與熱機處理 

富鎳之鎳鈦合金其相變態溫度與鎳含量呈高度相關。圖 3-30(左)顯示變態溫度

Ms隨鎳原子比例增加而快速遞減，當比例超過 51.5 at%，Ms已降至 0 K 附近[63]。

然而變態溫度對合金比例十分敏感並非工程應用所樂見，如此特性會導致材料製

造上難度及成本的大幅提升，因此有研究提出可藉由不同溫度的時效處理來調整

比例固定之鎳鈦合金其相變態溫度[64]。該方法背後的原理為利用時效的析出反應，

使原本因水焠火而鎳過飽和的基地成分得以重新調整，從而改變相變態溫度；其

最大優勢在於當經過長時間時效處理，合金之相變態溫度將完全取決於時效溫度，

而與原始合金比例無關，如圖 3-30(右)所示。 
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圖 3-30 (左)Ms-合金鎳含量關係圖(右)長時間時效後變態溫度之變化[63] 

 

對鎳鈦合金血管支架而言，能夠在人體內受到循環之應力應變時快速達到穩

定甚至不改變原本的機械性質是十分重要的材料考量，而最有效的方法是利用適

當的熱機處理來強化材料，使 SIM 之臨界應力σ增加以減少塑性變形產生的可能。

熱機處理的方式有很多，常見的如固溶處理、析出強化與冷加工之後退火等；對

於固溶處理而言，鎳含量對於殘留應變有很大的影響：鎳含量越高，材料對於差

排滑移的抵抗性越好，殘留應變越少，不易產生塑性變形。若富鎳之鎳鈦合金固

溶處理後經過適當時效處理，則會產生整合性的 Ti3Ni4析出物，有效提升σ達到析

出強化效果。除此之外，冷加工量對鎳鈦合金的超彈性承受循環之應力應變性質

有很大的影響，當冷軋延量大於 20%，鎳鈦合金會呈現非線性超彈性且不隨著循

環數增加而有太大的變化，其亦具有較大之形變滯(Deformation Hysteresis)[19]。 

3.5.2  退火參數實驗 

退火參數實驗的目的是將雷射切削完成之 2 mm 血管支架透過適當地定型、

退火過程，逐步擴張至內徑 6 mm，以利與 6 mm 管材製造之雛型品進行不同材料

超彈性比較，並提供未來多階段定型熱處理過程參數之依據。 

本實驗使用自行設計之錐形不鏽鋼棒作為定型夾具，其前端螺距 0.6 mm、錐
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度 0.04(圖 3-31)，藉以提升血管支架之擴張效率而不致斷裂；接著將已擴張支架放

入鹽浴爐進行退火定型並水淬火至常溫，最後利用光學顯微鏡，量測不同退火參

數與血管支架定型之關係。血管支架熱處理定型參數主要有二，分別是時間及溫

度。參數之設定需同時考量多方因素：退火時間太短則支架擴張之殘留應力未完

全消除，影響血管支架定型效果，嚴重則會導致下一個階段擴張時有斷裂風險；

然而熱處理時間過長則可能使管材之材料性質發生改變，且不利於將該方法應用

在需多階段定型處理的設計上。溫度也是另一個重要因素，熱處理溫度高容易在

極短時間內於血管支架表面生成二氧化鈦氧化層，較難進行後續的表面處理。實

驗藉由兩階段熱處理定型，將血管支架擴張到設定目標尺寸，並定義血管支架定

型率為： 

 

      Shape setting rate =
𝐼𝐷𝑠𝑡𝑒𝑛𝑡

𝜑𝑓𝑖𝑥𝑡𝑢𝑟𝑒
    (3-11) 

 

其中 IDstent為血管支架擴張後內徑，φfixture 為夾具直徑。除了支架定型率，材料

性質的變化亦是另一個觀察重點，因此將以原始 2 mm 管材與擴張後支架之 DSC

結果作為分析依據。 

 

 

圖 3-31 支架擴張夾具 
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3.5.3  支架超彈性實驗 

鎳鈦合金血管支架最重要的優勢在於置入人體後，體溫使材料保持在母相，

因此受到外力擠壓時得以展現超彈性。該實驗目的為提供一明確且直觀的結果，

證明超彈性於醫療器材之應用。實驗分為兩部分：先將兩支架雛型品置入相當於

體溫(37℃)之水中並施加外力，當外力移除後觀察其外觀變化；第二部分則將兩支

架雛型品置入高於兩者 Af之水中並重複上述步驟。 

鎳鈦合金支架定型熱處理實驗之流程如圖 3-32 所示： 

 

 

圖 3-32 鎳鈦合金血管支架定型熱處理實驗流程圖 

  

擴張夾具設計 

退火溫度、時間測試 

雛型品之超彈性比較 
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3.6  支架表面處理 

為了提升支架之生物相容性，鎳鈦合金血管支架加工流程中最後一道、也是

非常重要的步驟便是表面處理。通常金屬材質的植入裝置，生物相容性好壞之判

斷方式為觀察該裝置周圍組織是否壞死或產生發炎反應[65]，而植入裝置其表面金

屬離子釋出速率常被選用作為量化生物相容性的指標之一[66, 67]。因此鎳鈦合金

血管支架其表面粗糙度及抗腐蝕能力的改良便是該流程的重點。 

血管支架表面粗糙度與血栓再發生或血管組織發炎有高度相關，如臨床植入

後血管內膜增生反應，因此一般建議血管支架表面粗糙度 Ra 應在 0.2 μm 以下較

佳[68-70]。另外，過量的鎳離子已被證實對人體是有毒性且具致癌風險，若鎳鈦

合金血管支架表面發生腐蝕情形，導致大量鎳離子釋出，將造成嚴重之金屬病變

合併周圍組織的壞死[71, 72]。為避免此種狀況，鎳鈦合金血管支架會進行表面鈍

化處理，使支架表面生成一富鈦氧化層(TiO2為主)，其緻密結構提供內部合金絕佳

的抗腐蝕效果，並降低表面鎳化合物之生成[73]。 

本文主要利用自行設計之電解拋光實驗搭配噴砂表面前處理以達到同時提升

血管支架表面粗糙度及抗腐蝕能力之效果。 

3.6.1  電解拋光原理及優勢 

目前對於電解拋光的原理及生成機制仍莫衷一是，但較被廣泛接受的是由法

國工程師 Pierre Jacquet 於 1935 年提出之陽極膜理論。該理論指出在電解拋光過程

中，陽極之工件表面與電解液交界處會產生一介面層，稱為陽極膜(Anode Film)。

由於表面尖端凸起處膜厚度較低谷處薄，且陽極膜電阻較大，因此電化學的侵蝕

作用會從該處開始，直到兩邊陽極膜厚度相同達到平衡，即完成表面平坦化之效

果，如圖 3-33 所示。 
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圖 3-33 陽極膜理論示意圖[74] 

 

根據陽極膜理論，電解拋光過程中陽極工件所受到之電壓－電流曲線(V-I 

Curve)將呈現一特定外觀，如圖 3-34。典型的電解拋光 V-I 曲線主要可分為四個區

段：A-B 區主要發生蝕刻(Etching)作用，尚無陽極膜產生；B-C 區開始產生陽極膜

但仍不穩定，蝕刻作用持續發生；C-D 區已生成均勻陽極膜，而電解拋光主要在

該電流平緩區間進行。D-E 區中因輸入之電壓太高，產生大量氧氣並以氣泡方式急

遽上浮而破裂，使陽極膜遭破壞，大量電流允許通過並侵蝕工件表面。此區仍有

拋光效果，但會出現許多陽極膜遭破壞所生成的孔穴狀點蝕，故稱為孔蝕區。Hahn

等人利用 T11 鋼進行不同拋光參數對電壓－電流曲線之影響實驗，並提出雖然特

定參數的調整會使曲線有細微的改變，但整體外觀仍可明顯區分為四個上述區間；

另外研究最後也提到該電壓－電流曲線具有普遍性，即其他金屬工件亦可得到相

似結果，惟其電解拋光參數需透過多次實驗來取得[75]。 
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圖 3-34 電解拋光之電壓－電流曲線[74] 

 

應用電解拋光作為鎳鈦合金血管支架表面處理方法有許多優勢，例如可大幅

降低表面粗糙度，達到鏡面效果；移除支架表面約數μm 深度之重鑄層、熱影響層

等，提升表面潔淨程度；無應力加工，表面不會有熱應力及變質層或加工紋路產

生；幾何結構複雜之設計亦能進行表面處理；而最重要的，電解拋光後之鎳鈦合

金血管支架會在表面形成二氧化鈦為主之鈍化層，大大提升其生物相容性。其生

成機制主要是由於鎳之電解速率大於鈦，使支架形成富鈦表面，加上與陽極產生

之氧氣作用而形成。其陽極化學反應如下所示[76]： 

 

         2H2O→O2+4H++4e-   (3-12) 

Ti+O2→TiO2  (3-13) 

 

影響電解拋光結果之參數相當複雜，包括拋光液成分、溫度、拋光液流速、

陰陽極材料、支架起始表面粗糙度、夾具設計、拋光時間等。Chu 等人利用 21 vol.%

過氯酸(HClO4, 70-72%)及 79 vol.%冰醋酸(CH3COOH, 99.5%)之拋光液於室溫進行

鎳鈦平板(50.8 at.% Ni)電解拋光，並觀察平板拋光後表面性質。實驗結果顯示電解
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拋光後的鎳鈦平板表面形成一厚度約 10 nm 之平滑富鈦氧化層[77]。Lengyel 等人

提出線圈式設計之鎳鈦血管支架拋光夾具(圖 3-35)。由於該設計與支架內表面貼合

度較高，拋光時具固定效果並提供更穩定的電流，對於結果將有顯著之提升[78]。 

 

 

圖 3-35 線圈式設計血管支架拋光夾具示意[78] 

 

3.6.2  噴砂前處理 

電解拋光雖然能改善表面粗糙度，但對於切削毛邊、熔渣、切屑、管材刮痕

等過於粗糙之表面缺陷卻束手無策，且電解拋光後表面光滑程度取決於加工前工

件表面的平整程度，遂在實施拋光前，應以其他表面處理方式將這些缺陷去除，

才能獲得優良的拋光結果。而噴砂為目前鎳鈦合金血管支架表面前處理最常用方

法之一。 

噴砂是針對工件表面進行的一種破壞性加工方式，利用乾燥壓縮空氣將細小

的研磨砂材顆粒對工件表面衝擊，讓表面產生顆粒化的凹陷使之形成霧面或侵蝕

面，而達到除毛邊、去氧化層、精密度調整等，提升工件表面的光潔度。本實驗

使用旭聯 AS-110 直壓針筆式桌上型噴砂機(圖 3-36)，並與旭聯公司合作測試鎳鈦

合金血管支架之噴砂參數，包含砂材型號選用、氣壓大小、噴砂時間等。 
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圖 3-36 旭聯 AS-110 噴砂集塵裝置 

 

3.6.3  電解拋光參數實驗 

鎳鈦合金血管支架的電解拋光表面處理是利用純鈦線夾具將支架接於陽極，

不鏽鋼接於陰極，且在兩者之間維持一定間隙，最後置入含有攪拌磁石之拋光液

燒杯中並通以直流電源，藉由電化學的侵蝕，即反電鍍作用，將支架表面移除數

微米不等的薄層而得到絕佳生物相容性及表面鏡面效果(圖 3-37)。 

 

 

圖 3-37 電解拋光實驗示意 

 

 

血管支架 

拋光液 

不鏽鋼片 

攪拌磁石 

直流電源 
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由於本實驗使用之鎳鈦合金其比例(約 50.9 at.% Ni)與 Chu 等人研究相近，因

此拋光液成分將參考該比例；攪拌磁石速率設定區間落在 420-550 rpm，視陽極氣

泡產生狀況而調整，避免氧氣附著於雛型品表面造成影響。另外電解拋光 V-I 曲

線型態會隨著加工件材料、幾何形狀、電極和待拋光物的間隙等而變化，需透過

實驗來獲得：以電壓為自變數，電流為應變數，在電化學拋光實驗進行時，調整

電壓從零伏特往上調升，則電流會跟著變化，將電壓與電流值記錄下來並繪成圖

形[79]。由於血管支架幾何結構複雜，夾具形狀對拋光結果之考量便顯得更為重要，

故實驗將比較一般直線型夾具與自製線圈形夾具其結果差異。拋光時間長短則會

直接影響鎳鈦合金血管支架表面處理狀況及整體臨床性質：拋光時間過長會去除

材料過量，弱化支架機械性質；時間不夠則表面不夠平整和光亮，無法達到表面

處理目的。實驗最後會針對不同拋光時間結果做一討論。 

鎳鈦合金血管支架表面處理實驗之流程如圖 3-38 所示： 

 

圖 3-38 鎳鈦合金血管支架表面處理實驗流程圖 

 

噴砂前處理 

超音波水洗 

電解拋光參數實驗 

選定最佳參數組合 

V-I 曲線 夾具形狀 拋光時間 

雛型品拋光展示 
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第四章  實驗結果與討論 

4.1  創新設計舒緩應變之成效 

研究結果首先使用標準尺寸自動擴張式血管支架，即 Strut 寬度為固定不變，

以建立基準模型，並計算血管支架重要的力學行為。在每一擴張步驟中，最大應

變值均發生在血管支架 Crown 區的內徑表面，而在 Strut 區幾乎沒有應變。重覆的

退火步驟可消除殘留應力使血管支架回到無應力狀態，血管支架並逐步擴張至內

徑 10 mm 之最終尺寸。在完成擴張及熱處理步驟後，血管支架會被壓縮至直徑 2 

mm 的導管中，而後釋放回彈至 7 mm 之血管內壁中；在整個模擬過程中，最大應

變值會出現在壓縮步驟，也因此壓縮於導管為整個流程中最為關鍵的步驟。 

為了衡量本創新設計概念舒緩應變之成效，我們將上述標準尺寸血管支架之

strut 中段寬度變窄，以每 10%為單位，自原尺寸 100%寬度逐步減少至 50%寬度，

並比較本文提出之兩種不同錐形 Strut 設計 (以直線逼近及二次曲線逼近) 其模擬

過程中最大應變值與標準尺寸的差異，其結果如表 4-1 所示。 

 

表 4-1 錐形 Strut 血管支架最大應變量與 Strut 中段寬度窄化關係之比較 

 Maximum Strain via 

Straight Line (%) 

Maximum Strain  

Curved Line (%) 

Standard Stent 6.09 6.09  

90% Strut Width 5.23 4.97 

80% Strut Width 4.64 3.71 

70% Strut Width 3.80 2.82 

60% Strut Width 3.11 2.26 

50% Strut Width 2.56 2.10 
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從表中不難看出，血管支架在模擬過程中所受的最大應變隨著 Strut 中段寬度

遞減而降低。以二次曲線逼近的錐形 Strut 支架設計應變舒緩效果最為顯著，當支

架 strut 中段寬度縮減至原寬度 50%時，其壓縮步驟中最大應變值則下降至原標準

血管支架的 30%。 

圖 4-1 及圖 4-2 為標準尺寸血管支架及二次曲線所逼近之錐形 Strut 血管支架

比較圖，其中錐形 Strut 中段寬度為原來寬度 50%。圖 4-1 清楚顯示錐形 Strut 設計

其 Strut 部分彎曲較多，相對地標準支架 Strut 中段仍都保持直線，只有在近 Crown

處承受大部分形變。由於 Strut 的彎曲剛性經由寬度縮減而逐漸減弱，使得原本較

為堅固的 Strut 結構變得比較容易彎曲，避免應變集中的現象。圖 4-2 亦有相同的

發現：標準尺寸血管支架之應變熱點區，較集中於 Crown 區，而 strut 區幾乎不受

應變；然而就錐形 Strut 血管支架而言，應變已被成功導引至 Strut 區、其分佈更為

平均，且 Crown 區之最大應變值有大幅下降的趨勢。若從能量觀點來看，本創新

設計是一項有效提升壽命方法，因可在同體積的血管支架結構中，有效儲存更多

能量。 
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圖 4-1 壓縮至 2 mm 過程中之標準尺寸自動擴張式血管支架(左)及二次曲線錐形

Strut 血管支架(右)之模擬分析比較圖 

 

 

圖 4-2 擴張至 7 mm 過程中之標準尺寸自動擴張式血管支架(左)及二次曲線錐形

Strut 血管支架(右)之模擬分析比較圖 
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4.2  血管支架疲勞壽命分析 

自動擴張式血管支架在人體中必須長期承受因血液脈搏而產生之周期性的壓

力與形狀變動，若是因疲勞而造成結構損壞，則血管支架將失去對血管管壁的支

撐力，並有機會引發血栓、血管再阻塞等後遺症。本文中所提出之支架設計便是

藉由減少 Strut 中央部分的寬度，重新調整支架變形時的應變分布並降低其所承受

之應變值，提升支架抵抗疲勞破壞之能力。利用有限元素模擬以及 Goodman 疲勞

分析，可以估算出支架的安全係數。當安全係數大於 1 並且數值越大則表示支架

抵抗疲勞破壞的能力越強，本文中即以疲勞安全係數之高低為評斷各支架設計之

疲勞強度優劣。 

圖 4-3 為標準尺寸血管支架及二次曲線所逼近之錐形 Strut 血管支架之

Goodman 比較圖，其中錐形 strut 血管支架之 Strut 中段寬度為原來寬度之 50%。

如圖所示，兩款血管支架均能夠承受週期負載，但錐形 Strut 血管支架遠離疲勞破

壞基準線，顯示相較於標準尺寸血管支架，本創新設計概念可成功大幅提升疲勞

安全係數。圖 4-4 為直線逼近與二次曲線逼近所設計之兩種不同錐形 Strut 血管支

架模擬結果比較圖，可清楚看出錐形 Strut 血管支架疲勞安全係數，隨寬度窄化程

度增加而出現急遽躍升，尤其在 Strut 中段寬度窄化至 60% - 90%之間特別顯著。

當以直線逼近並窄化中段寬度至 50%，疲勞安全係數自 2.06 跳升至 5.05，為原本

標準血管支架之 2.5 倍；當以二次曲線逼近時，疲勞安全係數自原本的 2.06 上升

高達至 11.04，為原本標準血管支架之 5.4 倍；表 4-2 為兩款不同錐形 Strut 血管支

架之疲勞安全係數與 Strut 中段寬度窄化之關係。本文成功藉由簡單的幾何形狀調

整，大幅提升血管支架壽命，達成令人驚豔的效果。 
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圖 4-3 標準尺寸自動擴張式(左)及二次曲線逼近錐形 Strut 血管支架(右)之

Goodman 疲勞壽命分析比較圖 

 

 

圖 4-4 兩款不同錐形 Strut 血管支架之疲勞安全係數比較 
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表 4-2 錐形 Strut 血管支架疲勞安全係數與 Strut 中段寬度窄化關係之比較 

 FSF  

(Straight line) 

Increase  

(%) 

FSF  

(Curved line) 

Increase  

(%) 

Standard Stent 2.06 100 2.06 100 

90% Strut 

Width 
2.24 109 2.51 122 

80% Strut 

Width 
2.79 135 4.69 228 

70% Strut 

Width 
3.64 177 7.34 357 

60% Strut 

Width 
4.53 220 10.09 490 

50% Strut 

Width 
5.05 245 11.04 537 

 

4.3  鎳鈦合金性質之驗證 

為了探討市售2 mm管材與金屬中心自行抽製6 mm鎳鈦合金管材性質差異，

實驗中先利用 DSC 測定兩管材之相變態溫度，接著將管材經固溶處理後再進行測

定，並將結果合併比較。 

從圖 4-5 上方可以看出 2 mm 管材出廠時相變態溫度 Af約為 30℃，因此當該

材料置入人體時將因升溫(約 37℃)而完全回到沃斯田體母相，展現預期之超彈性效

果；管材平時於室溫(25℃)下進行加工製造等程序，由於仍高於 Ms，尚未有麻田

散體生成，故多階段定型(擴張)處理時亦保持母相之材料性質，提供強度較高之機

械性質以及較大的彈性應變量，減少擴孔過程支架破壞的比例，有利於實驗的進

行。反觀金屬中心 6 mm 管材(圖 4-6 上方)，其 Af高達 66℃，意味著該材料置入人

體時並不會因升高至體溫而具備超彈性，與此相反，由於材料在 37℃時仍為麻田

散體，若受到外力產生變形將無法回復至定型處理時設定之形狀，失去鎳鈦合金

血管支架最重要的臨床功效。此外，鎳鈦支架於室溫下進行擴張處理時，由於已

有部分材料產生麻田散體變態(Ms~29℃)，性質不如母相優越，過程產生斷裂的可

能性將大幅提升。 
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為驗證兩管材之鎳原子含量，遂取部分管材加熱至 950℃持溫三小時，待材

料中由於先前熱機處理產生的析出物完全溶進固溶體後，水焠火至室溫確保無新

析出物生成。將該試片進行 DSC 測試，藉此得到原始合金比例的相變態溫度。由

於 2 mm 管材合金比例為 50.9 at.% Ni，材料基地(Matrix)中過飽和的鎳原子會急遽

抑制相變態溫度 Ms，如圖 3-30(左)所示，因此本實驗 DSC 結果顯示在-150℃~150℃

的區間內並無吸放熱峰值產生，表示相變態溫度低於-150℃，與預期狀況符合。另

外從原始合金比例之變態溫度大幅提升至室溫附近(296 K)，合理推論材料在經過

35%以上之冷加工量後，勢必經過很長時間的時效退火處理，藉增加析出物 Ti3Ni4

之分布密度，減少基地中鎳原子含量進而提高 Ms。由於鎳鈦管材抽製與後續熱機

處理屬各製造商之核心技術，因此無從得知 2 mm 管材出廠前確切之熱機處理過程

為何，然而其處理相較血管支架加工過程中定型熱處理的多階段退火，很大程度

地決定了血管支架最終之材料及機械性質，這部分將於 4.5 節有進一步探討。 

圖 4-6 下方結果可觀察到明顯的吸放熱峰值，顯示 6 mm 管材原始合金比例之

相變態溫度與最終成品相去不遠，Ms 皆落在室溫附近，意味著合金熔煉完成後並

沒有經過太多後續材料處理。若配合圖 3-30(左)之數據，可知鎳鈦合金比例約略落

在 50.2%，基地鎳原子含量少於市售管材；過低的鎳原子比例不僅造成相變態溫度

(此處 Af =64.5℃)高於體溫，無法使用在人體植入式裝置上，較少的析出物生成也

會降低基地強度，導致材料容易滑移造成永久形變，大大降低材料超彈性可使用

區間。 
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圖 4-5 2 mm 鎳鈦管材於固溶處理前後之 DSC 曲線圖 

 

 

圖 4-6  6 mm 鎳鈦管材於固溶處理前後之 DSC 曲線圖 
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4.4  雷射加工 

本研究之雷射加工參數實驗藉由固定切削速度、輔助氣體種類與氣體壓力，

使欲探討之參數項目，包含雷射功率及脈衝頻率對管材切穿影響、光束聚焦位置、

光斑重疊率等實驗結果得以有相同的比較基準，再從中得出 2 mm 及 6 mm 鎳鈦管

材血管支架加工參數，並比較兩者雛型品情形。 

4.4.1  雷射功率及脈衝頻率對材料切穿之關係 

圖 4-7 清楚表示了 2 mm 鎳鈦管材有效切削參數範圍及其分界：當脈衝頻率過

低，每個脈衝間隔時間過長，能量尚未累積到足夠使材料發生相變化(熔融態)就以

熱傳導形式散逸至鄰近區域，不僅無法完成切割，連帶產生大範圍之熱影響區，

為最不樂見的情形。若從平均功率的角度解釋，功率太小也會造成類似的情形，

然而在圖4-7並沒有觀察到該現象(圖中最小平均功率 35 W在適當的脈衝頻率下仍

能切穿材料)，暗示著仍存在部份有效切削參數組合未被包含在這次實驗當中。就

本次實驗結果而言，最佳參數組合應為能量總和最低的臨界值，也就是 40 W, 70 

kHz，然而實際進行局部血管支架試切發現圖形無法順利自管材上剝落，部分切割

邊緣底部未與管材完全分離，因此逐步調高整體能量輸入，最後得到當平均功率

45 W、脈衝頻率 80 kHz 時有最佳切穿效果。 
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圖 4-7 2 mm 鎳鈦管材切穿測試 

 

4.4.2  雷射聚焦位置 

圖 4-8 為雷射切削頭底部噴嘴到管材表面之距離改變對線寬的影響。實驗以

10 μm 為級距，上下調整噴嘴位置並於管材表面進行十字標記測試，取多次平均

後得到不同聚焦位置其線寬及變動趨勢。實驗結果符合高斯光束的描述：雷射光

在聚焦點有最小光斑直徑，離聚焦點愈遠則光斑直徑愈大而造成能量密度持續下

降，直到無法進行材料切削；從圖中可以看到進行十字標記測試的範圍約 0.24 

mm(噴嘴、管壁距離 0.27-0.51 mm)，超出該範圍則無法完成標記切割。最小線寬

位在噴嘴離管壁 0.37 mm 處，然而該點相較於鄰近位置(0.35-0.41 mm)，其線寬值

明顯呈現尖銳的下降幅度，因此不排除是由實驗誤差造成；若將之與附近線寬值

取平均，則最小線寬(即光斑直徑)為 24 μm。根據 3-9 式，當光斑直徑 d=24 μm，

焦深約為 240 μm(雷射光源之 M2=1.1)，與實驗之可加工範圍相符合。 

另外實驗中也發現雖然在 0.37 mm 處有最小線寬，然而進行局部血管支架圖

形試切會發現部分切割邊緣偶有熔融態金屬噴濺至管材外表面情形發生，推測可

能跟使用高壓輔助氣體及噴嘴位置、形狀有關。由於輔助氣體壓力高達 12 bar，高
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速的氣體流動會產生震波現象(Shock Phenomena)，影響切削表面[80]。考量到血管

支架表面切削品質與後續處理流程，乃至產品最後生物相容性優劣有著密不可分

的關係，因此血管支架加工實驗噴嘴位置將固定在與管壁距離 0.3 mm 處。 

 

 

圖 4-8 聚焦位置與線寬之關係 
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4.4.3  光斑重疊率 

為找出臨界光斑重疊率，以便在平整的切削表面及熱影響區大小間取得平衡，

光斑重疊率實驗從 PO= 20%，以 10%為級距至 PO= 70%，其結果如圖 4-9。 

PO= 20% 30% 40% 

   

PO= 50% 60% 70% 

   

圖 4-9 光斑重疊率實驗結果 

 

 

圖 4-10 未受熱材料區域示意 
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從圖 4-9 可清楚觀察到當光斑重疊率不足(PO= 40%以下)，不僅使光斑與光斑

間未受熱區域過多(圖 4-10 藍色斜線處)導致材料移除效果不佳，切削邊緣呈鋸齒

狀；輸入能量太低也造成無法完全切穿管壁厚度，底部未形成有效的通道將熔融

態材料排出，造成部分廢料噴濺至管材外表面(PO= 20%及 30%圖片上方條狀附著

物)，影響切削品質。當光斑重疊率逐漸提高，未受熱區域減少，剩下少部分也隨

著高重疊率迅速累積鄰近材料傳導之熱能而熔化，使切割結果趨於直線；管壁底

部亦有相同的效果，使廢料得以藉由高壓輔助氣體的吹送快速排出至圓管內，而

不會向上噴濺。 

實驗結果顯示 PO= 60-70%時切削結果已十分接近兩平行直線，而更高的重疊

率由於與兩者差異不大，故不列入本次討論範圍；然而進行局部血管支架圖形試

切會發現當 PO= 60%，偶有部分切削線段噴濺情形發生，而 PO= 70%結果則較穩

定且一致。該情形推測與管材穩定度有關，由於鎳鈦合金剛性較差，在進行複雜

路徑切削時由於同時承受多方外力(移動平台夾持、高壓輔助氣體吹送等)，會造成

管材產生些微晃動，若光斑重疊率剛好設定在臨界值(PO= 60%)，將無法抵銷該細

小的偏差，導致結果不一致；相反地，PO= 70%可提供多餘的能量來彌補實際加工

上無法避免的環境誤差，使實驗具有重現性。因此血管支架加工實驗光斑重疊率

將設定 PO= 70%。 
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4.4.4  鎳鈦血管支架加工 

經過上述實驗及測試，選定最佳之鎳鈦合金血管支架雷射加工參數如表 4-3

所示。 

 

表 4-3 鎳鈦合金血管支架雷射加工參數 

 2 mm Tube 6 mm Tube 

Average Power (W) 45 88 

PRR (kHz) 80 100 

Pulse Overlap (%) 70 90 

Nozzle-Tube Wall (mm) 0.3 0.14 

Speed (mm/s) 6 4 

Assist Gas Argon Argon 

Pressure (bar) 12 12 

 

由於 6 mm 管材厚度超過 2 mm 管材兩倍(0.35 mm)，因此單位面積所輸入能

量需遠高於後者以達到相同材料移除效果，這點從雷射光源平均功率、脈衝頻率、

光斑重疊率以及移動速度設定的差異中清楚呈現；值得注意的是，更高能量切削

無可避免地會形成更大的線寬，且支架表面熱影響區的範圍及程度也比 2 mm 管材

更加明顯(圖 4-11)；另外，較厚的材料在進行切削時，為避免厚度方向形成太大的

錐度(雷射光源遵守高斯光束分布，愈遠離聚焦處光斑愈大)，通常會將聚焦處設定

在厚度中央(本實驗聚焦在離管材外表面 0.16 mm 處)，使管壁內外線寬一致。 

圖 4-12 為 2 mm 管材切削結果，表面除了些許既有的刮痕，並無觀察到熱影

響區的部分；透過光學顯微鏡檢視切削邊緣情形，似乎有條紋(Striations)的產生，

並利用 SEM 加以確認。形成條紋的機制十分複雜，主要是雷射與材料間的交互作
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用造成，若要在雷射加工鎳鈦合金血管支架時避免條紋的生成有一定的難度，因

此透過後續表面處理來消除條紋將是本研究之重點。 

  

圖 4-11 6 mm 管材雛型品外觀(左)及局部放大圖(右) 

  

 

圖 4-12 2 mm 管材雛型品外表面(左上)及切削邊緣情形(右上)；下方為利用 SEM

確認條紋(Striations)之生成 
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4.5  定型熱處理 

4.5.1  退火參數結果 

實驗首先參考業界於操作鎳鈦合金血管支架定型處理時常用之溫度 500℃為

基準值[32]，並透過初步測試得到該溫度下退火時間需超過 120 秒才有明顯定型效

果(即血管支架內徑無肉眼可見之回彈情形)。為了更進一步確認有效之退火參數範

圍及其對血管支架定型率的影響，因此選擇退火溫度 475℃、500℃、525℃，搭配

不同退火時間(150-250 秒)進行實驗，並以光學顯微鏡量測定型後血管支架內徑，

其結果如圖 4-13 所示。圖中可以發現當溫度 500℃、熱處理時間 200 秒時，血管

支架定型率可接近 100%，此與溫度 525℃、時間 200 秒，或溫度 500℃、時間 250

秒結果相差不大，但由於熱處理溫度較低、時間較短，不論對血管支架之材料或

表面性質影響相對較小，有利於在諸多限制條件中取得平衡。 

 

        

圖 4-13 不同退火參數之血管支架定型率 
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為進一步討論定型熱處理步驟可能對材料性質造成的影響，實驗中取部分退

火後血管支架做 DSC 測試，並與 2 mm 管材出廠時結果進行比較(圖 4-14)。若與

圖 4-5 相比，本研究之定型熱處理實驗對於材料性質的影響幾可忽略：2 mm 管材

在經過兩階段退火擴張至內徑 6 mm 後，其相變態溫度只有些微改變，Af仍低於體

溫，室溫進行支架擴張定型時依舊保有超彈性(25℃時為沃斯田體母相)；反觀 2 mm

管材從最初鎳鈦合金熔煉完到最後出廠之材料性質(相變態溫度)變化，不難看出管

材經過冷加工及長時間退火時效處理後，材料性質已趨於穩定，後續的定型熱處

理實驗對材料基地而言可視為小擾動，並無太大影響。這也驗證了先前章節所提

到，當鎳鈦合金經長時間時效處理，相變態溫度將趨於定值且只取決於該時效溫

度。如此現象可望為未來較複雜之多階段定型熱處理流程帶來更多彈性與退火參

數的選擇。 

 

 

圖 4-14 支架定型熱處理前後之 DSC 曲線圖 
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4.5.2  鎳鈦血管支架超彈性比較 

該實驗提供一明確且直觀的結果，證明兩款血管支架雛型品材料性質差異以

及未來作為人體植入式醫療器材之可能性評估。第一部分實驗先將兩款支架雛型

品置於 37℃溫水中並施加外力使雛型品產生明顯變形，以模擬血管支架於體內釋

放或受力變形之情形，如圖 4-15 所示。當解除外力後，發現 6 mm 管材製造之雛

型品並未回復到原來的形狀，顯示其材料在體內仍維持麻田散體，尚未回到母相

以展現超彈性；另一方面，受到同等程度變形之 2 mm 管材雛型品於外力消失後順

利回復至受力前情形(圖 4-15 左下)。 

為確認 6 mm 管材雛型品於母相之材料性質，以及 2 mm 管材雛型品超彈性

區間，遂將兩支架雛型品置於 66℃水中並重複上述實驗步驟。圖 4-15 下結果清楚

顯示兩者於外力解除後皆回復至未受力前外觀，說明兩種材料於該溫度下為沃斯

田體相且具有超彈性；值得注意的是，2 mm 管材雛型品需施加較大的力才能達到

第一部分實驗之形變量，其現象亦符合 Clausius-Clapeyron Eq. 描述之溫度與形成

SIM 的臨界應力關係，且材料基地由於經過冷加工等處理強化，提高晶界滑移所

需要之臨界應力，因此 2 mm 管材雛型品於遠離 Af的操作溫度下仍保有超彈性等

性質。 

通過管材 DSC 測試以及兩款鎳鈦合金血管支架雛型品超彈性實驗，可以明確

了解由金屬中心所提供的 6 mm 管材其關鍵材料性質，即相變態溫度，因偏離一般

植入式醫療器材限制(Af 略低於體溫)甚多，不適合作為血管支架的材料選項，所

以 4.6 節將不進一步討論其表面處理狀況。 
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圖 4-15 雛型品置於特定溫度水中並施加外力產生變形(上)；兩血管支架雛型品於

37℃(左下)及 66℃(右下)時回復情形 

 

4.6  表面處理 

4.6.1  噴砂結果 

對於鎳鈦合金血管支架經雷射加工後所殘留的切屑、管壁內面熔渣、切削邊

緣條紋等過於粗糙之表面缺陷，直接進行電解拋光得到的效果並不顯著，因此需

先進行噴砂程序將表面雜質去除，而不同參數組合的切削力大小與支架表面材料
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移除狀況將是本實驗討論重點。 

噴砂參數組合實驗是與旭聯公司合作測試，透過該公司多年累積之噴砂技術

及經驗，加上提供完善的測試流程，不僅大幅縮短尋找最佳噴砂參數的時間成本，

更加快整體鎳鈦合金血管支架製程的建立。噴砂參數主要由四項關鍵因子組成：

砂材種類、砂材平均粒徑、噴砂壓力，以及噴砂時間。氧化鋁由於硬度大(莫氏硬

度 9)，適用範圍廣，相較於二氧化矽為主原料之玻璃珠，切削效率更高，但工件

表面損耗也較大；當使用相同材料，平均粒應愈大則切削力高，然而若需進行局

部細微處理則粒徑大小應特別考慮；噴砂壓力及時間決定加工件的總噴砂量，與

加工表面之材料移除有密切的關聯。經初步測試，四組可能的噴砂參數如表 4-4

所示。從表中可看出，藉由調整各參數值獲得不同的噴砂強度，即切削力，來控

制加工件表面材料移除量多寡，其結果如圖 4-16 所示，再由表面加工情形比較四

組參數噴砂強度，應為參數 2 > 參數 3 > 參數 4 > 參數 1，可知砂材種類(硬度差

異)為決定切削力大小的關鍵。最後根據表面處理狀況採用參數 4，並利用超音波

震盪機水洗 4 分鐘，以確保表面沒有砂粒殘留。 

 

表 4-4 鎳鈦合金血管支架噴砂參數組合 

 Param.1 Param.2 Param.3 Param.4 

Grit Type Glass Beads Al2O3 Al2O3 Al2O3 

Grit Size* 

(Average, μm) 

#180 

(53-63) 

#240 

(54-60) 

#240 

(54-60) 

#400 

(28-32) 

Pressure 

(kgf/cm2) 

3 3 2 2 

Time 

(sec) 

90 60 60 60 

*參考 JIS(日本國家標準)粒徑規格表，使用 JIS R 6001 方法測定 
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圖 4-16 不同參數組合(參數 1-4)對鎳鈦合金血管支架表面噴砂情形 

 

4.6.2  電解拋光參數結果 

由於電解拋光 V-I 曲線會隨著加工件材料、電極間距及拋光液流速等不同操

作環境而有所變化，因此實驗首先將血管支架噴砂後雛型品置於陽極，以電壓為

自變數，電流為應變數，從 0 V 往上調升並將電壓與電流值記錄下來繪成電解拋

光特性曲線(圖 4-17)。實驗結果與預期一致，主要分為三個區間(如圖中紅色虛線

所示)，其中 7.3-11.5 V 該段電流十分穩定，約為 0.19 A，因此拋光電壓操作範圍

即為此區間。由於電解拋光為一動態平衡過程，隨著陽極膜生成反應持續進行，

曾有研究提出其 V-I 曲線會隨拋光時間增加而有偏移的現象發生[81]。本研究雖屬

短時間電解拋光(180 秒內之差異比較)，為確保曲線偏移狀況不致影響最後雛型品

表面結果，遂將拋光電壓設定在操作範圍中間值 9.2 V，減少擾動情形的發生。 

1 2 

3 4 

1 

3 4 

2 
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圖 4-17 鎳鈦合金血管支架雛型品電解拋光 V-I 曲線 

 

實驗用陽極夾具是利用線徑 1 mm 之純鈦線製成，由於血管支架雛型品本身幾

何結構複雜，加上定型熱處理後內徑達 6 mm，一般直線型夾具設計無法得到良好

的拋光結果，因此本實驗自行設計一略大於雛型品內徑之線圈型陽極夾具，利用

鎳鈦合金之超彈性材料性質，確保電解拋光時夾具與加工件之間的緊密貼合(圖

4-18)。為比較兩者拋光效果差異，遂取雛型品進行電壓 9.2 V、時間 90 秒之電解

拋光實驗，並以光學顯微鏡觀察表面情形。拋光過程中，使用直線型夾具之對照

組電流大小不甚穩定，且經常出現斷路的情形(無電流通過)，推測是由於直線型夾

具接觸面積小、未緊密與雛型品表面貼合，加上拋光液存在一定流速與陽極附近

之氣泡，造成夾具及雛型品接觸面發生局部或全體分離，導致電流不穩甚至斷路

的狀況；與此相反，線圈型夾具設計提供更均勻的貼合方式，不僅使實驗過程保

持穩定的拋光電流，也確保雛型品表面處理結果的一致性。圖 4-19 為使用不同夾

具設計之拋光結果，可清楚看到一般直線型夾具進行 90 秒電解拋光後，與噴砂過

後的表面並無太大差異，其顆粒狀霧化表面仍十分明顯；反觀線圈型夾具設計，

其雛型品表面不但看不出噴砂的情形，且呈現鏡面效果，表示表面粗糙度已大幅

下降。 
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圖 4-18 直線型及自行設計線圈型陽極夾具(左)；線圈型夾具與血管支架雛型品間

緊密貼合示意(右) 

 

  

圖 4-19 使用一般直線型(左)與自行設計之線圈型(右)陽極夾具拋光結果 

 

為更進一步了解拋光時間對雛型品表面粗糙度之影響，實驗從 30 秒開始，每

30 秒為一級距，得到電解拋光時間 30-180 秒之雛型品表面結果，如圖 4-20 所示。

當拋光時間少於 60 秒，雛型品因噴砂造成的顆粒狀表面仍明顯可見，表示需要更

久的反應時間；拋光時間 90、120 秒之雛型品已看不出噴砂之情形，且呈現鏡面

效果，需再利用 SEM 做更詳細的觀察，確認何者為該實驗最佳參數；然而拋光時

間一但超過 150 秒，會發現雛型品之材料移除量過多，導致拋光後 Strut 寬度遠小
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於原設計尺寸，結構嚴重弱化。根據 SEM 結果(圖 4-21)，可發現拋光時間 90、120

秒雛型品不管是顆粒狀表面或切削邊緣條紋皆獲得顯著地改善，然而 120 秒之雛

型品有部分 Strut 由於材料移除量較高，導致 Strut 寬度有些許不均勻現象發生。因

此電解拋光最佳時間應設定在 90 秒。 

實驗最後透過原子力顯微鏡(Atomic Force Microscope, AFM)驗證噴砂及電解

拋光等處理流程對鎳鈦合金血管支架雛型品之表面粗糙度影響。圖 4-22 為剛完成

雷射切削以及經過噴砂、超音波水洗晾乾、電解拋光後的雛型品其切削邊緣(取

Connector 中點處進行量測)表面起伏情形。雷射切削後雛型品表面粗糙且起伏大，

高低落差接近 100 nm；經過適當表面處理之雛型品相當平緩，且高低差不到 13 nm，

大幅降低表面粗糙度，足見後續處理程序之重要性。圖 4-23 為本論文所提出之創

新錐形 Strut 鎳鈦合金血管支架雛型品展示。 

 

t= 30 sec 60 sec 90 sec 

   

t= 120 sec 150 sec 180 sec 

   

圖 4-20 不同電解拋光時間實驗結果 

  



 

82 

 

t= 90 sec t= 120 sec 

  

  

圖 4-21 拋光時間 90、120 秒雛型品局部 SEM 觀察(倍率 x100) 
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3D Surface profile before (left) and after (right) surface finishes (1.2x1.2 um2) 

  

 

 

圖 4-22 血管支架雛型品表面處理前後 AFM 結果 

 

Laser Cut 

Electro-polishing 
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圖 4-23 創新鎳鈦合金血管支架雛型品展示(右上為定型熱處理前後比較)  
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第五章  延伸應用－菱形式微型儲藥槽血管支架 

5.1  傳統塗藥及微型儲藥槽血管支架 

金屬血管支架(Bare-metal Stent, BMS)，如緒論中提到的氣球擴張式與自動擴

張式血管支架皆屬之，雖然能有效地將堵塞血管撐開，但病患在術後有 20-30%機

率發生血管再阻塞(Restenosis)的狀況，因此近年來塗藥血管支架(Drug-eluting Stent, 

DES)已逐漸取代傳統金屬血管支架，其最大的不同在於將傳統血管支架表面塗覆

可抑制血管內皮細胞增生之藥物，如太平洋紫杉醇 (Paclitaxel)及西羅莫司 

(Sirolimus)等，且此藥物通常會混合高分子聚合物，以控制藥物釋放速率。塗藥血

管支架之誕生，對於血管再阻塞率有顯著抑制效果，由20-30%降低至10%以下[82]。

圖 5-1 為塗藥血管支架，圖中斑點表示當支架完成體內部署後即開始緩慢釋放表面

之藥物。微型儲藥槽血管支架(Depot Stent)則為新一代血管支架科技流行趨勢，其

支架表面利用雷射加工傳統微型儲藥槽以儲存藥物，因此相較於塗藥血管支架有

許多優勢，例如擁有更高的儲藥量、可攜帶多種藥物並於不同時間點釋放，達到

同時治療兩種以上疾病的效果(圖 5-2)。 

 

圖 5-1 一般常見之塗藥血管支架[83] 
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圖 5-2 傳統微型儲藥槽血管支架示意[84] 

 

塗藥血管支架其幾何單元結構與標準鎳鈦合金血管支架並無二致，只需另外

在表面塗覆藥物，不必進行額外加工；而傳統微型儲藥槽血管支架顧名思義，會

在 Strut 位置利用雷射加工完成不同形式之儲藥槽以儲存藥物，將原本塗藥血管支

架外表面之藥物移至儲藥槽內(圖5-3)。由於外表面之藥物塗層移至儲藥槽內儲存，

血管支架尺寸得以縮小；由於 Strut 上可分布許多微型儲藥槽，使該支架儲藥量遠

比塗藥血管支架(表面塗層厚度約為 5 μm)提升許多。雖然傳統微型儲藥槽血管支

架擁有許多優點，然而其結構通常在加工後會遭到破壞，造成諸多臨床性質被弱

化，而其中又以疲勞壽命之影響最巨[85, 86]。由圖 5-4(右)之應變分析圖可看出，

除了 Crown 與 Strut 連接處產生應變集中外，最接近 Crown 之儲藥槽周圍，也有明

顯的應變集中現象，導致結構強度遭到弱化，實為臨床上一大隱憂。 
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圖 5-3 塗藥血管支架(左)與傳統微型儲藥槽血管支架(右)比較(同樣設計尺寸) 

 

  

圖 5-4 塗藥血管支架(左)與傳統微型儲藥槽血管支架(右)之應變分佈圖 

(同樣設計尺寸) 

 

5.2  創新微型儲藥槽血管支架設計 

目前傳統微型儲藥槽血管支架所面臨的問題與 3.1.3 節標準鎳鈦合金血管支

架因應變分布不均，造成疲勞壽命下降的情形極為相似，故此處將早先提出之

Tapered Strut 概念加以延伸，轉化成一創新之解決方案：菱形式微型儲藥槽血管支

架。 
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本設計概念乃藉由改變儲藥槽之幾何形狀，漸進地弱化 Strut 結構，將血管支

架局部集中之應變，由 Crown 區導引至原先應變較小之 Strut 區，使能量重新作更

有效的分配，以提升支架之疲勞壽命，對於當今微型儲藥槽血管支架而言確為一

大突破。圖 5-5 為塗藥血管支架(左)、傳統微型儲藥槽血管支架(中)、與本文所提

出創新菱形式微型儲藥槽血管支架(右)之 2D 圖比較。菱形槽設計樣式，其槽寬自

strut 正中央，以二次曲線方式向兩端遞減，而達到導引應力分布之作用。藉由有

系統弱化不受力之 strut，使血管支架整體應力分布更均勻。透過 3.2 節所建立之有

限元素電腦模型，能夠十分有效地評估此創新設計概念在大幅增加儲藥量的同時，

對於舒緩血管支架應變集中之成效以及支架疲勞壽命的具體影響。 

 

 

圖 5-5 塗藥血管支架(左)、傳統微型儲藥槽血管支架(中)、創新菱形式微型儲藥

槽血管支架(右)之 2D 圖比較(圖中藍色部分即為菱形槽位置示意圖) 
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5.2.1  儲藥量分析 

塗藥血管支架除了支撐血管壁，同時也具備藥物載具的功能，因此儲藥量亦

為評估臨床性能優劣之重要考量。表 5-1 為塗藥血管支架、傳統儲藥槽血管支架、

與中央槽寬 40%菱形槽血管支架之儲藥量比較。從表中顯示，若將菱形槽血管支

架與塗藥血管支架作比較，其儲藥量增幅高達 7.7 倍；反之，傳統儲藥槽血管支架

之儲藥量僅為塗藥血管支架 1.65 倍，卻得犧牲部份疲勞壽命及其他臨床性質。 

 

表 5-1 三款代表性血管支架儲藥量比較 

 Drug Capacity 

mm3 % 

Drug-eluting Stent 0.2961 100 

Traditional Depot Stent 0.4886 165 

40% Strut Width Proposed 

Stent 
2.2681 766 

 

5.2.2  應變舒緩成效及疲勞壽命分析 

本文所提出之創新菱形式微型儲藥槽血管支架如圖 5-5(右)所示。其中儲藥槽

槽寬自 strut 正中央，以二次曲線方式向兩端遞減，中央槽寬佔 strut 寬度的百分比

為可調整參數。為了探討菱形槽中央槽寬對於血管支架應變之影響，我們以 10%

為一級距，將菱形槽之中央寬度由 Strut 的 20%增加至 40%，表 5-2 列出幾款血管

支架在各流程中最大應變值與疲勞安全係數。由表中可觀察出，傳統微型儲藥槽

血管支架之最大應變值，較塗藥血管支架微幅上升，但其疲勞安全係數則下降達

26%之多，影響疲勞壽命甚巨；在菱形式微型儲藥槽血管支架部分，其最大應變值
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較塗藥血管支架降低許多，進而使疲勞安全係數顯著增加。以中央槽寬佔 strut 40%

之菱形槽支架為例，當壓縮至外徑 2 mm 時，其應變值相較於塗藥血管支架下降達

25%，而疲勞安全係數更躍增為 1.54 倍。這證明了該創新設計概念藉由改變儲藥

槽幾何形狀，成功將 Crown 所承受之集中應力，分散導引至應力承載較少的 Strut

中段，達到有效重新分配能量之目的。 

本文更進一步比較中央槽寬為 40%之菱形槽血管支架與塗藥血管支架、傳統

儲藥槽血管支架分別於壓縮至外徑 2 mm 與釋放至 7 mm (圖 5-6, 5-7) 血管時之應

變分佈圖。從圖中顯示，菱形槽血管支架之受力區，由 Crown 位置一路延伸至 Strut

中段，使血管支架整體應變分佈變得更為均勻，有別於其他兩款支架過度集中於

Crown 之現象。若從能量觀點，此設計使血管支架於變形時，可把能量分散至較

大範圍儲存，使承受之變形量得以增加。 

 

表 5-2 不同中央槽寬之菱形槽血管支架與其它二款血管支架於模擬流程中最大

應變值與疲勞安全係數比較 

 Maximum Strain  Fatigue Safety Factor 

% FSF % 

Drug-eluting Stent 6.09 2.06 100 

Traditional Depot 

Stent 
6.66 1.51 74 

20% Strut Width 

Proposed Stent 
5.97 2.23 108 

30% Strut Width 

Proposed Stent 
5.38 2.60 126 

40% Strut Width 

Proposed Stent 
4.54 3.16 154 
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圖 5-6 同尺寸之塗藥血管支架(左)、傳統儲藥槽血管支架(中)、中央槽寬為 strut

寬 40%菱形槽血管支架(右)壓縮至外徑 2 mm 之應變分佈圖比較 

 

 

圖 5-7 同尺寸之塗藥血管支架(左)、傳統儲藥槽血管支架(中)、中央槽寬為 strut

寬 40%菱形槽血管支架(右)釋放至內徑 7 mm 血管之應變分佈圖比較 
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5.2.3  設計概念實現 

研究最後為將此一創新設計概念付諸實現，遂透過本文 3.3 節所建立之鎳鈦合

金血管支架雛型品開發流程，完成第一代雛型品以作為完整的產品示意。圖 5-8(左)

為雛型品噴砂處理後表面情形；圖 5-8(右)則可清楚觀察到雛型品經電解拋光後表

面呈現的鏡面效果。 

 

   

圖 5-8 菱形式儲藥槽血管支架雛型品表面處理情形 

 

 

圖 5-9 第一代雛型品示意 
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5.3  菱形式儲藥槽優勢與國際殊榮 

本文提出之創新菱形式微型儲藥槽血管支架，乃藉由改變儲藥槽之幾何形狀，

使能量重新作更有效分配。相較於一般塗藥血管支架及傳統儲藥槽支架，該獨特

設計概念具有三大優勢： 

1. 儲藥量大幅提升，為塗藥血管支架近 8 倍之多。 

2. 疲勞壽命不減反增，FSF 提高至未加工前 1.54 倍。 

3. 能攜帶多種藥物且可精準控制釋放時間與速率，勢必成為未來藥物載具

明日之星。 

綜觀上述分析，此獨創設計對於微型儲藥槽血管支架而言無疑是一大突破，

因此深信其未來發展將有無限可能，並不僅止於學術研究領域。有鑑於該信念，

本實驗室以創新菱形式微型儲藥槽血管支架(Superior Stent)為題，參加 2014 德國紅

點設計競賽－概念設計獎，得到評審的青睞並獲邀前往新加坡參加頒獎典禮(圖

5-10)。 
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圖 5-10 2014 德國紅點設計競賽參賽作品 Superior Stent 
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第六章  結論與未來展望 

6.1  結論 

本研究提出一項簡單且有趣的血管支架設計概念，可有效增加血管支架壽命，

而不會影響其它臨床性質。此設計概念之原理，乃藉由調整血管支架 Strut 之局部

寬度，將血管支架 Crown 區所承受之集中應力，分散並導引至應力承載較低之 Strut

區，使能量重新作有效分配。本研究提出兩款錐形 Strut 血管支架設計(直線與二次

曲線)，並透過有限元素軟體建立之電腦模型來討論其成效。從結果可發現：當血

管支架 Strut 中段寬度窄化至原來寬度 50%、並使用二次曲線連接 Crown 與 Strut

中段時，其疲勞安全係數躍增至標準尺寸血管支架 5.4 倍，效果非常驚人。本設計

概念成功大幅提升血管支架之抗疲勞能力，更可作為引領未來血管支架設計的一

項創新準則，有效改善其臨床上之疲勞破壞問題。 

本研究透過建立雛型品快速設計及製造流程：CAD 參數化設計結合有限元素

電腦模擬、雷射切削、定型熱處理、表面噴砂與電解拋光等核心技術能力，大幅

降低產品開發週期。製程首先透過摻鐿之脈衝式光纖雷射對鎳鈦無縫微管進行切

削，並以加工參數實驗得到當噴嘴位置距管材表面 0.3 mm、光斑重疊率 70%時有

最佳切削效果；接著利用自行設計之錐形夾具固定血管支架內徑，置於鹽浴爐內

進行定型熱處理，實驗結果顯示，溫度 500℃、退火時間 200 秒，可以達到良好的

定型效果，若進一步檢驗其材料性質變化，發現相變態溫度(Af)無明顯提升，說明

該退火參數之可行性；最後，血管支架表面先以氧化鋁顆粒做噴砂處理，再透過

電解拋光以提高生物相容性及降低表面粗糙度。透過 AFM，比較了雷射切削與進

行電解拋光後表面改善情形，結果顯示完成電解拋光的血管支架其切削邊緣不僅

較為平整，表面粗糙度 Ry更從 100 nm 降至約 10 nm，效果十分顯著。最後利用上

述製程，完成本文提出之創新鎳鈦合金血管支架雛型品，作為未來產品概念展示。 

本研究進一步將錐形 Strut 血管支架設計概念延伸應用在另一備受矚目的議題：
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提升微型儲藥槽血管支架因加工而損失之抵抗疲勞破壞能力。本研究提出一項獨

特創新之菱形式微型儲藥槽血管支架，藉由改變儲藥槽之幾何形狀，使能量重新

作更有效分配。此菱形式微型儲藥槽血管支架，不僅藥物承載量為傳統塗藥血管

支架 7.7 倍，模擬結果顯示，此創新設計概念有效地將集中應力均勻分散至血管支

架各部位，使疲勞安全係數不受加工影響，甚至高於無任何加工鑽孔之傳統塗藥

血管支架，提升至原先 1.54 倍。此設計概念，對於微型儲藥槽血管支架而言無疑

是一大突破，也為未來市場發展創造了無限的可能。 

 

6.2  未來展望 

另外本研究所建立之雛型品製造流程，由於涵蓋多個面向及專業領域知識，

因此這部分仍有許多值得探討、開發的技術與努力空間： 

1. 雷射切削部分未來可嘗試透過超短脈衝雷射(如飛秒雷射)光源以及不同

噴嘴形狀設計與切削氣體(如氦氣)，來達到較佳、甚至無熔渣殘留

(Dross-free)的切削品質。 

2. 管材之合金比例及血管支架經表面處理後表層材料性質變化，除了以

SEM 或鎳鈦合金相變態溫度的改變作比較，未來可進一步使用能量散射

光譜儀(Energy Dispersive Spectrometer, EDS)或 X 射線繞射分析儀(X-ray 

Diffractometer, XRD)得到定性、定量之結果。 

3. 噴砂處理自動化可望為血管支架表面處理帶來更一致且均勻的前處理效

果，減少因人為誤差造成實驗結果的失真。 

4. 電解拋光實驗使用的 Agilent N5700 直流電源可透過電腦控制電壓輸出

大小及波形，因此可考慮設計電解拋光回授系統，使拋光電壓隨 V-I 曲

線的偏移而改變，達到拋光效果最佳化。 

透過建立雛型品參數化設計及快速製造流程，將有助於鎳鈦合金應用於台灣

生醫產業，讓更多設計概念有具體實現之可能，並加速推動醫材領域之發展。 
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