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Problemstellung und Zielsetzung der Arbeit

1 Problemstellung und Zielsetzung der Arbeit

Erkrankungen des kardiovaskularen Systems sind die haufigste Todesursache weltweit [1].
Mit einer Pravalenz von 2,5% in der Gesamtbevélkerung und von mehr als 6,4 % in der
Altersgruppe der Uber 65-Jahrigen, stellen Erkrankungen der Herzklappen global eine er-
hebliche Belastung flr die Gesundheitssysteme dar [2, 3]. Insbesondere in einem Land wie
Deutschland, in welchem im Zuge des demografischen Wandels die Bevdlkerungsgruppe
der Uber 65-Jahrigen allein im Zeitraum von 2021 bis 2030 um ca. 16 % steigen wird, ist

eine Zunahme der Fallzahlen von Herzklappenerkrankungen zu erwarten [4, 5].

Unter den Herzklappenerkrankungen weist die Mitralklappeninsuffizienz (MK-Insuffizienz)
die hdchste Pravalenz in der Gesamtbevélkerung auf und ist darliber hinaus die zweithau-
figste Indikation fur Herzklappenoperationen bzw. Katheterinterventionen [3, 6—10]. Dieses
Herzklappenvitium ist die Ursache firr die pathologische SchlieBunfahigkeit des Mitralklap-
penapparates (MK-Apparates), in dessen Folge oxygeniertes Blut wahrend der Systole vom
linken Ventrikel (LV) retrograd in das linke Atrium (LA) strémt.

Hinsichtlich der wirkenden Pathomechanismen wird zwischen einer primaren und einer se-
kundaren MK-Insuffizienz unterschieden. Wahrend sich die primare MK-Insuffizienz durch
pathologische Alterationen der anatomischen Kompartimente des MK-Apparates manifes-
tiert, flhren bei der sekundaren MK-Insuffizienz pathologische Veranderungen der LV-Geo-
metrie zur funktionellen Beeintrachtigung des MK-Apparates [9]. Je nach Schweregrad fiihrt
dies zur Reduktion der systemischen Herzleistung und konsekutiv zu einer chronisch-pro-

gredienten Druck- und VolumenUberbelastung von LA und LV [11, 12].

Als Standardtherapie der primaren MK-Insuffizienz empfehlen sowohl die européischen als
auch die US-amerikanischen Leitlinien den Einsatz chirurgischer MK-Rekonstruktionsver-
fahren [12—19]. Trotz ausgezeichneter klinischer Resultate werden in der klinischen Praxis
nur ca. 50 % der Patientinnen und Patienten, bei denen eine hochgradige primare MK-In-
suffizienz diagnostiziert wird, konventionell-chirurgisch therapiert [20]. Im Ubrigen Patien-
tenkollektiv ist diese Therapieoption aufgrund hoher Operationsrisiken, z. B. aufgrund von
Komorbiditdten und hohem Alter, kontraindiziert [9, 20, 21].

In der letzten Dekade konnte dieses Versorgungsdefizit durch die Entwicklung und Inver-
kehrbringung katheterinterventioneller Verfahren reduziert und das Therapiespektrum ent-
sprechend erweitert werden. Aktuell haben sechs katheterinterventionelle Systeme eine Zu-
lassung fUr den européischen Markt. Auf dem US-amerikanischen Markt ist mit dem Mitra-
Clip™-System (Abbott, Santa Clara, USA) bisher allerdings nur ein System zugelassen [9].

Mit weltweit mehr als 100 000 durchgeflihrten Implantationsprozeduren ist das MitraClip™-
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System gleichzeitig das am haufigsten in der klinischen Praxis eingesetzte katheterinterven-
tionelle Verfahren fir die MK-Reparatur [22, 23].

Dieses Verfahren basiert, in Analogie zur chirurgischen Prozedur nach Alfieri et al., auf der
erzwungenen Koaptation des anterioren und posterioren MK-Segels am Ort der diagnosti-
zierten MK-Insuffizienz [24, 25]. Im Gegensatz zur chirurgischen Prozedur wird diese Koap-
tation durch die katheterbasierte Implantation eines oder mehrerer sogenannter Clipimplan-
tate erzielt, welche an den freien Rédndern der MK-Segel positioniert werden. In der Literatur
wird dieses Verfahren daher als Transkatheter Edge-to-Edge Reparaturverfahren bzw. als
Cliptherapie bezeichnet [10, 12, 24-26].

Von den weltweit zur Verfligung stehenden katheterinterventionellen Implantatsystemen zur
Therapie der MK-Insuffizienz hat bislang nur das Cliptherapie-Verfahren Eingang in die
europaischen und US-amerikanischen Leitlinien gefunden [9, 13—15]. Dort werden diese
Verfahren unter Beriicksichtigung patientenindividueller anatomischer und hamodynamischer
Faktoren Ubereinstimmend als valide Therapieoption bei einer schwergradigen, priméaren

MK-Insuffizienz mit gleichzeitig hohem Operationsrisiko aufgefihrt [9, 13-15, 27, 28].

Bei der Therapie der sekundaren MK-Insuffizienz ist die Indikationsstellung bislang aufgrund
unzureichender klinischer Evidenz weniger eindeutig. Sowohl die européischen Leitlinien als
auch die US-amerikanischen Leitlinien empfehlen den Einsatz von Clipimplantaten bislang
nur in Fallen, in denen die leitliniengerechte medikamentdse Therapie nicht zur adaquaten
Senkung der klinischen Symptomatik fihrt und gleichzeitig die anatomischen und hamo-
dynamischen Voraussetzungen fur die Implantation von Clipimplantaten erflllt sind [13—-15,
29-35].

Auch wenn bislang nur wenige multizentrische Studien durchgefihrt worden sind, besteht
in der Literatur Konsens darlber, dass die Cliptherapie-Verfahren geringe prozedurale Mor-
talitétsrisiken und hohe prozedurale Erfolgsraten aufweisen. In ausgewahlten Patientenko-
horten konnte mit dieser Therapieform darUber hinaus sowohl bei der primaren als auch
der sekundaren MK-Insuffizienz eine signifikante Reduktion der klinischen Symptomatik,
bei gleichzeitiger Verbesserung der Lebensqualitat, erzielt werden. [9, 13—-15, 27, 29, 30,
36—43]

Zusétzlicher Forschungsbedarf besteht allerdings sowohl im Bereich der préinterventionel-
len Planung als auch bei der Evaluierung des Therapieerfolges in Abh&ngigkeit von der
Zeit. Aktuelle Verfahren zur Operationsplanung basieren im Wesentlichen auf der Beurtei-
lung des Schweregrades und der Lokalisation der MK-Insuffizienz. Methoden und Kennzah-
len zur prospektiven Beurteilung des Einflusses unterschiedlicher Clipimplantatdesigns, der
Anzahl der implantierten Clipimplantate und deren Positionierung sind aber bislang nicht

verflgbar.
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Aus ingenieurswissenschaftlicher Perspektive sind neben den klinischen Aspekten insbe-
sondere die regulatorischen und normativen Anforderungen von entscheidender Bedeutung
fur die Inverkehrbringung und Inbetriebnahme von Clipimplantatsystemen. Mit dem Inkraft-
treten der Europaischen Verordnung fiir Medizinprodukte (EU) 2017/745 (engl. MDR: Medi-
cal Device Regulation) im Mai 2021 sind die Anforderungen z. B. hinsichtlich der Konformi-
tatsbewertung und der Nachverfolgbarkeit von Implantaten im Allgemeinen gestiegen. Die
produktspezifischen Anforderungen an Herzklappenreparaturimplantate wurden in der ISO
5910:2018 definiert [44—46].

In dieser Norm werden unter BerUcksichtigung pathophysiologischer Charakteristika u. a.
Prufbedingungen, -parameter, sowie grundlegende Anforderungen an die Implantationsum-
gebung und die Messtechnik definiert. Vor dem Hintergrund der Heterogenitat der existie-
renden Therapieansatze und den interindividuell variierenden Patientenanatomien sind die
Prifmethoden nicht exakt spezifiziert, sondern definieren Rahmenbedingungen, innerhalb

derer spezifische Prifmethoden fUr einzelne Implantate entwickelt werden kénnen.

Um die klinischen und normativen Herausforderungen implantatbasierter Cliptherapie-Ver-
fahren zu adressieren, sind im Rahmen dieser Arbeit sowohl in vitro Prifmethoden, als auch
in silico Methoden zur struktur- und strémungsmechanischen Simulation des Einflusses von
Clipimplantaten auf den MK-Apparat entwickelt worden. Die durch die konzeptionelle Ver-
knlpfung der in vitro und in silico Methoden entstehenden Erkenntnisse, sollen in Form von
objektiven Kennzahlen einen Mehrwert flr die klinische Praxis generieren und gleichzeitig
den aktuellen Stand der Technik bei der zulassungsrelevanten, hydrodynamischen Prifung
von Clipimplantaten erweitern. Basierend auf den normativen Vorgaben soll die in vitro Priif-

methode folgende Anforderungen erfillen:

» Hydrodynamische Untersuchung von Clipimplantatdesigns und Implantationsstrate-
gien unter Berlcksichtigung pathophysiologischer Druck- und Volumenstrombedin-

gungen;

« Messung klinisch relevanter Priifparameter, wie der MK-Offnungsflache, dem trans-
mitralen Volumenstrom sowie den atrialen und ventrikularen Driicken in Abhangigkeit
von der Zeit, die eine objektive und auf Kennzahlen basierende Charakterisierung des

Therapieerfolges ermdglichen;

» Verwendung eines sinnvoll abstrahierten in vitro MK-Modells, welches wesentliche
anatomische Kompartimente des MK-Apparates (MK-Segel, MK-Anulus und subval-

vulérer Apparat) abbildet und anatomisch relevante Abmessungen aufweist;

» Konstruktive Realisation einer Funktionsumgebung, welche die reproduzierbare Ge-

neration von MK-Insuffizienzen mit variierenden Schweregraden ermdglicht.
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Bereits seit den 1990er-Jahren werden struktur- und strémungsmechanische Simulationen
zur Untersuchung biomechanischer Zusammenhange in physiologischen und pathophysio-
logischen MK-Apparatgeometrien eingesetzt [47—76]. In zunehmend elaborierten numeri-
schen Modellen wurden unter Verwendung unterschiedlicher Simulationsstrategien, insbe-
sondere in den letzten 10 Jahren, auch MK-Reparaturverfahren wie die Cliptherapie [62,
77-83], der Sehnenfadenersatz [48, 53, 84—88] und die Anuloplastieverfahren thematisiert
[52, 89-91].

In der vorliegenden Arbeit wurde, nach Kenntnisstand des Verfassers, erstmals eine nu-
merische Methode zur vollstandig gekoppelten Fluid-Struktur-Interaktionssimulation (FSI-
Simulation) mit unterschiedlichen, realistischen Clipimplantatgeometrien und unter Beriick-
sichtigung der Implantation von einem bzw. mehreren Clipimplantaten entwickelt. Das nu-

merische FSI-Modell soll folgende Anforderungen erfillen:

+ Implementierung von Geometriemodellen des MK-Apparates und kommerzieller Clipim

plantate auf Basis computertomografischer Daten;
+ Implementierung in vitro ermittelter, pathophysiologischer Randbedingungen;

* Berucksichtigung wesentlicher Schritte des klinischen Implantationsprozesses im Rah-

men einer virtuellen Clipimplantation;
» Experimentelle Validierung des numerischen Modells anhand von in vitro Daten;

* Ableitung von Kennzahlen zur Quantifizierung des struktur- und strémungsmechani-
schen Einflusses variierender Clipimplantatdesigns und Implantationsstrategien wéah-

rend zweier vollstandiger Herzzyklen.

Die Leistungsfahigkeit der entwickelten experimentellen und numerischen Methoden so-
wie die Ubertragbarkeit der Simulationsergebnisse in die klinische Praxis werden durch
Benchmark-Untersuchungen von vier kommerziellen Clipimplantaten demonstriert. Zu die-
sem Zweck werden der MitraClip™ NT, MitraClip™ NTW, MitraClip™ XTR und der Mitra-
Clip™ XTW jeweils isoliert und in klinisch relevanten Kombinationen sowohl in vitro als auch
in silico systematisch charakterisiert. Unter der Prémisse, die Lebensqualitat von Patientin-
nen und Patienten zu verbessern, werden darauf aufbauend Schlussfolgerungen fiir inno-

vative Implantationsstrategien und die Auslegung von Clipimplantatdesigns abgeleitet.
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2 Medizinische und biomechanische Grundlagen fur die
Entwicklung und Applikation von Clipimplantaten

Die Entwicklung von Methoden zur Charakterisierung innovativer Clipimplantatdesigns und
Implantationsstrategien setzt ein grundlegendes Versténdnis der funktionellen Anatomie so-
wie der biomechanischen und hamodynamischen Zusammenhange im humanen Herzen
voraus. Um optimale Therapiestrategien entwickeln zu kdnnen, mussen dariber hinaus die
Mechanismen pathophysiologischer Veranderungen des MK-Apparats bekannt sein. In die-
sem Kapitel werden dementsprechend ausgehend von der Anatomie des Herzens (Kap. 2.1)
die funktionelle Anatomie des MK-Apparates (Kap. 2.2) vorgestellt und anschlieBend fir die
Therapie der MK-Insuffizienz relevante pathophysiologische Aspekte abgeleitet (Kap. 2.3).

2.1 Anatomie des Herzens

Im kardiovaskularen System des Menschen ist das Herz fiir die Zirkulation des Blutes im
BlutgefaBsystem zustandig und gewahrleistet damit die adaquate Versorgung aller Organe
mit Atemgasen und Nahrstoffen. Es befindet sich im unteren Mediastinum, zwischen dem
linken und dem rechten Lungenfliigel und posterior des Sternums. Funktionell kann das in
Abb. 1 dargestellte Herz als eine Reihenschaltung zweier separater, mechanischer Pumpen

verstanden werden, die in einem Organ vereinigt sind.

V. cava superior

Aorta

A. pulmonalis dextra

A. pulmonalis sinistra

Vv. pulmonalis dextrae Vv. pulmonalis sinistra

linkes Atrium
Pulmonalklappe Mitralklappe
rechtes Atrium Aortenklappe

linker Ventrikel

Trikuspidalklappe
M. papillaris

rechter Ventrikel

M. papillaris Septum cordis

V. cava inferior Myokard

O2 - armes Blut 02 - reiches Blut

Abb. 1: Sagittaler Schnitt durch das menschliche Herz; dargestellt sind die vier Binnenrdume, die
vier Herzklappen sowie wesentliche arterielle und venése GefaBe. Die Pfeile visualisieren
die Strdbmungsrichtung des Blutes im Herzen; eigene Darstellung modifiziert nach [92].
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Die anatomische Separation beider Herzhalften erfolgt durch das vom Apex vertikal in Rich-
tung des Herzskelettes verlaufende Herzseptum (Septum cordis). Jede Herzhalfte wird dar-
Uber hinaus in ein Atrium (Atrium cordis sinistrum bzw. dextrum) und einen inferior dazu
gelegenen Ventrikel (ventriculus cordis sinister bzw. dexter) unterteilt. Die rechte Herzhalf-
te Ubernimmt die Funktion der Aufnahme des desoxygenierten, vendsen Blutes und pumpt
dieses im kérperlichen Ruhezustand mit einem Druck von ca. 20/7 mmHg (systolisch/dia-
stolisch) in die Pulmonalarterie. Im Gegensatz dazu strdmt das oxygenierte Blut aus den
Lungen in die linke Herzhélfte und wird von dort in kdérperlichem Ruhezustand mit einem
Druck von 120/80 mmHg (systolisch/diastolisch) gerichtet in die Peripherie gepumpt [93].

Die Unidirektionalitat des Blutstromes im Herzen wird durch vier Herzklappen reguliert, wel-
che als Ruackschlagventile fungieren. Sowohl die Taschenklappen als auch die anatomisch
deutlich komplexeren Atrioventrikularklappen befinden sich in einer Ebene, der sogenann-
ten Ventilebene (vgl. Abb. 2). Die beiden Taschenklappen, die Aortenklappe (Valva aortae)
in der linken und die Pulmonalklappe (Valva trunci pulmonalis) in der rechten Herzhalfte ver-
hindern den diastolischen Riickfluss des Blutes aus den Arterien in die Ventrikel. In Analogie
dazu verhindern die beiden Atrioventrikularklappen, die Trikuspidalklappe (Valva atrioven-
tricularis dextra) in der rechten und die Mitralklappe (Valva atrioventricularis sinistra) in der
linken Herzhélfte, den systolischen Rickstrom des Blutes von den Ventrikeln in die Atrien
[94, 95].

Ventilebene

Pulmonalklappe

anterolaterales
Trigon

Aortenklappe

posteromediales
Trigon

anteriores

Mitralklappensegel Trikuspidalklappe

posteriores

Mitralklappensegel Sinus coronarius

Mitralklappenanulus

Abb. 2: Ubersichtsdarstellung und apikale Draufsicht auf die Ventilebene des Herzens wah-
rend der LV-Systole; eigene Darstellung nach Ideen von [92, 96, 97].
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2.2 Funktionelle Anatomie des Mitralklappenapparates

Der MK-Apparat ist die funktionelle Einheit des Herzens, welche den unidirektionalen Fluss
von oxygeniertem Blut zwischen dem linken Atrium (LA) und dem linken Ventrikel (LV) ge-
wahrleistet. Die Funktionsfahigkeit des MK-Apparates basiert auf der Integritat sowie der
zeitlich und radumlich koordinierten Interaktion seiner strukturell voneinander abhangigen
sechs Komponenten: den MK-Segeln, dem MK-Anulus, den Sehnenfaden (SF), den Pa-
pillarmuskeln (PM) sowie der LV-Wand und dem LA (siehe Abb. 3) [10, 98—101]. In den
nachfolgenden Abschnitten werden neben den anatomischen Strukturen auch die fur die in
vitro und in silico Modellbildung des MK-Apparates notwendigen biomechanischen Grund-
lagen dargestellt.

2.2.1 Mitralklappenanulus

Der MK-Anulus umgibt das atrioventrikulare Ostium (Ostium atrioventriculare) und stellt die
anatomische Grenze zwischen dem LA und dem LV dar (vgl. Abb. 3). Obwohl die Bezeich-
nung als Anulus eine ebene, kontinuierliche Ringstruktur suggeriert, handelt es sich bei
dem MK-Anulus um eine komplexe dreidimensionale und diskontinuierliche Struktur, die aus
Binde-, Muskel- und Fettgewebe besteht [102].

A B

linkes Atrium

anteriores
MK-Segel

anteriorer MK-Anulus

Tal
MK-Anulus

Kal
posteriores
MK-Segel

Sehnenfaden

Papill kel
apillarmuskein posteriorer MK-Anulus

linker Ventrikel

Abb. 3: Schnittansichten des linken Herzens: A: Apiko-basale Schnittansicht B: Atriale Projek-
tionsansicht des MK-Apparates mit anterolateralem und posteromedialem Trigon (Taypm),
anterolateraler und posteromedialer Kommissur (Kapm), sowie anterioren (A1-A3) und pos-
terioren MK-Segelsegmenten (P1-P3); eigene Darstellung nach Ideen von [103, 104].
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Diese wird in der Literatur entsprechend der Erstbeschreibung von Levine et al. als sattel-
artige-Konfiguration bezeichnet [105-109]. Die wichtigsten Punkte zur Beschreibung dieser
Konfiguration sind das anteriore und posteriore Sattelhorn als kranialste Punkte sowie das
anterolaterale und posteromediale Trigon (Trigonum fibrosum sinistrum bzw. dextrum) als
kaudalste Punkte des MK-Anulus (siehe Abb. 4) [103, 106, 110, 111]. Unter morphologi-
schen Gesichtspunkten wird der MK-Anulus in ein anteriores und ein posteriores Segment

unterteilt, welche jeweils in den Trigonen ineinander Ubergehen [105-108].

A B C
anterior
- K o i —— - Kom
s altung Pl B A
- {‘. Atrium 1/ Surt A\
f\ S o
AH T
i K 45 ° °° L AE A~
pm post - l Spost
o
Kal Ventrikel

posterior

Systole Diastole

Abb. 4: Geometriednderungen und Translation des MK-Anulus wéhrend des physiologischen
Herzzyklus; A: Systolische Geometrie des MK-Anulus mit dem anterioren und posterioren
Sattelhorn (Sanypost) SOWie der MK-Anulushdhe (AH) relativ zur Ebene der anterolateralen
und posteromedialen Kommissur (Kypm). B: Faltung des MK-Anulus um die kommissurale
Achse (Ka—Kym) und Translation in apiko-basaler Richtung. C: Sphinkterische Kontraktion
und Dilatation der MK-Anulusflache (AF); eigene Darstellung nach Ideen von [112-115].

Unter funktionellen Gesichtspunkten ist das anteriore Segment des MK-Anulus die Fort-
setzung des aortomitralen Uberganges und umfasst im gesunden Herzen mit einer durch-
schnittlichen Lange von 30 mm bis 35 mm ca. /3 des gesamten Umfanges des atrioventriku-
laren Ostiums (vgl. Abb. 2) [116—118]. Die tbrigen ca. 23 des Umfanges sind durch das von
der linken Ventrikelwand begrenzte posteriore Segment eingefasst. Aufgrund der, im Ver-
gleich zum anterioren Segment, geringeren mechanischen Steifigkeit und der unmittelbaren
Néahe zur kontraktilen Ventrikelwand, ist das posteriore MK-Anulussegment deutlich mobiler
als das anteriore MK-Anulussegment [107, 110, 119].

Wahrend des Herzzyklus fiihren die Kontraktion des LA und des LV, sowie die Anderung der
transvalvularen Druckverhéltnisse zur dreidimensionalen Konformitatsanderung des MK-
Anulus [120, 121]. Dies hat zur Folge, dass sich das enddiastolische Maximum der MK-
Anulusflache um durchschnittlich 20—-34 % vom Minimum in der Peak-Systole unterschei-
det [102, 109, 118, 122—125] (vgl. Tab. 1 und Abb. 4). Wie in Abb. 4 dargestellt, liegen der
zyklischen Anderung der MK-Anulusfléche drei parallel verlaufende Mechanismen zugrun-
de: I) Faltung des MK-Anulus entlang einer virtuellen Linie zwischen der anterolateralen und

der posteromedialen Kommissur, Il) sphinkterische Kontraktion und Dilatation und Ill) Trans-
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lationsbewegung entlang der apiko-basalen Strecke. In der Folge kommt es wahrend der
LV-Systole zur Reduktion des Abstandes des anterioren und posterioren Sattelhornes so-
wie zur VergroBerung der MK-Anulushéhe (vgl. Tab. 1) [125]. In experimentellen und nu-
merischen Studien konnte gezeigt werden, dass eine sattelférmigen Konfiguration des MK-
Anulus zur biomechanisch relevanten Spannungs- und Dehnungsreduktion in den MK-Se-
geln fuhrt [102, 126, 127]. Die Berticksichtigung clipimplantatinduzierter Veranderungen der
MK-Anulusgeometrie ist dementsprechend bei der Bewertung von Implantatdesigns und Im-

plantationsstrategien obligat.

Tab. 1: Mittelwerte der projizierten Flache, des Umfanges und der Hé6he des MK-Anulus wéh-
rend der LV-Diastole und LV-Systole in normalen humanen Herzen (vgl. Abb. 4).

2D-Flache Umfang Hoéhe
in mm? in mm in mm
Diastole 700-1100 93-116 5,5-8,0
Systole 500-900 80-107 7,6-8,3
Quellen [107-109, 113, [108, 109, 132] [114,129, 132, 133]

114, 123, 128-132]

Die vorgestellten Literaturdaten basieren auf folgenden Untersuchungsmethoden: Autopsie, 2D- und 3D-
Echokardiografie, Computertomografie und Magnetresonanztomografie.

2.2.2 Mitralklappensegel und Kommissuren

Die MK-Segel sind eine kontinuierliche Struktur, deren Offnungs- und SchlieBverhalten den
Volumenstrom des Blutes durch das atrioventrikulare Ostium reguliert [134]. Sie sind am
basalen Ende scharnierartig im MK-Anulus verankert und verlaufen von dort in apikaler
Richtung in das Lumen des LV. Die formschlissige Verbindung der MK-Segel mit dem LV,
durch die auf der ventrikularen Oberflache einlaufenden Sehnenfaden, gewéhrleistet die
funktionell bedeutsame Limitation des Bewegungsumfanges der MK-Segel (siehe Abb. 3
und Abb. 5).

Trotz erheblicher interindividueller Unterschiede hinsichtlich der Anatomie der MK-Segel er-
folgt in der klinischen Praxis typischerweise eine phdnomenologische Einteilung in zwei
asymmetrische MK-Segel. In Analogie zur Bezeichnung des MK-Anulus werden diese als
anteriores bzw. posteriores MK-Segel (Cuspis anterior bzw. posterior) bezeichnet, die an
der anterolateralen bzw. posteromedialen Kommissur ineinander Ubergehen (siehe Abb. 3)
[99]. Bei den Kommissuren handelt es sich um keilférmige Einschnitte, welche unter tech-
nischen Gesichtspunkten als natirliche Kerben interpretiert werden kénnen. Diese sind so-
wohl fiir eine suffiziente Koaptation der MK-Segel als auch fiir die vollstandige MK-Offnung
von Bedeutung [103].
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Anterolaterale Anteriores Posteromediale Posteriores
Kommissur MK-Segel Kommissur MK-Segel
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Abb. 5: Schematische Abwicklung des MK-Apparates; dargestellt sind die anterolateralen und
posteromedialen Kommissuren, die Papillarmuskeln (PMy,m), die Segmente des anterioren
(A1 —AS3) und posterioren MK-Segels (P1—P3) sowie die Clefts (C1, C2). AuBerdem sind die
Anuluslangen (AL, /post), die Segelhdhen (SH,,./p0s:) Und die Hohen der Kommissuren
(K Hq /pm) dargestellt; eigene Darstellung nach Ideen von [101, 103, 135, 136].

Das trapezoide anteriore MK-Segel grenzt mit seiner Basis unmittelbar an den aortomitralen
Ubergang und ist damit funktionell mit dem linksventrikularen Ausflusstrakt verbunden [103,
122, 137—-139]. Wie in Abb. 5 und Tab. 2 dargestellt, weist das anteriore MK-Segel gesunder
Menschen eine gréBere MK-Segelflache (A.,:), eine gréBere MK-Segeldicke (SD,..) und
eine groBere MK-Segelhdhe (SH,,;) als das posteriore MK-Segel auf.

Tab. 2: Mittelwerte der Segelflachen, der Segeldicken und der Segelhohen des anterioren und
posterioren Segels in normalen humanen Herzen; die Daten basieren auf folgenden Un-
tersuchungsmethoden: Autopsie [116, 117, 140—144] und 3D-Echokardiografie [128]

Segelflache Segeldicke Segelhbéhe Koaptationshéhe
in mm? inmm mm inmm
anterior 400-700 0,7-2,4 18-24 8
posterior 200-650 0,8-1,8 11-14* 8
Quellen [116, 117, [128, 140, [116, 117, 128, [144]
140, 141] 142, 143] 140, 141, 144]

* Flr das posteriore MK-Segel ist die Hohe des zentralen Segmentes (P2) angegeben.

Entsprechend der in der klinischen Praxis etablierten Nomenklatur nach Carpentier et al.
werden die MK-Segel in sechs Segmente unterteilt (vgl. Abb. 3 und Abb. 5) [145, 146].

Am posterioren MK-Segel dienen zwei natlrliche Einkerbungen (in der Literatur haufig als
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Clefts bezeichnet) als Grenzstrukturen zur Unterscheidung des anterolateralen (P1), zentra-
len (P2) und posteromedialen Segmentes (P3) [103, 147]. Wie in Abb. 5 dargestellt, ist das
P2-Segment sowohl hinsichtlich seiner Hhe als auch seiner Oberflache deutlich gréBer als
die Segmente P1 und P3. Analog zu den Kommissuren ermdglichen die beiden Kerben des
posterioren MK-Segels eine vollstandige MK-Offnung wihrend der LV-Diastole. Im Gegen-
satz zum posterioren MK-Segel verfigt das anteriore MK-Segel Uber keine anatomischen
Strukturen, die eine eindeutige Unterteilung in Segmente zulasst. Um trotzdem eine exak-
te Beschreibung des MK-Apparates zu ermdglichen, wird das anteriore MK-Segel, wie in
Abb. 3 und Abb. 5 dargestellt, analog zum posterioren MK-Segel von lateral nach medial in

die Segmente A1 bis A3 unterteilt.

Unter morphologischen Gesichtspunkten werden an den MK-Segeln von basal nach apikal
drei funktionelle Zonen unterschieden: |) die basale Zone, Il) die transluzente glatte Zone
und Ill) die deutlich dickere raue Zone mit dem freien Klappenrand, in welcher die Clipim-
plantate verankert werden (siehe Abb. 5) [122]. Wahrend der linksventrikularen Systole er-
folgt der MK-Schluss durch die Koaptation der rauen Zonen der atrialen Seite des anterioren
und posterioren MK-Segels. In der atrialen Projektionsansicht ist die resultierende bogen-
férmige, parallel zum posterioren MK-Anulus orientierte, Koaptationslinie zu erkennen, vgl.
Abb. 2 [103]. Mit einer physiologischen Koaptationshéhe von durchschnittlich 5—9 mm weist
der MK-Klappenapparat eine funktionelle Reserve flr variierende physiologische Randbe-
dingungen auf [103, 110, 144, 148].

Sowohl das anteriore als auch das posteriore MK-Segel besitzen vier histologisch bedeutsa-
me Schichten, die an den in Blutkontakt stehenden Oberflachen mit einschichtigem Endothel
bedeckt sind [118, 149, 150]. Ausgehend von der atrialen MK-Seite werden die |) Atrialis,
II) Spongiosa, Ill) Fibrosa und die IV) Ventrikularis unterschieden. Sowohl die Atrialis als
auch die Ventrikularis bestehen zum Gberwiegenden Teil aus Kollagen- und Elastinfasern
[150, 151]. Die zentral gelegene Fibrosa ist die dickste der vier Schichten [118, 149]. Diese
wird durch eine dichte Struktur ausgerichteter Kollagenfasern gebildet und stellt die primar-
lasttragende Struktur der MK-Segel dar [118, 135, 151-153]. Im Gegensatz dazu besteht die
Spongiosa aus lockerem Bindegewebe, mit einem hohen Anteil hydrophiler Proteo- und Gly-
kosaminoglykanen, welches insbesondere in der Koaptationszone als mechanisches Damp-

fungselement fungiert [139, 151].

In der Vergangenheit haben unterschiedliche Arbeitsgruppen in ex vivo, in vivo, in vitro
und inversen in silico Studien die anisotropen und nicht-linearen Werkstoffeigenschaften
der MK-Segel im Tiermodell und im Menschen zeigen kénnen [58, 143, 154—159]. Trotz
z.T. deutlicher Unterschiede der ermittelten mechanischen Kennwerte zeigen die Studien

Ubereinstimmend, dass die charakteristische Ausrichtung und Verteilung insbesondere der
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Kollagen- und Elastinfasern zur gréBeren Steifigkeit in Umfangsrichtung, als in der radialen
Richtung flhren (siehe Abb. 5 und Abb. 6) [143]. Darlber hinaus wird die deutlich dickere
kollagenfaserreiche Fibrosa des anterioren MK-Segels als Ursache fir die gréBere Steifig-
keit des anterioren im Vergleich zum posterioren MK-Segel vermutet [47, 118, 139, 152].
In Abb. 6 sind schematische Spannungsverlaufe und Tangentenmoduln von humanen MK-
Segeln dargestellt, welche von Pham et al. im Rahmen von biaxialen Zugversuchen ermittelt
worden sind [143].

A
o || Tangente
c
=]
£ Umfangsrichtung Radiale Richtung ;
5
T]wh,rad
—_
Dehnung
B . .
Anteriores MK-Segel Posteriores MK-Segel
TMgy rqq in MPa 0,199 + 0,073 0,059+ 0,020
T My, rqa in MPa 6,890 + 2,262 0,594 + 0,105
TMg ym in MPa 0,608 + 0,305 0,180 £ 0,071
T M}, ym in MPa 12,820 + 3,962 4,076 £ 0,765

Abb. 6: Mechanische Eigenschaften humaner MK-Segel; A: Schematische Spannungs-Deh-
nungs-Verlaufe in radialer Richtung und in Umfangsrichtung der MK-Segel. B: Tangenten-
moduln im Bereich geringer (T'M,) und hoher Dehnungen (T'M}) nach [143].

2.2.3 Subvalvularer Mitralklappenapparat

Die funktionelle Einheit aus Sehnenfaden (Chordea tendineae) und Papillarmuskeln (Mus-
culus papillaris) wird als subvalvularer MK-Apparat bezeichnet [160, 161]. Dieser gewahr-
leistet die fiir die Funktionsfahigkeit des linken Herzens bedeutsame Ubertragung von Zug-
kraften zwischen den MK-Segeln und der LV-Wand [162, 163]. Unter biomechanischen Ge-
sichtspunkten kann dieser als ein Feder-Dampfer-System abstrahiert werden. Dieses dient
der elastischen Dampfung von kurzfristig auftretenden Kraftspitzen, wie sie bei der Kon-
traktion des Myokardes wahrend der Systole auftreten, und gewéhrleistet gleichzeitig eine
Homogenisierung der Spannungsverteilung in den MK-Segeln [101, 163—165]. Dartber hin-
aus verhindert der subvalvulare MK-Apparat das Prolabieren der MK-Segel wahrend der LV-
Systole und unterstiitzt die MK-Offnung wahrend der LV-Diastole [101, 103, 134].

-12-
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Sehnenfaden

Die Sehnenféden entspringen den PM, seltener auch direkt der Ventrikelwand, verlaufen
von dort in atriale Richtung, verzweigen sich mehrfach und inserieren anschlieBend auf der
ventrikularen Seite der MK-Segel. Durch die zyklische Kontraktion des Myokardes werden
diese zugschwellend belastet und sind von entscheidender Bedeutung flr die Verteilung
der in den MK-Segeln auftretenden mechanischen Spannungen [101, 135, 147, 166]. In der
Literatur existieren SF-Klassifikationen, welche die Funktion [101] sowie die Morphologie
und/oder den Insertionsort in den MK-Segeln als Klassifikationskriterium verwenden [119,
135, 138, 147, 164, 167-175]. In Abhangigkeit ihrer jeweiligen Insertionsstellen werden im
Rahmen dieser Arbeit priméar j@re Sehnenfaden unterschieden (siehe
Abb. 7 und Abb. 8).

linkes Atrium
Koaptationslinie
posteriores
anteriores MK-Segel
MK-Segel
\
Koaptationshéhe
‘r tertiare SF
Strut-SF Strut-SF
sekundare SF \ sekundare SF
primare SF primare SF

anterolateraler
Papillarmuskel

posteromedialer
Papillarmuskel

linker Ventrikel

Abb. 7: Subvalvularer MK-Apparat wahrend der LV-Systole; dargestellt sind die MK-Segel, die
Papillarmuskeln und die priméren, sekundaren (inklusive Strut-Sehnenféden) und die tertia-
ren Sehnenféden (SF) [147]; eigene Darstellung nach Ideen von [27].

Die primaren (marginalen) Sehnenfaden verzweigen sich ausgehend von den Papillarmus-
kelképfen facherartig in Richtung der MK-Segel und inserieren dort sowohl im freien Klap-
penrand als auch in den Kommissuren (vgl. Abb. 5 und Abb. 7). In der SF-Klassifikation
von Lam et al. werden mit den Kommissur- und Cleft-Sehnenfaden noch zwei Untergruppen
der priméren Sehnenfaden definiert [147]. Die primaren Sehnenféaden dienen im Wesentli-
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chen der Aufrechterhaltung der charakteristischen Formen der Kommissuren und Clefts und

verhindern das Prolabieren des freien Klappenrandes wahrend der LV-Systole.

Die Sehnenfaden der sekundaren Ordnung gelten als die primar-lasttragenden Sehnenfa-
den (vgl. Abb. 8) [147, 174]. Sie entspringen den PM-Kdpfen, verzweigen sich typischerwei-
se in drei Aste und laufen in den rauen Zonen auf der ventrikularen Seite beider MK-Segel
ein (vgl. Abb.5). Eine Untergruppe der sekundaren Sehnenfaden sind die Strut-Sehnenfa-
den. Typischerweise existieren nur zwei dieser Sehnenfaden, die unmittelbar im Ubergangs-
bereich der rauen Zone zur glatten Zone des anterioren MK-Segels inserieren (vgl. Abb. 5)
[147, 174]. Mit einem Durchmesser von 1,27 mm weisen sie den gré3ten Durchmesser aller
Sehnenfaden auf (siehe Abb. 8 B) [147].

Generell werden den sekundaren Sehnenféaden zwei wesentliche Aufgaben zugeschrieben:
Sie gewdbhrleisten () die funktionelle Integritat der freien Klappenflache sowohl wahrend der
MK-Offnung als auch wahrend des MK-Schlusses und insbesondere die Strut-Sehnenfaden
sind fur die (II) Aufrechterhaltung der Geometrie und Funktion des LV und des MK-Anulus
verantwortlich [134, 147, 175, 176].

A

g ............ Tangente
2| - Sekante
c
@
Q.
(75)
g2
g1
e
Dehnung
B Ordnung Durchmesser €7 S M, S M, TM
in mm in % in MPa in MPa in MPa
Priméar 0,57-1,00 41+31 46 + 32 156 + 71 345 + 221
Sekundar 0,65-1,27 48+2,7 34 +16 143 +£ 50 362 + 174
Tertiar 0,40-0,78 41+3,2 37 + 26 151 £ 67 363 + 284

Abb. 8: Mechanische Eigenschaften humaner Sehnenfaden [147, 174]; A: Schematische
Spannungs-Dehnungsverldufe mit Sekantenmoduln (SM;, SM,) bei den Spannungen
o1 =0,4MPa und o, = 10,0 MPa, Tangentenmodul (T'M) sowie der Ubergangsdehnung (eg7);
B: Mechanische Kennwerte priméarer, sekundarer und tertidrer Sehnenfaden [174].

Im Gegensatz zu den priméren und sekundéaren Sehnenfaden inserieren die tertidren Seh-
nenfaden im Allgemeinen nur im posterioren MK-Segel. Diese entspringen darliber hinaus
nicht den PM-Képfen, sondern unmittelbar den Trabekeln der freien Wand des LV [134].
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Von dort verlaufen sie nach superior als einzelne Strange und inserieren in der basalen,
anulusnahen Zone des posterioren MK-Segels (vgl. Abb. 5) [147]. Ihre Funktion ist noch
nicht abschlieBend geklart; Studienergebnisse deuten allerdings darauf hin, dass sie einen
entscheidenden Einfluss auf die Mobilitat des posterioren MK-Anulus haben [134].

Histologische Untersuchungen zeigen, dass humane Sehnenfédden im Zentrum aus parallel
zur Langsachse angeordneten Kollagenfasern bestehen, welche im unbelasteten Zustand in
wellenférmiger Konfiguration vorliegen. Diese sind koaxial von Schichten lockerer Kollagen-
und Elastinfasern ummantelt, welche ihrerseits mit einer glatten Endothelzellschicht bedeckt
sind [135, 164, 165, 172, 177]. In experimentellen Untersuchungen humaner Sehnenfa-
den konnten verschiedene Arbeitsgruppen tbereinstimmend transversal isotrope Werkstoff-
eigenschaften und ein nicht-lineares Spannungs-Dehnungs-Verhalten nachweisen (siehe
Abb. 8) [58, 166, 174, 178, 179]. Dieses zeichnet sich durch zwei charakteristische, his-
tostrukturell bedingte Bereiche aus [163, 180]. 1) Fir Dehnungen Kkleiner als 5% liegt ein
progressives Spannungs-Dehnungs-Verhalten vor, welches durch die reversible, sukzessi-
ve Glattung der wellenférmigen Kollagenfasern hervorgerufen wird [174, 178]. II) Oberhalb
der Ubergangsdehnung €ir, iIm Intervall 5% < e <40 % liegen die Kollagenfasern in Stran-
gen parallel zur Zugvorrichtung vor, was zu einem quasi-linearen Spannungs-Dehnungs-
Verhalten fahrt [174].

Papillarmuskeln

Die Papillarmuskeln entspringen den Trabekeln (Trabeculae carneae) des linken Ventrikels
in einem Areal zwischen dem mittleren und apikalen Drittel des linken Ventrikels [98, 162,
170, 181]. Sie sind typischerweise in zwei Komplexen, jeweils anterolateral und posterome-
dial unmittelbar inferior der anterolateralen bzw. posteromedialen Kommissuren, angelegt
[103, 134, 182, 183]. Der anterolaterale PM-Komplex ist dabei meist etwas langer, weist

aber eine vergleichbare Breite wie der posteromediale PM-Komplex auf (siehe Tab. 3).

Anhand unterschiedlicher Klassifikationskriterien haben verschiedene Arbeitsgruppen die
interindividuelle Heterogenitat der PMs beschrieben [130, 138, 161, 181, 184—186]. Haufig
genannte Klassifikationskriterien sind in diesem Zusammenhang die Anzahl vorhandener
Insertionsstellen der PMs, sowie die Anzahl und Form vorhandener PM-Képfe. Die Unter-
suchungen von Berdajs et al., Delgado et al. und Saha et al. zeigen Ubereinstimmend, dass
der posterolaterale PM-Komplex im Vergleich zum anterioren PM-Komplex eine gréBere in-
terindividuelle Heterogenitat aufweist [130, 184, 185]. Diese manifestiert sich insbesondere
in der variierenden Anzahl und Form der PM-K&pfe an denen die Sehnenfaden entspringen
(siehe Tab. 3).
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Tab. 3: Charakteristische Kennwerte des anterolateralen und posteromedialen PM-Komplexes
in normalen humanen Herzen nach [184]. Angegeben sind Lange, Breite und Anzahl der
Papillarmuskelkdpfe (PM-Kdpfe), sowie die relative Haufigkeit der Verbindung des jeweiligen
PM-Komplexes zu beiden bzw. isoliert zum anterioren resp. posterioren MK-Segel.

anterolateraler PM-Komplex posteromedialer PM-Komplex

Lange 26,0 mm 25,1 mm
Breite 9,0mm 8,9mm
Anzahl PM-Képfe 1-3 1-5
Verbindung zu MK-Segel
anterior & posterior 71% 73%
anterior 29% 5%
posterior 0% 22%

Saha et al. konnte dariiber hinaus zeigen, dass die aus den beiden PM-Komplexen entsprin-
genden Sehnenfaden bei ca. 70 % der untersuchten Herzen sowohl im anterioren als auch
im posterioren MK-Segel inserieren (siehe Tab. 3). In der Arbeit von Gunnal et al. wird die
Bedeutung der Form der PMs flr den funktionell bedeutsamen Stromungswiderstand des
subvalvularen Apparates hervorgehoben. Typische Formen der PM-Basis sind konische, zy-
lindrische, pyramidale und facherférmige Geometrien [181, 184, 187].

Die PMs stellen gemeinsam mit der Ventrikelwand die kontraktilen Elemente des MK-Ap-
parates dar. Die Verankerung der PMs in dem netzartigen Trabekelwerk ermdglicht in die-
sem Zusammenhang die Homogenisierung der auftretenden Krafte [130, 182]. Aufgrund der
longitudinalen Ausrichtung der Muskelfasern der PMs kommt es bei der systolischen Kon-
traktion zur Verkirzung der PMs in longitudinaler Richtung [134]. Diese aktive Verkirzung
der PMs kompensiert die synchron ablaufende systolische Verkiirzung der apiko-basalen
Strecke zwischen Apex und MK-Anulus (vgl. Abb. 7). Durch die daraus resultierende Uber-
tragung von Zugkraften auf die Sehnenfaden wird das Prolabieren der MK-Segel in Folge

des transvalvuldren Druckgradienten verhindert [134].

2.3 Physiologie des Mitralklappenapparates

Die funktionelle Integritat des gesamten MK-Apparates ist von elementarer Bedeutung flr
die physiologische Herztatigkeit. Gleichzeitig sind die zeitlich und raumlich koordinierte Kon-
traktion des Myokardes, sowie die Eigenschaften des strémenden Blutes, grundlegende
Voraussetzungen fir die Funktonalitat des MK-Apparates.

Im gesunden Herzen beginnt ein Herzzyklus mit der Generierung eines spontanen Aktions-
potenzials welches ausgehend vom Sinusknoten (Nodus sinuatrialis) zuerst die Atrien und

mit einer zeitlichen Verzégerung von ca. 100 ms die Ventrikel erreicht [188]. Der gesamte
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Zeitraum eines Herzzyklus wird in die Systole (Anspannungs- Austreibungsphase) und die
Diastole (Entspannungs- und Flllungsphase) unterteilt.

Wie in Abb. 9 am Beispiel eines normalen linken Herzens dargestellt, beginnt die LV-Systole
definitionsgeman mit dem vollstdndigen MK-Schluss [188]. Zu diesem Zeitpunkt ist die AK
ebenfalls geschlossen. In Folge der isovolumetrischen LV-Kontraktion steigt der LV-Druck
von 4—6mmHg auf ca. 80 mmHg [93]. Zeitgleich fihren geringe retrograde, transmitrale
Volumenstréme und die Woélbung der MK-Segel in Richtung des LA zu einer temporéren
LA-Druckerhéhung (c-Welle) [161, 188, 189]. Die koordinierte Interaktion der Bestandteile
des MK-Apparates und die Verschiebung der Ventilebene in apikale Richtung gewahrleisten,
dass der LA-Druck geringer als der physiologische, systolische Druck des pulmonalen Kreis-
laufes (18 —25 mmHg) ist (vgl. Kap. 2.2) [190]. Dies ist die Voraussetzung fir die systolische
Flllung des LA mit oxygeniertem Blut aus dem pulmonalen Kreislauf [191].

LV-Diastole LV-Systole LV-Diastole . LV-Systole LV-Diastole
11 2 3 4 | 5 6 | L
>
G E
Atrium
Ventrikel
i Zeit
c H:
[ H
€€ D b Ventrikel
3 Lo H .
; P - Atrium .
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5 0] 2 5
% g\fo_ _/\ g/\anterior
8 2% 07 ~ = Zeit
SE 509 P
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£ 450- P
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(/)] N .
2 el ks — Zeit
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Abb. 9: Aktionsphasen des linken Herzens: In der LV-Systole werden die Kontraktions- (1) und
Austreibungsphase (2) und in der LV-Diastole die Relaxations- (3) und die Flllphase (4—6)
mit den Bereichen der schnellen Fillung (4), der Diastasis (5) und der atrialen Kontraktion
(6) unterschieden; Abb. basiert auf folgenden Quellen: Druck- und Volumendaten [93, 188,
192], Auslenkung der MK-Segel [193], Volumenstromdaten [193, 194].
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Sobald der LV-Druck den Aortendruck Ubersteigt, beginnt der Offnungsvorgang der AK
und damit die Austreibungsphase. In Folge der anhaltenden Kontraktion des Myokardes
steigt der LV-Druck in dieser Phase auf 120 mmHg im Ruhezustand und auf mehr als
160 mmHg bei korperlicher Anstrengung [93]. Der resultierende transmitrale Differenzdruck
betragt 110—150 mmHg und ist damit der gréBte transvalvulére Differenzdruck im humanen
Herzen. Noch wahrend der LV-Kontraktion sinkt der LV-Druck unterhalb des Aortendruckes.
Aufgrund der kinetischen Energie des anterograd strémenden Blutes erfolgt der vollstandige
AK-Schluss allerdings nicht unmittelbar mit der Umkehr des transaortalen Druckes, sondern
erst bei der Stromungsumkehr an der AK. Wéhrend der physiologischen LV-Systole wird das
im LV vorhandene Blutvolumen vom enddiastolischen Maximum von ca. 120 ml um 50-60 %
auf ein endsystolisches Minimum von ca. 50 ml reduziert [93]. Die Differenz von ca. 70 ml

wird als Schlagvolumen des Herzens bezeichnet.

Zu Beginn der LV-Diastole sind sowohl die AK als auch die MK geschlossen. Aufgrund der
isovolumetrischen Relaxation des LV kommt es anschlieBend einerseits zur Reduktion des
LV-Druckes und andererseits zur Verlangerung des LV in apiko-basaler Richtung. In der Fol-
ge unterschreitet der LV-Druck den LA-Druck und der MK-Offnungsvorgang beginnt. Durch
die apikale Verschiebung der in den Trabekeln des LV verankerten PMs werden Uber die
Sehnenfaden Zugkrafte auf die MK-Segel tibertragen, welche die vollstandige MK-Offnung
ermdglichen. Seo et al. konnten zeigen, dass die dynamische Offnung der MK-Segel zur
Verstarkung des apikal gerichteten Blutstromes fuhrt, welcher die Auswaschung des Apex
und die Durchmischung des LV-Blutes beglinstigt [195].

Die beiden charakteristischen lokalen Maxima des transmitralen Volumenstromes in der LV-
Diastole werden als e- bzw. a-Welle bezeichnet (vgl. Abb. 9). Die e-Welle tritt in Folge der
passiven, frihdiastolischen Flllung des LV bei gleichzeitig vollstdndig gedffneten MK-Se-
geln auf. Durch die Reduktion des transmitralen Druckes auf ~0 mmHg kommt es in der Fol-
ge zur Reduktion des transmitralen Volumenstromes und dem partiellen MK-Schluss [193].
Zum Ende des LV-Diastole fuhrt die Kontraktion des LA zur Erhdhung des LA-Druckes um
7-8mmHg, was, augmentiert durch die Maximierung der MK-Anulusflache, die aktive LV-
Flllung induziert [188, 191]. Unmittelbar nach dem Einsetzen der LA-Kontraktion erfolgt die
LV-Kontraktion. Diese fihrt sowohl zur Umkehr des transmitralen Druckes als auch zur Ver-
kirzung des LV in apiko-basaler Richtung. Die zeitgleich einsetzende Kontraktion der PMs
kompensiert die apiko-basale Verkiirzung des LV und garantiert so die suffiziente Koaptation
der MK-Segel [161, 196, 197]. Mit dem vollstandigen MK-Schluss endet die LV-Diastole.

In der Literatur herrscht Dissens darlber, ob die MK-Segel passiv, ausschlief3lich aufgrund
des transmitralen Differenzdruckes 6ffnen und schlieBen, oder ob diese den Offnungs- und

SchlieBvorgang aktiv beeinflussen. So werden die MK-Segel in einigen Standardwerken,
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wie z.B. Hall et al., in Ubereinstimmung mit den bereits am Anfang des 20. Jahrhunderts
verdffentlichten Arbeiten von Henderson und Johnson, als passive Strukturen beschrieben
[188, 198]. Im Gegensatz dazu existieren Arbeiten von Kawano et al., Marron et al., De
Biasi et al. und Wit et al., die eine nervale Innervation und kontraktile Fasern in den MK-
Segel nachweisen konnten [199-202]. Auf Grundlage dieser und eigener experimenteller
Untersuchungen vertreten Williams et al. und Itoh et al. die Ansicht, dass MK-Segeln aktiv
an dem Offnungs- und SchlieBverhalten des MK-Apparates beteiligt sind [203, 204].

2.4 Pathophysiologie der Mitralklappenvitien

An der MK kénnen sowohl kongenitale als auch erworbene Vitien zur Beeintrachtigung der
physiologischen Funktionsfahigkeit fihren. Grundsatzlich werden bei den MK-Vitien die MK-
Stenose, die MK-Insuffizienz und kombinierte MK-Vitien unterschieden. Um Prifverfahren
entwickeln und Kennzahlen zur Charakterisierung der Leistungsfahigkeit von Clipimplanta-
ten ableiten zu kénnen, werden grundlegenden pathophysiologischen Prozesse der MK-
Stenose und der MK-Insuffizienz in Kap. 2.4.1 und Kap. 2.4.2 vorgestellt.

2.4.1 Mitralklappenstenose

Die MK-Stenose bezeichnet die Verengung der MK-Offnungsflache. Diese manifestiert sich
in der Klinik typischerweise durch die Verdickung der MK-Segel, sowie eine progressive
Immobilisierung der MK-Segel und des subvalvularen Apparates [205]. In Industrienationen

tritt die MK-Stenose mit einer Pravalenz von ca. 0,1 % in der Gesamtbevélkerung auf [3].

In ca. 85 % der Félle ist eine rheumatische Karditis als Folgeerkrankung des rheumatischen
Fiebers die Ursache flr pathologische Umbauprozesse am MK-Apparat [6]. Deutlich sel-
tener ist die MK-Stenose bereits kongenital angelegt, bzw. die Folge eines systemischen
Lupus erythematodes oder einer rheumatoiden Arthritis [206]. Darliber hinaus berichten ver-
schiedene Arbeitsgruppen vom Auftreten iatrogen induzierter, klinisch relevanter MK-Steno-
sen in Folge der Cliptherapie [207, 208]. In der klinischen Praxis wird die MK-Stenose in drei
Schweregrade eingeteilt: leicht-, maBig- und schwergradig. Die echokardiografische Schwe-

regradeinteilung der MK-Stenose nach Hagendorff et al. ist in Tab. 4 dargestellt [209].

Unter pathophysiologischen Gesichtspunkten fiihrt die Reduktion der MK-Offnungsflache
zur VergréBerung des transmitralen Stromungswiderstands wahrend der LV-Fiillphase. Die
daraus resultierende VergréBerung des transmitralen Differenzdruckes fuhrt zur Steigerung
des mittleren LA-Druckes. Diese kann zunachst durch die Dilatation des LA kompensiert
werden. Im dekompensierten Zustand kommt es allerdings zur pathologischen pulmona-
len Stauung, welche sich mit fortschreitendem Krankheitsverlauf in Form einer pulmonalen

Hypertonie und Rechtsherzinsuffizienz manifestiert [205].
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Tab. 4: Echokardiografische Schweregradeinteilung der MK-Stenose bei Sinusrhythmus und
einer Herzfrequenz von 60—-80 BPM nach Hagendorff et al. [209].

Kriterium Insignifikant Leicht MaBig Schwer
Ak incm? >25 1,5-2,5 1,0-1,5 <1,0
App in mmHg <3 3-5 5-12 >12
App in mmHg - <30 30-50 >50

Anrxc: MK-Offnungsflache; Ap,: Mittlerer diastolischer transmitraler Differenzdruck; App systolischer
Druck in der Pulmonalarterie.

Wie in Abb. 10 dargestellt, fihrt die MK-Stenose dartber hinaus zur Verminderung des
enddiastolischen LV-Volumens und des enddiastolischen Filldruckes. Durch die sinkende
Vorlast des LV wird das Schlagvolumen des LV reduziert, was bei Betroffenen zur kardialen

Leistungsminderung fuhrt.
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Abb. 10: (Patho-)physiologische Volumen-Druck-Kennlinien des linken Ventrikels wéahrend
des Herzzyklus fir die MK-Stenose (A) und die MK-Insuffizienz (B); a/a’: Ende der Dia-
stole; b/b’: AK-Offnung; c/c’: Ende der Systole; d/d’: MK-Offnung; modifiziert nach [206].

2.4.2 Mitralklappeninsuffizienz

Die MK-Insuffizienz bezeichnet den systolischen retrograden Volumenstrom oxygenierten
Blutes vom LV in das LA. Sie ist das Herzklappenvitium mit der héchsten Pravalenz in der
Gesamtbevélkerung und ist die zweithaufigste Indikation flir Herzklappenoperationen bzw.
Katheterinterventionen (vgl. Abb. 11) [3, 6-9]. Die Pravalenz der MK-Insuffizienz in der Ge-
samtbevoélkerung betrégt ca. 2 % und steigt mit zunehmendem Alter an (vgl. Abb. 11). Wah-
rend in der Altersgruppe der 18 —44-Jahrigen die Pravalenz bei unter 1 % liegt, betragt diese
in der Altersgruppe der Gber 75-Jahrigen mehr als 9 %. [3]

-20-



Medizinische und biomechanische Grundlagen

10%
Mitralklappenstenose m Mitralklappeninsuffizienz

m Aortenklappenstenose m Aortenklappeninsuffizienz

8% T

6% T

4% 1

2% 1

Pravalenz in der Gesamtbevolkerung

0% -
18-44 45-54 55-64 65-74 275
Altersgruppen in Jahren

Abb. 11: Pravalenz der Insuffizienz bzw. Stenose der Aorten- und Mitralklappe in der Gesamt-
bevdlkerung; eigene Darstellung mit Daten aus [3].

Die Klassifizierung der MK-Insuffizienz erfolgt typischerweise anhand folgender Kriterien:
zeitlicher Verlauf (akut, chronisch), Atiologie (ischdmisch, nicht-ischdmisch) und pathologi-
schen Mechanismen (degenerativ, funktionell) [9]. Die akute MK-Insuffizienz tritt deutlich
seltener auf, als die chronische MK-Insuffizienz und ist das Resultat rasch progredienter de-
struktiver Prozesse mit Beeintrachtigung des MK-Apparates, wie beispielsweise einer aku-

ten Myokardischamie oder einem Thoraxtrauma [11, 210].

Bei der chronischen MK-Insuffizienz wird hinsichtlich der pathologischen Ursachen zwi-
schen ischamischer und nicht-ischamischer Genese unterschieden. Darlber hinaus erfolgte
eine allgemeine Einteilung unter Berucksichtigung der pathophysiologisch wirksamen Me-
chanismen in die primare (degenerative bzw. organisch) und sekundare (funktionelle) MK-
Insuffizienz. Fur die exakte Ermittlung der klinischen Prognose und den Einsatz adaquater
Therapiestrategien wird die MK-Insuffizienz, wie in Abb. 12 dargestellt, funktionell in vier
Gruppen unterteilt [9, 146, 175, 211, 212]:

Typ I: Normale Motilitdt der MK-Segel, Ursachen der MK-Insuffizienz sind z. B. MK-Se-
gelperforationen oder MK-Anulusdilatation.

Typ ll:  MK-Insuffizienz infolge exzessiver MK-Segelmotilitat (Prolaps) z. B. aufgrund von

Sehnenfaden-/PM-Elongation bzw. Ruptur.

Typ llla: Restriktive MK-Segelmotilitdt wéhrend der Diastole und Systole z.B. aufgrund

kommissuraler Fusionen oder Verdickungen der MK-Segel.

Typ lllb: Restriktive MK-Segelmotilitat wahrend der Systole z. B. infolge einer LV-Dilatation.
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Abb. 12: Funktionelle Klassifizierung der MK-Insuffizienz; dargestellt ist das linke Herz wahrend
der Systole: linker Ventrikel (LV), linkes Atrium (LA), Aortenklappe (AK), Mitralklappe (MK);
eigene Darstellung modifiziert nach [103].

Bei der primaren MK-Insuffizienz fihren L&sionen einzelner oder mehrere Komponenten
des MK-Apparates zum pathologischen SchlieBverhalten der MK (vgl. Abb. 3). Unter den
vielfaltigen Ursachen fUr das Auftreten der primaren MK-Insuffizienz, stellt der MK-Prolaps
mit einer Pravalenz von 2,4 % in der Gesamtbevdlkerung eine der haufigsten Ursache far

operative und katherinterventionelle Eingriffe dar [213-215].

Ein MK-Prolaps liegt vor, wenn eine Verschiebung einzelner oder mehrerer Segmente der
MK-Segel wahrend der LV-Systole um mehr als 2mm, Uber eine durch das anteriore und
posteriore Sattelhorn definierte Ebene, in Richtung des LA auftritt [139, 214]. Dies kann
sich einerseits in Form einer konvexen Durchbiegung einzelner oder mehrerer MK-Segel-
segmente in Richtung des LA manifestieren, oder in Form des Durchschlagens des freien
Klappenrandes in das LA (siehe Abb. 12) [175, 213]. Pathomorphologische Veranderungen,
die zum Auftreten eines MK-Prolaps flihren, kénnen sowohl die MK-Segel, den MK-Anulus

als auch den subvalvuldren Apparat betreffen.

Im Gegensatz zur primaren MK-Insuffizienz fihren bei der sekundaren MK-Insuffizienz Um-
bauprozesse im LV zum funktionellen Ungleichgewicht zwischen den apikal gerichteten Zug-
kraften und den kranial gerichteten SchlieBkraften an den MK-Segeln [216, 217]. In der Fol-
ge kommt es zur SchlieBunfahigkeit des a priori intakten MK-Apparates. Die dominierenden
Pathomechanismen sind einerseits die 1) Dilatation des MK-Anulus und des subvalvularen
Apparates, welche zur Reduktion des Koaptationsflache des MK-Segel fiihren und ande-
rerseits die 1) Restriktion der MK-Segelmotilitédt durch die pathologische VergréBerung der
apikal gerichteten Zugkrafte (vgl. Abb. 12) [11, 146, 210].
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In der klinischen Praxis wird die MK-Insuffizienz entsprechend europaischen Leitlinien in drei
Schweregrade eingeteilt: leichtgradig, mittelgradig und schwergradig [15]. Im Unterschied
dazu werden in den US-amerikanischen Leitlinien vier Schwergerade unterschieden (Grad
1+ bis Grad 4+ [13]). Ein Auszug der etablierten Schweregradeinteilung hinsichtlich der

Regurgitationscharakteristik ist in Tab. 5 dargestellt.

Tab. 5: Graduierung der Mitralklappeninsuffizienz entsprechend europaischen und US-ameri-
kanischen Leitlinien [9, 29, 209, 218].

ESC/DGK- Leichtgradig Mittelgradig Schwergradig
Graduierung

ASE/AHA/ACC- 1+ 2+ 3+ 4+
Graduierung

Regurgitations- <20ml >20-44ml > 45ml
volumen

Regurgitations- <30% 30-39% 40-49% >50%
fraktion

ACC: American College of Cardiology, AHA: American Heart Association, ASE: American Society of Echo-
cardiography, DGK: Deutsche Gesellschaft fiir Kardiologie — Herz- und Kreislaufforschung e.V., ESC: Eu-
ropean Society of Cardiology

Der Krankheitsverlauf ist typischerweise chronisch-progredient und Betroffene mit leicht-
und mittelgradiger MK-Insuffizienz zeigen typischerweise nur bei kérperlicher Belastung
Symptome wie Dyspnoe oder geringe Leistungsfahigkeit [206]. Selbst schwergradige For-
men des Krankheitsbildes sind aufgrund physiologischer Kompensationsmechanismen hau-
fig Uber lange Zeitrdume hinweg oligo- oder asymptomatisch [206]. Kommt es allerdings zur
kardialen Dekompensation treten Herzinsuffizienzsymptome, wie beispielsweise Dyspnoe,

Abgeschlagenheit oder Odeme bereits im kérperlichen Ruhezustand auf [11, 12].

Unter pathophysiologischen Gesichtspunkten fihrt der systolische, retrograde Volumen-
strom vom LV in das LA zur Reduktion der systemischen Herzleistung (siehe Abb. 10). Zur
Gewahrleistung der adaquaten Versorgung der Organe muss die Herzleistung konsekutiv
kompensatorisch gesteigert werden. Da das retrograd strémende Blut zusatzlich zu dem
aus dem pulmonalen Kreislauf einstrdmenden Blut wahrend der Diastole in den LV gelangt,
erfahren sowohl das LA als auch der LV eine zusétzliche und chronisch-progrediente Volu-
menuberbelastung [11]. Dies fuhrt auf ventrikularen Seite zur Steigerung des enddiastoli-
schen Druckes, zur LV-Dilatation und exzentrischen LV-Hypertrophie, welche die zugrunde-
liegenden strukturellen Ursachen der MK-Insuffizienz weiter verstarken (vgl. Abb. 10). Auf
der atrialen Seite flihrt die MK-Insuffizienz zur Erhéhung des mittleren LA-Drucks, was kon-

sekutiv in pulmonaler Hypertonie und Rechtsherzinsuffizienz resultiert.
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3 Therapieverfahren der Mitralklappeninsuffizienz —
Stand der Technik und Entwicklungstrends

3.1 Uberblick klinisch etablierter Therapieverfahren

Aufgrund der Heterogenitat der klinischen Manifestation der MK-Insuffizienz existiert ein
breites Spektrum von Therapieoptionen. Dieses reicht von medikamentdsen Therapiestra-
tegien Uber offen-chirurgische und minimalinvasiv-chirurgische Verfahren bis hin zu kathe-

terinterventionellen Verfahren (siehe Abb. 13).

—(Therapieverfahren der MK-Insuffizienzj—

( Medikamentose Therapie ] ( Chirurgische Therapie ) (Katheterinterventionelle Therapie)

Transkatheter ( Transkatheter ]
G/IK ReparatuD (MK-Ersatz] [MK-ReparatuD MK-Ersatz
ACE-Hemmer « konventionell biologisch « Cliptherapie

¢ minimalinvasiv ¢ mechanisch e SF-Ersatz

{ B-Rezeptoren blocker)

» Anuloplastie

Abb. 13: Einordnung der Cliptherapie in das Spektrum klinisch etablierter Verfahren zur The-
rapie der Mitralklappeninsuffizienz [13, 15]. MK: Mitralklappe, SF: Sehnenfaden, ACE:
Angiotensin-Converting-Enzym.

Die zur Verfugung stehenden Verfahren kommen zum Teil isoliert, in der klinischen Praxis
aber haufig in Kombination, zum Einsatz. Die Indikationsstellung flr die einzelnen Thera-
pieoptionen werden detailliert sowohl in den aktuellen européischen als auch in den US-
amerikanischen Leitlinien zur Therapie von Herzklappenerkrankungen dargestellt [13, 15].
Als wesentliche Faktoren firr die Indikationsstellung gelten Patientenalter, Komorbiditaten,

Schweregrad der MK-Insuffizienz und zugrundeliegende Pathomechanismen.

3.2 Medikamentodse und chirurgische Verfahren zur Therapie der
Mitralklappeninsuffizienz

In der Kklinischen Praxis kommt die medikamentése Therapie sowohl isoliert als auch in
Kombination mit chirurgischen und katheterinterventionellen Verfahren zum Einsatz. In den
aktuellen européischen und US-amerikanischen Leitlinien werden in Abhangigkeit des Vor-
liegens einer akuten, chronisch priméren oder sekundaren MK-Insuffizienz unterschiedliche
medikamentdse Therapiestrategien unterschieden [13, 15]. Fir eine detaillierte Beschrei-

bung der medikamentdsen Therapie sei auf folgende Quellen verwiesen [13, 15].

Chirurgische Verfahren, insbesondere solche zur Reparatur des MK-Apparates, sind der

aktuelle Therapiestandard zur Versorgung schwergradiger MK-Insuffizienzen [13—-15, 219,
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220]. Hinsichtlich der Funktionsweise werden dabei implantatbasierte MK-Ersatzverfahren
und offen-chirurgische bzw. minimalinvasiv-chirurgische MK-Reparaturverfahren unterschie-
den (vgl. Abb. 13) [221]. Unter den etablierten chirurgischen Therapieoptionen existiert der-
zeit allerdings kein universell einsetzbares Verfahren. Vielmehr ist die Therapieentscheidung
sowohl von der individuellen, in der Praxis haufig heterogen Patientenanatomie, der Patho-

physiologie aber auch von den Praferenzen der Arztinnen und Arzte abhéngig [52, 222].

Typische Verfahren zur chirurgischen MK-Reparatur basieren auf der isolierten Reparatur
einzelner bzw. der kombinierten Reparatur multipler Komponenten des MK-Apparates. We-
sentliche Beitrdge zur Etablierung der konventionell-chirurgischen MK-Reparatur hat die Ar-
beitsgruppe um Alain Carpentier in den 1960er, 1970er und 1980er-Jahren geleistet [145,
146, 211, 223, 224]. Die von Carpentier et al. beschriebenen chirurgischen Verfahren basie-
ren auf der Rekonstruktion der physiologischen Geometrie des MK-Anulus, der MK-Segel
und des subvalvularen MK-Apparates. Die chirurgische Rekonstruktion erfolgt beispielswei-
se mittels des Anuloplastieverfahrens, der Segelresektion, der Papillarmuskelreparatur bzw.

-repositionierung oder der Sehnenfadenreparatur bzw. dem -ersatz (vgl. Abb. 13) [103].

Im Jahr 1991 erweiterten Alfieri et al. das Therapiespektrum um eine weitere offen-chi-
rurgische MK-Reparaturtechnik. Bei dieser werden die freien Rander der MK-Segel lokal,
am Ort der diagnostizieren MK-Insuffizienz, mithilfe einer chirurgischen Naht zueinander
gefiihrt [25]. Dieses heute als Edge-to-Edge-Verfahren bekannte Vorgehen zeichnet sich
durch die Reduktion des systolischen Regurgitationsvolumens bei vergleichsweise geringer

Beeintrachtigung der Anatomie des MK-Apparates aus.

Wahrend der operative Standardzugang bei konventionell-chirurgischen Verfahren mittels
medianer Sternotomie erfolgt, kommen seit der Mitte der 1990er-Jahre zunehmend mini-
malinvasive Zugangswege zum Einsatz. Heute wird routinemagig die sternotomiefreie, an-
terolaterale Minithorakotomie als minimalinvasiver Operationszugang genutzt [221]. Ein Vor-
teil dieses Operationszugangs ist die, im Vergleich zu konventionell-chirurgischen Eingriffen,
geringe Schadigung des Thorax und herznaher Strukturen. Dies flihrt einerseits zur Verkdr-

zung der Rehabilitationszeit und andererseits zu &sthetisch-vorteilhafteren Ergebnissen.

Obwohl minimalinvasive Eingriffe sowohl eine technisch elaboriertere Ausstattung, insbe-
sondere hinsichtlich der bildgebenden Verfahren voraussetzen, als auch operationstech-
nisch anspruchsvoller sind, weisen diese im Vergleich zu konventionell-chirurgischen Ein-
griffen sehr gute Therapieergebnisse auf. In klinischen Studien konnte die klinische Effizi-
enz der minimalinvasiven Verfahren hinsichtlich der prozeduralen Erfolgsraten, hoher Uber-

lebensraten und geringen Rezidivraten gezeigt werden [221, 225—-229].

Trotz der sehr guten klinischen Resultate der chirurgischen Verfahren werden nur ca. 50 %

der Patientinnen und Patienten bei denen eine hochgradige, priméare MK-Insuffizienz diag-
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nostiziert wird tatséchlich chirurgisch therapiert [20]. Im Ubrigen Patientenkollektiv ist diese
Therapieoption angesichts hoher Operationsrisiken, z. B. aufgrund von Komorbiditaten un-
d/oder des hohen Patientenalters, kontraindiziert [9, 10, 20, 21].

3.3 Katheterinterventionelle Verfahren zur Therapie der
Mitralklappeninsuffizienz

Minimalinvasive, katheterinterventionelle Verfahren werden in Deutschland seit 2008 als zu-
satzliche Therapieoptionen fir Patientinnen und Patienten eingesetzt, die mit chirurgischen
und medikamentdsen Therapieverfahren nicht adaquat versorgt werden kénnen [230]. Der
Erfolg der katheterinterventionellen Verfahren zeigt sich insbesondere bei der Betrachtung
der Verteilung der MK-Prozeduren in Deutschland (siehe Abb. 14).

= offen-chirurgisch minimalinvasiv-chirurgisch mmmm katheterinterventionell

—@— Anteil katheterinterventioneller Prozeduren
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Abb. 14: Verteilung offen-chirurgischer, minimalinvasiv-chirurgischer und katheterinterven-
tioneller Mitralklappenprozeduren in Deutschland; eigene Darstellung mit Daten aus
[231-240].

Wahrend einerseits die Anzahl der jahrlich durchgefliihrten MK-Eingriffe von 5631 im Jahr
2011 um ca. 34 % auf 7536 im Jahr 2020 gestiegen ist, hat der Anteil katheterinterventio-
neller Prozeduren im gleichen Zeitraum von 2 % auf 20 % zugenommen [231-240]. Diese
Entwicklung reflektiert zum einen den klinischen Bedarf, andererseits aber auch die zuneh-
mende technische Reife der eingesetzten Implantatsysteme.

Aufbauend auf den langjahrigen Erfahrungen der chirurgischen Therapie kann die Mehr-
zahl aktueller interventioneller Verfahren als katheterbasierte Realisierung etablierter chirur-
gischer Verfahren interpretiert werden. Dementsprechend kdnnen bei den interventionellen
Verfahren vier Therapieansatze unterschieden werden: Cliptherapie (zwei CE-zertifizierte

Produkte), Anuloplastieverfahren (zwei CE-zertifizierte Produkte), Sehnenfadenersatz bzw.-
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reparatur (ein CE-zertifiziertes Produkt) und der MK-Ersatz (ein CE-zertifiziertes Produkt)
(vgl. Abb. 13) [241]. Aus Griinden der Ubersichtlichkeit sind die sechs in Europa zugelasse-
nen Implantatsysteme, sowie 24 weitere in der Entwicklung befindliche katheterinterventio-

nelle Systeme inklusive ihres Zertifizierungsstatus im Anhang A.1 dargestellt.

3.3.1 Cliptherapie-Systeme

Mit dem im Rahmen dieser Arbeit untersuchten MitraClip™-System (Abbott, Santa Clara
USA) und dem PASCAL™-System (Edwards Lifesciences Corporation, Irvine, USA) sind
zwei kommerzielle Cliptherapie-Systeme fur den klinischen Einsatz in Europa zugelassen.
Da das grundlegende Funktionsprinzip beider Systeme auf der Interaktion eines oder meh-
rerer Clipimplantate mit den MK-Segeln basiert, sind diese sowohl zur Therapie primarer als

auch sekundérer MK-Insuffizienzen geeignet [12, 242].
Implantationsvorgang bei der Cliptherapie

Die Implantationsprozedur wird unter allgemeiner An&sthesie durchgefihrt. Als bildgeben-
de Verfahren zur Positionierung des Kathetersystems wéhrend des Implantationsvorganges
kommen die Fluoroskopie und die transésophageale Echokardiografie zum Einsatz [23]. Da
der interventionelle Eingriff am schlagenden Herzen erfolgt, ist der Einsatz einer extrakorpo-
ralen Herz-Lungen-Maschine im Gegensatz zu den chirurgischen Eingriffen nicht notwendig.
Bei beiden Cliptherapie-Systemen erfolgt der minimalinvasive Zugang Uber die V. femora-
lis. Von dort aus wird das Kathetersystem in das rechte Atrium vorgeschoben und nach der
Punktion des Septum cordis im linken Atrium positioniert (siehe Abb. 15A). Anschlie3end
wird das Clipimplantat unmittelbar oberhalb des maximalen Regurgitationsjets und senk-
recht zur Koaptationszone ausgerichtet und durch das atrioventrikulédre Ostium in den linken
Ventrikel vorgeschoben (siehe Abb. 15B) [241].

Die Fixierung der MK-Segel durch implantatspezifische Fixationselemente und das konse-
kutive SchlieBBen des Clipimplantates erzwingen eine lokale Anndherung beider MK-Segel
(siehe Abb. 15C). Diese fiihrt wahrend der LV-Systole zu einer VergréBerung der MK-Se-
gelkoaptationsflache und beglinstigt den kompetenten MK-Schluss. Wahrend der LV-Dia-
stole stellen sich zwei charakteristische Offnungsquerschnitte jeweils lateral und medial der
Implantationsstelle ein (vgl. Abb. 16 D). Die addquate Reduktion der MK-Insuffizienz wird
klinisch durch die Ermittlung der Regurgitationsfraktion und der effektiven Regurgitationsoff-
nungsflache u.a. durch den Einsatz der Doppler-Sonografie quantifiziert. Als typisches The-
rapieziel wird in der Literatur eine Reduktion der MK-Insuffizienz mindestens auf Grad 2+
angegeben (vgl. Tab. 5) [29, 243, 244]. Entspricht die erzielte Reduktion der MK-Insuffizienz
nicht dem Therapieziel, kann das Clipimplantat geéffnet, repositioniert und gegebenenfalls
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B: Clippositionierung

A: Transseptale Punktion

¢

- N
Riickzug d.
Kathetersystems

V. femoralis

Vorschub des
Kathetersystems

Abb. 15: Schematische Darstellung der Cliptherapie am Beispiel des MitraClip™ XTW (Ab-
bott, USA); LA/RA: linkes/rechtes Atrium, LV/RV: linker/rechter Ventrikel, AK/MK: Aorten-
/Mitralklappe, eigene Darstellung nach Ideen von [27, 78].

vollstéandig zurtickgeholt werden. In Abh&ngigkeit von der patientenindividuellen Anatomie
und Atiologie ist aber auch die Implantation weiterer Clipimplantate méglich. Nach erfolgrei-
cher Implantation wird das Clipimplantat vom Kathetersystem abgeldst, das Kathetersystem
zurtickgezogen und die Einstichstelle in der V. femoralis verschlossen (siehe Abb. 15D).

A: LV-Systole B: LV-Diastole C: LV-Systole D: LV-Diastole

posterior posterior

untherapiert

Abb. 16: Atriale Draufsicht auf den untherapierten, insuffizienten MK-Apparat (A, B), und auf
den mittels eines Clipimplantates therapierten MK-Apparat (C, D): pathologischer (—)
und physiologischer Volumenstrom (—); eigene Darstellung nach Ideen von [27, 241].
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3.3.2 MitraClip™-System

Seit der Erstimplantation im Menschen im Jahr 2003 ist das MitraClip™-System (Abbott,
Santa Clara, USA) bereits bei mehr als 100000 Patientinnen und Patienten zum Einsatz
gekommen [22, 23, 245]. Dieses System ist darlber hinaus das einzige katheterbasierte
System zur Therapie der MK-Insuffizienz mit einer Marktzulassung sowohl fir den européi-
schen als auch den US-amerikanischen Markt (sieche Anhang A.1) [246]. In der vierten und
damit aktuellsten Produktgeneration umfasst die MitraClip™-Produktfamilie vier Implantat-
gréBen: NT, NTW, XTR und XTW. Die technischen Einzelheiten der Clipimplantate und die

dazugehdrigen Implantationssysteme werden im nachfolgenden Abschnitt vorgestellt.
Aufbau des MitraClip™-Systems

Das MitraClip™-System der vierten Produktgeneration besteht, wie in Abb. 17 dargestellt,
aus funf wesentlichen Bauteilen: dem Handstulck fir den Applikationskatheter, dem Hand-
stlick der steuerbaren Hulse, der steuerbaren Hilse und dem Applikationskatheter an des-
sen distalem Ende sich das Clipimplantat befindet. Sowohl die steuerbare Hilse als auch
der Schaft des Applikationskatheters weisen einen AuBBendurchmesser von 5,33 mm (16 Fr)
auf. Zur Reduktion der mechanischen Reibung zwischen dem Kathetersystem und den ana-
tomischen Strukturen sind die im Blutkontakt stehenden Oberflachen der steuerbaren Hulse
und des Applikationskatheters hydrophil beschichtet.

Handstiick der Hiilse

Freiheitsgradsteuerung
in ant/post-Richtung

ant/post
Clipimplantat

Freiheitsgradsteuerung
in M/L-Richtung

Handstiick des
Applikationskatheters

M/L Steuerung der

Fixationselemente

Add.
Steuerbare Hiilse ol T~ Abd
Applikationskatheter ® iy
mit Réntgenmarkern } .
: ; N Mro
Arretierung_ | \
Cliparme e I N
Steuerung
der Cliparme

Abb. 17: Eigene Darstellung des Applikationssystems des MitraClip™ XTW (Abbott, USA):
Abd./Add.: Abduktion/Adduktion, ant/post: anterior/posterior, Ar/LS: arretieren/Iésen, M/L:
medial/lateral, Tr/Ro: Translation/Rotation.
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Die fir die optimale Positionierung und Ausrichtung des Clipimplantates notwendigen Rotati-
ons- und Translationsfreiheitsgrade werden mithilfe eines triaxialen Kathetersystems bedient
(siehe Abb. 17). Dabei ermdglichen die beiden Bedieneinheiten am Handstlck der Hilse
die Mandvrierbarkeit sowohl in anteriorer/posteriorer-Richtung als auch in medialer/latera-
ler-Richtung. Dartber hinaus kann durch rotatorische und translatorische Relativbewegun-
gen der Handstlcke zueinander die fir den Implantationsvorgang bedeutsame Rotation und

Translation des Clipimplantates realisiert werden (siehe Abb. 17).

Das in Abb. 18 dargestellte Clipimplantat besteht aus zwei gelenkig miteinander verbunde-
nen Cliparmen, einem pseudoelastischen Fixationselement und einem SchlieBmechanis-
mus. Kernelement des Clipimplantates ist ein U-férmig gelagertes Fixationselement, wel-
ches in der ersten Produktgeneration aus Elgiloy und seit der zweiten Produktgeneration aus
dem Werkstoff Nitinol gefertigt wird (vgl. Abb. 18). Um die postprozedurale Einheilung zu be-
schleunigen, sind die Fixationselemente mit einem Polyethylenterephthalat (PET)-Gewebe
ummantelt (vgl. Abb. 19) [247]. Das Fixationselement verflgt Gber zweireihig angeordnete
Fixationsdorne, welche durch die Perforation der atrialen MK-Segelseite die Verankerung
des Clipimplantates in den MK-Segeln ermdglichen (siehe Abb. 19). In der unbelasteten
Neutralstellung betragt der Offnungswinkel der Arme des Fixationselementes ca. 175°.

Schaft mit
Aulien-
gewinde

Schliel3-
mechanismus

Schliel3-
mechanismus

Cliparm

Fixationselement ]
Fixations-

Gelenke element

Abb. 18: Ubersichtsdarstellung des MitraClip™ XTW (Abbott, USA) mit gedffneten Cliparmen
und dem Fixationselement in der Neutralstellung; A: Projektionsansicht und B: rekon-
struiertes 3D-Modell aus eigenen computertomografischen Untersuchungen.

Die fur den Implantationsvorgang elementare Adduktions- bzw. Abduktionsbewegung beider
Arme des Fixationselementes wird durch zwei Drahte, die durch das Fixationselement flh-
ren, gesteuert (siehe Abb. 19 B). Diese verlaufen von dem Clipimplantat ausgehend durch
das Lumen des Applikationskatheters bis in das dazugehdérige Handstlck. Wie in Abb. 17
dargestellt, erfolgt die stufenlose Steuerung der Arme des Fixationselementes durch Trans-
lationsbewegungen an der zugehdérigen Steuereinheit. Die Adduktionsbewegung wird dabei
durch die Aufbringung von Zugkréften an der Steuereinheit realisiert. Im Gegensatz dazu
ist die Abduktionsbewegung eine passive Bewegung, welche aus den Ruckstellkraften des

pseudoelastischen Nitinols resultiert.
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Abb. 19: Darstellung des MitraClip™ XTW (Abbott, USA) mit eigenen Makroaufnahmen. A:
Lange des Fixationselementes (I ;. ), Clipbreite (b1s0-) bei einem (")ffnungswinkel von 180°,
Fixationsdorne sind mit (x) gekennzeichnet; B: Clipbreite (b12-) bei einem Offnungswinkel
von 120°; C, D: Gesamtlange (lcyi,), Clipbreite (bciip,) sowie Cliparmlange (L)

Wahrend bei alteren Produktgenerationen jeweils nur eine symmetrische Betétigung der Ar-
me des Fixiationselementes méglich gewesen ist, kdnnen die Arme des Fixationselementes
in der vierten Produktgeneration unabhangig voneinander gesteuert werden. Diese Produkt-
neuerung erlaubt das unabhangige Greifen bzw. Lésen beider MK-Segel und vereinfacht

dadurch den Implantationsvorgang erheblich.

Der in Abb. 18 dargestellte SchlieBmechanismus ermdglicht die anwendergesteuerte Arre-
tierung der Cliparme. Diese Steuerung erfolgt mithilfe einer am SchlieBmechanismus ange-
brachten Lasche durch welche chirurgisches Nahtmaterial, die sogenannte Lockline, gefiihrt
ist. Analog zu den Drahten zur Steuerung der Fixationselemente verlauft auch die Lockline
durch das Lumen des Applikationskatheters bis in das dazugehérige Handstuck. Im unbe-
lasteten Zustand dient der SchlieBmechanismus der Arretierung der Cliparme, z. B. wéah-
rend der Uberpriifung der korrekten Implantationsposition oder nach dem finalen Ablésen
des Clipimplantates vom Kathetersystem. Erst durch die Aufbringung adaquater Zugkréafte
wird der SchlieBmechanismus entriegelt und eine Rotation der Cliparme mdglich.

Bereits seit der ersten Produktgeneration werden die rotierbaren Cliparme aus einer Cobalt-
Chrom Legierung gefertigt, welche wie auch die Fixationselemente mit einem PET-Gewebe
ummantelt sind [247]. Das Offnen und SchlieBen der Cliparme erfolgt durch eine Rotati-
onsbewegung der entsprechenden Steuereinheit am Handstlick des Applikationskatheters
(siehe Abb. 17). Die Verankerung des Clipimplantates im anterioren und posterioren MK-Se-
gel erfolgt, wie in Abb. 15 dargestellt, durch die Einspannung der MK-Segel zwischen den
Fixationselementen auf der atrialen und den Cliparmen auf der ventrikularen MK-Segelseite.
In diesem initialen Zustand basiert die Fixation der MK-Segel im Wesentlichen auf der Per-
foration der MK-Segel durch die Dorne des Fixationselementes (siehe Abb. 19 A). Um die
fir die Reduktion der MK-Insuffizienz notwendige Koaptation der MK-Segel zu erreichen,

erfolgt nach der Fixierung der MK-Segel eine aktive Adduktionsbewegung der Cliparme.
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Durch die erzwungene Auslenkung des Fixationselementes aus seiner Neutralstellung re-
sultiert zusatzliche eine Flachenpressung, welche die Fixierung der MK-Segel innerhalb des

Clipimplantates garantiert.

Die korrekte Positionierung des Clipimplantates wird anschlieBend mithilfe bildgebender Ver-
fahren, wie der Fluoroskopie und der trans6sophagealen Echokardiografie untersucht. Falls
es klinisch erforderlich ist, kann das Clipimplantat sowohl repositioniert als auch vollstandig
zurtickgezogen werden. Sobald das Clipimplantat in seiner bestimmungsgemafen Position
fixiert worden ist, werden sowohl die Drahte zur Steuerung der Arme des Fixationselemen-
tes als auch die Lockline zur Steuerung des SchlieBmechanismus entfernt und das gesamte
Kathetersystem zuriickgezogen. Entsprechend der klinischen Notwendigkeit kbnnen im An-

schluss weitere Clipimplantate zur Therapie der MK-Insuffizienz eingesetzt werden.
Geometrieparameter der verfiigbaren MitraClip™-Implantatdesigns

Seit der Inverkehrbringung der aktuellen, vierten Produktgeneration stehen vier MitraClip™-
Implantatdesigns flr den klinischen Einsatz zur Verflgung. Diese unterscheiden sich geo-
metrisch hinsichtlich der Lange und der Breite der Cliparme (siehe Tab. 6). Die charakteris-
tischen Geometrieparameter, der im Rahmen dieser Arbeit sowohl in in vitro als auch in in

silico charakterisierten Implantate sind in Abb. 18 und Tab. 6 dargestellt.

Tab. 6: Charakteristische Gr6Ben der im Rahmen dieser Arbeit untersuchten MitraClip™-Im-
plantate (MC) (Abbott, USA). mc;,: Clipmasse, nporne: Anzahl der Dorne, die Ubrigen Be-
zeichnungen ergeben sich aus Abb. 19.

MC NT MC XTR MC NTW MC XTW
bciip 3,3mm 3,3mm 5,2mm 5,2mm
b1goo 20,0 mm 24,7 mm 20,0 mm 24,7 mm
b1200 18,8 mm 22,6 mm 18,8 mm 22,6 mm
letip 14,3mm 16,8 mm 14,3 mm 16,8 mm
L Arm 8,4mm 11,0mm 8,4mm 11,0mm
lriz 8,1mm 10,5mm 8,1mm 10,5mm
Mcilip 0,525¢ 0,577¢ 0,574 ¢ 0,662¢g
N Dorne 16 24 16 24

Das MitraClip™ NT-Design steht bereits seit der ersten Produktgeneration zur Verfligung
und weist eine Clipbreite (lc;;,) von 3,3 mm und eine Armlange (/4,) von 8,4mm auf. Im
Jahr 2018 ist mit dem MitraClip™ XTR ein zuséatzliches Design mit I&ngeren Cliparmen in
Verkehr gebracht worden. Dieses besitzt die gleiche Clipbreite wie der MitraClip™ NT, ist
mit einer Cliplange von 16,8 mm allerdings 2,5 mm langer als dieser. Durch die zuséatzliche
Einfihrung der MitraClip™ NTW und XTW in der vierten Produktgeneration im Jahr 2019
stehen neben den Clipimplantatdesigns mit einer Clipbreite von 3,3 mm zusatzlich auch Im-

plantate mit einer Clipbreite von 5,2 mm zur Verfligung.
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Patentsituation

Das MitraClip™-System ist urspringlich von Evalve Inc. (Menlo Park, USA) entwickelt und
patentiert worden. Im Jahr 2009 hat Abbott das Unternehmen Evalve Inc. und damit auch
dessen Patente erworben [248]. Die wesentlichen Schutzanspriiche von Abbott sowohl hin-
sichtlich des Kathetersystems als auch bezlglich des Verankerungs- und Koaptationskon-
zeptes des Clipimplantates ergeben sich aus einer Patentfamilie aus der bislang 58 erteilte
Patente hervorgegangen sind. Obwohl der Patentschutz einzelner Patente bereits abgelau-
fen ist, besteht aufgrund des aktiven Patentstatus weiterer Patentschriften dieser Patentfami-

lie aktuell kein Freedom to operate. Eine Auswahl zentraler Patente ist in Tab. 7 dargestellt.

Tab. 7: Wesentliche Patentschriften des MitraClip™-Systems, welche die Schutzanspriiche
von Abbott begriinden.

Patent / Inhaber Erteilung Name Beschreibung

US 6,629,534 B1*  07.10.2003  Methods and Apparatus Kompendium von Verfahren zur
Evalve, Inc. for cardiac Valve Repair endovaskularen Reparatur von
(Abbott) Herzklappen

US 6,752,813 B2*  22.04.2004 Methods and Devices for  Beschreibung von Methoden zur
Evalve, Inc. capturing and fixing Fixierung von Herzklappen-
(Abbott) Leaflets in Valve Repair strukturen

US 7,655,015 B2*  02.02.2010  Fixation Devices, Beschreibung des gesamten
Evalve,Inc. Systems and Methods for  MitraClip™-Systems inkl.
(Abbott) engaging Tissue Delivery-System

uUS 7,736,388 B2 15.06.2010  Fixation Devices, Erweiterung des Patents US
Evalve Inc. Systems und Methods for 7,655,015 B2 um zusétzl.
(Abbott) engaging Tissue Schutzanspriiche

*Patentschutz bereits abgelaufen

Studienlage

Das MitraClip™-System ist das einzige katheterbasierte MK-Reparaturverfahren, welches
in randomisierten, multizentrischen, klinischen Studien im direkten Vergleich zum chirurgi-
schen Herzklappenersatz, der chirurgischen Herzklappenrekonstruktion [27, 28, 249], sowie
der medikamentésen Therapie [29, 30, 42, 250] untersucht worden ist [23, 36—38, 41]. Die
wesentlichen klinischen Studien und relevanten Register sind in Abb. 20 dargestellt. Ein Mei-
lenstein der aktuellen klinischen Evidenz der MitraClip™-Therapie war die Veréffentlichung
der Daten der EVEREST Il Studie (engl. Endovascular Valve Edge-to-Edge Repair Study).
In dieser Studie wurde erstmals die interventionelle MitraClip™-Therapie mit der konventio-
nell-chirurgischen Therapie verglichen [27]. Es konnte gezeigt werden, dass das zu diesem
Zeitpunkt in der klinischen Praxis neuartige MitraClip™-Verfahren einerseits Vorteile bezug-

lich der prozeduralen Sicherheit, andererseits aber auch Nachteile hinsichtlich der klinischen
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Abb. 20: Einordnung von Zulassungsphasen, Produktgenerationen und wesentlichen klini-
schen Studien des MitraClip™- Systems. Dargestellt sind sowohl Register- als auch pro-
spektive, randomisierte und kontrollierte Zulassungsstudien fir den Zeitraum von 2003 bis
2021. Die Anzahl der in den Studien und Register eingeschlossenen Personen ist in Klam-
mern angegeben; PMKI/SMKI: primére/sekundare MK-Insuffizienz; mit Daten aus [27-30,
36, 37, 249-256]

Effektivitat aufweist. Wahrend sich die Unterlegenheit hinsichtlich der klinischen Effektivitat
z.T. durch die geringe Erfahrung des klinischen Personals und die Patientenselektion be-
griinden lasst, verbleibt aus heutiger Perspektive vor allem die Erkenntnis, dass nicht nur
die primére, sondern auch die sekundare MK-Insuffizienz interventionell therapiert werden
kann [27, 38, 244, 257]. Auf Grundlage der Ergebnisse der EVEREST I/l Studien erhielt das
MitraClip™-System im Jahr 2008 die Zulassung fur den europaischen Markt [230].

Basierend auf den klinischen Erfahrungen der Therapie von mehr als 2000 Patientinnen
und Patienten in der prospektiven ACCESS-Europe-Studie, sowie den Registern GRASP-IT
(engl. Getting Reduction of mitrAl inSufficiency by Percutaneous clip implantation in ITa-
ly), REALISM (engl. Real World Expanded Multicenter Study of the MitraClip™-System)
und TRAMI (engl. Transcatheter Mitral valve Interventions) erfolgte im Jahr 2013 die einge-
schrankte Zulassung des MitraClip™-Systems durch die FDA [36, 37]. Diese ermdglichte
zunéchst ausschlieBlich die Therapie inoperabler Patientinnen und Patienten mit primarer
MK-Insuffizienz [258].

Ein weiterer Meilenstein der klinischen Evidenzbildung sind die im Jahr 2018 veréffentlichten
Daten der MITRA-FR und COAPT-Studie (engl. Cardiovascular Outcomes Assessment of
the MitraClip Percutaneous Therapy for Heart Failure Patients with Functional Mitral Regur-
gitation) [29, 30]. Obwohl in beiden Studien die klinische Leistungsfahigkeit der MitraClip™-
Therapie mit der leitliniengerechten medikament6sen Therapie bei Patientinnen und Patien-
ten mit sekundéarer MK-Insuffizienz verglichen worden ist, gibt es signifikante Unterschiede
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in den Studienergebnissen. Wahrend in der COAPT-Studie die Uberlegenheit der interven-
tionellen Therapie sowohl hinsichtlich der Rehospitalisierungsrate als auch der Mortalitat
nach einem Jahr gezeigt werden konnte, wurde in der MITRA-FR Studie kein signifikanter

Unterschied in diesen Metriken festgestellt [29, 30].

In der Fachliteratur werden diese Studienergebnisse bis heute kontrovers diskutiert. Fir de-
taillierte Informationen zur Einordnung der Studienergebnisse sei an dieser Stelle auf die
Veréffentlichungen von Nishimura et al. [34], Praz et al. [259] Grayburn et al. [33], Yeo et
al. [244] und Coats et al. [260] verwiesen. Konsens herrscht allerdings dartber, dass das
Studiendesign sowohl hinsichtlich der Inklusionskriterien, als auch hinsichtlich der Schwe-
regradbeurteilung der MK-Insuffizienz einen wesentlichen Beitrag zu den Differenzen der

Studienergebnisse geliefert hat.

Zur Evaluierung der in den Jahren 2016 und 2018 inverkehrgebrachten zweiten und drit-
ten Produktgeneration des MitraClip™-Systems wurde die EXPAND-Studie konzeptioniert.
In dieser konnte gezeigt werden, dass die Optimierung des Kathetersystems und die Ent-
wicklung eines langeren Clipdesigns zu besseren klinischen Ergebnissen flihren [254, 261].
Konkret wurde gezeigt, dass durch den Einsatz der dritten Produktgeneration in der Kli-
nik sowohl das Risiko perioperativer MK-Segelverletzungen als auch das ungewollte Lésen

mindestens eines MK-Segels deutlich reduziert werden konnte [254].
Indikationsstellung

Unter BerUcksichtigung der verfligbaren klinischen Evidenz weisen sowohl die aktuellen eu-
ropdischen als auch die US-amerikanischen Leitlinien auf die entscheidende Bedeutung der
Patientenselektion fir den Therapieerfolg des MitraClip™-Verfahrens hin. Diesen Leitlinien
entsprechend erfolgt die Patientenselektion anhand echokardiografischer Gré3en und mor-
phologischer Charakteristika [13—15]. Konkret ist die MitraClip™-Therapie bei symptomati-
schen, inoperablen Patientinnen und Patienten, die trotz leitliniengerechter medikamentdser
Therapie eine hochgradige primére oder sekundare MK-Insuffizienz aufweisen und die in

Tab. 8 aufgeflihrten morphologischen Voraussetzungen erfillen, indiziert.

Tab. 8: Ubersicht giinstiger morphologischer Parameter fiir die Implantation des MitraClip™-
Systems; modifiziert nach [9, 241, 262, 263].

Parameter Optimum Parameter Optimum
Position d. Morphologie zentral A2-P2 MK-Offnungsflache > 4cm?

Kalzifizierung d. Greifzone  keine / gering Lange post. MK-Segel > 10mm
Koaptationslange >2mm Koaptationstiefe <11mm
Prolapsbreite <10mm Prolapslange < 15mm
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3.3.3 PASCAL™-System

Mit der PASCAL™-Plattform (Edwards Lifesciences, Irvine, USA) existiert ein weiteres Clip-
therapie-Verfahren, welches im Jahr 2019 eine Zulassung flr den europaischen Markt er-
halten hat [9]. Seit der Erstimplantation des PASCAL™-Systems im Jahr 2016 sind bereits
mehr als 1500 Patientinnen und Patienten mit diesem System versorgt worden [264]. Im
Jahr 2020 wurde mit dem PASCAL™ Ace System eine zweite, schmalere Version der PAS-

CAL™-Plattform erstmals im Menschen implantiert [265].

A B ¢
= Fixations- z2 ;
dorne \ Koaptations-
o ‘ widerlager
Fixations-
element - :i,w/—cnparme
by - bs >
by - Fixations-
dorne )\ Koaptations-
W widerlager
Fixations-__ | ‘
element e i
, * —— Cliparme
< ,,~/
...... ” i
E F G | bs >

Abb. 21: Vergleichende Darstellung des PASCAL™ (A-D) und des PASCAL™ Ace Systems (E-
G). Dargestellt sind beide Systeme im geschlossenen (A, B bzw. E, F), im getffneten (C,
G) und im elongierten Zustand (D). In B & F sind die Implantate in einer Schnittansicht
dargestellt und die Nitinoldrahte farblich markiert (—); h=10mm, b; =10mm, by =6 mm,
bs =25 mm; reproduziert mit der Erlaubnis von Edwards Lifesciences.

Aufbau des PASCAL™-Systems

Analog zum MitraClip™-System besteht auch das PASCAL™-System aus drei wesentlichen
Komponenten: dem Clipimplantat, einem steuerbaren, triaxialen Kathetersystem und einem
Delivery System, welches das Manévrieren des Katheters sowie das Offnen und Schlieen
des Implantates erméglicht [266]. Im Gegensatz zum MitraClip™ weisen die Implantate der
PASCAL™-Plattform neben zwei Cliparmen und unabh&ngig voneinander steuerbaren Fixa-
tionselementen ein Koaptationswiderlager in zentraler Position auf. Wie in Abb. 21 darge-
stellt, sind die Cliparme beider PASCAL™-Systeme mit einer Cliparmbreite von b, = 10 mm
(PASCAL™) und b, = 6 mm (PASCAL™ Ace) breiter als die der MitraClip™-Implantate (vgl.
Abb. 19 und Tab. 6).
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Gefertigt sind sowohl das PASCAL™- als auch das PASCAL™Ace-System aus gewundenen
Nitinoldrahten (vgl. Abb. 21). Die pseudoelastischen Eigenschaften des Werkstoffes Nitinol
ermdglichen dabei das passive SchlieBen bzw. die Adduktionsbewegung des Clipimplanta-

tes.
Studienlage

Aufgrund der Neuheit der PASCAL™-Plattform existieren im Vergleich zum MitaClip™-Sys-
tem bislang nur wenige klinische Studien. Die aktuelle klinische Evidenz fu3t im Wesent-
lichen auf den Ergebnissen der CLASP Registerstudie (Edwards PASCAL TrAnScatheter
Mitral Valve RePair System Study), einer multizentrischen Studie von Mauri et al. und der
aktuell laufenden CLASP IID/IIF Studie [264, 266].

In der einarmigen CLASP Registerstudie wurden 109 Patientinnen und Patienten einge-
schlossen, von denen ca. s eine priméare und %s eine sekundare MK-Insuffizienz aufwiesen
[267]. Die Uberlebensrate nach einem Jahr betrug 92 % und die Reduktion der MK-Insuffi-
zienz auf Grad < 1 bzw. < 2 betrug 82 % bzw. 100 % [267]. In der Studie von Mauri et al.
wurden 309 Patientinnen und Patienten mit primarer, sekundarer und kombinierter Patho-
logie therapiert. Berichtet wurde eine klinische Erfolgsrate von ca. 87 % und eine 30-Tage
Mortalitatsrate von 2 % [268].

Im Rahmen der aktuell laufenden CLASP IID/IIF Studie wird das PASCAL™-System erst-
mals direkt mit dem MitraClip™-System verglichen [269, 270]. Die ersten veroffentlichten
Studienergebnisse von 38 Patientinnen und Patienten (16 MitraClip™, 22 PASCAL™) ha-
ben die hohe prozedurale Sicherheit beim Einsatz der Cliptherapie-Systeme bestétigt. Die
verfugbaren Daten zeigen allerdings keine signifikanten Unterschiede beider Cliptherapie-
Systeme [269].

Indikationsstellung

Obwonhl die klinische Studie zum direkten Vergleich des MitraClip™-Systems mit den Im-
plantaten der PASCAL™-Plattform aktuell noch lauft, zeigen initiale klinische Untersuchun-
gen bereits, dass die PASCAL™-Plattform die Therapie von Patientenanatomien ermdglicht,
welche nicht fir die Implantation mittels MitraClip™ geeignet sind [269]. Aufgrund der deut-
lich gréBeren Clipbreite und dem zentralen Koaptationswiderlagers ist der Einsatz dieses
Clipimplantatsystems auch fir Patientinnen und Patienten mit geringer posteriorer MK-Se-

gelhéhe und groBem Prolapsspalt (> 10 mm) geeignet [241].
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3.4 Anforderungen an innovative Clipimplantate

Durch die Entwicklung und Inverkehrbringung von Clipimplantaten, wie z.B. dem Mitra-
Clip™-System im Jahr 2008, konnte das Spektrum zur Therapie der MK-Insuffizienz ins-
besondere fur mit konventionell-chirurgischen Verfahren inoperablen Patientinnen und Pati-
enten mit primérer und sekundarer MK-Insuffizienz deutlich erweitert werden (vgl. Abb. 13).
In umfangreichen klinischen Studien und Registern wurde sowohl die hohe prozedurale Si-
cherheit der Cliptherapie-Verfahren als auch die erfolgreiche postprozedurale Reduktion der
Symptomatik und des Schweregrades gezeigt [15, 36-38, 43, 221, 225-229, 261, 267—-269,
271-278].

Obwohl die implantatinduzierten Komplikationsraten gering sind, wird in klinischen und ein-

zelnen Fallstudien von den folgenden implantatinduzierten Komplikationen berichtet:
* periprozedurale Lasion der MK-Segel [254, 261, 279, 280];
+ Ablésung des Clipimplantates von mind. einem MK-Segel [261, 268, 279, 281-283],
+ vollstandige Embolisation des Clipimplantates [284—286];
+ Auftreten implantatinduzierter MK-Stenosen [207, 208, 241, 253, 281, 287—-289].

Aufgrund der Neuheit der Clipimplantate und des hohen Operationsrisikos der damit ver-
sorgten Patientinnen und Patienten, liegen aktuell nur wenige Daten zum mittel- und lang-
fristigen Therapieerfolg bzw. dem Einfluss der Clipimplantate auf den MK-Apparat vor [36,
37]. Dies spiegelt sich auch in den aktuellen klinischen Leitlinien wider, welche den Ein-
satz von Cliptherapie-Systemen bislang nur in einem engbegrenzten Indikationsbereich fir
ausgewahlte Patientenkollektive empfehlen (vgl. Kap. 3.3.2) [13, 15].

Durch die Neuentwicklung von Cliptherapie-Systemen, wie z.B. der PASCAL™-Plattform
und der Weiterentwicklung bestehender Cliptherapie-Systeme kdnnen zunehmend auch
komplexe, pathophysiologisch verénderte Anatomien erfolgreich therapiert werden [241].
Insbesondere die Einflihrung von Clipimplantatdesigns mit I&ngeren und/oder breiteren Clip-

armen haben das Anwendungsspektrum der Cliptherapie erheblich erweitert.

Daten zur Quantifizierung des biomechanischen Einflusses der aktuellen Generation der
Clipimplantate sowie zur Implantation von mehr als einem Clipimplantat, wie sie in dieser
Arbeit vorgestellt werden, existierten bisher allerdings noch nicht. Basierend auf den in die-
sem Kapitel formulierten Leistungen und Grenzen aktueller Cliptherapie-Systeme werden in

Tab. 9 die wesentlichen Anforderungen an Cliptherapie-Systeme zusammengefasst.

Unabhangig von den eingesetzten Clipimplantatsystemen zeigen klinische Studien, dass

die Implantationsstrategie von entscheidender Bedeutung fiir den Therapieerfolg ist. Unter
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Tab. 9: Anforderungen an Clipimplantatsysteme zur Therapie der Mitralklappeninsuffizienz.

Allgemeine Anforderungen

* Bio- und Hamokompatibilitat
* Reduktion der MK-Insuffizienz (mind. auf Grad 2+) ohne implantatinduzierte MK-Stenose
+ Therapie der MK-Insuffizienz ohne Beeintrachtigung der Physiologie des linken Herzens

+ optimale Sichtbarkeit mit etablierten bildgebenden Verfahren wie z. B. der Fluoroskopie

Anforderungen an das Applikationssystem

« variable, triaxiale Manovrierbarkeit

 geringer Durchmesser des Applikationssystems (< 16 Fr)

Anforderungen an das Clipimplantat

» Repositionierbarkeit, Rickholbarkeit

+ sichere Verankerung in den MK-Segeln

+ Verfligbarkeit variierender Clipimplantatdesigns (Breite, Lange)
+ Dauerfestigkeit aller mechanischen Komponenten

» Vermeidung unphysiologischer Spannungsspitzen im MK-Apparat

Abwagung der erzielten Reduktion der MK-Insuffizienz auf der einen und der implantatin-
duzierten Steigerung des diastolischen Differenzdruckes auf der anderen Seite, wird in der

klinischen Praxis haufig mehr als ein Clipimplantat eingesetzt [31, 260, 279, 290—294].

Da aktuell keine Verfahren zur sicheren praprozeduralen Vorhersage des hamodynamischen
Einflusses der Clippositionierung vorhanden sind, kann dieser nur periprozedural ermittelt
werden. Um sowohl variierende Clipimplantatdesigns als auch variierende Implantations-
strategien reproduzierbar und kennzahlbasiert untersuchen zu kénnen, werden im Rah-
men dieser Arbeit entsprechende in vitro und in silico Methoden entwickelt (siehe Kap. 4
und Kap. 5). Diese bieten die Mdglichkeit bestehende Clipimplantatsysteme unter physio-
logischen Randbedingungen zu charakterisieren und den Einfluss variierender Designpa-
rameter in einer standardisierten Implantationsumgebung zu untersuchen. Darauf aufbau-
end kdnnen die Starken und Schwéachen aktueller Clipimplantatsysteme identifiziert und

Schlussfolgerungen zu neuartigen Clipimplantatdesigns getroffen werden (vgl. Kap. 6).
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4 Fluidmechanische Charakterisierung von
Clipimplantaten — Entwicklung von in vitro
Priufmethoden und Ableitung von Kennzahlen

Die fluidmechanische Charakterisierung ist ein elementarer Bestandteil bei der Beurteilung
der Funktionalitat und Leistungsféhigkeit von Clipimplantaten. Normative Anforderungen an
Prifmethoden zur fluidmechanischen Charakterisierung und zulassungsrelevante Bewer-
tungskriterien von Clipimplantaten sind in der ISO 5910:2018 festgelegt [45]. Dort werden
wesentliche Methoden flr die Echtzeit-Funktionsprifung unter pathophysiologischen Belas-

tungssituationen und in addquaten Implantationsumgebungen dargestellt.

Obwohl in der ISO 5910 Angaben hinsichtlich der zu erhebenden Prifparameter inklusive
entsprechenden Prifparameterrdumen gemacht werden, ist die konkrete technische Reali-
sierung nicht vorgeschrieben [45]. Aus diesem Grund wird in diesem Kapitel zunachst das
in dieser Arbeit eingesetzte in vitro Mitralklappenmodell und der Versuchsaufbau des fluid-
mechanischen Kreislaufmodells beschrieben (Kap. 4.1—-4.2). AnschlieBend werden unter
Bezugnahme auf klinisch relevante Aspekte und normative Vorgaben Priifparameter zur flu-
idmechanischen Untersuchung von Clipimplantaten definiert (Kap. 4.4). Unter Berlcksich-
tigung pathophysiologischer, prozedurspezifischer sowie strémungs- und strukturmechani-
scher Aspekte werden in Kap. 4.5 auf3erdem Kennzahlen zur Charakterisierung von Clipim-
plantaten abgeleitet (vgl. Kap. 2 und Kap. 3). AbschlieBend wird die Leistungsfahigkeit der
entwickelten Prifmethoden durch Benchmark-Untersuchungen aktueller klinischer Clipim-
plantate, dem MitraClip™ NT, NTW, XTR und XTW, demonstriert (Kap. 4.6 und Kap. 4.7).

4.1 In vitro Modell des Mitralklappenapparates

Trotz des erheblichen klinischen und kommerziellen Bedarfes zur fluidmechanischen Cha-
rakterisierung von Clipimplantaten, konnten weltweit nur finf Arbeitsgruppen identifiziert
werden, welche bislang zu dieser Thematik wissenschaftliche Beitrage verdffentlicht haben
[79, 295-298]. In ihren Untersuchungen greifen Yoganathan et al., Sturla et al., Gooden et
al. und Jaworek et al. auf MK-Modelle tierischen Ursprunges zurlick. Wahrend Yoganathan
et al. und Gooden et al. explantierte ovine und porkine MK-Apparate fir die Untersuchungen
praparierten, setzten Sturla et al. und Jaworek et al. explantierte, strukturell intakte, porkine
Herzen ein [79, 295, 296, 298—-304].

Eine stark abstrahierte artifizielle Alternative zu den tierischen MK-Modellen haben Jeyhani
et al. verdffentlicht [297]. Diese besteht im Wesentlichen aus einem zylindrischen Grund-
korper, der eine mit dem nativen MK-Anulus vergleichbare Grundflache aufweist. Dieses in

vitro MK-Modell verfligt allerdings weder Uber Sehnenfaden noch tber Papillarmuskeln. Um
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das Prolabieren der MK-Segel wahrend der LV-Systole zu verhindern, sind diinne Faden
in der MK-Modellebene gespannt. Fir elaborierte fluidmechanische Untersuchungen unter
pathophysiologischen Bedingungen ist dieses in vitro MK-Modell aufgrund der Vernachlas-
sigung wichtiger anatomischer Strukturen, wie den Sehnenfaden, den Papillarmuskeln und

dem MK-Anulus, allerdings nicht geeignet.

4.1.1 Anforderungen an in vitro Mitralklappenmodelle

In der far die Prufung von Clipimplantaten relevanten Norm (ISO 5910) wird auf die Quan-
tifizierung von Parametern von Herzklappenmodellen im Allgemeinen und MK-Modellen im
Speziellen verzichtet [45]. Die Gestaltung der Implantationsumgebung soll allerdings derart
erfolgen, dass kritische Aspekte der nativen Implantationsumgebung des relevanten Patien-
tenkollektivs berlcksichtigt werden. Konkret wird dabei die Geometrie der Implantationsum-
gebung, sowie die Beriicksichtigung anatomischer Freiheitsgrade und physiologischer Inter-
aktionen genannt. Um eine adaquate Korrelation der in vitro Untersuchungen mit den in vivo
Bedingungen zu erzielen, missen darlber hinaus auch die mechanischen Eigenschaften

des in vitro MK-Modells mit denen humaner MK-Apparate vergleichbar sein.

Waéhrend die genannten Aspekte im Wesentlichen die in vitro - in vivo Korrelation des MK-
Apparates adressieren, sind zusatzlich auch Faktoren zu berlcksichtigen, welche die Re-
produzierbarkeit der Messergebnisse garantieren. In diesem Zusammenhang mussen die
mechanischen Eigenschaften des MK-Modells wahrend der fluidmechanischen Charakte-
risierung, welche in den experimentellen Untersuchungen im Rahmen dieser Arbeit in der
GréBenordnung einiger tausend Herzzyklen lag, in erster Naherung konstant sein. Auf3er-
dem sollte zum Zweck der optimalen Vergleichbarkeit unterschiedlicher Clipimplantate die
Maéglichkeit bestehen, diese jeweils in geometrisch und mechanisch unmittelbar vergleich-
baren Implantationsumgebungen zu untersuchen. Aufgrund der in Kap. 2 beschriebenen
erheblichen Variabilitat der klinischen Manifestation der MK-Insuffizienz, sollten in vitro MK-
Modelle dariber hinaus in der Lage sein, variierende MK-Pathologien darzustellen. Dies
ermdglicht insbesondere das Benchmarking existierender Implantatdesigns bzw. bildet die

Grundlage fur die Neuentwicklung von Implantatdesigns fur spezifische MK-Pathologien.

4.1.2 Eigenschaften des eingesetzten in vitro Mitralklappenmodells

Um die in Kap. 4.1.1 definierten Anforderungen erfillen zu kdnnen, wurde im Rahmen dieser
Arbeit ein artifizielles, in vitro MK-Modell (LifeLike BioTissue Inc., London, CAN) eingesetzt.
Im nachfolgenden Abschnitt werden die einzelnen Komponenten des in vitro MK-Modells
vorgestellt und hinsichtlich ihrer Eignung als Implantationsumgebung fiir die fluiddynamische

Charakterisierung von Clipimplantaten eingeordnet.
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In Analogie zum humanen MK-Apparat verfugt das in vitro MK-Modell Uber einen kontinuier-
lichen MK-Segelapparat, einen MK-Anulus, Sehnenfaden und zwei Papillarmuskelkomplexe
(siehe Abb. 22). Darlber hinaus sind jeweils die Ansédtze des Atriums und des Ventrikels an-
gedeutet. Der MK-Segelapparat wird durch die anterolaterale und posteromediale Kommis-
sur in zwei asymmetrische MK-Segel unterteilt. Das posteriore MK-Segel weist dabei zwei
Einkerbungen auf, welche eine Unterscheidung des anterolateralen (P1), zentralen (P2) und
posteromedialen Segmentes (P3) ermdéglichen (vgl. Abb. 22 B, C). Am basalen Ende laufen
die MK-Segel in einen D-férmigen, leicht sattelfdrmigen MK-Anulus ein. Von den Papillar-
muskelmodellen ausgehend inserieren zwei Sehnenfaden am freien Rand des anterioren
MK-Segels, zwei Sehnenfdden im P2-Segment und jeweils ein Sehnenfaden im P1 bzw.
P3-Segment. Von dort verlaufen diese durch die gesamte MK-Segelstruktur bis in den MK-

Anulus und den Atriumansatz.
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Abb. 22: Artifizielles in vitro Modell des MK-Apparates (LifeLike BioTissue Inc., CAN). A: Uber-
sichtsdarstellung; B: Atriale Draufsicht mit den anterioren (A1—A3) und posterioren MK-Se-
gelsegmenten (P1-P3), sowie den eingebetteten Sehnenfaden (*). C: Schema der MK-
Segel, der Sehnenfaden (*) und der anterolateralen und posteromedialen Papillarmus-
keln (PMajpm). Abk.: MK-Segelsegmenthéhen (SH), MK-Anulusléange (AL), Kommissur-
héhe (K H).
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Mitralklappensegel

Der in Tab. 10 dargestellte Vergleich der Geometrieparameter des in vitro MK-Modells mit
Literaturdaten fiir native humane MK-Segel (vgl. Kap. 2.2) weist einen hohen Grad der Uber-
einstimmung auf. Insbesondere beim anterioren MK-Segel liegen alle betrachteten Parame-
ter - die Segelsegmenthdhe, die Segeldicke und die Segelflache - innerhalb des durch die

Literaturdaten definierten Parameterraumes.

Tab. 10: Vergleich der Geometrieparameter des anterioren (ant) und posterioren (post) MK-
Segels des in vitro MK-Modells mit Literaturdaten humaner MK-Apparate (vgl. Tab. 2);
angegeben sind auBerdem maximale absolute bzw. relative Abweichungen [116, 117, 128,

140-144].
In vitro Modell Human Max. Abweichung (abs./rel.)

Segelsegmenthéhe
SH 21,1 mm 18—-24mm Innerhalb d. Literaturdaten
SHp; 13,8mm
SHpo 14,9 mm 11—-14mm 0,9mm /6%
SHP3 1 4,2 mm
Segeldicke
SDgnt 0,7—1,5mm 0,7-2,4mm Innerhalb d. Literaturdaten
SDpost 0,8—1,7mm 0,8—1,8mm Innerhalb d. Literaturdaten
Segelflache
SAuni 492 mm? 400-700 mm? Innerhalb d. Literaturdaten
S Apost 637 mm? 200-—650 mm? Innerhalb d. Literaturdaten
Kommissurhéhe
KHy/py 10,1 mm _ 1,1mm/12%
KH.aps 9,9mm S-9mm 0.9mm/10%

Bezeichnungen der Geometrieparameter entsprechend Abb. 22

Auch fiir das posteriore MK-Segel konnte eine gute Ubereinstimmung der MK-Segeldicke
und der MK-Segelflache mit den Literaturdaten festgestellt werden. Einzig die Segelseg-
menthdhe des P2-Segmentes (SHp, = 14,9 mm) Ubersteigt die Literaturdaten um 0,9 mm
bzw. 6 %. Von entscheidender Bedeutung ist in diesem Zusammenhang allerdings, dass
das P2-Segment des in vitro MK-Modells die u.a. von Baldus et al. definierten Anforde-
rungen an eine optimale MK-Morphologie fur den Einsatz von Clipimplantaten erfullt. Dem-
entsprechend muss die P2-Segelsegmenthéhe mindestens 10 mm betragen, um flr eine
Cliptherapie geeignet zu sein (vgl. Tab. 8) [9, 282].

Deutliche Unterschiede ergeben sich bei der histologischen Betrachtung der MK-Segel.
Aufgrund des vierschichtigen Aufbaues aus Strukturproteinen mit variierenden Faseraus-
richtungen weisen die beiden nativen humanen MK-Segel variierende anisotrope, nicht-li-
neare Werkstoffeigenschaften auf (vgl. Kap. 2.2.2, Abb. 6 und Tab. 11). Im Gegensatz dazu
wurden fur die MK-Segel des in vitro MK-Modells im Rahmen von uniaxialen Zugversuchen
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isotrope nicht-lineare Werkstoffeigenschaften ermittelt. Eine detaillierte Darstellung der Er-

gebnisse der experimentellen Untersuchungen der MK-Segel erfolgt in Kap. 5.6.2.

Da das MK-Modell mittels eines Gussverfahrens aus einem Hydrogel gefertigt worden ist,
weisen das anteriore und das posteriore MK-Segel im Gegensatz zu humanen MK-Segeln
jeweils identische mechanische Eigenschaften auf. Der in Tab. 11 dargestellte Vergleich
zeigt, dass die Tangentenmoduln des in vitro MK-Modells und der humanen MK-Segel in der
gleichen GréBenordnung liegen. Bei Dehnungen oberhalb von 60 % ist aber insbesondere

das anteriore humane MK-Segel steifer, als die MK-Segel des in vitro MK-Modells.

Tab. 11: Vergleich der Tangentenmoduln fiir geringe und fiir hohe Dehnungen (T'M, und
T M) der MK-Segel des in vitro MK-Modells mit humanen MK-Segeln [143].

MK-Modell Humane MK-Segel
TM, in MPa T My, in MPa TM, in MPa T My in MPa

Anterior

Radial 0,199+ 0,073 6,890 + 2,262

Umfang 0,30+0,08 1,67+0.41 0,608 - 0,305 12,820 + 3,962
Posterior

Radial 0,059 40,020 0,594 + 0,105

Umfang 0,30 +0,08 1,67+0.41 0.180 + 0,071 4.076 + 0,765

Mitralklappenanulus

Bei dem nativen MK-Anulus handelt es sich um eine komplexe dreidimensionale Struktur,
die aus Fett-, Binde- und kontraktilem Muskelgewebe besteht (vgl. Kap. 2.2.1) [102]. Die
Kontraktilitat der Muskelfasern erméglicht die zyklische VergréBerung und Verringerung der
Anulusflache wahrend der Herzaktionen. In Folge sphinkterischer Kontraktionen und Rela-
xationen in der MK-Anulusebene sowie der Faltung um die kommissurale Achse variiert die
MK-Anulusflache wahrend eines Herzzyklus um 20—-34 % (vgl. Kap. 2.2.1) [102, 109, 118,
122—-125]. In diesem Zusammenhang erreicht die MK-Anulusflache wahrend der LV-Systole
ein Minimum und enddiastolisch ein Maximum. Die Geometrie des nativen Anulus andert
sich dabei von einer annahernd kreisrunden zu einer D-férmigen und in der atrioventrikula-
ren Ebene sattelartigen Konfiguration [99, 125, 131, 305].

Da der aus einem synthetischen Hydrogel gefertigte MK-Anulus des in vitro MK-Modells
Uber keine kontraktilen Elemente verflgt, sind zyklische Konfigurationsédnderungen weder in
der Anulusebene noch in der atrioventrikularen Ebene mdglich. Um den Einfluss der fehlen-
den Anuluskontraktilitdt zu minimieren, wurde fir die fluidmechanischen Untersuchungen
ein in vitro MK-Modell verwendet, dessen konstante MK-Anulusflache sowohl die diastoli-
sche als auch die systolische MK-Anulusflache des nativen MK-Anulus adaquat approxi-

miert. Die Analyse der in Tab. 12 dargestellten Geometrieparameter zeigt dabei, dass das
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ausgewabhlte in vitro MK-Modell sowohl hinsichtlich der MK-Anuluslédnge (AL) als auch der
planaren MK-Anulusflache (AF’) jeweils nur 2% bzw. 3 % kleiner ist, als die fir die LV-Dia-
stole gemessenen Literaturwerte. Fir die LV-Systole liegen die Werte der MK-Anulusflache

innerhalb des durch die Literaturdaten definierten Parameterraumes.

Tab. 12: Vergleich der Geometrieparameter des MK-Anulus des in vitro MK-Modells mit Lite-
raturdaten fir native, humane MK-Apparate (vgl. Tab.1); angegeben sind auBBerdem
maximale absolute bzw. relative Abweichungen [108, 109, 111, 113, 114, 116, 117, 123,
124, 128-133, 305, 306].

In vitro Modell Human Max. Abweichung (abs./rel.)
MK-Anuluslédnge
ALgq 90.7 mm 93-116mm 2,3mm/ 2%
ALgys ’ 80—107mm Innerhalb d. Literaturdaten

Planare MK-Anulusflache
AFdia

700—1100 mm? 20mm? /3%

2
AFy, 680 mm 500-900 mm? Innerhalb d. Literaturdaten
MK-Anuluslange / MK-Anulusflache
ALgia | AF4ia 0.133 mm-" 0,105—-0,133mm™" Innerhalb d. Literaturdaten
ALgia | AFsys ’ 0,119-0,160mm~" Innerhalb d. Literaturdaten

Bezeichnungen der Geometrieparameter entsprechend Abb. 22

Als Surrogatparameter zur Quantifizierung der planaren MK-Anulusgeometrie wurde auf3er-
dem der Quotient der MK-Anuluslange und der MK-Anulusflache (4Z/ar) ermittelt. Die Aus-
wertung dieses Quotienten bestatigt die gute Approximation der MK-Anulusgeometrie, wel-
che in dieser Form potenziell sowohl wahrend der LV-Diastole als auch der LV-Systole vorlie-
gen kann. Dariiber hinaus deutet aber auch dieser Parameter darauf hin, dass die D-férmige
Konfiguration des in vitro MK-Modells tendenziell eher der systolischen, als der diastolischen

Konfiguration des nativen MK-Anulus entspricht.
Subvalvuléarer Apparat

Im nativen humanen MK-Apparat dient die funktionelle Einheit aus Sehnenfédden und Pa-
pillarmuskeln einerseits der Homogenisierung auftretender Spannungen in den MK-Segeln
und andererseits der Gewahrleistung des kompetenten Offnungs- und SchlieBvorganges
(vgl. Kap. 2.2.3) [101, 135, 147, 166, 181, 184, 187]. In Analogie zum nativen humanen
MK-Apparat verflgt das in vitro MK-Modell Uber je ein konisches Papillarmuskelmodell in
anterolateraler bzw. posteromedialer Position [98, 162, 170, 181]. Im Gegensatz zu den
vielfach verzweigten nativen Sehnenfaden, welche an unterschiedlichen Orten in die MK-
Segel einlaufen, entspringen den beiden Papillarmuskelmodellen jeweils drei unverzweig-
te Sehnenfaden (vgl. Kap. 2.2.3). Diese inserieren jeweils am freien Rand der MK-Segel

und verlaufen von dort radial in Richtung des MK-Anulus. Wie in Abb. 22 dargestellt, kreu-
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zen sich dabei die in den MK-Segelsegmenten A2 und P2 eingebetteten Sehnenfaden auf
halber Segelsegmenthdhe (siehe Abb. 22). Als Werkstoff der Sehnenfaden kommt syntheti-

sches, polyfiles Nahtmaterial zum Einsatz.

In uniaxialen Zugversuchen konnte in Analogie zu nativen Sehnenfédden auch fir die Seh-
nenfaden des in vitro MK-Modells ein anisotropes, nicht-lineares Werkstoffverhalten nach-
gewiesen werden (siehe Kap. 5.6.2, Abb. 48) [58, 166, 174, 178, 179]. Wie in Tab. 13 darge-
stellt, befinden sich sowohl die Durchmesser des in vitro MK-Modells als auch der ermittelte
Tangentenmodul innerhalb des von Zuo et al. in uniaxialen Zugversuchen ermittelten Wer-
tebereiches humaner Sehnenfaden (vgl. Tab. 13) [147, 174].

Tab. 13: Vergleich des Durchmessers D und des Tangentenmoduls T'M der Sehnenfaden des
in vitro MK-Modells mit humanen Sehnenfaden (vgl. Abb. 27) [174].

MK-Modell Human
anterior bzw. posterior anterior posterior
D in mm 0,86 £ 0,12 0,84 +£ 0,29 0,71+0,18
TM in MPa 186,50 + 4,94 329,57 + 227,76 387,67 + 289,55

Um einerseits eine reproduzierbare Einspannung des subvalvularen MK-Apparates gewéhr-
leisten und andererseits variierende MK-Pathologien in vitro abbilden zu kénnen, wurde der
subvalvulare MK-Apparat des in vitro MK-Modells modifiziert. In diesem Zusammenhang
wurden zunéachst die beiden Papillarmuskelmodelle entfernt und durch im Rahmen dieser
Arbeit entwickelte Sehnenfadenadapter ersetzt. Im Gegensatz zu den nativen Papillarmus-
keln ist deren Abstand nicht a priori determiniert. Dies bietet die Voraussetzung die Position
der Papillarmuskelkomplexe und damit auch die Ausrichtung der Sehnenfaden im Rahmen
der fluidmechanischen Untersuchungen anzupassen und somit unterschiedliche pathophy-

siologische Szenarien darstellen zu kénnen (vgl. Kap. 4.3).

Die einzelnen Sehnenfaden wurden anschlieBend mit polyfilem Nahtmaterial mit einer Lan-
ge von 150 mm verlangert (siehe Abb. 26). Trotz der geringen Anzahl der Sehnenfaden
und deren uniformen Insertionsstellen konnten in den in vitro Untersuchungen durch die
Aufbringung definierter Sehnenfadenvorspannungen sowohl ein suffizienter MK-Schluss als
auch variierende pathologische MK-Segelkonfigurationen erzielt werden (vgl. Kap. 4.6.1).
Es ist allerdings davon auszugehen, dass eine gréBere Anzahl von Sehnenfaden, welche
an unterschiedlichen Orten auf der ventrikularen Seite der MK-Segel inserieren, sowohl
das Offnungs- und SchlieBverhalten beeinflussen, als auch die auftretenden mechanischen

Spannungen und Dehnungen homogenisieren und reduzieren wirden.
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4.2 Auswahl des Testfluids flir die fluidmechanischen in vitro
Untersuchungen

Sowohl in der wissenschaftlichen Literatur als auch in der ISO 5910 existieren variierende
Ansatze zur Modellierung der rheologischen Eigenschaften von humanem Blut. Flr eine
zulassungsrelevante Prifung von Clipimplantaten missen dabei neben einer adaquaten in
vivo - in vitro Korrelation u. a. auch die Verfligbarkeit und die Praktikabilitat des Testfluids bei

der in vitro Prifung BerUcksichtigung finden.

In hdmorheologischen Untersuchungen konnte gezeigt werden, dass humanes Vollblut ein
heterogenes, nicht-newtonsches, strukturviskoses Fluid ist, welches aus zwei Komponen-
ten besteht: dem flissigen Blutplasma und den im Blutplasma suspendierten zelluléren
Bestandteilen des Blutes [95, 307]. Die dynamische Viskositat n kann darUber hinaus als
eine Funktion der lokalen Schergeschwindigkeit 4, der Viskositat des Blutplasmas sowie
der Konzentration und Art der korpuskuldren Bestandteile des Blutes ausgedrlckt werden
[307-313]. Wie in Abb. 23 schematisch dargestellt, weist humanes Vollblut insbesondere im

Bereich kleiner Schergeschwindigkeiten ein ausgepragtes nicht-newtonsches FlieBverhal-

ten auf.
1021
—— Vollblut

e N e Blutplasma
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Abb. 23: Dynamische Viskositat des Vollblutes, des Blutplasmas und der zelluldren Bestand-
teile des Blutes als Funktion der Schergeschwindigkeit; modifiziert nach [312, 314].

Oberhalb des Ubergangsbereiches 4 € (100s-!, 200 s-') dominieren die linearviskosen Stré-
mungseigenschaften gegenlber den strukturviskosen Eigenschaften [308, 311, 312, 315,
316]. Bei einer Schergeschwindigkeit von 500 s~ und einer Temperatur von 37°C betragt
die dynamische Viskositat humanen Blutes 3,5—-4,0 mPas [297, 317-320].

Unterschiedliche in vivo, in vitro und in silico Studien haben dariiber hinaus gezeigt, dass die

Berucksichtigung nicht-newtonscher Fluideigenschaften bei der Durchstrébmung der Herz-
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klappen des linken Herzens einen Einfluss auf die Mikrozirkulation und hdmorheologische
Parameter, wie der Thrombose- oder Hamolyseneigung haben [321-323]. Bei der Charak-
terisierung der Hauptstrdmung und der durch die Interaktion mit dem strémenden Fluid be-
einflussten Herzklappenkinematik sind die nicht-newtonschen Eigenschaften des Blutes al-
lerdings vernachlassigbar klein [315, 321, 322, 324—336].

Der Einsatz von Natriumchlorid-Lésung (NaCl-Lésung) ist bei der in vitro Charakterisierung
sowohl von Clipimplantaten als auch von Transkatheter-Aortenklappenprothesen weit ver-
breitet [46, 79, 300, 301, 303, 337-341]. Es existieren allerdings auch Ansatze bei denen
die Viskositéat des Prifmediums durch den Einsatz von Wasser-Glycerin-Lésungen [297,
317, 319, 342], NaCl-Glycerin-Lésungen [343, 344] oder NaCl-Glycerin-Kaliumiodid-Lésun-
gen [318] so eingestellt wird, dass diese naherungsweise der Viskositat von humanem Blut
entspricht. Vergleichende experimentelle Untersuchungen von NaCl-Lésungen und viskosi-
tatsangepassten Priiffluiden haben gezeigt, dass der Einfluss der Viskositat auf strémungs-
mechanische Parameter klein gegeniiber dem Einfluss von Implantatgréi3e und -desgin sind
[337, 345, 346].

Da im Rahmen dieser Arbeit der Fokus auf der Charakterisierung der Hauptstrémung und
der Beurteilung der MK-Kinematik liegt, wird in Ubereinstimmung mit der 1ISO 5910 als
Prifmedium 0,9 %-ige NaCl-Lésung eingesetzt. Bei einer Temperatur von 37°C weist die-
ses newtonsche Fluid eine Dichte von 1000kgm~ und eine dynamische Viskositat von
0,703 mPa s auf [347, 348].

4.3 Messprinzip und Versuchsaufbau des fluidmechanischen
Kreislaufmodells

Zur fluidmechanischen in vitro Charakterisierung von Clipimplantaten unter Bericksichti-
gung pulsatiler, physiologischer bzw. pathologischer Druck- und Volumenstrombedingungen
wurde das in Abb. 24 dargestellte fluidmechanische Kreislaufmodell (HDTi-6000, Biome-
dical Device Consultants and Laboratories, Wheat Ridge, USA) eingesetzt. Nachfolgend
werden der Aufbau des fluidmechanischen Kreislaufmodells, die im Rahmen dieser Arbeit
entwickelte Prifkammer und die flr die fluidmechanische Charakterisierung wesentlichen

messtechnischen Bauteile vorgestellt.
Versuchsaufbau des fluidmechanischen Kreislaufmodells

Das fluidmechanische Kreislaufmodell besteht aus zwei mittels einer flexiblen Membran ge-
koppelten Fluidstrecken: der Aktuatorstrecke und der Prifstrecke (siehe Abb. 24). Die Ak-
tuatorstrecke wird durch eine Reihenschaltung aus einer Hubkolbenpumpe (PD-1100, Bio-

medical Device Consultants and Laboratories (BDC), Wheat Ridge, USA), zwei justierbaren
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Compliance-Kammern und einem Strémungswiderstand realisiert. In Analogie zum nativen
kardiovaskuldren System kénnen damit sowohl die kontraktilen Eigenschaften des Ventri-

kels und der Gefal3e, als auch in vivo Stromungswiderstéande in vitro dargestellt werden.

Die periodisch oszillierende, translatorische Hubbewegung des Kolbens ermdglicht die Ge-
nerierung des pulsatilen Volumenstromes. Durch die Definition der Kolbenposition in Ab-
héngigkeit von der Zeit, in Form einer modifizierten Sinus-Funktion, kann sowohl die relative
Systolen- bzw. Diastolendauer, als auch das Schlagvolumen und die Schlagfrequenz einge-
stellt werden. In Analogie zu den Phasen des Herzzyklus kann damit sowohl der anterograde
systolische als auch der retrograde diastolische Volumenstrom durch das MK-Modell in vitro
abgebildet werden (vgl. Kap. 2.1 und Abb. 9). Mit der eingesetzten Pumpenkonfiguration
kdnnen pathophysiologische, kardiovaskulare Szenarien mit mittleren Volumenstrémen von
0—10Imin~', Frequenzen von 2—-240 BPM und einem maximalen Pumpvolumen von 290 ml
bei einer Frequenz von 60 BPM abgebildet werden.

Die Prufstrecke repréasentiert das linke Herz und die vaskulare Peripherie. Die wesentlichen
Bestandteile sind die Prifkammer mit dem MK-Modell und die drei miteinander verbundenen
Fluidkammern: die ventrikulare, aortale und atriale Fluidkammer, welche jeweils mit 31, 71
bzw. 11 | Testfluid geflllt werden (siehe Abb. 24 und Abb. 25).
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Abb. 24: Schema des hydrodynamischen Kreislaufmodells zur in vitro Charakterisierung der
Cliptherapie. Aktuatorstrecke: Hubkolbenpumpe (1), justierbare Compliance-Kammern (2,
4), Stromungswiderstand (3); Prifstrecke: flexible Membran (5), Aortenklappenmodell (6),
justierbarer Stromungswiderstand (7), Hochgeschwindigkeitskameras (8), Heizelement (9)
und Priifkammer mit in vitro MK-Modell (10); Sensoren: Volumenstromsensor (V), Tempe-
ratursensor (T'e), aortaler (p), atrialer (p2), ventrikularer Drucksensor (ps3).
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Justierbarer Stromungswiderstand Prifkammer mit
in vitro MK-Modell
Aortale Atriale
Fluidkammer Fluidkammer
Ventrikulare Kamera
Fluidkammer l
Kamera

Abb. 25: Fiir die hydrodynamische Charakterisierung der Cliptherapie modifizierte Prifstre-
cke des Kreislaufmodells (HDTi-6000, BDC, USA) mit entwickelter Priifkammer.

In der Prifstrecke stromt das Testfluid wahrend der Systole ausgehend von der vollstan-
dig mit dem Testfluid gefillten ventrikuldren Fluidkammer durch ein Aortenklappenmodell in
die aortale Fluidkammer. In Analogie zur nativen Aortenklappe gewahrleistet das installierte
Aortenklappenmodell den Vorwartsfluss wahrend der Systole und verhindert einen retrogra-
den Volumenstrom wahrend der Diastole. Die justierbare aortale Fluidkammer ermdglicht
durch die gezielte Modifikation des Volumenverhéltnisses von quasi-inkompressiblem Test-

fluid und komprimierbarer Luft, die Modulation der aortalen Druckamplitude.

Bevor das Testfluid in die atriale Fluidkammer stromt passiert dieses einen justierbaren Stro-
mungswiderstand. Dieser erlaubt in Analogie zum nativen kardiovaskuldren System die stu-
fenlose Einstellung des Strdmungswiderstandes der vaskuléaren Peripherie. In der ebenfalls
justierbaren atrialen Fluidkammer erméglicht die Modifikation der Volumenverhaltnisse von
Testfluid zu Luft darlber hinaus die Anpassung der atrialen Druckamplitude. Wahrend der
Diastole strémt das Testfluid von der atrialen Fluidkammer in Richtung der ventrikularen
Fluidkammer. Dabei durchstrémt es das MK-Modell, welches in einer speziell fir die Unter-

suchung von Clipimplantaten in mitraler Position entwickelte Priifkammer eingespannt ist.

Priafkammer fir die fluidmechanische Charakterisierung von Clipimplantaten in
Mitralklappenmodellen

Die im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Priifkammer dient der reproduzierbaren Einspan-
nung des in Kap. 4.1 beschriebenen in vitro MK-Modells in das fluidmechanische Kreislauf-
modell. Der modulare Aufbau der Prifkammer aus jeweils einem ventrikularen bzw. atrialen
Segment, zwei Fixationshalbschalen und MK-Modell-spezifischen Adaptern erméglicht eine

einfache Implantation und Explantation von Clipimplantaten. DarUber hinaus bietet die Prif-
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kammer die Mdglichkeit durch die stufenlose Einstellung der Sehnenfadenlangen des MK-
Modells variierende MK-Pathologie-Szenarien in vitro abzubilden. Die wesentlichen Bauteile

der modularen Prifkammer sind in Abb. 26 dargestellt.

Die Einspannung des in vitro MK-Modells in der Prifkammer erfolgt in vier wesentlichen
Schritten. Im ersten Schritt wird das MK-Modell wie in Abb. 26 B dargestellt, in zwei aus

transparentem Polymethylmethacrylat gefertigten Fixationshalbschalen eingespannt.

A Fixationshalbschale

Entliftungs-
bohrung
Entliftungs- Anulus-
SF-Durch-  bohrung adapter
fuhrungen Fixati
ixations- F-A
l adapter _/S dapter
l P2
P3
Fixations-
stange

Atriales Segment
MK-Modell

Ventrikulares Segment Fixationshalbschale

Anulusadapter

2-Wege Hahne

Anschluss
/ = Druck-
" ) messung
.//" ’ o

e

Abb. 26: Im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Priifkammer fiir die fluidmechanische Charak-
terisierung der Cliptherapie; A: Explosionsansicht mit Druckbohrungen in atrialer und
ventrikularer Position (p2, p3); B: Uberblicksdarstellung; C: atriale Draufsicht; D: ventrikula-
re Draufsicht; E: montiertes ventrikuldres Segment.
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Dazu wird zuné&chst ein additiv gefertigter MK-Modell-Fixationsadapter in der Funktion eines
Uberwurfstiickes auf dem Ventrikelansatz des MK-Modells platziert. Die Geometrie dieses
Adapters wurde basierend auf computertomografischen Aufnahmen des in vitro MK-Modells

(vgl. Kap. 5.4.1) als Spielpassung ausgelegt.

AnschlieBend werden jeweils die drei anterolateralen bzw. die posteromedialen Sehnenfa-
den durch einen Sehnenfadenadapter gefiihrt (siehe Abb. 26 B). Diese werden in Analo-
gie zur Position der nativen Papillarmuskelkomplexe mit einem horizontalen Abstand von
23 mm in anterolateraler und posteromedialer Position auf der Fixationsstange fixiert (vgl.
Kap. 2.2.3). Zur Vermeidung optischer Reflexionen, welche die Aufnahmequalitat der Hoch-
geschwindigkeitskameras beeintrachtigen kénnen, wurden die Stirnseiten der Sehnenfa-
denadapter jeweils matt schwarz beschichtet.

In beiden Fixationshalbschalen sind jeweils Bohrungen vorgesehen, in denen die Fixations-
stange 39 mm oberhalb der MK-Anulusebene eingespannt wird (siehe Abb. 26 B). Dieser
Abstand ist ca. 70 % grdBer als der Abstand zwischen den Papillarmuskelkomplexen und
dem MK-Anulus im humanen MK-Apparat [349]. Im Rahmen des Modellbildungsprozesses
ist dieser Kompromiss eingegangen worden, um mdgliche Beeintrachtigungen der Druck-

messungen durch die in der Strémung befindlichen Sehnenfadenadapter zu minimieren.

Um das in vitro MK-Modell an das fluidmechanische Kreislaufmodell anschlieBen zu kén-
nen, wird die Baugruppe bestehend aus den Fixationshalbschalen, dem Fixationsadapter,
den Sehnenfadenadaptern, der Fixationsstange und dem MK-Modell im zweiten Schritt in
das ventrikulare Segment der Prifkammer geschoben. Ungewollte Relativrotationen wéh-
rend der Echtzeitfunktionsprifung werden durch eine Zapfenverbindung der Fixationshalb-

schalen mit dem ventrikularen Segment verhindert.

Im dritten Schritt werden die einzelnen Sehnenféden des in vitro MK-Modells von intralu-
minal nach extraluminal geflhrt. Dazu werden diese, wie in Abb. 26 D dargestellt, durch
die Bohrungen der Sehnenfadenadapter hindurch in ventrikulare Richtung verlegt. An der
Stirnseite des ventrikularen Segmentes werden die Sehnenfaden anschlieBend durch die
mit Luer-Anschlissen versehenden Sehnenfadendurchfiihrungen nach extraluminal gefihrt
(siehe Abb. 26 D, E). Um sowohl einen fluiddichten Verschluss der Priiftkammer als auch eine
stufenlose Fixation der einzelnen Sehnenféden zu realisieren, wurden zusatzlich Zwei-Wege
Hahne angeschlossen. Diese ermdglicht die reproduzierbare, individuelle Vorspannung der
einzelnen Sehnenfaden und erlauben damit die Einstellung physiologischer bzw. pathophy-
siologischer MK-Segelkonfigurationen wahrend einer laufenden Echtzeitfunktionsprifung.

Im vierten und letzten Schritt werden die als UbermaBpassung ausgelegten atrialen und
ventrikuldren Segmente der Prifkammer zusammengefiihrt. Dabei kommt es zur Flachen-

pressung des an den MK-Anulus angrenzenden Atriumansatzes (vgl. Abb. 22 / Abb. 26 B).
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Die wesentlichen an der Flachenpressung beteiligten Bauteile sind das atriale und ventriku-
lare Segment der Prifkammer, sowie der Anulus- und MK-Modell-Fixationsadapter (siehe
Abb. 26 A-C). Der additiv-gefertigte MK-Anulusadapter weist eine ovale Offnung auf, deren
Geometrie auf Grundlage von uCT-Aufnahmen des in vitro MK-Modells ermittelt wurde (vgl.
Kap. 5.4.1). Diese Adaptergeometrie gewahrleistet eine feste Einspannung des MK-Anulus,
ohne dabei den Strdmungsquerschnitt des in vitro MK-Modells zu reduzieren. Die initiale
leicht sattelférmige Konfiguration des MK-Modells in der atrioventrikularen Ebene wird auf-

grund dieser Anordnung durch eine definierte, vollstandig planare Konfiguration ersetzt.
Messtechnik

Zur Beurteilung der Qualitat des Therapieergebnisses von Clipimplantationen und zur Ge-
wahrleistung der Einhaltung von Prifparametern ist der Prifstand mit folgenden aktiven bzw.

passiven Sensoren ausgestattet:
 einem Temperatursensor,
 einem Volumenstromsensor,
» drei Differenzdrucksensoren und
+ zwei Hochgeschwindigkeitskameras.

Um die Regelung der Temperatur des Testfluids zu gewahrleisten, ist die atriale Fluidkam-
mer sowohl mit einem Temperatursensor (ifm electronic GmbH, Essen, GER) als auch
mit einem Heizelement (FIREROD®, Watlow Electric Company, St. Luis, USA) ausgestat-
tet. Bei der Nenntemperatur von 37 °C betragt die Messgenauigkeit des Temperatursensors
+ 0,485 K und damit gerade + 1,31 % des Zielwertes.

Far die normativ geforderte Ermittlung des transmitralen Volumenstromes ist ein bidirek-
tionaler In-Line Volumenstromsensor (PXN25, Transonic Systems Inc., lthaca, USA) unmit-
telbar stromabwarts des in vitro MK-Modells verbaut (siehe Abb. 24). Die Kalibrierung des
Volumenstromsensors erfolgte fir 0,9 %-ige NaCl-Lésung bei einer Temperatur von 37 °C in-
nerhalb des Messbereiches von —25Imin~' bis 251 min~'. Flr diese Spezifikationen betragt

die absolute Genauigkeit der Messwerte + 4 %.

Zur Ermittlung der in der ISO 5910 geforderten aortalen, atrialen und ventrikularen Driicke
werden drei baugleiche Relativdrucksensoren (PendoTECH, Princeton, USA) eingesetzt.
Wie in Abb. 24 dargestellt, ist zu diesem Zweck die aortale Fluidkammer mit einem und
die Prifkammer mit zwei Relativdrucksensoren ausgestattet. Um den Einfluss der in der
Strémung befindlichen Bauteile auf die Messergebnisse zu minimieren und gleichzeitig un-
mittelbar vergleichbare Messwerte zu generieren, sind die Drucksensoren jeweils 30 mm
von der MK-Modellebene des in vitro MK-Modells entfernt und horizontal zueinander ausge-
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richtet angeordnet. Die eingesetzten Differenzdrucksensoren weisen innerhalb des Mess-
bereiches von 0—310 mmHg eine maximale Messabweichung von + 0,9 mmHg und eine

maximale relative Abweichung vom Messwert von 0,29 % auf.

Die horizontale Anordnung der Prifkammer ermdglicht die Beurteilung der MK-Klappenki-
nematik mithilfe von Hochgeschwindigkeitskameras (Basler acA1300-200um mit ON Semi-
conductor PYTHON 1300 CMOS-Sensor, Basler AG, Ahrensburg, GER) sowohl aus atrialer
als auch ventrikularer Perspektive. Die Hochgeschwindigkeitskameras sind mit Objektiven
mit Festbrennweite (50 mm C Series Fixed Focal Length Lens /2,0, Edmund Optics Inc.,
Barrington, USA) ausgestattet. Diese Konfiguration generiert bei einer Bildwiederholrate von
200 Hz Aufnahmen mit einer Auflésung von 1280 x 1024 Pixeln und ermdglicht damit die ad-

aquate Charakterisierung der MK-Kinematik.

4.4 Definition von Prufparametern zur fluidmechanischen
Charakterisierung von Clipimplantaten

Die in vivo auftretenden Beanspruchungen von Clipimplantaten unterscheiden sich interindi-
viduell erheblich (vgl. Kap. 2). Die Beanspruchungen sind im besonderen Mafe sowohl von
der Implantationsumgebung in der die Clipimplantate eingesetzt werden als auch von dem
Gesundheits- und Belastungszustand des kardiovaskularen Systems abhéngig. Unter Be-
rcksichtigung von Literaturdaten und normativen Vorgaben werden vier Prifparameter zur
Beschreibung des Gesundheits- und Belastungszustandes des kardiovaskularen Systems
definiert [45, 46, 79, 93, 350]:

* Herzfrequenz (HF) * Herzzeitvolumen (HZV)

» relative Systolendauer (rSD)  mittlerer aortaler Druck (M AP).

Um im Rahmen der in vitro Funktionsprifung klinisch relevante Daten erheben zu kén-
nen, werden den Prifparametern nachfolgend Parameterraume zugeordnet, welche den

Gesundheits- und Belastungszustand des relevanten Patientenkollektivs beschreiben.
Herzfrequenz

Die Herzfrequenz Erwachsener betragt im kérperlichen Ruhezustand 60—100 BPM [93,
206]. Damit bei der Funktionsprifung das physiologische Spektrum relevanter Herzfrequen-
zen adaquat abgebildet werden kann, wird in Analogie zur ISO 5910 und Yoganathan et
al. ein Prufparameterraum von 40 BPM bis 120 BPM definiert [45, 350]. Durch diesen wer-
den neben geringen Herzfrequenzen, wie sie z. B. bei bradykarden Herzrhythmusstérungen
(HF <60 BPM) auftreten, auch hohe Herzfrequenzen z.B. in Folge kérperlicher Belastung
und tachykarder Herzrhythmusstérungen (HF > 100 BPM) berticksichtigt [93, 206].
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Herzzeitvolumen

Das physiologische Herzzeitvolumen betragt bei Erwachsenen in Ruhe 4,5—-6,0 I min~' [93,
206]. Aufgrund pathologischer Veranderungen, wie beispielsweise einer MK-Insuffizienz,
kann das Herzzeitvolumen allerdings auf 2—31min~"' sinken [93]. Bei groBer korperlicher
Anstrengung hingegen kann das Herzzeitvolumen auf bis zu 20 Imin-' steigen [93]. In An-
betracht des haufig hohen Alters in Kombination mit variierenden Komorbiditaten im rele-
vanten Patientenkollektiv und der daraus resultierenden Reduktion der kérperlichen Leis-
tungsfahigkeit wird ein Herzzeitvolumen von 7Imin~' als Maximum des entsprechenden
Prufparameterraumes definiert [45]. Daraus ergibt sich in Analogie zur ISO 5910 fir das

Herzzeitvolumen ein Priifparameterraum von 2—7Imin-".
Systolendauer

Die Systolendauer ist sowohl vom Alter als auch vom kérperlichen Belastungszustand ab-
hangig [351]. In verschiedenen in vivo Studien konnten in diesen Zusammenhang relative
Systolendauern von 30 % bei geringen Herzfrequenzen und 60 % bei hohen Herzfrequen-
zen ermittelt werden [352—-354]. Um die Vergleichbarkeit der Messwerte bei unterschied-
lichen Herzfrequenzen zu gewahrleisten, wird eine relative Systolendauer in Abhangigkeit
von der Periodendauer eines Herzzyklus festgelegt. In Analogie zu Yoganathan et al. und
der ISO 5910 wird fir die fluidmechanische Funktionsprifung eine relative Systolendauer
von 35 % definiert [350].

Mittlerer aortaler Druck

In Folge variierender kérperlicher Belastungen und pathologischer Veranderungen des kar-
diovaskuldren Systems kommt es zu Verédnderungen des totalen peripheren Strémungswi-
derstandes (PSW). Da der mittlere aortale Druck (M AP), wie in Gl. 4.1 dargestellt, in erster
Naherung als Produkt von Herzzeitvolumen (H ZV') und peripherem Strdomungswiderstand
ausgedriickt werden kann, sind Anderungen des peripheren Strémungswiderstandes direkt

proportional zum mittleren aortalen Druck.

MAP = HZV - PSW (4.1)

In vivo Untersuchungen am Menschen haben gezeigt, dass der physiologische Bereich
des MAP zwischen 60 mmHg und 150 mmHg liegt [355-357]. Im Rahmen dieser Arbeit
wird in Anlehnung an die ISO 5910 und Yoganathan et al. ein mittlerer aortaler Druck von

100 mmHg fur die fluidmechanischen Untersuchungen angenommen [45, 350].
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Priufparameterraume fiir die in vitro Charakterisierung von Clipimplantaten

Unter Bericksichtigung der zuvor definierten Prifparameterraume wurden neun Messreihen

far die fluidmechanische Charakterisierung von Clipimplantaten konzipiert (siehe Tab. 14).

Tab. 14: Prifparameter zur fluidmechanischen Charakterisierung von Clipimplantaten: Herz-
frequenz (H F), Herzzeitvolumen (H ZV'), relative Systolendauer (S D) und mittlerer aorta-
ler Druck (M AP) in Anlehnung an die ISO 5910 und Yoganathan et al. [45, 350].

Messreihe HF HZV rSD MAP

[BPM] [I/min] [%] [mmHg]
1 45 2 35 100
2 45 5 35 100
3 45 7 35 100
4 70 2 35 100
5 70 5 35 100
6 70 7 35 100
7 120 2 35 100
8 120 5 35 100
9 120 7 35 100

4.5 Kennzahlen zur experimentellen Bewertung von
Clipimplantatdesigns und Implantationsstrategien

Sowohl in der klinischen Praxis als auch in der fir Clipimplantate maBgeblichen ISO 5910
werden vielféltige Kennzahlen zur Beurteilung der Leistungsfahigkeit von Clipimplantaten
definiert. Im Gegensatz zur ISO 5840-3, welche die Charakterisierung von Herzklappener-
satzimplantaten behandelt, werden in der ISO 5910 keine quantitativen Vorgaben bezlglich
zu erreichender Kennzahlen gemacht [45, 358]. Um die Leistungsfahigkeit der Clipimplanta-
te sowohl in Bezug auf die Reduktion der MK-Insuffizienz als auch hinsichtlich des iatrogen
induzierten MK-Stenosepotenzials beurteilen zu kénnen, werden im Rahmen dieser Arbeit

die folgenden Kennzahlen untersucht:
+ Regurgitationsvolumen,
» Regurgitationsfraktion,
« transmitraler Differenzdruck,
- effektive diastolische MK-Offnungsflache und

« geometrische MK-Offnungsflache.
Kennzahlen zur Beurteilung der Reduktion der Regurgitation

Wie in Kap. 2.4.2 beschrieben, fihren pathologische Veranderungen des MK-Apparates
beim Krankheitsbild der MK-Insuffizienz zu einem systolischen, retrograden Volumenstrom
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oxygenierten Blutes vom LV in das LA. Das primére Ziel der Cliptherapie ist es daher, diesen
retrograden Volumenstrom und damit auch das Gesamtvolumen des retrograd strémenden
Blutes, das sogenannte Regurgitationsvolumen, zu reduzieren. Das Regurgitationsvolumen
wahrend eines Herzzyklus wird nach Gl. 4.2 als Summe aus dem SchlieB3- (V) und dem
Leckagevolumen (V7)) berechnet.

Vieg = Vs + V. (4.2

Die Unterscheidung des Schlie3- und Leckagevolumens erfolgt dabei grafisch durch das
Anlegen einer Tangente an die aufsteigende Flanke der Volumenstromkurve nach dem Auf-

treten des globalen Minimums (siehe Abb. 27).
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Abb. 27: Exemplarische Druck- / Volumenstromkurven der fluidmechanischen in vitro Unter-
suchungen; dargestellt sind die durch tpp 4 und tpp g begrenzte Phase des positiven
transmitralen Differenzdruckes, der minimale systolische Differenzdruck (Aps mir), der ma-
ximale diastolische Differenzdruck (App ma.) Sowie das Schlie3- und Leckagevolumen.

Da das Regurgitationsvolumen unabhangig vom Schweregrad der MK-Insuffizienz weite-
ren, pathologieunabhangigen Schwankungen unterworfen ist, wird in Analogie zur klinischen
Praxis mit der Regurgitationsfraktion (RF) eine zuséatzliche Kennzahl ermittelt. Diese wird
nach Gl. 4.3 als Quotient des Regurgitationsvolumens und des Schlagvolumens (SV) de-
finiert. Durch die Normierung der Regurgitationsfraktion auf das Schlagvolumen ist ein di-
rekter Vergleich der Kennzahl unabhangig von den gewahlten Prifparametern, wie z. B. der

Herzfrequenz oder dem Herzzeitvolumen, méglich.

‘/reg

RF =
SV

-100 %. (4.3)
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In der fiir die Prifung von Clipimplantaten mafgeblichen ISO 5910 werden keine quantitati-
ven Vorgaben flr die Beurteilung der Regurgitationsfraktion angegeben. Unter der Pramisse
der Ubertragbarkeit der in vitro Daten in die klinische Praxis erfolgt daher die Beurteilung der
Regurgitationsfraktion entsprechend den europaischen und US-amerikanischen klinischen
Leitlinien [13, 15]. Unter der Voraussetzung, dass, wie in dieser Arbeit, eine primare MK-
Insuffizienz untersucht wird, werden dort Regurgitationsfraktionen > 60 % als Indikatoren
fir eine schwergradige und therapiepflichtige MK-Insuffizienz definiert. In Analogie zu den
klinischen Therapiezielen soll durch die Clipimplantation mindestens eine Reduktion auf ei-
ne mittelgradige MK-Insuffizienz (30 % < RF < 49 %) erfolgen (vgl. Tab. 5). Optimalerweise
sollten Clipimplantate allerdings sogar zur Reduktion der Regurgitationsfraktion auf weniger

als 30 % fuhren.
Transmitraler Differenzdruck

Sowohl in der ISO 5910 als auch in klinischen Leitlinien wird der transmitrale Differenzdruck
(Ap) als bedeutende Kennzahl zur Beurteilung der Cliptherapie genannt [13, 15, 45]. Zur
Charakterisierung des transmitralen Differenzdruckes wahrend des Herzzyklus werden vier
Druckkennzahlen ermittelt (vgl. Abb. 27):

- mittlerer diastolischer Differenzdruck (Ap,);

+ maximaler diastolischer Differenzdruck (App maz);
- mittlerer systolischer Differenzdruck (Aps);

+ minimaler systolischer Differenzdruck (Aps min)-

Der diastolische transmitrale Differenzdruck (App), in der englischsprachigen Literatur hau-
fig als pressure gradient bezeichnet, ist dabei ein wichtiger Indikator zur Identifikation des
Schweregrades iatrogen induzierter MK-Stenosen. Diese kénnen durch die Implantation
von Clipimplantaten und der damit einhergehenden Reduktion des Strémungsquerschnit-
tes zu unphysiologisch hohen Dricken im pulmonalen System flhren (vgl. Kap. 2.4.1). In
der klinischen Praxis wird der diastolische transmitrale Differenzdruck unter Annahme einer
inkompressiblen, stationaren Strdmung typischerweise mittels der vereinfachten Bernoulli-
Gleichung (Gl. 4.4) berechnet [359].

cp- (03 =) (4.4)

N |

App =

Dabei ist der diastolische Differenzdruck nur von der Dichte des Fluids (p) und den mit-
tels Doppler-Echokardiografie bestimmten Strémungsgeschwindigkeiten (v,, v,) unmittelbar
proximal bzw. distal der Mitralklappe abhangig. Neben der Vernachlassigung der hochgra-

dig instationaren Strdmung limitieren insbesondere Messunsicherheiten bei der Ermittlung
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der Strémungsgeschwindigkeiten mittels Doppler-Echokardiografie die Genauigkeit dieser
Kennzahl. Bei vergleichenden Untersuchungen konnten Firstenberg et al. und Neuss et al.
in diesem Zusammenhang zeigen, dass durch die echokardiografische Ermittlung der Diffe-
renzdrlcke, die in invasiven Messungen ermittelten Differenzdricke signifikant unterschéatzt
werden [289, 360].

Im Gegensatz zum diastolischen Differenzdruck ist der systolische Differenzdruck (Aps) ein
wichtiger Parameter zur Beurteilung der auftretenden mechanischen Beanspruchung in Fol-
ge der Interaktion des strdmenden Fluids mit dem durch das Clipimplantat modifizierten MK-
Apparat (siehe Abb. 27). Insbesondere der maximale systolische Differenzdruck (Aps min)
dient dabei der Abschatzung der maximal auftretenden mechanischen Beanspruchungen
wéhrend des MK-Schlusses. Im Unterschied zu den klinischen Messungen wird der trans-
mitrale Differenzdruck in den in vitro Untersuchungen direkt als Differenz aus dem atrialen
(p4) und ventrikularen Driicken (py) ermittelt (siehe Gl. 4.5). Da sowohl der p, als auch
py mit einer Frequenz von 200 Hz gemessen wird, kann auch Ap mit einer Frequenz von

200 Hz ermittelt werden.
Ap =ps —pv (4.5)

Die mittleren Differenzdriicke wahrend der Diastole (Ap,,) und der Systole (Apg) werden
entsprechend Gl. 4.6 und GI. 4.7 ermittelt. In Analogie zu Abb. 27 entspricht T" der Perioden-
dauer eines Herzzyklus und tpp 4 bzw. tpp g jeweils dem Anfangs- bzw. dem Endzeitpunkt

des positiven Differenzdruckes.

tpD.E tpp,A
| (eatt) = o) a | (eatt) = puiv)
“~ lpp,A ~ tPD,E
Pp tpp.E —tPpD,A (4.6) Ps T— (tPD,E — tPD,A) “47)

Effektive diastolische Mitralklappeno6ffnungsflache

Die effektive diastolische MK-Offnungsflache (engl. effective orifice area, EOA) ist eine
Kennzahl zur Berechnung eines fluidmechanisch-reprasentativen MK-Offnungsquerschnit-
tes aus der Bernoulli-Gleichung. In der Praxis ist diese Kennzahl ein Maf firr die Reduktion
der MK-Offnungsflache wahrend des diastolischen Vorwartsflusses in Folge einer Clipim-
plantation. In Anlehnung an die ISO 5910 kann die FOA durch die Substitution von GlI. 4.6
und Gl. 4.8 in GI. 4.9 berechnet werden. Dabei entspricht Ap,, dem mittleren diastolischen
Differenzdruck (vgl. Gl. 4.6) und V,, dem effektiven Vorwartsflussvolumenstrom. Da es sich
bei Gl. 4.9 um eine Zahlenwertgleichung handelt, missen die physikalischen Gré6en in den

untenstehenden physikalischen Einheiten angegeben werden.
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tpD,E )
/ (V(t)) dt .
Vo= (48  FOA=—I2_ (4.9)
PD,E —tpPD,A Ap,
K./ 2D
p

Vb . effektiver Vorwartsflussvolumenstrom [mls]
tPpyp Anfangs- / Endzeitpunkt des positiven Differenzdruckbereiches [s]
EOA : effektive MK-Offnungsflache [cm?]

K . dimensionsbehafteter Faktor 51,6 [s~! g%° mmHg—°]
Ap, : Mittelwert des diastolischen transmitralen Differenzdruckes [mmHg]
p . Dichte des Testfluids [gcm™]

Geometrische Mitralklappenoéffnungsflache

Die geometrische MK-Offnungsflache (engl. geometric opening area, GO A) wird in Analogie
zur planimetrischen Untersuchung der MK-Offnungsflache in der klinischen Praxis ermittelt.
In den in vitro Untersuchungen wird diese mithilfe der Hochgeschwindigkeitsaufnahmen aus
atrialer Position als in die Anulusebene projizierte Offnungsflache des MK-Apparates ermit-
telt. Im Gegensatz zur EOA, ist die GO A eine zeitabhangige Kennzahl, welche zu diskreten
Zeitpunkten des Herzzyklus ermittelt wird. Aus diesem Grund ist die GOA u.a. zur Cha-
rakterisierung der Verédnderung der MK-Kinematik in Folge einer Clipimplantation geeignet.
Darlber hinaus wird die GOA im Rahmen dieser Arbeit als Kennzahl zur Validierung des

FSI-Simulationsmodells eingesetzt (vgl. Kap. 5.10).

Zum Zweck der schnellen, automatisierten und weitgehend nutzerunabhangigen Ermittlung
der GOA wurde im Rahmen dieser Arbeit eine Gber mehrere Recheneinheiten parallelisier-
bare Auswerteroutine mittels der Software MATLAB 2020b (The MathWorks, Inc., Natick,
USA) entwickelt. Diese basiert auf vier wesentlichen Prozessschritten (siehe Abb. 28).

Im ersten Prozessschritt erfolgt der Import von Videosequenzen des Offnungs- und Schlief3-
vorganges des MK-Apparates. Ursprung dieser Videosequenzen kdnnen sowohl die Hoch-
geschwindigkeitsaufnahmen des fluidmechanischen Priifstandes aus atrialer Position (vgl.
Kap. 4.3), als auch Animationsvideos als Ergebnis der numerischen Simulationen sein. An-
schlieBend werden alle Einzelbilder der Videosequenz extrahiert und gemeinsam mit der

dazugehdrigen Zykluszeit gespeichert.

Im zweiten Prozessschritt erfolgt die einzige obligatorische Nutzerinteraktion. Diese ist er-
forderlich, um die fir die Bildauswertung mafgebliche Kontur des MK-Anulus auszuwahlen.

Aufgrund der festen Einspannung des MK-Anulus und der ortsfesten Kameraposition ist die
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Videosequenz Einzelbilder
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Abb. 28: Prozessschritte der entwickelten Auswerteroutine zur automatisierten Ermittlung der
geometrischen Mitralklappenéffnungsflache (GO A) in Abhéangigkeit von der Zeit.

Definition der Auswahlmaske nur einmalig pro auszuwertender Videosequenz notwendig.
Alle weiteren Einzelbilder werden mit der identischen Auswahlmaske zugeschnitten.

Im dritten Prozessschritt erfolgt die automatisierte grafische Bearbeitung der Einzelbilder.
Mittels morphologischer Operationen, wie der iterativen lokalen Kontrasterhé6hung sowie der
Dilatation und Erosion werden die Voraussetzungen zur Segmentation geschaffen. Die Ein-
stellungen der morphologischen Operationen wurden dabei so optimiert, dass sowohl stark
reflektierende Strukturen als auch die Steuerungsfaden der Clipimplantate korrekt segmen-
tiert werden. AbschlieBend erfolgt die Binarisierung der Einzelbilder mittels spezifischer, em-

pirisch ermittelter Schwellwerte flr die in vitro- und in silico-Untersuchungen.

Im vierten Prozessschritt wird die GOA mithilfe eines Kantenerkennungsalgorithmus de-
tektiert und anschlieBend visualisiert. Diese grafische Ausgabe dient insbesondere der vi-
suellen Uberpriifung der korrekten Ermittlung der GOA. AbschlieBend wird die GOA als
Funktion der Zeit dargestellt.
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Der Vergleich des pra- und postprozeduralen GO A als Funktion der Zeit ermdglicht es Aus-
sagen zum Einfluss der Anzahl, der Position und des Designs der Clipimplantate auf die
Kinematik der MK-Segel zu treffen. In diesem Zusammenhang dient die GO A wahrend der
LV-Systole als Kennzahl zur Beurteilung der SchlieBfahigkeit des MK-Apparates. Darlber
hinaus wird die GO A auch zur Charakterisierung der ungewollten, aber prozedurinharenten

Beeintrachtigung des Strdmungsquerschnittes durch die Clipimplantate eingesetzt.

4.6 Versuchsdurchfuhrung zur fluidmechanischen in vitro
Charakterisierung klinisch etablierter Clipimplantate

Um die Leistungsfahigkeit der in diesem Kapitel vorgestellten in vitro Prifmethode zu de-
monstrieren, wurden die in Kap. 3.3.2 beschriebenen Clipimplantate, der MitraClip™ NT,
MitraClip™ XTR, MitraClip™ NTW und MitraClip™ XTW umfassend fluidmechanisch cha-
rakterisiert. Das Ziel dieser Benchmark-Untersuchung war eine objektive, kennzahlbasierte
Identifikation von Starken und Schwéachen der untersuchten Clipimplantate unter Berlck-
sichtigung der in Kap. 4.4 und Tab. 14 definierten klinisch relevanten Prifparameter. Zu
diesem Zweck wurde das in vitro MK-Modell als Implantationsumgebung derart modifiziert,
dass eine Klinisch relevante, hochgradige MK-Insuffizienz mit zentralem Prolaps vorlag (sie-
he Kap. 4.6.1). AnschlieBend wurden die einzelnen MitraClip™-Implantate mithilfe eines im
Rahmen dieser Arbeit entwickelten Applikationssystems in zentraler A2/P2-Position implan-

tiert, fluidmechanisch charakterisiert und abschlie3end explantiert (siehe Kap. 4.6.2).

4.6.1 Definition und Einstellung einer hochgradig insuffizienten
Implantationsumgebung

Um eine optimale Ubertragbarkeit der experimentellen Ergebnisse in die klinische Praxis
zu gewdhrleisten, wurde durch die iterative Modifikation der Vorspannung der Sehnenfa-
den des in vitro MK-Modells eine klinisch relevante, hochgradige MK-Insuffizienz eingestellt
(vgl. Tab. 8) [9, 241, 262, 263]. In Analogie zu den in der ISO 5910 definierten Anforderun-
gen erfolgte die Einstellung der Implantationsumgebung bei einer pulsatilen Durchstrémung
mit einem Herzzeitvolumen von 5Imin~, einer Herzfrequenz von 70 BPM, einem mittleren

aortalen Druck von 100 mmHg und einer relativen Systolendauer von 35 % [45].

Die initialen Untersuchungsergebnisse des eingesetzten in vitro MK-Modells bei konstan-
ter Sehnenfadenlédnge und konstanten Prifparametern haben eine deutliche Abhangigkeit
der fluidmechanischen Kennzahlen von der Zyklenanzahl gezeigt (siehe Abb. 29). Als Ursa-
che fur diese Beobachtungen werden Verédnderungen der chemischen und physikalischen
Vernetzungsstrukturen des aus einem Hydrogel gefertigten MK-Segelmaterials vermutet.

Wie in einer Verdffentlichung von Moravati et al. dargestellt, filhren diese Veranderungen
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zur Spannungserweichung des Werkstoffes in Abhangigkeit von der Anzahl der Beanspru-

chungszyklen und dem maximalen Verstreckungsgrad der Probe [361].

Um den Einfluss dieses sogenannten Mullins-Effektes auf die fluidmechanische Untersu-
chung zu minimieren, wurde das MK-Modell nach der Definition der Sehnenfadenvorspan-
nung bei obengenannten Prufparametern fluidmechanisch vorkonditioniert [362, 363]. Wie
in Abb. 29 am Beispiel der Regurgitationsfraktion und des mittleren diastolischen Differenz-
druckes dargestellt, stellen sich fur die experimentellen Daten bereits nach 500 von insge-
samt 1000 Zyklen unter Berlcksichtigung der Messgenauigkeit der verwendeten Sensoren

konstante Werte ein (vgl. Kap. 4.3).

A B
68 50
k — Mittlerer diastolischer
l Differenzdruck
66+ 4,6+
/.__,e- —e- :E’
o £ 1% von RF, E
t 64 - T 0 VON [1£'1000 c 424
< A
)
= 5 b
621 i T +1% von App 1000
— Regurgitationsfraktion
60 T t T t T t T t T 3,4 T t T t T t T t T
0 200 400 600 800 1000 0 200 400 600 800 1000
Zyklenanzahl Zyklenanzahl

Abb. 29: Vorkonditionierung des in vitro MK-Modells bei konstanten Priifparametern und Seh-
nenfadenlangen. Dargestellt sind die Regurgitationsfraktion (RF) und der mittlere diasto-
lische Differenzdruck (App,) in Abhéngigkeit der Zyklenanzahl. AuBerdem sind jeweils die
Bereiche von +1% der RF bzw. des Ap,, nach 1000 Beanspruchungszyklen dargestellt.

Nach Abschluss des Vorkonditionierungsprozesses stellte sich, wie in Abb. 30 B dargestellt,
ein systolischer Prolaps in der A2-/P2-Region ein. Mit einer resultierenden Prolapslange
von 10,6 mm entspricht dieser der in der Literatur definierten Anforderung einer Prolapslan-
ge von < 15mm (vgl. Tab. 8, Abb. 30) [9, 241, 262, 263]. Mit einer maximalen diastolischen
geometrischen MK—C)ffnungstéche von GOA,,.. = 2,2cm? wird das in der Literatur definier-
te Optimum von GOA,,., > 4,0 cm? allerdings nicht erreicht. Fir die gewéahlte Referenzein-
stellung wurde ein Regurgitationsvolumen von 46,8 ml und eine Regurgitationsfraktion von
65,5 % ermittelt (sieche Abb. 30 C). In Anlehnung an europdische und US-amerikanische,

klinische Leitlinien entspricht dies einer hochgradigen MK-Insuffizienz [13, 15].

Um die unmittelbare Vergleichbarkeit der untersuchten Clipimplantate zu gewé&hrleisten,
wurde die experimentell ermittelte Einstellung des in vitro MK-Modells als Referenzeinstel-
lung fur die fluidmechanische Charakterisierung aller untersuchten MitraClip™-Implantate

unverandert beibehalten.
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Abb. 30: In vitro Implantationsumgebung fiir die fluidmechanische Charakterisierung von
Clipimplantaten mit hochgradiger MK-Insuffizienz. A: Maximale geometrische MK-Off-
nungsflache (GOA = 2,2cm?) wéhrend der LV-Diastole aus atrialer Perspektive; B: Pro-
laps in der A2-/P2-Region mit einer Prolapslédnge (Iproiaps) Von 10,6 mm; C: Mittelwertkur-
ven der Druck- und Volumenstromkennlinien (n=10 Zyklen).

4.6.2 Experimenteller Implantations- und Explantationsprozess der
Clipimplantate

Die Implantation der Clipimplantate in die in Kap. 4.6.1 beschriebene Implantationsumge-
bung erfolgte mithilfe eines im Rahmen dieser Arbeit konzipierten und additiv gefertigten
Applikationssystems (siehe Abb. 31). Im Gegensatz zum kommerziellen Kathetersystem er-
moglicht dieses neben der Implantation der Clipimplantate auch deren Explantation (vgl.
Kap. 3.3.2). Das Applikationssystem besteht aus einem zweigeteilten Handstiick, welches
am proximalen Ende (ber einen Applikationsschaft verfiigt (vgl. Abb. 31). Am distalen Ende
des Handstuckes sind drei Luer-Anschlisse angebracht.
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Abb. 31: Im Rahmen dieser Arbeit entwickeltes und gefertigtes Applikationssystem zur Im-
plantation und Explantation von Clipimplantaten: A: Detaildarstellung; B: Applikations-
system mit eingespanntem MitraClip™ NT (Abbott, USA).

Wie in der Schnittansicht in Abb. 31 A dargestellt, ist in der zentralen Bohrung des Appli-
kationssystems ein Rohr mit einem AuBendurchmesser von 0,9 mm und einer Wandstarke
von 0,1 mm fest eingespannt. Im Lumen dieses Rohres verlauft ein Draht, welcher aus dem
kommerziellen Kathetersystem des MitraClip™ XTR extrahiert worden ist. Am proximalen
Ende des Drahtes befindet sich eine Buchse mit einem AuBendurchmesser von 0,7 mm,
welche mit einem Innengewinde versehen ist. Dieses ermdglicht eine Schraubverbindung
mit allen untersuchten Clipimplantaten mittels des in Abb. 18 A dargestellten Schafts mit

AuBBengewinde.
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Zur Gewahrleistung der optimalen Funktionalitat des Applikationssystems wurden die origi-
naren Steuerungsfaden aller untersuchten Clipimplantate durch polyfiles Nahtmaterial mit
einem Durchmesser von 0,2 mm ersetzt. Um wahrend des Implantationsprozesses sowohl
die Cliparme als auch die Fixationselemente bedienen zu kénnen, wurden die Steuerungs-
faden der Clipimplantate durch die vier Bohrungen des Applikationsschaftes gefihrt. Wie in
der Schnittansicht in Abb. 31 A dargestellt, werden die Enden der Steuerungsféaden zur Be-
tatigung der Fixationselemente bzw. zur Betatigung der Cliparme am distalen Ende jeweils
durch einen der beiden Zwei-Wege-Hé&hne gefuhrt. Durch die Rotation der Verschlussme-
chanismen der Zwei-Wege-Hahne kdnnen anschlie3end stufenlos-variierbar Zugkrafte auf
das Clipimplantat aufgebracht und damit die Fixationselemente und die Cliparme unabhén-

gig voneinander betéatigt werden.
In vitro Implantationsvorgang

Die Implantation der Clipimplantate erfolgte in die in Kap. 4.6.1 beschriebene Referenzein-
stellung des in vitro MK-Modells. Um die Zuganglichkeit zum in vitro MK-Modell zu vereinfa-
chen, wurden das atriale und das ventrikulare Segment der Priifkammer inklusive der Fixa-
tionshalbschalen voneinander getrennt (vgl. Abb. 26 E). In Analogie zum Implantationsvor-
gang in der klinischen Praxis wurde das Applikationssystem aus atrialer Richtung kommend
durch die atrio-ventrikulare Offnung in Richtung des linken Ventrikels vorgeschoben. Wéh-
rend des Vorbringens des MitraClip™-Implantates waren die Cliparme vollstéandig geéffnet

und die Fixationselemente vollstandig adduziert.

Unter visueller Kontrolle wurde das Clipimplantat anschlieBend zentral in der A2-/P2-Region
positioniert und in atrialer Richtung so weit zuriickgezogen, dass die Cliparme unmittelbar
auf den freien Randern des anterioren und posterioren MK-Segels auflagen. Die Veran-
kerung der Clipimplantate erfolgt durch die mittels des Applikationssystems gesteuerte Ab-
duktionsbewegung der Fixationselemente und die konsekutiv initiierte Adduktionsbewegung
der Cliparme. Die korrekte Positionierung der Clipimplantate wurde, wie in Abb. 32 darge-
stellt, sowohl optisch als auch mittels uCT-Aufnahmen bewertet. Fir den Fall, dass eine
Korrektur der Implantationsposition notwendig war, wurden die Cliparme geéffnet, die Fixa-
tionselemente aktiv adduziert und eine Repositionierung vorgenommen. Nach erfolgreicher

Implantation wurden die Steuerungsfaden aus dem Applikationssystem entfernt.

Um die Explantation der Clipimplantate zu erméglichen, wurden die Steuerungsfaden in
den Clipimplantaten belassen. Wahrend dieses Vorgehen in der klinischen Praxis aufgrund
der unerwlinschten Interaktion der Steuerungsfaden mit anatomischen Strukturen, wie z.B.
den Sehnenfaden, nicht indiziert ist, hat sich dieses Vorgehen in den in vitro Untersuchun-

gen als praktikabel erwiesen. Zur Minimierung des Einflusses der Steuerungsfaden bei den
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fluidmechanischen Untersuchungen wurden diese in Richtung des posterioren MK-Anulus
unterhalb des MK-Modelladapters gefihrt und dort fixiert. Besondere Sorgfalt wurde in die-
sem Zusammenhang daraufgelegt, dass die Steuerungsfaden den Offnungs- und Schlief-

vorgang des in vitro MK-Modells nicht beeintrachtigen.
In vitro Explantationsvorgang

Nach Abschluss der Untersuchungen wurden die Clipimplantate mittels des Applikations-
systems explantiert. Dazu wurden zunéachst die freien Enden der Steuerungsfaden in das
Applikationssystem eingefiihrt und das Clipimplantat mittels der beschriebenen Schraubver-
bindung mit dem Applikationssystem verbunden. AnschlieBend konnten die Cliparme abdu-

ziert, die Fixationselemente adduziert und das Clipimplantat entnommen werden.

A E
*
< “\
MitraClip™ NT
B F
*,;.
H
MitraClip™ NTW - £
c G
* &
MitraClip™ XTR '
D H .
*

MitraClip™ XTW

Abb. 32: Implantierte Clipimplantate im in vitro MK-Modell (LifeLike BioTissue Inc., CAN); Dar-
stellung als Réntgenprojektion von der posterioren (A-D) und als Makroaufnahme von der
anterioren Seite (E-H). Die Clipimplantate sind jeweils mit einem * Symbol gekennzeichnet.
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4.7 Ergebnisse der fluidmechanischen in vitro Charakterisierung
klinisch etablierter Clipimplantate

In den Kapiteln 4.7.1 bis 4.7.4 werden die Ergebnisse der kennzahlbasierten, fluidmechani-
schen Untersuchungen der MitraClip™ NT vorgestellt. Zu diesem Zweck wird der Einfluss
der entsprechenden Clipimplantatdesigns auf die hydrodynamische Leistungsféahigkeit des
MK-Modells fiir die in Kap. 4.5 definierten Kennzahlen dargestellt: geometrische MK-Off-
nungsflache (GO A), effektive MK-Offnungsflache (EOA), transmitraler Differenzdruck (Ap)
und Regurgitationsfraktion (RF).

4.7.1 Untersuchung des Einflusses des Clipimplantatdesigns auf die
geometrische Mitralklappenéffnungsflache

Die Untersuchung der GO A ermdglicht sowohl qualitative als auch quantitative Aussagen
bezliglich des Einflusses des Implantatdesigns auf das Offnungs- und SchlieBverhalten des
MK-Apparates. In diesem Zusammenhang konnte in Ubereinstimmung mit bereits verdffent-
lichten in vivo, in vitro und in silico Studien gezeigt werden, dass die Clipimplantation einer-
seits zur Reduktion der GO A wéhrend des gesamten Herzzyklus und andererseits zur Aus-
bildung charakteristischer anterolateraler und posteromedialer Offnungsquerschnitte wah-
rend der LV-Diastole fihrt (siehe Abb. 33) [23, 27, 29, 77-79, 81, 82, 219, 230, 253, 364—
366]. Aufgrund des hohen Ubereinstimmungsgrades der GO As der 36 untersuchten Implan-
tat-Prifparameter-Kombinationen (vgl. Tab. 14) sind in Abb. 33 exemplarisch die GO A beim
betragsmanig gréBtem diastolischen und systolischen Differenzdruck fir ein Herzzeitvolu-
men von 7 Imin~! und eine Herzfrequenz von 70 BPM dargestellt.

Abb. 33: Geometrische MK-Offnungsfliche ® wihrend des betragsmiBig gréBten diasto-
lischen (A-D) und systolischen Differenzdruckes (E-H). Darstellung fir ein Herzzeitvo-
lumen von 7 Imin~" und eine Herzfrequenz von 70 BPM. Fiir A-D sind die relativen Anteile
der GOA des anterolateralen und posteromedialen Offnungsquerschnittes angegeben.
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Infolge der zentralen Positionierung der Clipimplantate sind sowohl der anterolaterale als
auch der posteromediale Anteil der GO A wahrend des maximalen, diastolischen Differenz-
druckes annahernd gleich groB3 (siehe Abb. 33 A-D). Mit einer relativen Abweichung von
weniger als 1% fur die MitraClips™ NT, XTR und XTW bzw. 2 % fir den MitraClip™ NTW
konnten die Untersuchungsergebnisse von Sturla et al. bestatigt werden [79]. Diese Ar-
beitsgruppe hat in einer kombinierten in vitro / in silico Studie den Einfluss eines in zentraler
A2/P2-Position implantierten MitraClip™ NT untersucht und dabei eine maximale relative

Abweichung der anterolateralen und posteromedialen GO A von 2 % ermittelt.

Dariiber hinaus fiihrt die Implantation der MitraClips™ in Ubereinstimmung mit bereits ver-
offentlichten in vivo, in vitro und in silico Studien zu einer deutlichen Verbesserung der Ko-
aptation der MK-Segel [79, 293]. In der Folge konnte fiir keine der untersuchten Implantat-
Prifparameter-Kombinationen das Auftreten eines MK-Prolapses beobachtet werden (vgl.
Abb. 30 und Abb. 33). Nichtsdestotrotz findet insbesondere wahrend der Mesosystole eine
konvexe Wolbung der MK-Segel in Richtung des LA statt. Das Maximum dieser Wélbung
betrug 3 mm (ber die Anulusebene hinaus in Richtung des LA. Registriert wurde dieses bei
einem Herzzeitvolumen von 7 Imin~"', einer Herzfrequenz von 120 BPM und einem transmit-

ralen Differenzdruck von 161,5 mmHg fur den MitraClip™ NT.

Fir die quantitative Analyse der GOA sind in Abb. 34 stellvertretend fiir alle untersuch-
ten Implantat-Prifparameter-Kombinationen die gemittelten GOAs (n=10 Zyklen) jeweils
als Funktionen der Zykluszeit fir variierende Herzzeitvolumina (51 min-', 7 Imin-) bei einer
konstanten Herzfrequenz von 70 BPM dargestellt. Dabei kénnen vier wesentliche Effekte
identifiziert werden: |) die maximale diastolische GO A sinkt fiir alle Implantat-Prifparame-
ter-Kombinationen um mehr als 53 %; II) die mittlere systolische GO A sinkt auf Werte klei-
ner als 0,02cm?; Ill) eine Clipimplantation filhrt zur verzégerten MK-Offnung/-SchlieBung;

IV) das Implantatdesign hat einen geringen, aber messbaren Effekt auf die GO A.
Reduktion der geometrischen Mitralklappenéffnungsflache

Insbesondere wahrend der diastolischen MK-Offnung kommt es bei allen untersuchten Im-
plantat-Prifparameter-Kombinationen im Vergleich zur insuffizienten Referenzeinstellung
ohne Clipimplantat zur erheblichen Reduktion der diastolischen GOA. Fir ein Herzzeitvo-
lumen von 5Imin~" sinkt die maximale diastolische GOA von 2,21 cm? bei der Referenz-
einstellung auf 0,98cm? bzw. jeweils 0,95cm? fiir die mit dem MitraClip™ NT bzw. den
MitraClips™ NTW, XTR und XTW therapierten Konfigurationen. Dies entspricht einer rela-
tiven Reduktion der maximalen GOA um 55,4 % fur den MitraClip™ NT bzw. von 56,8 %
fur die MitraClips™ NTW, XTR und XTW. Wie der Vergleich von Abb. 34 A und Abb. 34B
zeigt, nimmt sowohl die mittlere als auch die maximale diastolische GO A mit zunehmendem
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Abb. 34: Gemittelte geometrische MK-Offnungsflachen (GO A) in Abhingigkeit von der Zy-
kluszeit. Dargestellt sind die GO As fir eine konstante Herzfrequenz von 70 BPM, ein Herz-
zeitvolumen von 51min~" (A) und 7 Imin-! (B) sowohl fiir die implantierten MitraClips™ NT,
NTW, XTR und XTW (Abbott, USA) als auch flr die insuffiziente Referenzeinstellung.

Herzzeitvolumen zu. Fiir ein Herzzeitvolumen von 7 Imin-' sinkt die maximale diastolische
GOA von 2,44cm? um jeweils 53,3 %, 54,5 %, 56,1 % und 57,7 % flr die MitraClips™ NT,
NTW, XTR und XTW auf 1,15¢cm?, 1,12cm?, 1,08 cm? und 1,04 cm?.

Wéhrend die implantatinduzierte Reduktion der GOA in der LV-Diastole funktionell unbe-
absichtigt, aber prozedurinharent ist, ist die Reduktion der GO A wéahrend der LV-Systole
ein wesentlicher Zielparameter bei der Therapie der MK-Insuffizienz. Fur alle untersuch-
ten Implantat-Prifparameter-Kombinationen konnte eine Reduktion der systolischen GO A
gemessen werden. Wie in Abb. 34 dargestellt, betrug die mittlere systolische GO A in der un-
therapierten, insuffizienten Referenzeinstellung bei einem Herzzeitvolumen von 51 min~' und
einem Herzzeitvolumen von 7 Imin~' jeweils 0,07 cm? bzw. 0,09 cm?. Fir alle untersuchten

Implantat-Prifparameter-Kombinationen sank dieser Wert auf weniger als 0,02 cm?.

Obwohl mit der entwickelten in vitro Methode eine implantatinduzierte Reduktion der sys-
tolischen GO A ermittelt werden konnte, ist die Aussagekraft dieses Parameters hinsicht-
lich der Reduktion des Schweregrades der MK-Insuffizienz limitiert. Ursachlich hierflr ist,
dass mit der entwickelten kamerabasierten Methode ausschlie3lich die in die Anulusebe-
ne projizierte MK-Offnungsflache ermittelt werden kann. Dies filhrt dazu, dass selbst bei
einer hochgradigen MK-Insuffizienz, mit stark ausgepragtem MK-Prolaps, nur wenig erhdh-
te systolische GOAs gemessen werden (vgl. Kap. 4.6.1 und Abb. 30). Zur Ermittlung der
strdmungsmechanisch relevanten Offnungsquerschnitte wahrend des MK-Schlusses ist die

kameraoptische Auswertung allein aus atrialer Perspektive dementsprechend nicht ausrei-
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chend. Da wéhrend des diastolischen MK-Offnungsvorganges die Hinterschneidungen im
Koaptationsbereich der MK-Segel verschwinden, ist diese Methode allerdings sowohl zur
Charakterisierung des dynamischen Offnungs- und SchlieBvorganges als auch der Phase
der MK-Offnung geeignet.

Veranderungen der Offnungs- und SchlieBzeitpunkte

Da die GOA in Abhangigkeit von der Zykluszeit ausgewertet worden ist, kann diese Mess-
gréBe fir die Ermittlung der Offnungs— und SchlieBzeitpunkte (.., und ¢.,) genutzt werden.
Um eine objektive Vergleichbarkeit von ¢, ; und t.,, zu gewahrleisten, erfolgt die Definition ei-
nes einheitlichen Schwellwertes der Offnungs-/SchlieBrate (k: = %) Weil a priori keine
explizite Funktion der GO A in Abhangigkeit der Zeit vorliegt, erfolgt die Ermittlung der Off-
nungs-/SchlieBrate numerisch mittels der zentralen Differenzenmethode. Fir die objektive
Ermittlung von t,,; bzw. ¢, hat sich die Detektion des ersten Auftretens des Schwellwertes
von |k| = 1cm2s~" von links (0 — T Richtung) bzw. rechts (T — 0 Richtung) als praktikabel
erwiesen. Die in den in vitro Untersuchungen ermittelten Offnungs- und SchlieBzeitpunkte
sind fur alle untersuchten Implantat-Prifparameter-Kombinationen im Vergleich zur hoch-

gradig insuffizienten Referenzeinstellung in Tab. 15 dargestellt.

Tab. 15: Offnungs- und SchlieBzeitpunkte (taus> t-u) des in vitro MK-Modells nach der Im-
plantation der MitraClips™ (MC) im Vergleich zur hochgradig insuffizienten Referenz-
einstellung. Dargestellt sind die Daten fir variierende Herzfrequenzen (45 BPM, 70 BPM,
120 BPM) und Herzzeitvolumina (21min=', 51min-1, 7Imin-1).

MC NT MC NTW MC XTR MC XTW insuffizient
tauf tzu tauf tzu tauf tzu tauf tzu ta,uf tzu
inms inms inms inms inms inms inms inms inms inms

45 BPM

2 I/min 215 960 205 965 215 970 225 970 * *
5 I/min 135 940 130 945 130 945 135 940 125 965
7 I/min 115 940 105 940 100 935 115 940 95 960
70 BPM

2 I/min 180 645 180 645 180 655 190 645 * *
5 I/min 120 630 115 640 110 635 110 635 105 655
7 I/min 110 630 105 635 105 630 110 630 100 650
120 BPM

2 I/min 140 400 135 405 140 410 145 400 * *
5 I/min 105 395 100 405 95 400 105 400 90 415
7 I/min 95 395 85 400 80 400 95 400 75 410

* Aufgrund der hochgradigen Insuffizienz wurden die in Tab. 14 definierten Priifparameter nicht erreicht.

Die Daten in Tab. 15 zeigen, dass der Offnungsvorgang der MK-Segel in Folge der Implanta-
tion der Clipimplantate mit einer zeitlichen Verzégerung von mindestens 5 ms und maximal

20 ms gegenlber der untherapierten Referenzeinstellung auftritt. Auch der MK-Schluss ist
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gegenilber der Referenzeinstellung um mindestens 10 ms und maximal 25 ms verzdgert.
Neben den zeitlichen Verzégerungen kann auch eine Reduktion der MK-Offnungs- bzw.
SchlieBrate beobachtet werden (siehe Abb. 34). Eine wesentliche Ursache hierfiir ist die
implantatinduzierte Reduktion der freien Lange des MK-Randes und der damit einherge-

henden Restriktion des gesamten MK-Segelapparates.
Einfluss des Clipimplantatdesgins

Der Vergleich der GO A in Abhéngigkeit von der Zykluszeit und den Offnungs- und SchlieB3-
zeitpunkten zeigt, dass der Einfluss der Implantatdesigns untereinander klein gegentber
dem prinzipiellen Einsatz eines Clipimplantates ist (vgl. Abb. 34 und Tab. 15). Insbesondere
wahrend der Phase des systolischen MK-Schlusses konnten keine Unterschiede zwischen
den einzelnen Implantatdesigns ermittelt werden. In der Phase der diastolischen MK-Off-
nung zeigen die schmaleren MitraClips™ (NT, XTR) besonders fur ein Herzzeitvolumen von
7Imin~" mit 1,15¢cm? und 1,12cm? héhere maximale diastolische GO As als die breiteren
MitraClips™ (NTW, XTW) mit jeweils 1,08 cm? und 1,04 cm?. Dieser Vergleich zeigt darliber
hinaus, dass bei gleicher Implantatbreite jeweils das Clipimplantat mit der geringeren Im-
plantatlange (MitraClip™ NT und NTW) héhere maximale diastolische GO As ermdglicht.

Mit einer maximalen implantatinduzierten Verédnderung von ¢,,; und ¢, von 10 ms ist der
Einfluss des Implantatdesigns auf den Offnungs- und SchlieBzeitpunkte der MK-Segel ge-
ring. Da die fUr die Ermittlung der GO A verwendeten Aufnahmen mit einer Frequenz von
200 Hz, d.h. alle 5ms aufgezeichnet worden sind, befinden sich die gemessenen implan-
tatinduzierten Veranderungen der Offnungs- und SchlieBzeitpunkte dementsprechend im

Grenzbereich der Messauflésung der eingesetzten in vitro Priifmethode.

4.7.2 Untersuchung des Einflusses des Clipimplantatdesigns auf die
effektive diastolische Mitralklappenéffnungsflache

Die effektive diastolische MK-Offnungsflache (EOA) wird im Rahmen dieser Arbeit zur Cha-
rakterisierung des fluidmechanischen Einflusses unterschiedlicher Implantatdesigns auf den
diastolischen transmitralen Vorwartsfluss ermittelt. Im Gegensatz zur geometrischen MK-
Offnungsflache handelt es sich dabei allerdings nicht um einen zeitabhéngigen, sondern um
eine abgeleitete Kennzahl zur Charakterisierung eines fluidmechanisch reprasentativen MK-
Offnungsquerschnittes. Die Ergebnisse der nach Gl. 4.9 ermittelten EO A sind in Abb. 35 fiir
alle untersuchten Clipimplantate in Abhangigkeit vom Herzzeitvolumen (2—7 Imin-") und der
Herzfrequenz (45—120 BPM) dargestellt. Bei den in Abb. 35 mit einem *-Symbol gekenn-
zeichneten Messreihen der Referenzeinstellung konnte aufgrund der hochgradigen MK-In-
suffizienz der in Tab. 14 definierte mittlere aortale Druck von 100 mmHg fir ein Herzzeitvo-

lumen von 21 min~' nicht erreicht werden.
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Abb. 35: Mittelwerte und Standardabweichungen der effektiven diastolischen Mitralklappen-

6ffnungsflache (EO A, n=10 Zyklen) fir die MitraClip™-Implantate (Abbott, USA)
und die insuffiziente Referenzeinstellung. Darstellung in Abhangigkeit des Herzzeitvolu-
mens (2—7Imin-') und der Herzfrequenz (45— 120 BPM); * aufgrund der MK-Insuffizienz
der Referenzeinstellung wurden die in Tab. 14 definierten Priifparameter nicht erreicht.
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In Folge der Implantation der Clipimplantate ist die FO A in Abh&ngigkeit sowohl der Herzfre-
quenz als auch des Herzzeitvolumens fir alle Implantat-Prifparameter-Kombinationen um
27 -50 % gesunken. Trotz Abweichungen bei der initialen EO A, kénnen damit die von Goo-
den et al. im Rahmen von in vitro Untersuchungen gemessenen relativen Reduktionsraten
von 33,3 % bestétigt werden [296].

Einfluss des Herzzeitvolumens und der Herzfrequenz

In Analogie zu den Beobachtungen bei der GO A (vgl. Kap. 4.7.1) nimmt auch die EOA mit
steigendem Herzzeitvolumen far alle untersuchten Implantat-Prifparameter-Kombinationen
zu. FUr eine Herzfrequenz von 70 BPM betragt die Zunahme der EO A bei einer Steigerung
des Herzzeitvolumens von 2Imin~" auf 7Imin-" fir die MitraClips™ NT 0,28 cm? (41 %),
NTW 0,26 cm? (40 %), XTR 0,19cm? (25 %) und XTW 0,21 cm? (30 %). Verglichen mit dem
Einfluss des Herzzeitvolumens ist der Einfluss der Herzfrequenz auf die EO A schwach aus-
gepragt. So betragt die maximale herzfrequenzinduzierte Abweichung der FOA flir den
MitraClip™ NT, NTW, XTR und XTW jeweils 10 %, 6 %, 3% und 5 %.

Einfluss des Clipimplantatdesigns

Der Vergleich der einzelnen Implantate zeigt in Analogie zu den Beobachtungen bei der
GOA, dass die 3,3mm breiten Clipimplantate (MitraClip™ NT und XTR) gréBere effektive
diastolische MK—OffnungstéChen aufweisen, als die beiden 5,2mm breiten Clipimplantate
(MitraClip™ NTW und XTW). Im direkten Vergleich der untersuchten Implantate zeigt der
MitraClip™ XTR die gréBten effektiven diastolischen MK-Offnungsflachen und damit im be-
trachteten Prifparameterraum die beste Leistung.

Die experimentellen Ergebnisse legen die Vermutung nahe, dass fur die untersuchten Refe-
renzeinstellungen der Einsatz der 3,3 mm breiten MitraClips™ (NT, XTR) von Vorteil ist. Im
direkten Vergleich der Clipimplantate mit identischen Breiten, zeigen die langeren Clipim-
plantate mit einer Gesamtlange von 11 mm (MitraClip™ XTR und NTW) jeweils Vorteile ge-
genlber den mit einer Gesamtldnge von 8,4 mm kirzeren Clipimplantaten (MitraClip™ NT,
NTW).

4.7.3 Untersuchung des Einflusses des Clipimplantatdesigns auf den
transmitralen Differenzdruck

Der transmitrale Differenzdruck (Ap) ist entsprechend der ISO 5910 eine zentrale Kennzahl
zur Charakterisierung der Leistungsfahigkeit von Clipimplantaten [45]. Die Ergebnisse des
maximalen und mittleren diastolischen Differenzdruckes, sowie des maximalen und mittleren
systolischen Differenzdruckes fir die untersuchten Implantat-Prifparameter-Kombinationen

sind in Tab. 16 dargestellt.
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Tab. 16: Transmitrale Differenzdriicke fiir die untersuchten MitraClips™ (MC). Daten in Abhan-
gigkeit des Herzzeitvolumens (2—7Imin-") und der Herzfrequenz (45—120 BPM).

MC NT MC NTW MC XTR MC XTW
| | 1 | | | | | | | | |

20 Smin Tom 2mnOmn "Tmin 2mn Omn Tmin 2min O mn ! min
45BPM
APD max [MMHg] 7 22 31 8 24 34 6 22 32 7 24 35
TpD [mmHg] 5 14 20 5 15 23 4 14 21 5 15 23
APS . min [MmHg] -112 -104 -107 -108 -105 -111 -112 -107 -112 -112 -105 -109
Aps [mmHg] -63 -69 -73 66 -72 -76  -62 -72 -76 62 -70 -73
70 BPM
APD maz [MMHQ] 9 22 32 10 26 36 7 24 32 8 26 35
App [mmHg] 5 15 21 6 17 24 5 16 21 5 17 23
Apsmin [MmHg] -113 -106 -123 113 -111 -120  -116 -111 -115  -114 -111 -115
Tps [mmHg] -64 -69 -71 -66 -73 -74 -64 -73 -74 -64 -72 -74
120 BPM
Appomas [MMHg] 9 23 32 10 26 36 5 23 34 9 26 37
TpD [mmHg] 5 15 22 6 17 24 5 16 23 6 17 25

Apsmin [MMHg] -116 -142 -162  -119 -136 -159  -121 -128 -143  -118 -131 -149
Apg [mmHg] -61 -72 -75 65 -73 -77  -66 -73 -77 64 -73 -75

App,maz Und App: maximaler und mittlerer diastolischer Differenzdruck; Aps maz, Aps,min Und Apg:
maximaler, minimaler und mittlerer systolischer Differenzdruck

Aufgrund der erheblichen klinischen Bedeutung bei der Ermittlung der implantatinduzierten
Beeintrachtigung des diastolischen Vorwartsflusses, wird von den in Tab. 16 dargestellten
Driicken nachfolgend insbesondere der mittlere diastolische transmitrale Differenzdruck be-
trachtet. Dieser dient in der klinischen Praxis u.a. als Kennzahl zur Identifikation implan-
tatinduzierter MK-Stenosen (vgl. Kap. 4.5). Um die Vergleichbarkeit der Clipimplantate so-
wohl untereinander als auch relativ zur untherapierten Referenzeinstellung zu ermdéglichen,
sind die Mittelwerte und Standardabweichungen der gemessenen mittleren diastolischen
Differenzdriicke in Abhangigkeit des Herzzeitvolumens (2—7 Imin~') und der Herzfrequenz
(45—120BPM) in Abb. 36 dargestellt.

Bei den in Abb. 36 mit einem *-Symbol gekennzeichneten Messreihen der Referenzeinstel-
lung konnte aufgrund der hochgradigen MK-Insuffizienz der in Tab. 14 definierte mittlere
aortale Druck von 100 mmHg nicht erreicht werden. Bei allen anderen Messreihen wurden
die geringsten mittleren diastolischen Differenzdricke fur jede Prifparameterkombination
wie erwartet bei der hochgradig insuffizienten Referenzeinstellung ermittelt. Die Analyse
der Daten zeigt darliber hinaus auch, dass der mittlere diastolische Differenzdruck nicht nur
in Abhangigkeit des Implantatdesigns variiert, sondern insbesondere auch vom Herzzeitvo-
lumen und der Herzfrequenz abhangig ist.
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Abb. 36: Mittelwerte und Standardabweichungen des mittleren diastolischen Differenzdru-
ckes (App, n=10 Zyklen) fir die MitraClip™-Implantate (Abbott, USA) und die
insuffiziente Referenzeinstellung. Darstellung in Abhéngigkeit des Herzzeitvolumens
(2—=71min~") und der Herzfrequenz (45—120BPM); * aufgrund der MK-Insuffizienz der
Referenzeinstellung wurden die in Tab. 14 definierten Prifparameter nicht erreicht.
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Einfluss des Herzzeitvolumens

Wie in Tab. 16 und Abb. 36 dargestellt, steigt der diastolische Differenzdruck sowohl bei der
insuffizienten Referenzeinstellung als auch bei allen untersuchten Clipimplantaten mit stei-
gendem Herzzeitvolumen. So betragt der Gber alle Clipimplantate gemittelte, mittlere dia-
stolische Differenzdruck bei einem Herzzeitvolumen von 21 min-' gerade 5,2 mmHg. Infolge
der Erhéhung des Herzzeitvolumens auf 51min-' bzw. 7 Imin~" steigt dieser auf 15,6 mmHg
bzw. 22,4 mmHg.

Einfluss der Herzfrequenz

Im Vergleich zum Herzzeitvolumen hat die Herzfrequenz einen geringeren Einfluss auf den
transmitralen diastolischen Differenzdruck. Die Daten in Abb. 36 zeigen allerdings, dass der
diastolische Differenzdruck fir jedes untersuchte Implantatdesign mit steigender Herzfre-
quenz zunimmt. So betragt die relative Zunahme des diastolischen Differenzdruckes bei
einer Steigerung der Herzfrequenz von 45 BPM auf 120 BPM fir die MitraClips™ NT, NTW,
XTR und XTW durchschnittlich jeweils 10 %, 12 %, 13 % und 13 %.

Einfluss des Clipimplantatdesigns

Bei dem Vergleich der in Abb. 36 dargestellten Daten fur die untersuchten Implantatdesigns
wird deutlich, dass die MitraClips™ NT und XTR mit einer Clipbreite von 3,3 mm geringe-
re diastolische Differenzdriicke verursachen, als die 5,2 mm breiten MitraClips™ NTW und
XTW. Dieser Effekt ist umso ausgepragter, je gréBer das Herzzeitvolumen ist. Im Gegensatz
zur Implantatbreite kommt der Implantatlange allerdings eine untergeordnete Bedeutung zu.
Der implantatdesignspezifische Vergleich zeigt, dass der MitraClip™ XTR bei einem Herz-
zeitvolumen von 2 I min~" fir alle untersuchten Herzfrequenzen den geringsten mittleren dia-
stolischen Differenzdruck aufweist. Flr Herzzeitvolumina von 51 min~' und 7 Imin~' zeigt das
kirzeste und schmalste Clipimplantat, der MitraClip™ NT, den geringsten mittleren diastoli-

schen Differenzdruck und damit das beste Therapieergebnis (vgl. Abb. 36).

Aus ingenieurswissenschaftlicher Perspektive kann das mit einem Clipimplantat therapierte
in vitro MK-Modell in der in vitro Prifkammer vereinfacht als fluidmechanische Blende in-
terpretiert werden. Da fir alle Clipimplantate identische Prifparameter und eine identische
Implantationsumgebung verwendet worden sind, ist die effektive Offnungsquerschnittsflache
wéahrend der Diastole der determinierende Faktor flr die Gré3e des transmitralen Differenz-
druckes. Wie zuvor bereits in Abb. 35 gezeigt werden konnte, hat die senkrecht zur Haupt-
strdomungsrichtung wirksame Clipbreite (bc,;,) dabei einen gréBeren Einfluss auf die resul-

tierende EOA, als die parallel zur Hauptstrémungsrichtung wirksame Cliplange (Icy:p)-
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Eine Uberschlagige Berechnung des transmitralen Differenzdruckes in der im Rahmen die-
ser Arbeit entwickelten Prifkammer ist nach Sigloch mittels Gl. 4.10 mdéglich [367]. Unter der
Voraussetzung der Strémung eines inkompressiblen Fluids (NaCl) durch ein starres Rohr
(Prafkammer) kann der Differenzdruck als Funktion des dimensionslosen Widerstandsbei-
wertes (¢), der Dichte des Fluids (p) und der mittleren Stromungsgeschwindigkeit (v) ausge-
driickt werden (siehe Gl. 4.10) [367]:

Apzpyﬂnzc-gw? (4.10)

Nach der Substitution von v entsprechend der Kontinuitatsgleichung als v = % ergibt sich:

LN 2
Vv
Ap:p2—p1:C'g'<A> . (4-11)

Durch das Auflésen von Gl 4.11 nach ¢ kann fir den Widerstandsbeiwert folgenden Bezie-

_28p (AN
(== <v) (4.12)

Aufgrund der Pulsatilitat der Strémung wird als Bezugsquerschnittflache A die experimentell

hung formuliert werden:

ermittelte effektive diastolische MK-Offnungsflache (EOA, siehe Gl. 4.9) und als relevanter
Volumenstrom der experimentell ermittelte effektive Vorwartsflussvolumenstrom (V), siehe
Gl. 4.8) verwendet. Die mittels Gl. 4.12 ermittelten Widerstandsbeiwerte sind in Abhangigkeit
vom Herzzeitvolumen und der Herzfrequenz in Tab. 17 dargestellt.

Tab. 17: Dimensionsloser Widerstandsbeiwert (¢) fir die MitraClip™ (MC) NT, NTW, XTR
und XTW in Abhéngigkeit vom Herzzeitvolumen (2—71min-') und der Herzfrequenz
(45-120 BPM).

MC NT MC NTW MC XTR M XTW insuffizient
45 BPM ¢ ¢ ¢ ¢ ¢

2 I/min 1,002 0,998 0,999 0,929 *

5 I/min 1,010 1,001 0,999 1,002 1,002
7 /min 0,998 1,002 1,003 1,001 1,001
70 BPM ¢ ¢ ¢ ¢ ¢

2 I/min 1,006 1,001 0,996 1,001 *

5 I/min 1,001 1,001 1,000 1,002 0,999
7 /min 1,002 0,987 1,001 1,002 1,003
120 BPM ¢ ¢ ¢ ¢ ¢

2 I/min 0,991 1,003 0,959 0,998 *

5 I/min 0,991 0,952 0,991 1,002 0,999
7 /min 1,000 0,994 0,999 1,002 1,003

* Aufgrund der hochgradigen MK-Insuffizienz wurden die in Tab. 14 definierten Priifparameter nicht erreicht.
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Da sowohl die Dichte des Prifmediums als auch der Widerstandsbeiwert (( ~ 1, vgl.
Tab. 17) fUr alle untersuchten Implantat-Prifparameter-Kombinationen annahernd konstant

sind, kann nach Gl. 4.11 folgende Proportionalitdtsbeziehung formuliert werden:

Apoc( Vo ) . (4.13)

In Ubereinstimmung mit den experimentellen Untersuchungen zeigt Gl. 4.13, dass der trans-

mitrale Differenzdruck im besonderen Maf3e sowohl vom Herzzeitvolumen als auch von der
EO A abhangig ist. Da es sich bei dem Herzzeitvolumen allerdings um einen systemischen,
physiologischen Parameter handelt, kann durch die Clipdesignoptimierung nur via der EO A

Einfluss auf den Differenzdruck genommen werden.
Vergleich mit Literaturdaten

In Analogie zu bereits verdffentlichten in vivo und in vitro Studien fihrt die Implantation
von Clipimplantaten bei allen untersuchten Prifparameterkombinationen zu einer Erhéhung
des mittleren diastolischen Differenzdruckes gegentber der untherapierten Konfiguration
(vgl. Abb. 36) [79, 289, 292, 368]. Der Vergleich mit publizierten in vivo und in vitro Studien
zeigt allerdings, dass die im Rahmen dieser Arbeit bestimmten mittleren Differenzdriicke nur
fir geringe Herzzeitvolumina (21 min-") und die untherapierte Referenzeinstellung mit den
Literaturdaten Ubereinstimmen (vgl. Tab. 16 und Abb. 36). Fur gréBere Herzzeitvolumina
(5Imin~', 7Imin~") sind nach Kenntnisstand des Verfassers noch keine Literaturdaten flr
den mittleren Differenzdruck ver6ffentlicht worden.

Konkret haben Gooden et al. in einer in vitro Studie nach der Implantation eines Mitra-
Clip™ NT bei einem Herzzeitvolumen von 3Imin~' und einer relativen Systolendauer von
12 % einen mittleren diastolischen Differenzdruck von 4,0 mmHg gemessen [296]. In einer
weiteren in vitro Studie von Sturla et al. wurde nach der Implantation eines MitraClip™ NT
bei einer Herzfrequenz von 100 BPM und einem Herzzeitvolumen von 4,4 min~! ein mittle-
rer diastolischer Differenzdruck von 5,4 mmHg bestimmt [79]. In klinischen Studien, wie z. B.
in der Veroffentlichung von Praz et al. wurden nach der Implantation eines MitraClip™ XTR

Implantates mittlere diastolische Differenzdriicke von 3,5 mmHg ermittelt [368].

Der Vergleich der experimentell ermittelten Daten mit den Literaturdaten zeigt, dass die im
Rahmen dieser Arbeit flir einen Volumenstrom von 2Imin~" ermittelten, mittleren diasto-
lischen Differenzdriicke fir den MitraClip™ NT (5 mmHg) vergleichbar mit den Daten von
Gooden et al. (4 mmHg) sind [296]. Bislang sind mit einem Herzzeitvolumen von 4,4 | min~'
nur in der Arbeit von Sturla et al. vergleichsweise hohe Herzzeitvolumina untersucht worden

[79]. Der von dieser Arbeitsgruppe ermittelte mittlere diastolische Differenzdruck nach der
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Implantation des MitraClip™ NT liegt mit 5,4 mmHg allerdings deutlich unterhalb der im
Rahmen dieser Arbeit ermittelten mittleren diastolischen Differenzdriicke von 15 mmHg fiir

ein Herzzeitvolumen von 51 min-'.

Obwohl bislang noch keine experimentellen Daten zur fluidmechanischen Charakterisierung
von Clipimplantaten bei klinisch relevanten Volumenstrémen von > 5Imin~' existieren, ist
davon auszugehen, dass der mittlere diastolische Differenzdruck in den im Rahmen dieser
Arbeit durchgefiihrten Untersuchungen tendenziell Gberschatzt wird. Flr diese Beobachtung
gibt es zwei sich gegenseitig verstarkende Ursachen, welche jeweils die GréBe der MK-

Offnungsflache betreffen.

Ursache I: Wie in Kap. 4.7.1 gezeigt werden konnte, ist die initiale MK-Offnungsflache des
in vitro MK-Modells (GO A =2,2 cm?) geringer als in den obengenannten in vitro und in vivo
Studien (GOA >4,0cm?). Wie in GI. 4.13 dargestellt werden konnte, besteht ein umgekehrt
proportionaler Zusammenhang zwischen dem Differenzdruck und dem Quadrat der MK-Off-
nungsfache. Eine im Vergleich zur klinischen Praxis geringe initiale MK-Offnungsflache re-

sultiert demnach insbesondere bei hohen Volumenstromen in erhéhten Differenzdriicken.

Ursache II: Im Gegensatz zur oben genannten in vivo Studie wurde der MK-Anulus fiir die in
vitro Untersuchungen fest eingespannt [368]. Dieses Vorgehen garantiert die Reproduzier-
barkeit der Messwerte, flhrt aber dazu, dass die MK-Anulusflache wahrend des Herzzyklus
konstant ist. Eine Vergré3erung der MK-Anulusflache und damit der EO A wahrend der Dia-

stole, wie in in vivo Untersuchungen ist dementsprechend nicht mdglich.

4.7.4 Untersuchung des Einflusses des Clipimplantatdesigns auf die
Regurgitation

Die Regurgitationsfraktion ist ein wesentlicher hdAmodynamischer Parameter zur Beurteilung
der peri- bzw. postoperativen Reduktion der MK-Insuffizienz [13—15, 45]. Fir die in Tab. 14
definierten Prufparameterrdume wurde diese fur die MitraClips™ NT, XTR, NTW und XTW
im Vergleich zur hochgradig insuffizienten Referenzeinstellung in in vitro Untersuchungen er-
mittelt. Die Ergebnisse dieser Untersuchungen sind in Abhangigkeit des Herzzeitvolumens
(2Imin-', 51min~', 7Imin~') und der Herzfrequenz (45 BPM, 70 BPM, 120 BPM) in Abb. 37
dargestellt. Driber hinaus sind die relativen Anteile des Schlie3- und Leckagevolumens an
der Regurgitationsfraktion dargestellt. Bei den in Abb. 37 mit einem *-Symbol gekennzeich-
neten Messreihen konnte aufgrund der hochgradigen MK-Insuffizienz der in Tab. 14 definier-
te mittlere aortale Druck von 100 mmHg nicht erreicht werden. Bei allen anderen Messreihen
wurden die maximalen Regurgitationsfraktionen fir jede Prifparameterkombination wie er-

wartet bei der hochgradig insuffizienten Referenzeinstellung ermittelt.
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Abb. 37: Mittelwerte und Standardabweichungen der Regurgitationsfraktionen (RF, n =10 Zy-

klen) fiir die MitraClip™-Implantate (Abbott, USA) im Vergleich zur insuffizienten Re-
ferenzeinstellung. Darstellung in Abhangigkeit des Herzzeitvolumens (2—7Imin~") und
der Herzfrequenz (45—120BPM); zusétzlich ist der Relativanteil des Leckagevolumens
(Vi) am Regurgitationsvolumen dargestellt; * aufgrund der MK-Insuffizienz der Referenz-
einstellung wurden die in Tab. 14 definierten Prifparameter nicht erreicht.
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Wie in bereits verdffentlichten klinischen Studien und in vitro Untersuchungen gezeigt wer-
den konnte, fUhrt die Implantation von MitraClip™-Implantaten bei allen untersuchten Prif-
parameterkombinationen zu einer deutlichen Reduktion der Regurgitationsfraktion [28, 30,
35, 82, 287, 296]. Deutlich wird aber auch, dass die Regurgitationsfraktion nicht nur in Ab-
héngigkeit des eingesetzten Implantates, sondern auch in Abhangigkeit vom Herzzeitvolu-

men und der Herzfrequenz variiert.
Einfluss des Herzzeitvolumens

FUr alle gemessenen Implantat-Prifparameter-Kombinationen konnte tbereinstimmend ge-
zeigt werden, dass die Regurgitationsfraktion mit steigendem Herzzeitvolumen sinkt (siehe
Abb. 37). Auffallig sind dabei vor allem die im Vergleich zu héheren Herzzeitvolumina hohen
Regurgitationsfraktionen, welche bei einem Herzzeitvolumen von 2Imin-! gemessen wur-
den. Die Uber die vier untersuchten Clipimplantate gemittelte Regurgitationsfraktion betragt
bei einem Herzzeitvolumen von 2Imin~' 32,6 %. Durch die Steigerung der Herzzeitvolumi-
na auf 5Imin~" bzw. 7Imin~" sinken die Regurgitationsfraktionen deutlich. So betragt die
Uber alle Implantatdesigns gemittelte Regurgitationsfraktion bei einem Herzzeitvolumen von

5Imin~' 13,5 % und sinkt bei einem Herzzeitvolumen von 7 Imin~" auf 9,6 %.
Einfluss der Herzfrequenz

Im Vergleich zum Herzzeitvolumen hat die Herzfrequenz einen geringeren Einfluss auf die
Regurgitationsfraktion. Die Analyse der Uber alle untersuchten Clipimplantate gemittelten
Regurgitationsfraktionen zeigt allerdings deutlich, dass eine Steigerung der Herzfrequenz
zu einer Steigerung der Regurgitationsfraktion fuhrt. Konkret betragt die durchschnittliche
Regurgitationsfraktion Gber alle untersuchten Herzzeitvolumina und Clipimplantate bei einer
Herzfrequenz von 45BPM gerade 15,2 %. Diese erhdht sich bei einer Herzfrequenz von
70 BPM zunéachst auf 18,0 % und steigt bei einer Herzfrequenz von 120 BPM auf 22,5 %.

Darlber hinaus hat die Herzfrequenz einen entscheidenden Einfluss auf das Verhéltnis von
Schlie3- und Leckagevolumen am gesamten Regurgitationsvolumen (vgl. Gl. 4.2). Wie in
Abb. 37 dargestellt, nimmt mit steigender Herzfrequenz der Relativanteil des Leckagevo-
lumens ab. Wahrend der Relativanteil des Leckagevolumens am Regurgitationsvolumen
bei einer Frequenz von 45 BPM Uber alle Implantat-Prifparameter-Kombinationen gemittelt
67 % betragt, sinkt dieser bei einer Herzfrequenz von 120 BPM auf durchschnittlich 39 %.

Einfluss des Implantatdesigns

Die untersuchten MitraClips™ fiihren bei allen Prifparameterkombinationen mindestens zur

Reduktion der Regurgitationsfraktion auf weniger als 49 %. In Anlehnung an die Vorgaben
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der Deutschen Gesellschaft fir Kardiologie entspricht dies einer Verbesserung um mindes-
tens eine Graduierungsstufe auf eine mittelgradige MK-Insuffizienz (Grad 3+, vgl. Tab. 5)
[9, 29, 209, 218]. Firr Herzzeitvolumina von 5Imin~' und 7 Imin~' sinkt die Regurgitations-
fraktion, mit Ausnahme des MitraClip™ NT bei einer Herzfrequenz von 120 BPM, sogar auf
unter 20 %. Bei ausschlieBlicher Betrachtung der Regurgitationsfraktion entspricht dies ei-
ner Reduktion von einer schwergradigen (Grad 4+) auf eine héchstens mittelgradige MK-
Insuffizienz (Grad 2+, vgl. Abb. 37).

Das in klinischen Veréffentlichungen von Buzzatti et al., Yeo et al., und Stone et al. definierte
Therapieziel einer Reduktion auf eine mittelgradige MK-Insuffizienz (Grad 2+) kann dem-
entsprechend fiir alle Implantatdesigns bei einem Herzzeitvolumen von mindestens 5 min-*
erreicht werden (vgl. Kap. 3.3.1 und Tab. 5) [29, 243, 244]. Diese Messdaten korrelieren
sowohl mit den von Gooden et al. in vifro gemessenen Regurgitationsfraktionen nach der
Implantation eines MitraClip™ NT in eine hochgradig insuffiziente porkine Mitralklappe, als

auch mit den in Tab. 18 dargestellten klinischen Studien.

Tab. 18: Reduktion der transmitralen Regurgitation nach der Implantation des MitraClip™ NT
in klinischen Studien; angegeben ist jeweils der Anteil der Personen mit einer prainterven-
tionellen MK-Insuffizienz der NYHA-Klasse IlI/IV bzw. mit einer postinterventionellen Regur-
gitationsfraktion von < Grad 2+; modifiziert nach [251].

Autoren Anzahl NYHA Klasse IIl/1V, Regurgitation Grad < 2+,
Patienten préinterventionell in % postinterventionell in %

Altiok et al. [287] 39 100 97

Franzen et al. [369] 50 100 92

Adamo et al. [370] 62 100 86

Berardini et al. [371] 75 100 84

Melisurgo etal.  [372] 73 82 100

Azzalini et al. [373] 77 91 94

Matsumoto et al. [374] 91 96 92

Conradi et al. [375] 95 98 95

Rudolph et al. [376] 140 96 92

Schéfer et al. [377] 393 87 92

Nickenig et al. [276] 452 89 98

NYHA: New York Heart Association (engl.)

In diesen klinischen Studien kamen MitraClips™ der ersten und zweiten Produktgeneration
zum Einsatz. Obwohl diese hinsichtlich ihrer Ausstattung und ihres Funktionsumfanges Un-
terschiede zum MitraClip™ NT der vierten Produktgeneration aufweisen, entspricht deren

Design dem in dieser Arbeit untersuchten MitraClip™ NT-Design.

Der Vergleich der untersuchten Implantatdesigns zeigt, dass der MitraClip™ NT bei allen
Prufparameterkombinationen die gréte Rest-Regurgitationsfraktion aufweist (vgl. Abb. 37).

Besonders markant ist diese Charakteristik bei geringen Herzzeitvolumina. Gemittelt Uber
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die untersuchten Herzfrequenzen betragt die Regurgitationsfraktion fir den MitraClip™ NT
bei einem Herzzeitvolumen von 21 min~' 41,8 %. Damit liegt diese deutlich oberhalb der ge-
mittelten Regurgitationsfraktionen der MitraClips™ NTW, XTR und XTW mit jeweils 32,7 %,
23,8 % bzw. 32,1 % bei dem gleichen Herzzeitvolumen. Fiir hdhere Herzzeitvolumina (51 min-",
7Imin~") sind die Unterschiede der gemessenen Regurgitationsfraktion flr die einzelnen

Clipimplantate allerdings weniger stark ausgepragt (vgl. Abb. 37).

In den in vitro Untersuchungen wurden fir den MitraClip™ XTR fir alle Prifparameterkom-
binationen die geringsten Regurgitationsfraktionen gemessen. Insbesondere bei einem ge-
ringen Herzzeitvolumen von 2 min~' zeigte dieser sowohl bessere Resultate als der kiirzere
MitraClip™ NT, als auch die breiteren MitraClips™ NTW und XTW (vgl. Tab. 6).

4.8 Fazit zur entwickelten in vitro Priafmethode

Die fluidmechanische Charakterisierung von Clipimplantaten zur Therapie der MK-Isuffizi-
enz ist ein vergleichsweise junges Forschungsfeld. Obwohl der MK-Apparat bereits seit Mitte
der 2000er-Jahre insbesondere durch die Arbeitsgruppe um Yoganathan et al. fluidmecha-
nisch charakterisiert worden ist, wurden die ersten in vifro Untersuchungsergebnisse zur
fluidmechanischen Leistungsfahigkeit von Clipimplantaten erst im Jahr 2017 durch Sturla et
al. veroffentlicht [79, 300, 302, 303]. Seitdem haben mit Bloodworth et al. (2018), Jaworek et
al. (2019) und Gooden et al. (2020) nur drei weitere Arbeitsgruppen in vitro Studienergeb-
nisse zu dieser Thematik publiziert [295, 296, 298]. Gemeinsam ist diesen Studien, dass
einerseits tierische MK-Apparate als Implantationsumgebung verwendet und andererseits
ausschlieBlich das Implantatdesign des MitraClip™ NT bzw. Surrogatimplantate mit identi-

scher Geometrie untersucht werden.

Im Rahmen dieser Arbeit sind umfangreiche in vitro Prifmethoden zur fluidmechanischen
Charakterisierung von Clipimplantaten unter Berucksichtigung klinisch relevanter Prufpa-
rameter in Anlehnung an die ISO 5910 entwickelt worden. Um die Leistungsfahigkeit der
entwickelten Priifmethode zu demonstrieren, wurden vier MitraClip™-Implantate der vierten
Produktgeneration in einer Benchmark-Studie fluidmechanisch charakterisiert. Da im Rah-
men dieser Arbeit die Prifparameterrdume bisheriger in vivo und in vitro Untersuchungen
deutlich erweitert worden sind, kénnen die Ergebnisse bislang verbffentlichter Studien nur
partiell quantitativ bzw. ausschlief3lich qualitativ mit den experimentellen Ergebnissen dieser

Arbeit verglichen werden.
In vitro Mitralklappenmodell und fluidmechanisches Kreislaufmodell

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurden klinisch etablierte Clipimplantate (MitraClip™ NT,

NTW, XTR, XTW) mit variierenden Implantatdesigns umfangreich in vitro charakterisiert. Um
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die Vergleichbarkeit der erhobenen Daten mit zuklnftigen Arbeiten garantieren zu kdnnen,
wurden die fluidmechanischen Untersuchungen in Anlehnung an die Vorgaben der ISO 5910
durchgeflhrt [45]. Als Implantationsumgebung wurde im Gegensatz zu friiheren in vitro Stu-
dien ein artifizielles in vitro MK-Modell eingesetzt. Dieses ermdglicht einerseits die fluidme-
chanische Charakterisierung in einer reproduzierbaren Implantationsumgebung, weist aller-
dings hinsichtlich der Komplexitat des subvalvuldren MK-Apparates sowie der Kontraktilitat
der anatomischen Kompartimente elementare Vereinfachungen auf (vgl. Kap. 4.1). Um den
Einfluss der fehlenden Kontraktilitdit des MK-Anulus zu kompensieren, wurde das in vitro
MK-Modell so gewahlt, dass dieses die Geometrie humaner MK-Apparate sowohl wahrend

der LV-Diastole als auch wéhrend der LV-Systole bestméglich approximiert.

In Analogie zu bereits verdffentlichten Studien erfolgt die fluidmechanische Charakterisie-
rung unter physiologischen, pulsatilen Strémungsbedingungen. Um klinisch relevante Druck-
und Volumenstromkennlinien erzeugen zu kénnen, wurde ein fluidmechanisches Kreislauf-
modell eingesetzt, welches (ber eine Hubkolbenpumpe, vier justierbare Compliance-Kam-
mern sowie jeweils einen konstanten und einen justierbaren Stromungswiderstand verfiigt
(vgl. Kap. 4.3). Mithilfe der eingesetzten Drucksensoren in aortaler, atrialer und ventriku-
larer Position sowie einem Volumenstromsensor in ventrikularer Position kénnen u.a. die
transmitralen Differenzdriicke und Volumenstréme mit einer Frequenz von 200 Hz gemessen
werden. Die Messgenauigkeiten der verbauten Sensoren innerhalb der relevanten Messbe-
reiche entsprechen dabei den in der ISO 5910 definierten Anforderungen [45]. Hochge-
schwindigkeitskameras in atrialer und ventrikularer Position ermdglichen darlber hinaus die

kameraoptische Charakterisierung des MK-Offnungs- und SchlieBvorganges.

Die im Rahmen dieser Arbeit speziell fir die fluidmechanische Charakterisierung von Clipim-
plantaten entwickelte Prifkammer erflllt drei wesentliche Anforderungen: |) intra- und extra-
luminale optische Zuganglichkeit der Implantationsumgebung, Il) reproduzierbare Einspan-
nung des MK-Anulus, und Ill) reproduzierbare Einstellung variierender MK-Pathologien wéh-
rend einer Echtzeitfunktionsprufung. In diesem Zusammenhang ermdglicht die Prifkammer
die fur in vitro Untersuchungen der Mitralklappe typische feste Einspannung des MK-Anulus
wahrend der fluidmechanischen Charakterisierung [295, 296]. Im Rahmen des in vitro Mo-
dellbildungsprozesses wird damit sowohl die physiologische Faltung des MK-Anulus um die
kommissurale Achse, als auch die sphinkterische Kontraktion in der Anulusebene und die
Translation in apiko-basaler Richtung vernachléssigt (vgl. Kap. 2.2.1). Dieses Vorgehen li-
mitiert einerseits die Ubertragbarkeit der experimentellen Ergebnisse in die klinische Praxis,
ermdglicht aber andererseits die reproduzierbare Untersuchung variierender Implantatde-
signs unter exakt definierbaren Prifbedingungen. Wéhrend in bisher publizierten Studien
ausschlieBlich die Position der beiden Papillarmuskelkomplexe variiert werden konnte, er-
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mdglicht die entwickelte Prifkammer dariiber hinaus die reproduzierbare Erzeugung von

MK-Pathologien durch die variable Anpassung der Sehnenfadenlangen.

Als einheitliche Referenzeinstellung der Implantationsumgebung wurde fiir die experimen-
tellen Untersuchungen eine hochgradige MK-Insuffizienz mit einem Prolaps des P2-Seg-
mentes und einer Regurgitationsfraktion von 65,5 % eingestellt (vgl. Kap. 4.6). In Anlehnung
an die ISO 5910 wurde diese Referenzeinstellung bei einem Herzzeitvolumen von 51 min-',
einer Herzfrequenz von 70 BPM und einem mittleren aortalen Druck von 100 mmHg durch
die iterative Modifikation der Sehnenfadenlédngen eingestellt (vgl. Kap. 4.6.1). Da das kom-
merzielle MitraClip™ Delivery System den klinischen Anforderungen entsprechend nur far
die einmalige Implantation der Clipimplantate ausgelegt ist, wurde fir die wiederholte Im-
plantation ein Applikationssystem entwickelt und additiv gefertigt (vgl. Kap. 4.6.2). Dieses
ermoglicht im Gegensatz zum kommerziellen MitraClip™ Delivery System neben der wie-
derholten Implantation der Clipimplantate auch deren Explantation.

Priufparameterraume und Kennzahlen zur fluidmechanischen Charakterisierung von
Clipimplantaten

In Anlehnung an die Literatur wurden mit dem Herzzeitvolumen, der Herzfrequenz, der re-
lativen Systolendauer und dem mittleren aortalen Druck vier Prifparameter fir die experi-
mentellen Untersuchungen identifiziert. Diesen Prlfparametern wurden unter Berlcksich-
tigung Klinisch relevanter Beanspruchungssituationen und der ISO 5910 spezifische Prif-
parameterrdume zugeordnet [45]. Auf der Grundlage dieser Priifparameterrdume wurden
anschlieBend neun diskrete Prifparameterkombinationen fir die experimentellen Untersu-

chungen der Clipimplantate im fluidmechanischen Kreislaufmodell definiert (vgl. Kap. 4.4).

Als relevante Kennzahlen zur Beschreibung der Leistungsfahigkeit der Clipimplantate wéh-
rend der LV-Diastole, wurden der mittlere diastolische Differenzdruck und die effektive dia-
stolische MK-Offnungsflache gemessen und jeweils liber 10 Zyklen gemittelt. Die Regurgita-
tionsfraktion wurde gleichermaBen zur Quantifizierung des implantatinduzierten Einflusses
auf den MK-Apparat wahrend der LV-Systole ausgewertet. Mithilfe einer zu diesem Zweck
programmierten, parallelisierbaren Anwendung wurde dartber hinaus basierend auf den Vi-
deosequenzen der Hochgeschwindigkeitskamera die geometrische MK-Offnungsflache aus

atrialer Perspektive in Abhangigkeit von der Zeit ermittelt.

Obwohl die MK-Anulusflache des verwendeten in vitro MK-Modells der mittleren physiologi-
schen MK-Anulusflache entspricht, ist die diastolische MK-Offnungsflache der untersuchten
Referenzeinstellung mit einer Flache von 2,2 cm? gering im Verhéltnis zu veroffentlichten in
vitro und in vivo Studien (vgl. Kap. 4.1 und Kap. 4.6.1) [292, 370]. Dies fuhrt in der Folge da-
zu, dass die effektiven diastolischen MK-Offnungsflachen geringer und die diastolischen Dif-
ferenzdriicke héher ausfallen als in klinischen Studien (vgl. Gl. 4.13) [79, 296, 368]. Neben

-86 -



Fluidmechanische Charakterisierung von Clipimplantaten

der geringen initialen MK-Offnungsflache wird auBerdem die Vernachlassigung der Kontrak-
tilitat des subvalvularen MK-Apparates und des MK-Anulus als Ursache fir die vergleichs-
weise hohen mittleren diastolischen Differenzdriicke vermutet. Diese wirde sowohl durch
die Kontraktion der Papillarmuskeln als auch durch die sphinkterische Dilatation des MK-
Anulus wahrend der LV-Diastole, zu einer VergréBerung der MK-Offnungsflache um bis zu
20—-34 % im Vergleich zur Mesosystole fihren und damit zur Reduktion des diastolischen
Differenzdruckes beitragen [102, 109, 118, 122—125]. Auch wenn die absoluten Messergeb-
nisse der in vitro Untersuchung nicht unmittelbar mit den klinischen Daten vergleichbar sind,
korrelieren die relativen Anderungen der ermittelten Kennzahlen mit publizierten in vivo und
in vitro Untersuchungen (vgl. Kap. 4.7.1, 4.7.2, 4.7.3) [79, 289, 292]. Konkret wurde in die-
sem Zusammenhang in Ubereinstimmung mit Literaturdaten fiir die untersuchten Implan-
tat-Priifparameter-Kombinationen eine postoperative Reduktion der effektiven diastolischen
MK-Offnungsflache von 27 —50 % gemessen (vgl. Kap. 4.7.2) [296].

Die im Rahmen der fluidmechanischen Untersuchungen durchgefiihrten Analysen der geo-
metrischen MK-Offnungsflachen haben sich insbesondere bei der Identifikation von implan-
tatinduzierten Veranderungen des dynamischen MK-Offnungs- und SchlieBvorganges als
aussagekraftig erwiesen (vgl. Kap. 4.7.1). Dabei konnte festgestellt werden, dass die Im-
plantation der Clipimplantate per se zur Verzégerung des Offnungs- und SchlieBvorganges
fuhrt. Die implantatdesignspezifischen Unterschiede lagen allerdings in der GréBenordnung
von 10 ms und damit in derselben GréBenordnung, wie die Messunsicherheit von +5ms.
Darlber hinaus konnten die Untersuchungsergebnisse von Sturla et al. bestatigt werden,
welche bei der Cipimplantation in zentraler A2/P2-Position, eine nahezu symmetrische Auf-
teilung der MK-Offnungsflache in einen anterolateralen und einen posteromedialen Anteil
gezeigt haben (vgl. Abb. 33) [79].

Wahrend der mittlere diastolische Differenzdruck und die effektive diastolische MK-Offnungs-
flache vor allem Kennzahlen zur Quantifizierung implantatinduzierter MK-Stenosen darstel-
len, ist die Regurgitationsfraktion ein determinierender Faktor bei der Beurteilung der Re-
duktion der MK-Insuffizienz. Die experimentellen Ergebnisse zeigen in Ubereinstimmung
mit klinischen Studien, dass der Einsatz von Clipimplantaten einerseits das Auftreten ei-
nes MK-Prolaps wirksam verhindert und andererseits die Regurgitation deutlich reduziert
[28, 30, 35, 82, 287, 296]. AuBerdem konnte fir alle Implantat-Prifparameter-Kombinatio-
nen eine Reduktion des Regurgitationsschweregrades festgestellt werden. Konkret wurde
bei einem Herzzeitvolumen von 2Imin-' eine Reduktion der MK-Insuffizienz um eine Gra-
duierungsstufe auf Grad 3+ und flr Herzzeitvolumina von 5—7Imin~—' um mindestens zwei

Graduierungsstufen auf Grad 2+ ermittelt (vgl. Kap. 4.7.4).
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5 Entwicklung eines in silico Simulationsmodells zur
Charakterisierung der minimalinvasiven Cliptherapie

Zusatzlich zu den entwickelten experimentellen in vitro Methoden ist im Rahmen dieser Ar-
beit ein Fluid-Struktur-Interaktionssimulationsmodell zur Charakterisierung der minimalinva-
siven Cliptherapie entwickelt worden. Dieses ermdglicht die virtuelle Clipimplantation sowie
die kennzahlbasierte Charakterisierung von beliebigen Clipimplantatdesigns und Implantati-
onsstrategien. Als Grundlage fir die numerische Modellbildung ist der hydromechanische in

vitro Priifstand inklusive des artifiziellen in vitro Mitralklappenmodells verwendet worden.

Im nachfolgenden Kapitel werden das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Simulationsmo-
dell zunachst in den Stand der Technik eingeordnet (Kap. 5.1) und darauf aufbauend die
mathematischen Grundlagen fir die Implementierung des numerischen Modells eingefiihrt
(Kap. 5.2). AnschlieBBend werden die entwickelten Material- und Geometriemodelle des MK-
Apparates und der Clipimplantate (Kap. 5.3 — Kap. 5.6) sowie die definierten Rand- und Kon-
taktbedingungen fur den virtuellen Implantationsvorgang dargestellt (Kap. 5.7 — Kap. 5.9).
Zur Demonstration der Leistungsfahigkeit des Simulationsmodells werden die in silico Daten
abschlieBend mit in vitro Daten validiert (Kap. 5.10) und der Einfluss variierender Clipimplan-

tatdesigns und Implantationsstrategien in einer Benchmark-Studie untersucht (Kap. 5.12).

5.1 Uberblick numerischer Modelle des Mitralklappenapparates

Durch erhebliche Weiterentwicklungen sowohl im Hardware- als auch im Softwarebereich
sind numerische Simulationen heute in vielen forschungsgetriebenen Wirtschaftsbereichen
als effektive Werkzeuge im Entwicklungsprozess etabliert. Auch bei der Produktentwicklung
im kardiovaskularen Bereich ,z.B. bei der Entwicklung von Stents und Aortenklappenpro-
thesen, werden numerische Simulationen bereits erfolgreich eingesetzt [378-384]. Wahrend
numerische Simulationen zunédchst als kostenglinstige Alternativen zu ressourcenintensiven
in vivo Studien genutzt worden sind, werden diese heute von Zulassungsbehdérden fiir das

Inverkehrbringen von Medizinprodukten gefordert [45, 385].

Trotz der hohen Rechenleistung aktueller Hardwarekomponenten stellt die numerische Mo-
dellierung der Cliptherapie bis heute eine ingenieurswissenschaftliche Herausforderung dar.

Diese lasst sich in drei wesentliche Aspekte unterteilen:

» biomechanische Modellierung der gro3en nichtlinearen Verformungen der Komponen-

ten des MK-Apparates;
» Modellierung der Interaktion von Clipimplantaten mit dem MK-Apparat;

* Modellierung der bidirektionalen Interaktion des strdmenden Blutes sowohl mit dem

MK-Apparat als auch mit den Clipimplantaten.
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Um biomechanische Vorgange am MK-Apparat numerisch untersuchen zu kénnen, haben
unterschiedliche Arbeitsgruppen in der Vergangenheit den MK-Apparat und das strémende
Blut jeweils als isolierte, struktur- und strémungsmechanische Teildomains betrachtet. Ein
Uberblick relevanter Publikationen aus den Bereichen der numerischen Strémungsmechanik
(engl. Computational Fluid Dynamics, CFD) und der numerischen Strukturmechanik (engl.

Computational Structural Dynamics, CSD) ist in Kap. 5.1.1 und Kap. 5.1.2 dargestellt.

Obwohl in den isolierten CSD- und CFD-Simulationsmodellen Annahmen getroffen worden
sind, um das Fehlen des jeweils vernachlassigten Teilproblems zu kompensieren, kénnen
die physikalischen, bidirektionalen Interaktionen mit diesen Modellierungsansatzen nicht
vollstdndig abgebildet werden. Um diese Limitation zu adressieren, haben Arbeitsgruppen
aus unterschiedlichen Fachbereichen numerische Verfahren entwickelt, bei denen durch den
Einsatz geeigneter Kopplungsalgorithmen Interaktionen zwischen der Struktur- und Fluid-
domain simuliert werden kénnen. Diese Verfahren werden nachfolgend als Fluid-Struktur-

Interaktions (FSI)-Simulationen bezeichnet.

In Kap. 5.1.3 werden aktuelle FSI-Simulationsmethoden zunachst klassifiziert und hinsicht-
lich ihrer Eignung zur Simulation der Cliptherapie eingeordnet. Darauf aufbauend werden
die Grundgleichungen der Struktur- und Strdomungsmechanik vorgestellt und deren Imple-
mentierung am Beispiel des im Rahmen dieser Arbeit entwickelten FSI-Modells beschrieben
(Kap. 5.2). Dieses FSI-Modell erlaubt im Gegensatz zu den bisher publizierten Simulations-
modellen sowohl die Analyse des biomechanischen Einflusses variierender Clipimplantat-

designs als auch die Charakterisierung variierender Implantationsstrategien.

5.1.1 Strukturmechanische Modelle des Mitralklappenapparates

Strukturmechanische Simulationen werden seit drei Jahrzehnten zur in silico Charakteri-
sierung des MK-Apparates eingesetzt. Anwendung finden diese sowohl bei der Analyse
zeitabhangiger, physiologischer und pathophysiologischer Zusténde des MK-Apparates als

auch zur Untersuchung des Einflusses variierender MK-Therapieverfahren [222].

Die erste transiente 3D-CSD-Simulationsstudie, in welcher alle funktionell bedeutsamen
Komponenten des MK-Apparates modelliert worden sind, wurde 1993 von Kunzelman et
al. veréffentlicht [47]. Das in dieser Arbeit entwickelte Geometriemodell basierte auf ex vivo
Daten eines porkinen Herzens. Unter Verwendung eines linear-elastischen, anisotropen Ma-
terialgesetzes und variierenden MK-Segeldicken wurde hier der Einfluss der Kontraktion des
MK-Anulus und der Papillarmuskeln auf die Spannungsverteilung in den MK-Segeln wah-
rend der LV-Systole untersucht. Dieses CSD-Modell wurde in den Folgejahren sukzessive
weiterentwickelt, um den biomechanischen Einfluss von MK-Reparaturverfahren und patho-

logischen Veréanderungen auf den MK-Apparat zu untersuchen [48, 84, 117, 386, 387].
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Mechanische Nichtlinearitdten des MK-Apparates wurden erstmals in der Arbeit von Dal
Pan et al. bei der Untersuchung der chirurgischen Edge-to-Edge Reparatur nach Alfieri be-
rlcksichtigt [388]. Der in Kap. 2.2.2 beschriebene nicht-lineare Zusammenhang zwischen
der mechanischen Spannung und der Dehnung wurde dort basierend auf den experimen-
tellen Zugversuchsdaten von Barber et al. durch ein Polynom flinften Grades approximiert
[389]. Obwohl die Implementierung eines nicht-linearen Materialgesetzes die Aussagekraft
des Modells gegenlber vorherigen Arbeiten erweiterte, limitierte die Vernachlassigung der

Sehnenfaden die Ubertragbarkeit dieser Ergebnisse in die klinische Praxis.

Im Zuge der Weiterentwicklung bildgebender Verfahren konnten die Limitationen hinsichtlich
des Komplexitatsgrades der eingesetzten Geometriemodelle adressiert werden. Wahrend
Geometriemodelle zuvor entweder auf postmortem Untersuchungen humaner oder tieri-
scher MK-Apparate basierten, haben Vota et al. 2008 erstmals Daten aus transthoraka-
len, echokardiografischen Untersuchungen zur Rekonstruktion patientenspezifischer Geo-
metriemodelle eingesetzt [55]. FUr die numerischen Untersuchungen wurde der enddiasto-
lische Zustand des MK-Apparates als initiale, unbelastete Konfiguration definiert [47, 55,
222]. Die strukturmechanischen Eigenschaften der MK-Segel wurden in dieser Studie durch
ein transversal isotropes, hyperelastisches Materialgesetz, welches urspriinglich von Prot et
al. publiziert worden ist, abgebildet [390]. Im Gegensatz dazu wurden die Sehnenfaden
durch ein isotropes, hyperelastisches Materialgesetz modelliert, welches die Ergebnisse ex-

perimenteller Untersuchungen von Kunzelman et al. approximiert [179].

In der Folge haben weltweit Arbeitsgruppen zunehmend elaborierte, patientenspezifische
Geometriemodelle basierend auf 3D-transthorakalen-echokardiografischen [55], 3D-trans-
O6sophagealen-echokardiografischen [63, 65, 391, 392], magnetresonanztomografischen [78,
79, 89, 393, 394] und computertomografischen Daten [64, 68] generiert. Durch die zeitgleich
stattfindenden Weiterentwicklungen chirurgischer und interventioneller Verfahren zur Thera-
pie der MK-Insuffizienz wurden zahlreiche numerische Untersuchungen zum Sehnenfaden-
ersatz [53, 85-88, 222], Anuloplastieverfahren [52, 89-91, 392] und der Transkatheter Edge-
to-Edge Reparatur [52, 77-80, 366, 391, 395] durchgefiihrt. Eine Ubersicht ausgewéhlter
FE-Simulationen, welche u.a. den biomechanischen Einfluss unterschiedlicher Implantati-

onsstrategien auf den MK-Apparat untersucht haben, ist in Tab. 19 dargestellt.

So untersuchten die Arbeitsgruppen von Sturla et al., Morgan et al. und Zhang et al. den
Einfluss einer vollstdndigen, symmetrischen Clipverankerung im Vergleich zu einer partiel-
len bzw. asymmetrischen Verankerung des Clipimplantates in den MK-Segeln [52, 78-80].
In der Arbeit von Kong et al. wurden die mechanischen Spannungen und Dehnungen im MK-
Apparat in Abhangigkeit des Implantationsortes des Clipimplantates untersucht [77]. Als Im-

plantationsort wurde neben der A2/P2- auch die A1/P1-Implantationsposition untersucht.
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Tab. 19: Strukturmechanische Simulationen zur Untersuchung des biomechanischen Einflus-
ses der Cliptherapie auf den MK-Apparat. Dargestellt sind die Clipposition, die Daten-
quellen der Geometriemodelle, die Art der geometrischen Représentation des Clipimplan-
tates, das verwendete Materialmodell, das Analyseziel und der Untersuchungszeitraum.

Clip- Geometriemodell Material-  Apalyseziel ~Zeitraum  Quelle
pOSition MK-Apparat C||p modell
A2/P2 human (MRT)  2D-Rechteck: nicht-linear, Einfluss gesamter [78, 79]
P2-Prolaps b: 5mm anisotrop, vollstdéndige  Herzzyklus
{: 7mm hyperelast. / partielle
Implantation
k.A. human mit LV 2D-Rechteck: nicht-linear, Einfluss Systole [52]
(TEE, MRT) b: k.A. anisotrop, vollsténdige
P2-Prolaps l1: 1,3mm hyperelast. / partielle
l5: 4,5mm Implantation
A2/P2 Literaturdaten  als Kontakt- nicht-linear, Spannung/  Systole, [366]
[117] definition hyperelast. Dehnung Diastole
P2-Prolaps nach Clip-
implantation
A2/P2 ovin mit LV; 2D-Balken- nicht-linear, Einfluss Systole, [80]
(MRT); SMKI elemente: hyperelast. vollstdndige  Diastole
b: 3,2mm / partielle
I: 5,7mm Implantation
A1/P1; human mit LV~ 3D-Quader: nicht-linear,  Spannung/-  Systole, [77]
A2/P2 (CT); SMKI b: 5,0mm hyperelast. Dehnung je Diastole
[: 9,0mm Clipposition
s:1,5mm

b: Breite, CT: Computertomografie, I: Lange, LV: Linker Ventrikel, MRT: Magnetresonanztomografie, s: Ho-
he, SMKI: sekundare Mitralklappeninsuffizienz, TEE: transdsophageale Echokardiografie

Um das Fehlen des strdmenden Fluids in den isolierten CSD-Simulationsmodellen und die
damit einhergehende Vernachlassigung von fluidinduzierten Tragheitseffekten zu kompen-
sieren, wird in der Literatur haufig die Dichte der MK-Segelmodelle gegenlber der physio-
logischen Dichte erhéht. In Anlehnung an die Arbeit von Kunzelman et al. aus dem Jahr
1993 wird dafiir auch in aktuellen CSD-Simulationsstudien eine Dichte von 10,4 gcm= an-
genommen [47, 54, 57, 78, 79, 222, 366]. Dieser Wert entspricht ca. dem Zehnfachen der
physiologischen Dichte der MK-Segel.

Als Geometriemodell des Clipimplantates wird in allen im Rahmen der Literaturstudie iden-
tifizierten Simulationsstudien eine Approximation des MitraClip™ verwendet. Die simulati-
onstechnische Implementierung der Clipimplantate reicht von vereinfachten 1D- [366] und
2D-Modellen [78-80] bis zu einem 3D-Modell in der Arbeit von Kong et al. [77]. In keiner der
bislang veréffentlichten Studien sind allerdings die Fixationselemente, die bogenférmigen
Querschnitte der Cliparme des MitraClip™ NT, oder aber die Designs der MitraClip™ XTR,
NTW und XTW berlcksichtigt worden (vgl. Kap. 3.3.2).
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5.1.2 Stromungsmechanische Modelle des Mitralklappenapparates

CFD-Simulationen werden seit Mitte der 1990er-Jahre zur Charakterisierung der Durchstré-
mung physiologisch und pathophysiologisch veréanderter Herzklappenstrukturen und Herz-
klappenprothesen eingesetzt [396—-398]. Wahrend die Strémungsvorgéange im linken Herzen
unter Berlcksichtigung der MK-Segel u. a. von Khalafvand et al. und Collia et al. untersucht
worden sind, wurde die MK-Reparatur in isolierten CFD-Simulationsstudien bislang nur sel-
ten thematisiert [399-401].

In den initialen numerischen Simulationen von King et al., Bluestein et al. und Ge et al.
wurde die fluidinduzierte Bewegung bzw. Verformung der Herzklappenstrukturen zunéachst
vernachlassigt [396-398, 402]. Als Geometriemodell kam in diesen Untersuchungen eine
idealisierte mechanische Herzklappenprothese zum Einsatz, deren ortsfeste Klappen im
vollstdndig gedffneten Zustand modelliert wurden. Wahrend King et al. ausschlieB3lich la-
minare Strémungen betrachteten, haben Bluestein et al. im Zuge der Untersuchung des
thrombogenen Potenzials von Herzklappenprothesen zusatzlich das Wilcox k-w-Turbulenz-
modell implementiert [397, 398]. Parallel zu den Entwicklungen bei den CSD-Simulationen
hat auch bei den CFD-Simulationen die Verfligbarkeit zeitlich und raumlich hochauflésen-
der bildgebender Verfahren die Entwicklung elaborierter Geometriemodelle erméglicht. Im
Gegensatz zu den CSD-Simulationen beschrankte sich die Weiterentwicklung der Geome-
triemodelle aber nicht nur auf die Verwendung patientenspezifischer Geometrien. Vielmehr
wurde in den von Khalafvand et al., Seo et al. und Chnafa et al. im Jahr 2014 veréffentlichten
Arbeiten, basierend auf klinischen Daten, die Kinematik der MK-Segel als Randbedingung
in die CFD-Simulationen inkorporiert [195, 399, 403—405].

Mit der Publikation von Vellguth et al. existiert eine Arbeit, in welcher explizit der Einfluss der
Cliptherapie auf das Stromungsfeld im linken Herzen untersucht wird [400]. In dieser Studie
ist das patientenspezifische Geometriemodell des MK-Apparates basierend auf transéso-
phagealen und CT-Daten rekonstruiert worden. Die Verformung des MK-Segel durch die
Cliptherapie wird durch die virtuelle Verformung des entwickelten Geometriemodells reali-
siert. Strukturmechanische Aspekte des MK-Apparates werden nicht berlicksichtigt. Die Er-
gebnisse der numerischen Studien zeigen, dass die clipimplantatinduzierte Verformung des
MK-Apparates zur Reduktion des Strémungsquerschnitts und in der Folge zur Steigerung

des transmitralen Differenzdruckes wahrend der LV-Diastole fUhren.

Da die Funktionalitat des MK-Apparates im besonderen Maf3e von der Wechselwirkung der
anatomischen Strukturen (strukturmechanische Domain) untereinander und mit dem Blut
(strdmungsmechanische Domain) abhéngig sind, werden in aktuellen numerischen Simula-
tionsstudien haufig FSI-Simulationen durchgefiihrt. Ein Uberblick aktueller FSI-Simulationen

des MK-Apparates wird in Kap. 5.1.3 dargestellt.
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5.1.3 Fluid-Struktur-Interaktionsmodelle des Mitralklappenapparates

Obgleich sowohl in den isolierten strukturmechanischen als auch in den isolierten stro-
mungsmechanischen Simulationsmodellen Annahmen getroffen worden sind, um das Feh-
len der jeweils vernachlassigten Komponenten zu kompensieren, kdnnen die physikalischen
Interaktionen mit diesen Modellierungsansatzen nicht vollstandig abgebildet werden. Durch
die Kombination der CFD- und CSD-Simulationen im Rahmen einer FSI-Simulation kann
diese Limitation Gberwunden und die bidirektionale Wechselwirkung des strdmenden Fluids

mit den flexiblen Strukturen des MK-Apparates modelliert werden.

Zu diesem Zweck miissen die Grundgleichungen der Struktur- und Strémungsmechanik ge-
I6st werden und die Erhaltung von Masse, Impuls und Energie an der bidirektionalen Inter-
aktionsflache beider Domains gewéhrleistet sein. Aktuelle Verfahren zur FSI-Simulation der
biomechanischen Vorgange am MK-Apparat kédnnen sowohl hinsichtlich der eingesetzten
Diskretisierungsverfahren als auch hinsichtlich der verwendeten Analyseverfahren klassifi-

ziert werden (siehe Abb. 38).

Diskretisierungsverfahren Analyseverfahren
Gltterba3|ert Gltterfrel Partltlonlert Monollthlsch

¢ ortsfest * SPH o iterativ
e mitgefihrt «LBM e sequentiell
. hybl’id « DPD

Abb. 38: Klassifizierung von Fluid-Struktur-Interaktionssimulationen anhand von etablierten
Diskretisierungs- und Analyseverfahren; SPH: engl. Smoothed Particle Hydrodynamics,
LBM: Lattice-Boltzmann-Methode, DPD: engl. Dissipative Particle Dynamics.

Die ersten FSI-Simulationen im Bereich des MK-Apparates wurden im Jahr 1972 von Peskin
et al. als Anwendungsfall fir die zu diesem Zeitpunkt neu entwickelte Immersed Boundary
Methode (IB-Methode) veréffentlicht [406]. Im Rahmen einer 2D-FSI-Simulation wurde dabei
mit Fokus auf das Stromungsfeld die Interaktion des strémenden Fluids mit stark vereinfach-
ten elastischen Segeln der nativen Mitralklappe untersucht. In darauf aufbauenden Arbeiten
wurden 2D-FSI-Modelle auch zur Charakterisierung von Strémungsvorgangen in MK-Pro-
thesen eingesetzt [407, 408]. Fir eine umfassende mathematische Beschreibung der IB-

Methode sei an dieser Stelle auf Peskin et al. verwiesen [409].

Die erste FSI-Simulationsstudie im Bereich der konventionell-chirurgischen MK-Reparatur,
in der auch die Interaktion des MK-Apparates mit dem Fluid beriicksichtigt worden ist, wurde
von Lau et al. im Jahr 2011 veréffentlicht [81]. In dem Anwendungsgebiet der Transkatheter-
Clipimplantate sind FSI-Simulationen allerdings erst seit kurzer Zeit Gegenstand wissen-

schaftlicher Untersuchungen. Beginnend mit der Veroffentlichung von Kamakoti et al. im
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Jahr 2019 haben mit Toma et al. und Caballero et al. insgesamt nur drei Arbeitsgruppen
Ergebnisse zu dieser Thematik publiziert [82, 83, 410]. Aufgrund der groBen Verformun-
gen die bei dem Offnungs- und SchlieBvorgang der MK-Segel auftreten, verwenden die
genannten FSI-Simulationsmodelle die Finite Elemente Methode (FEM) mit explizitem Zeit-
integrationsverfahren fur die Losung der strukturmechanischen Domain. Die Modellierung
der stromungsmechanischen Domain erfolgt jeweils mit der gitterfreien Smoothed Particle
Hydrodynamics Methode (SPH-Methode).

Der Fokus aktueller FSI-Simulationen liegt auf der Analyse strukturmechanischer Zustan-
de im MK-Apparat nach einer Clipimplantation. Dies ist besonders relevant, da in klinischen
Studien gezeigt werden konnte, dass unphysiologische Spannungs- und Dehnungszustande
die mechanobiologischen Eigenschaften des MK-Gewebes und damit auch den Therapieer-
folg nachhaltig negativ beeinflussen kénnen [67, 157, 411—413]. Ein Vergleich wesentlicher
Eigenschaften publizierter FSI-Simulationsmodelle zur Charakterisierung der Cliptherapie
ist in Tab. 20 dargestellt.

Tab. 20: Fluid-Struktur-Interaktionsmodelle zur Simulation der Cliptherapie.

Kamakoti et al. [82]

Toma et al. [410]

Caballero et al. [83]

Fluiddomain
Strukturdomain
Geometriemodell

MK-Apparat

Geometriemodell
Clipimplantat

Implantations-
position/en

Virtuelle
Implantation

Begrenzung der
Fluiddomain

Zeitraum

explizite
SPH-Simulation

explizite
FE-Simulation

Volumenkérper
(generisch)

nein, Koaptation
mittels Zwangsbed.

zentral, lateral je ein
Clip
nein

kontraktiles Rohr

1 Herzzyklus

explizite
SPH-Simulation

explizite
FE-Simulation

Volumenkoérper
(porkin)

nein, Koaptation

mittels Zwangsbed.

zentral ein Clip

nein

starres Rohr

1 Herzzyklus

explizite
SPH-Simulation

explizite
FE-Simulation

Volumenkérper
(human)

Cliparme als Quader
zentral, lateral je ein
Clip & lateral + zentral
ja

kontraktiles Modell des
linken Herzens

2 Herzzyklen

5.2 Mathematische Grundlagen der humerischen Fluid-Struktur-
Interaktion

Das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte FSI-Modell basiert auf der Kopplung einer expli-

ziten FE-Simulation zur Modellierung der strukturmechanischen Domain mit der netzfreien
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SPH-Methode zur Modellierung der strémungsmechanischen Domain. In diesem Kapitel
werden die fur das Verstandnis des entwickelten Simulationsmodells notwendigen theore-
tischen Grundlagen fir die strdbmungs- und strukturmechanischen Simulationen eingeftihrt
(Kap 5.2.1 und Kap. 5.2.2).

5.2.1 Stromungsmechanische Simulationen mittels der Smoothed Particle
Hydrodynamics Methode

Bei der SPH-Methode handelt es sich um eine netzfreie Partikelmethode zur Lésung par-
tieller Differentialgleichungen. Urspringlich wurde diese Methode von Lucy, Gingold und
Monaghan zur Berechnung astrophysiologischer Fragestellungen entwickelt [414—416]. Im
Gegensatz zu netzbasierten numerischen Verfahren, wie z. B. der Finite-Volumen-Metho-
de, wird die raumlich-kontinuierliche Fluiddomain bei der SPH-Methode durch eine endliche
Anzahl von Stitzstellen diskretisiert. Diese Stutzstellen, in der Literatur haufig auch als Par-
tikel bzw. Pseudopartikel bezeichnet, besitzen makroskopische GréBen, wie z. B. Dichte p,
Geschwindigkeit v und Masse m [417].

In Analogie zu astrophysikalischen Fragestellungen kénnen die rdumlich-kontinuierlichen
Grundgleichungen der Stromungsmechanik durch zwei wesentliche Approximationsschritte
in eine raumliche diskrete SPH-Formulierung tberfihrt werden. Im ersten Approximations-
schritt, der sogenannten Kernelapproximation, werden die partiellen Differentialgleichungen
zweiter Ordnung mithilfe einer Kernelfunktion in eine kontinuierliche Integralform Gberfihrt
(Kernelapproximation). Im zweiten Schritt wird die kontinuierliche Integralform durch eine

Summation, die sogenannte Partikelsummation, approximiert.
Kernelapproximation

Die Kernelapproximation basiert auf der Grundannahme, dass eine beliebige raumliche
Funktion f(r) des Positionsvektors » durch die Faltung mit der Dirac-Funktion ¢ innerhalb

des Volumens (2 der betrachteten Domain exakt dargestellt werden kann.

f(r):/f(r’)d(r—r’)dr' (5.1)

Um die Anderungen der StrémungsgréBen eines definierten Partikels in Abhangigkeit von
der Entfernung zu den Nachbarpartikeln ermitteln zu kénnen, wird die Dirac-Funktion in

Gl. 5.1 durch eine Glattungs- bzw. Kernelfunktion W (r—r’, h) approximiert (siehe Abb. 39).

fi(r) ~ /f('r')W(r — ' h)dr' (5.2)
Q
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Wie in Abb. 39 dargestellt, dient die Kernelfunktion der Wichtung des Einflusses spezifischer
physikalischer Eigenschaften der Nachbarpartikel auf einen Zentralpartikel in Abhangigkeit
von r. Der Einflussbereich der Kernelfunktion wird durch das Produkt aus der Glattungs-
lange h und dem Faktor ¢,,.. begrenzt (vgl. Gl. 5.4). In Abhangigkeit von der Fragestellung
werden in der Literatur variierende Kernelfunktionen, wie z. B. die Gaul3’'sche Funktion oder
Splines beschrieben [418, 419]. Um den Anforderungen des SPH-Formalismus zu genlgen,

mussen Kernelfunktionen drei grundlegende Bedingungen erfillen [420] :

e Bedingung 1: /W(r —r' h)dr =1, (5.3)
Q

e Bedingung 2: W(r—o" h)=0 fir |r—7'| > Gnas-h, (5.4)

e Bedingung 3: }1111?((1) W(r -7 h)=48(r—r1"). (5.5)

Nachbarpartikel auerhalb
des Einflussbereiches von W

Zentralpartikel
Rand von )

Nachbarpartikel innerhalb
des Einflussbereiches von W

Abb. 39: Exemplarische Kernelfunktion zur Interpolation physikalischer GroBen. Darstellung
des Zentralpartikels und eines Nachbarpartikels in den Positionen a und b innerhalb des
Volumens () der betrachteten Fluiddomain; eigene Darstellung modifiziert nach [421].

Eine in der Literatur haufig eingesetzte Klasse von Kernelfunktionen, welche die in Gl. 5.3-
Gl. 5.5 definierten Bedingungen erfullt, sind kubische Splines. Fur dreidimensionale Frage-
stellungen wie der Durchstrémung des MK-Apparates, kann die allgemeine kubische Kern-

elfunktion folgendermaf3en ausgedrickt werden [418]:

(. 3, 3
1——¢*+-¢* fur0o< 1
54 +4q, uro<g<
1 2 a)3
Wia) = = 4 220 firl < g <2 (5.6)
0 flr g > 2.
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In Gl. 5.6 entspricht ¢ dem Quotienten aus |r, — | und der Glattungslédnge h. Die Breite der
Kernelfunktion betragt 2h. Fiir eine detaillierte Ubersicht relevanter Kernelfunktionen sei an

dieser Stelle auf die Arbeiten von Liu et al. und Violeau verwiesen [422, 423].
Partikelapproximation

Um das kontinuierliche Integral aus Gl. 5.2 fir diskrete Stiitzstellen mithilfe numerischer Me-
thoden I6sen zu kdnnen, muss dieses in eine diskrete Summeninterpolation f,(r) Gberflhrt
werden. Der Notation in Abb. 39 folgend, sind die Funktionswerte des Zentralpartikels bzw.
des Nachbarpartikels mit dem Index a bzw. dem Index b gekennzeichnet.

f a = a ~ Z‘/b - Tbyh) (57)

= g T ()W (ry — 7o, h) (5.8)
Darin entspricht V;,, dem Volumen der einzelnen Partikel b. Das Volumen V;, kann wiederum
als Quotient der Masse m; und der Dichte p, ausgedriickt werden. Formell wird die Sum-
me der Einflisse aller Partikel innerhalb des Volumens 2 der gesamten Fluiddomain auf
den Zentralpartikel untersucht. Entsprechend Gl. 5.4 im Allgemeinen und Gl. 5.6 speziell fur
kubische Splines haben allerdings nur Partikel innerhalb der Reichweite der Kernelfunkti-
on einen Einfluss auf den Zentralpartikel. Dies fuhrt einerseits zur Reduktion des Rechen-
aufwandes, erfordert aber andererseits besondere Sorgfalt bei der Auswahl und Definition
von Kernelfunktionen, um physikalische GesetzmaBigkeiten addquat abbilden zu kdénnen
[424].

Durch die Uberfiihrung von f(+') in Gl. 5.1 in ein an einer diskreten Stiitzstelle definierten
Skalar f(r,) kébnnen die fur die L6sung der Grundgleichungen der Strdmungsmechanik be-
nétigten partiellen Ableitungen analytisch ermittelt werden. Unter der Voraussetzung, dass

die Kernelfunktion mindestens zweimal differenzierbar ist, gilt nach [418]:

va F(r) VW (ry — 1y, h), (5.9)

va F(r) VW (ry — 7y, h). (5.10)

SPH-Formulierung der Grundgleichungen der Stromungsmechanik

Bei den Grundgleichungen der Strémungsmechanik handelt es sich um nichtlineare, par-
tielle Differentialgleichungen zweiter Ordnung mit deren Hilfe Strémungsvorgénge in Flu-
iden physikalisch vollstandig beschrieben werden kénnen. Da im Rahmen dieser Arbeit

ausschlieB3lich isotherme Strdmungsvorgénge betrachtet werden, sind zur Ermittlung des
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Druckes p, der Komponenten des Geschwindigkeitsvektors v und der Dichte p nur die Mas-
senerhaltungs- und die Impulserhaltungsgleichung fir kompressible Fluide, sowie eine zu-
séatzliche Zustandsgleichung erforderlich. In lagrangescher Formulierung kann basierend auf
der Massenerhaltungsgleichung die Anderung der Dichte p in Abhangigkeit von der Zeit ¢
wie folgt formuliert werden [417]:

dp
— =PV (5.11)

Analog dazu kann aus der Impulserhaltungsgleichung unter Vernachlassigung von Quellen-

und Senkentermen die Anderung der Geschwindigkeit v wie folgt formuliert werden [417]:

o _ Y VT g (5.12)

Dabei werden die wirkenden Volumenkrafte in F zusammengefasst und 7 ist der Span-
nungstensor. Fir die numerische Berechnung der Fluiddomain werden Gl. 5.11 und Gl. 5.12
mittels Gl. 5.8 in den SPH-Formalismus Uberfiihrt. Unter Berlcksichtigung der Notation in
Abb. 39 kann Gl. 5.11 folgendermaf3en ausgedrickt werden [420]:

dpq
o= ;mb (Vg —vy) - VoW (ry —13). (5.13)

Dabei entspricht p der Dichte, m der Masse und v der Geschwindigkeit der Partikel. Der
Ausdruck VW, reprasentiert den Gradienten der Kernelfunktion bezlglich der Position
von Partikel a. Analog dazu kann die Impulserhaltung im SPH-Formalismus nach Monaghan

in ihrer diskretisierten Form z. B. folgendermaf3en formuliert werden [420]:

dv, _ Dy Pa
o= zb:mb <pg+pg> VW (r, —1). (5.14)

Dabei entspricht p dem Druck und »n der dynamischen Viskositat des Fluids. Die Geschwin-

digkeit der einzelnen Partikel v, kann durch folgende Beziehung ausgedriickt werden [420]:

dr,
dt

= v,. (5.15)

Zustandsgleichung

Bei der allgemeinen Herleitung des SPH-Formalismus werden typischerweise die Grund-
gleichungen der Stromungsmechanik fiir kompressible Fluide verwendet (vgl. Gl. 5.11,5.12)
[417, 420]. Da es sich bei den im Rahmen dieser Arbeit untersuchten Fluiden um quasi-
inkompressible Fluide handelt, wird auf die Verwendung der Methode der Weakly Compres-

sible SPH zurtckgegriffen. Dabei wird die Kompressibilitdt des strémenden Fluids durch
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die explizite Kopplung des Drucks mit der Dichte Uber eine Zustandsgleichung definiert.
In der verwendeten Simulationssoftware Abaqus/CAE 2021 (Dassault Systemes, Vélizy-
Villacoublay, FRA) steht dazu die Mie-Grineisen Zustandsgleichung zur Verfigung [421].
Unter der Annahme eines linearen Zusammenhanges zwischen der Schockgeschwindigkeit

v, und der Partikelgeschwindigkeit v, in der Form

v, =c+ H, - v, (5.16)

ergibt sich fur die Abh&ngigkeit des Druckes p von der initialen Dichte p, folgender Zusam-

menhang [421]:

2
Po - C - P Fo -® I . Po
p (1—H. d) ( 5 >+ 0" Po it P (5.17)
Darin entspricht ¢ der Schallgeschwindigkeit, p, bzw. p der initialen bzw. aktuellen Dichte, T,
dem dimensionslosen Griineisen-Koeffizient, H, dem ebenfalls dimensionslosen Huginot-
Steigungskoeffizient und E' der spezifischen inneren Energie.

Unter der Pramisse der Reduktion der Simulationszeit bei gleichzeitiger Gewahrleistung ei-
ner hohen Approximationsgite spielt die Definition der Schallgeschwindigkeit ¢ des Fluids
eine entscheidende Rolle. Mithilfe der Courant-Friedrichs-Levy-Zahl C'o kann fir die Fluiddo-
main des Simulationsmodells ein unmittelbarer Zusammenhang der maximalen Schrittweite
in der Zeitdomain Atr, der minimalen Glattungslange der Fluiddomain ~ und der Schallge-

schwindigkeit ¢ hergestellt werden.
c- At

Co = N

(5.18)

Um die numerische Stabilitét bei der expliziten Lésung instationarer Strdmungsvorgéange zu
gewahrleisten, muss nach Anderson Co < 1 gelten [425]. Unter BerUcksichtigung der raumli-
chen Diskretisierung im SPH-Formalismus kann der minimale Zeitschritt fir die Fluiddomain
At g i als Funktion der minimalen Glattungslange h.,.:,, und der Schallgeschwindigkeit be-
rechnet werden [422]:

At pmin, = min <hmm> . (5.19)

Cc

5.2.2 Strukturmechanische Simulationen der virtuellen Cliptherapie

Um den biomechanischen Einfluss der virtuellen Cliptherapie auf den MK-Apparat zu cha-
rakterisieren, wird die in Kap. 5.2.1 beschriebene SPH-Methode zur Reprasentation der
Fluiddomain mit der expliziten Finite-Elemente Methode (FEM) zur Simulation strukturme-
chanischer Fragestellungen gekoppelt. Bei der FEM handelt es sich um ein Approximations-

verfahren zur numerischen Lésung von Differentialgleichungen. Konkret muss fur dynami-
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sche, strukturmechanische Fragestellungen folgende Differentialgleichung flr die gesamte

Strukturdomain geldst werden:
Mii(t) + Cu(t) + Ku(t) = P(t). (5.20)

Darin ist M die Massenmatrix, C die Dadmpfungsmatrix, K die Steifigkeitsmatrix, v der Ver-
schiebungsvektor und P der Lastvektor. Die Bewegungsgleichung (Gl. 5.20) kann allerdings
nur fir sehr einfache lineare Fragestellungen direkt gelést werden. Komplexe, dynamische
Simulationsmodelle wie der im Rahmen dieser Arbeit untersuchte MK-Apparat, welche so-
wohl durch geometrische als auch materialspezifische GréBen charakterisiert sind, missen

zu diesem Zweck sowohl ortlich als auch zeitlich diskretisiert werden.

Im Rahmen der 6rtlichen Diskretisierung werden die einzelnen Komponenten der kontinuier-
lichen Strukturdomain in eine endliche Anzahl von geometrisch-einfachen Elementen zer-
legt. Dabei wird jedes Element durch eine charakteristische Anzahl von Knoten definiert
und das physikalische Verhalten der Elemente und deren Interaktion mithilfe spezifischer
Ansatzfunktionen approximiert. Die Gesamtlésung der Strukturdomain kann anschlieBend
durch das numerische Lésen eines Gleichungssystems von Differentialgleichungen berech-
net werden. Fir eine umfassende mathematische Beschreibung der FEM sei an dieser Stel-

le auf die Verdffentlichungen von Liu et al. und Zienkiewicz et al. verwiesen [426, 427].

In kommerziellen Softwarepaketen stehen fir die L6sung dynamischer Struktursimulations-
modelle typischerweise zwei numerische Zeitintegrationsverfahren zur Verflgung: das im-
plizite und das explizite Zeitintegrationsverfahren. Implizite Zeitintegrationsverfahren werden
insbesondere im Bereich der Modalanalyse und der statischen bzw. quasi-statischen Ana-
lyse mit einfachen Kontaktinteraktionen eingesetzt. Bei Fragestellungen wie der Simulation
des MK-Apparates, welche einerseits durch den hochdynamischen Offnungs- und SchlieB-
vorgang des MK-Apparates charakterisiert und andererseits durch grof3e Verschiebungen,
komplexe Kontaktbedingungen und nicht-lineare Materialmodelle gepréagt ist, ist der Einsatz
des expliziten Zeitintegrationsverfahrens indiziert [74, 83, 222, 379, 421, 427]. Die wesentli-
chen Vorteile dieses Verfahrens bestehen in der Praxis einerseits in dem geringen Rechen-
aufwand pro Zeitschritt und andererseits in der numerischen Robustheit der Methode. Fir
die Simulation der Strukturdomain wird im Rahmen dieser Arbeit die Software Abaqus/CAE
2021 (Dassault Systemes, Vélizy-Villacoublay, FRA) eingesetzt.

Explizites Zeitintegrationsverfahren mittels der Zentrale-Differenzen-Methode

In diesem Abschnitt werden die fir das Verstédndnis des expliziten Zeitintegrationsverfah-
rens wesentlichen mathematischen Zusammenhange in Anlehnung an Gaidulis et al., Liu
et al. und der Dokumentation von Abaqus/CAE 2021 dargestellt [222, 421, 427]. Grund-
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lage dieses Zeitintegrationsverfahrens ist die Betrachtung eines kinetischen Gleichgewich-
tes zum Zeitpunkt ¢,,, welches zur Extrapolation der Verschiebung zum Zeitpunkt ¢,, + At
verwendet wird. Konkret ergibt sich durch die Definition des Vektors der inneren Kréafte
F! = Cu(t) + Ku(t) und Umformung von GlI. 5.20 flir die Beschleunigung zum Zeitpunkt ¢,,
[421, 427]:

ii, = M~ (P, — FY). (5.21)

Die numerische Integration der Bewegungsgleichungen erfolgt mithilfe der Methode der zen-
tralen Differenzen unter Berlicksichtigung der Zeitschrittweite At. Unter der Voraussetzung,
dass der Verschiebungsvektor u,, und der Beschleunigungsvektor ii,, zum Zeitpunkt ¢,, und

der Geschwindigkeitsvektor ,, 1 Zum Zeitpunkt bl bekannt sind, ergibt sich fiir den Ge-

+
schwindigkeitsvektor ,, +1 und den Verschiebungsvektor w,, , ::

Aty At, .
) =,y % i, (5.22)
Unit = U + Dbyt . (5.23)

Um den Geschwindigkeitsvektor zu Beginn der Simulation (¢,,—,) ermitteln zu kébnnen, muss

U_y definiert werden. Fir den Startzeitpunkt der Simulation ergibt sich aus Gl. 5.22:
= Uy + — - Up. (5.24)

Obwohl in der Praxis fir die initiale Geschwindigkeit haufig 117% = 0 gilt, kann diese der
physikalischen Fragestellung entsprechend festgelegt werden. Damit die Beschleunigung i
berechnet werden kann, miissen zunéachst die inneren Krafte F! und die auBeren Kréfte P

ermittelt werden. Zu diesem Zweck mussen folgende Gleichungen gelést werden:

€, = Bu,, (5.25)

o, =o0(€,), (5.26)

FI = / B'o,dV. (5.27)
14

P, = / NTPV4V + / NTP3%ds (5.28)
Vv S

Dabei entspricht e der Elementendehnung, o der Elementenspannung, B der Verzerrungs-
Verschiebungs-Matrix, N der Formfunktion, V dem Volumen und S dem Oberflacheninhalt

der Strukturdomain. Aus Gl. 5.26 wird ersichtlich, dass fiir die Lésung des Gleichungssys-
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tems der werkstoffspezifische, physikalische Zusammenhang zwischen der mechanischen

Spannung und der mechanischen Dehnung definiert werden muss.
Numerische Stabilitat des expliziten Zeitintegrationsverfahrens

In Analogie zu den Betrachtungen bei der SPH-Methode kommt der Wahl der Zeitschrittwei-
te auch bei der Berechnung der Strukturdomain eine entscheidende Bedeutung zu. Um die
numerische Stabilitdt des Zeitintegrationsverfahrens zu gewahrleisten, gilt fir den maxima-
len Zeitschritt At,,.. folgendes Stabilitatskriterium [421]:

Aty < —2 ~ min <l> . (5.29)

Wmaz Cd

Die stabile Zeitschrittweite ist demnach eine Funktion der maximalen Eigenfrequenz im ge-
samten Modell w,,,.. bzw. kann mithilfe der minimalen charakteristischen Elementkantenlan-

ge I, und der Wellengeschwindigkeit des Werkstoffes ¢, approximiert werden.

5.3 Aufbau des entwickelten Simulationsmodells

Die Entwicklung des Simulationsmodells erfolgte mit dem Ziel, die in Kap. 4 vorgestellten
hydromechanischen in vitro Untersuchungen nachzubilden. Das Simulationsprinzip basiert
auf der bidirektionalen Interaktion der strukturmechanischen Komponenten mit der fluidme-

chanischen Domain. Dieses Vorgehen bietet zwei wesentliche Vorteile:

» Erweiterung des biomechanischen Untersuchungsspektrums, insbesondere im Hin-
blick auf die Analyse mechanischer Spannungen und Dehnungen;

» Verwendung vorhandener in vitro Messdaten sowohl als Randbedingungen als auch

far die Validierung des FSI-Simulationsmodells.

Als Grundlage fiir die FSI-Simulationen wurden Geometriemodelle fir das in vitro MK-Mo-
dell inklusive Sehnenfaden (siehe Kap. 5.4.1) und die vier in vitro charakterisierten Clipim-
plantate (MitraClip™ NT, XTR, NTW, XTW) entwickelt (sieche Kap. 5.4.2). In Anlehnung an
die Bezeichnungen der kommerziellen Implantate von Abbott werden die entwickelten Geo-
metriemodelle nachfolgend als Clip NT, XTR, NTW und XTW bezeichnet. Die Implementie-

rung dieser Geometriemodelle in das FSI-Simulationsmodell ist in Abb. 40 dargestellt.

Ein zentrales Element des entwickelten FSI-Simulationsmodells ist die Berlicksichtigung des
virtuellen Clipimplantationsvorganges. Dieser ermdglicht sowohl die numerische Modellie-
rung des klinischen Implantationsvorganges, als auch die Durchflihrung von Designparame-
ter- und Implantationsstrategiestudien. Im Vergleich zu den in vitro Untersuchungen kénnen
damit zusatzlich zu den hydrodynamischen Priifparametern auch mechanische Kennzahlen,

wie die Spannungen und Dehnungen in den MK-Segeln ermittelt werden.
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7777777
atriale Platte

Anulus-
adapter Dg=38mm

Sehnenfaden = 800 mm
ventrikulare lp=252mm
Platte

Abb. 40: Schematische Darstellung des FSI-Simulationsmodells; dargestellt sind eine Schnitt-
ansicht des Rohres und die wesentlichen Komponenten des Simulationsmodells.

Die Leistungsfahigkeit des entwickelten Simulationsmodells wurde im Rahmen dieser Arbeit
durch die virtuelle Implantation der Clips NT, XTR, NTW und XTW in zentraler A2-P2 Positi-
on des hochgradig insuffizienten MK-Modells demonstriert (siehe Kap. 5.12). Im Gegensatz
zu den in vitro Untersuchungen wurde dabei nicht nur der biomechanische Einfluss der Im-
plantation einzelner Clipimplantate untersucht, sondern auch der Einfluss der Implantation
von zwei Clipimplantaten. Der virtuelle Implantationsvorgang sowie die Rand- und Kontakt-
bedingungen werden in Kap. 5.7 — Kap. 5.9 dargestellt.

5.4 Entwicklung von Methoden zur Erzeugung von
Geometriemodellen

5.4.1 Geometriemodell des in vitro Mitralklappenmodells

Um die Geometrie des in vitro MK-Modells in dem FSI-Simulationsmodell adaquat darstel-
len zu kénnen, ist ein dreistufiger Prozess zur Ableitung eines Geometriemodells entwickelt
worden (siehe Abb. 41). Dieser basiert auf 1) der mikrocomputertomografischen Datenak-

quisition, Il) der Rekonstruktion und Abstraktion eines oberflachenreprésentativen Modells

sowie Ill) der abschlieBenden Diskretisierung des Geometriemodells (siehe Kap. 5.5).

Computertomografische Untersuchungen des in vitro MK-Modells

Mithilfe mikrocomputertomografischer Untersuchungen (uUCT-Untersuchungen) konnte die
Geometrie des in den in vitro Untersuchungen eingesetzten in vitro MK-Modells zersté-
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MCT-Datenakquisition Rekonstruktion & Abstraktion Diskretisierung

Sehnenfaden-
adapter

T

A B C

Abb. 41: Prozessschritte zur Entwicklung eines Geometriemodells des in vitro MK-Modells.

rungsfrei ermittelt werden. Die uCT-Untersuchungen sind mit einem Skyscan 1273 Compu-

tertomografen (Bruker Corporation, Billerica, USA) durchgeflihrt worden.

Um sowohl das Austrocknen des aus einem Hydrogel gefertigten MK-Modells zu verhindern,
als auch dessen definierte Einspannung wahrend der uCT-Untersuchungen zu garantieren,
ist die in Abb. 41 A dargestellte CT-Prifkammer entwickelt und gefertigt worden. Diese er-
mdoglicht in Analogie zu den Arbeiten von Kunzelman et al., Votta et al. und Gaidulis et al.
u.a. die Einspannung des MK-Modells im gedffneten, enddiastolischen Zustand [47, 55,
222]. Zur Gewahrleistung der Ubertragbarkeit des entwickelten numerischen Geometriemo-
dells auf die in vitro Untersuchungen, entspricht sowohl die Geometrie der Sehnenfadenad-
apter, als auch der Abstand zwischen der MK-Anulusgrundflache und den Sehnenfadenad-

aptern dem Aufbau in den in vitro Untersuchungen (vgl. Kap. 4.3).

Die uCT-Untersuchungen wurden bei Raumtemperatur und Umgebungsdruck mit den in
Tab. 21 dargestellten Scanparametern durchgefihrt. Fir die schwellwertbasierte Segmen-
tierung der uCT-Daten wurden die Softwarepakete NRecon und CTAnalyser (beide Bruker
Corporation, Bilerica, USA) eingesetzt. Zur Optimierung des Signal-Rausch-Verhéltnisses
der uCT-Daten wurde zuséatzlich ein GauB3-Filter appliziert. Flr die anschlieBende Rekon-
struktion und Abstraktion wurde der segmentierte uCT-Datensatz im STL-Dateiformat (engl.
Standard Tessellation Language) exportiert.

Tab. 21: Scanparameter der uCT-Untersuchungen des in vitro Mitralklappenmodells.

Spannung Stromstarke Belichtungszeit Filter rauml. Auflésung
100kV 120 pA 300 us 1 mm Al-Filter 17 um
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Rekonstruktion und Abstraktion des in vitro MK-Modells

Bei der Rekonstruktion der segmentierten uCT-Daten sind ausschlie3lich die MK-Segel und
die Sehnenfaden berticksichtigt worden. Die Geometrie des MK-Anulus, sowie die Anséat-
ze des Atriums und des Ventrikels wurden nicht berlcksichtigt, da diese wahrend der in
vitro Untersuchungen fest eingespannt sind und daher keinen Einfluss auf die MK-Kinema-
tik haben (vgl. Kap. 4.3). Der semiautomatisierte Rekonstruktions- und Abstraktionsvorgang
erfolgte in der Software SpaceClaim (Ansys, Inc. Canonsburg, USA). Die vier wesentlichen

Rekonstruktionsschritte sind in Abb. 42 dargestellt.

Prozessschritt 1: anrter'?r Sehnenfaden
« Extraktion der MK-Segel und Sehnenfaden Ve L e o ventrikularer Ansatz
aus dem gesamten yCT-Datensatz ;& i N
« Definition der Konturen des MK-Segel- freier MK-Rand
randes und des MK-Anulus
MK-Segel
« Interpolation der Anulusgrundflache
posterior MK-Anulus
Prozessschritt 2: w B E12.3 Extraktion in Schnittebene E1
" 33 R . .5 P .
32, 8 : ° el :
« Definition der Schnittebenen 31 S A . ventrikular
E1 ... E36 senkrecht zur 307 e iy R
Anulusgrundflache mit sl S FE
einem Rotationswinkel von 10° ‘ A\
284 L € i HE .
« Extraktion atrialer MK-Segel- a7t -/ in N
konturen mittels automatisierter % ML A S, 2 e .
Splineinterpolation durch jeweils 25 @ atrial
12 Stiitzstellen S s ]
2 > * freier MK-Rand ¢ Stiitzstellen
2 el 7 18 e MK-Anulus Segelkontur

Prozessschritt 3: freier MK-Rand
« Interpolation der MK-Segelgeometrie
als Flachenkdrper aus den 36 extra-
hierten Splines sowie dem freien

MK-Rand und dem MK-Anulus

MK-Anulus

Splines

Prozessschritt 4:

* Rekonstrukton der Sehnenfaden als Linienkorper:

« Definition der Insertionsstellen im freien
MK-Rand und im MK-Anulus

« Definition der Einlaufpunkte in die
Sehnenfadenadapter

Einlaufpunkte
Sehnenfadenadapter

¢ |nsertionsstellen
freier MK-Rand

¢ |nsertionsstelle

« Projektion der eingebetten Sehnenfaden MK-Anulus

auf die MK-Segel-Oberflache

Abb. 42: Prozessschritte der entwickelten Methode zur Abstraktion und Rekonstruktion des
in vitro Mitralklappenmodells fiir die numerische Modellbildung.
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Zur Reduktion des Rechenaufwandes der FSI-Simulationen wird die Geometrie der MK-
Segel in Anlehnung an bereits publizierte Arbeiten als Flachenkdrper rekonstruiert [54, 61,
428]. Dazu wird wie in Abb. 42 fiir Prozessschritt 2 dargestellt, die Kontur der MK-Segel
auf der atrialen Seite extrahiert. Die Rekonstruktion der Sehnenfaden erfolgt in Form von

Liniensegmenten (vgl. Prozessschritt 4, Abb. 42).

Um den Vergleich des in vitro MK-Modells mit Daten aus der Literatur zu ermdglichen, wur-
den auf Basis des uCT-Datensatzes fir die MK-Segel folgende Parameter ermittelt: Segel-
segmenthdhen (SH), Segeldicke (SD, vgl. Kap. 5.5.2), Segelflache (SF) und die Kommis-
surhéhe. Zur Charakterisierung des MK-Anulus wurden darlber hinaus die MK-Anulusléange
und die MK-Anulusflache ermittelt. Der Vergleich der Messdaten des in vitro MK-Modells mit

den Literaturdaten des nativen MK-Apparates ist detailliert in Kap. 4.1.2 dargestellt.

5.4.2 Geometriemodelle der Clipimplantate

Wahrend in bislang veréffentlichten Simulationsstudien ausschlie3lich ein- und zweidimen-
sionale bzw. quaderférmige dreidimensionale Strukturen zur Abstraktion von Clipimplanta-
ten verwendet worden sind, wurden die Clipimplantatgeometrien in dieser Arbeit als geo-
metrisch komplexe dreidimensionale Flachenkérper dargestellt. Konkret wurden dabei die
in vitro charakterisierten MitraClip™ NT, XTR, NTW und XTW basierend auf uCT-Untersu-
chungen mithilfe von CAD (engl. computer-aided design) konstruiert. Die in Abb. 43 dar-
gestellten Geometriemodelle bestehen jeweils aus finf Einzelteilen: einer Abschlusskappe,
zwei rotierbaren Fixationselementen und zwei Cliparmen. Bei der Konstruktion der Geome-
triemodelle wurden finf wesentliche Vereinfachungen gegenlber den kommerziellen Mitra-

Clips™ vorgenommen (vgl. Abb. 19):

* Vereinfachung des U-férmigen Fixationselementes durch zwei in einem gemeinsamen

Drehzentrum positionierte Fixationselemente;
» Vereinfachung der Geometrie des SchlieBmechanismus durch eine Abschlusskappe;
» Vernachlassigung der PET-Beschichtungen auf Cliparmen und Fixationselementen;
 Lagerung der Cliparme in einem gemeinsamen Drehzentrum;
» Vernachléssigung der Fixationsdorne der Fixationselemente.

Die Beriicksichtigung der Abschlusskappe oberhalb des Rotationszentrums der Cliparme
erfolgte, um eine strdémungsmechanische Ahnlichkeit der Geometriemodelle mit den Mitra-
Clips™ zu erzielen. Auf die strukturmechanischen Interaktionen der MK-Segel mit den Clipim
plantaten hat diese allerdings keinen Einfluss. Eine Neuheit gegenliiber dem aktuellen Stand
der Technik stellt die Kombination der unabhangig voneinander rotierbaren Fixationsele-

mente und Cliparme dar. Der vertikale Versatz der Rotationszentren der Cliparme und Fixa-

-106 -



Entwicklung eines in silico Simulationsmodells
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Abb. 43: Entwickelte Geometriemodelle der Clipimplantatdesigns NT, XTR, NTW und XTW; mit
den Rotationszentren der Cliparme (RZp) und der Fixationselemente (RZ;y).

tionselemente betragt in allen Geometriemodellen 0,6 mm. Die Geometrieparameter der in

Abb. 43 dargestellten Cliparme und Fixationselemente der Geometriemodelle entsprechen

den in Tab. 6 dargestellten Geometrieparametern der MitraClips™.
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Zur Reduktion des Berechnungsaufwandes sind die doppelreihig angeordneten Fixations-
dorne auf den Fixationselementen vernachléssigt worden. Deren Eigenschaften werden in

den FSI-Simulationen durch Kontaktbedingungen berlcksichtigt (vgl. Kap. 5.9).

5.5 Diskretisierung des numerischen Modells

Um die im Kap. 5.2.1 dargestellten Erhaltungsgleichungen der struktur- und fluidmechani-
schen Domains numerisch l6sen zu kénnen, missen die in Kap. 5.4 vorgestellten Geome-

triemodelle diskretisiert, d. h. in eine endliche Anzahl von Elementen unterteilt werden.

5.5.1 Diskretisierung der fluidlmechanischen Domain

Die Diskretisierung der Fluiddomain mit SPH-Partikeln erfolgte in einem zweistufigen Dis-
kretisierungsverfahren. Zunachst wurde die Fluiddomain mit dreidimensionalen, linearen 8-
Knoten-Elementen mit reduzierter Integration (C3D8R Elemente) diskretisiert [421]. Um die
Qualitat der numerischen Lésung zu erhéhen, erfolgte eine homogene initiale Verteilung der
Elemente in der Fluiddomain [421]. Im zweiten Schritt sind die C3D8R Elemente in SPH-Par-
tikel konvertiert worden. Dabei wurden die diskreten SPH-Partikel jeweils im Schwerpunkt
der quaderférmigen C3D8R-Elemente platziert. Als Ergebnis der in Kap. 5.5.3 dargestellten
Netzkonvergenzstudie wurde fir die Elemente der Fluiddomain eine maximale Elementkan-

tenlénge [, ; von 2 mm definiert.

5.5.2 Diskretisierung der strukturmechanischen Domain

Die eingesetzten Diskretisierungsstrategien fur die strukturmechanische Domain unterschei-
den sich fur die deformierbaren und die undeformierbaren Komponenten. Folgende unde-
formierbare Komponenten des Simulationsmodells sind als Starrkérper modelliert worden:
fluidfihrendes Rohr, Anulusadapter, Clipimplantate sowie die atriale und die ventrikulare
Platte (vgl. Abb. 40). Fir die Modellierung dieser Komponenten sind dreidimensionale 4-
Knoten-Elemente (R3D4) verwendet worden. Um numerische Fehler zu minimieren, erfolg-
te die Diskretisierung der unmittelbar miteinander in Kontakt stehenden Cliparme, Fixati-
onselemente, Sehnenfaden und MK-Segel durch Elemente mit identischen maximalen Ele-
mentkantenlangen (l.s; = 0,4 mm, vgl. Kap. 5.5.3). Im Gegensatz dazu erfolgte die Diskre-
tisierung der beiden Platten, des Rohres und der Abschlusskappe des Clipimplantates mit

einer der Fluiddomain entsprechenden Vernetzungsdichte (l. ;o = 2mm, vgl. Kap. 5.5.3).

Als deformierbare Komponenten wurden die MK-Segel und die MK-Sehnenfaden modelliert.
FUr die Diskretisierung der MK-Segel wurden lineare-4-Knoten Schalen-Elemente (S4R) mit
reduzierter Integration verwendet. Diese Elemente sind zur Simulation groBer Deformatio-

nen und Rotationen, wie sie bei dem MK-Offnungs- und SchlieBvorgang auftreten, geeignet
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[421]. Dartber hinaus ermdéglichen diese in Abhangigkeit des lokalen Verhaltnisses der cha-
rakteristischen Lange (I.) zur charakteristischen Wanddicke (dy) die Berlcksichtigung der
Theorie dinner Schalen (l/dy, > 15) bzw. dicker Schalen (¢/ay, < 15) [421, 429].

Um der heterogenen Dickenverteilung der MK-Segel Rechnung zu tragen, wurden die Se-
geldicken SD als Elementparameter in Form von analytischen Gleichungen in Abhéngigkeit
von der MK-Segelhdhe S H definiert (vgl. Abb. 5). Basierend auf den im uCT-Datensatz ge-
messenen Segeldicken des in vitro MK-Modells sind fur das anteriore und das posteriore
MK-Segel (SDgn:, SD,0s:) folgende quadratische Funktionen definiert worden:

21 81 1791
Dt = —— - SH? — —— . SH+—"= fir Omm < SH,,, < 14,9mm .
SDant = gro5 "5 650 “H T qgs fUr OmMM S SHane <149 (5.30)
4 218 2081
Dypst = ——-SH>— —— .SH+=—— fur Omm < SH,,,, <21,1mm 31
5Dpost = 519 1365~ Tarrg U0 UMM S S Mo = (5.31)

Unter Berlcksichtigung der maximalen Segelhdhe von 21,1 mm als charakteristische Lange
und Segeldicken von 0,5mm am freien Rand bis 1,7 mm am Ubergang zum Anulus, betra-

gen die Langen-Dicken-Verhéltnisse der MK-Segel demnach 12,4 < lc/sp < 42,2.

Die Diskretisierung der Sehnenfaden erfolgte mit linearen-2-Knoten-Stabelementen (T3D2),
welche Kréfte ausschlieBlich in axialer Richtung Ubertragen kénnen [421]. Die beiden Kno-
ten dieser Elemente verflgen jeweils (ber drei Translationsfreiheitsgrade. Diese Elemente
sind insbesondere fiir Diskretisierung von Strukturen wie den Sehnenfaden geeignet, deren
Querschnittsflache klein im Verhaltnis zur Gesamtlange der Struktur sind. In der Simulation

wurde diesen Elementen eine konstante Querschnittsflache von 1,3 mm? zugewiesen.

Clipdesign NT

Ventrikulare Platte
Sehnenfaden

Atriale Platte

MK-Modell

:| Partikel der
:| Fluiddomain

Anulus-
adapter

Abb. 44: Ubersichtsdarstellung des diskretisierten FSI-Simulationsmodells am Beispiel des
Clipdesigns NT; aus Griinden der Ubersichtlichkeit ist auf die Darstellung des fluidfihren-
den Rohres verzichtet worden.
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5.5.3 Netzkonvergenzstudien

Um eine hinreichende Genauigkeit der numerischen Lésung, bei gleichzeitiger Unabhangig-
keit von der Vernetzungsdichte mit minimalem Rechenaufwand realisieren zu kdnnen, sind
zwei Netzkonvergenzstudien durchgefihrt worden. In der ersten Netzkonvergenzstudie sind
mit den MK-Segeln, den Sehnenfaden und einem Clip NT ausschlieB3lich strukturmechani-
sche Komponenten des Simulationsmodells in isolierten FE-Simulationen untersucht wor-
den. Als variierender Vernetzungsparameter ist die maximale Elementkantenlange definiert
worden. Die untersuchten maximalen Elementkantenlangen sowie die korrespondierenden

Gesamtzahlen der untersuchten Elemente sind in Tab. 22 dargestellt.

Tab. 22: Parameter der Netzkonvergenzstudie der strukturmechanischen Domain.

Elementkantenlange 1,0mm 0,8mm 0,6 mm 0,4mm 0,2mm 0,1mm

Elementanzahl 3440 4578 6612 12393 33537 109643

Als Parameter zur Charakterisierung der strukturmechanischen Domain ist der Mittelwert
der maximalen, logarithmischen Hauptdehnung (€) im anterioren und posterioren MK-Segel
wahrend der LV-Diastole und der LV-Systole ausgewertet worden. Um eine hinreichende
Genauigkeit der Losung garantieren zu kénnen, wurde ein Schwellwert von 5 % als maximal
tolerierbare Abweichung von der ermittelten Dehnung bei der maximalen Vernetzungsdichte

(Pn,maz) definiert. Die Ergebnisse der Netzkonvergenzstudie sind in Abb. 45 dargestellt.

20 A o4 B
——E€Sys —®— €Diq 22 ——€S5ys —®—€Diq
18 1 T
+ 5% v. ESys (pn,maz) 20+ + 5% v. gSys(Pn,maz)
2 16 & /./.7 @ ® e ,T_f )
£ .// A £18 7t
w 14 + B v
................................. M(pn,maz) 1671 + 5% v. gDia(/)n,mowrf)
12 £z ﬂ * 14 .................................. ; :
T  eee 4
10 . . MKDOSt 12 . . MKant
10° 104 10° 108 10° 10* 10° 108
Elemente der Strukturdomain Elemente der Strukturdomain

Abb. 45: Ergebnisse der Netzkonvergenzstudie fiir die strukturmechanische Domain; darge-
stellt sind die Mittelwerte der maximalen logarithmischen Hauptdehnungen (€5, piq.) far
das posteriore (A) und anteriore (B) MK-Segel (MKyosyant) jeweils wahrend der Peak-Sy-
stole und der Peak-Diastole, sowie ein Konvergenzintervall in Abhangigkeit der Dehnung
bei der maximalen Vernetzungsdichte (o, maz)-

Wie in Abb. 45 dargestellt, konnte durch die Variation der maximalen Elementkantenlangen
fir alle untersuchten Parameter eine hinreichende Unabhangigkeit der Lésung von der Ver-
netzungsdichte erzielt werden. Unter Berlcksichtigung einer mdglichst geringen Element-

anzahl und des definierten Schwellwertes wurde eine maximale Elementkantenldange von
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0,4 mm mit einer resultierenden Elementanzahl von 12 393 als Optimum fir die strukturme-

chanische Domain ermittelt.

In der zweiten, hybriden Netzkonvergenzstudie ist die Fluiddomain im Rahmen einer FSI-Si-
mulation untersucht worden. Dazu erfolgte eine uniforme Diskretisierung der gesamten Flu-
iddomain. Die untersuchten Elementkantenldngen und die jeweils korrespondierende Ele-

mentanzahl der Fluiddomain ist in Tab. 23 dargestellt.

Tab. 23: Parameter der Netzkonvergenzstudie der fluidmechanischen Domain.

Elementkantenlange 4,0mm 3,0mm 2,0mm 1,5mm 1,0mm 0,5mm

Elementanzahl 6652 11760 43344 107520 347760 2824416

Zur Charakterisierung der Fluiddomain wurde die mittlere Strémungsgeschwindigkeit inner-
halb der MK-Anulusgrundflache sowohl wahrend der Peak-Systole als auch wéahrend der
Peak-Diastole ermittelt. Unter Beriicksichtigung der Ergebnisse der ersten Netzkonvergenz-
studie sind alle strukturmechanischen Komponenten des FSI-Simulationsmodells mit einer
maximalen Elementkantenlange von 0,4 mm diskretisiert worden. In Analogie zu den Un-
tersuchungen der strukturmechanischen Domain ist ebenfalls eine Abweichung von 5 % re-
lativ zur Geschwindigkeit, welche bei der héchsten Vernetzungsdichte ermittelt worden ist,
als Schwellwert definiert worden. Die Ergebnisse der zweiten Netzkonvergenzstudie sind in
Abb. 46 dargestellt.

24 240
—— 'USys —— UDiq
231 Y 230 + ;

................ Q :
€
22l € 220 1 /—0/
(=
* -
21¢ / 5% v. T)Sys(pn,maz) = 210 1 / 5% v. 'DDia(pn,mai)

20 ; ; } t t t
10° 104 10° 10° 107 108 104 10° 108 107
Elemente der Fluiddomain Elemente der Fluiddomain

U inmm/s

Abb. 46: Ergebnisse der Netzkonvergenzstudie fiir die fluidmechanische Domain; dargestellt
sind die Mittelwerte der Strémungsgeschwindigkeiten (g5, piq) innerhalb der MK-Anulus-
grundflache wéhrend der Peak-Systole (A) und der Peak-Diastole (B), sowie ein Konver-
genzintervall in Abhangigkeit von © bei der maximalen Vernetzungsdichte (pn max)-

Auch fur die fluidmechanische Domain konnten netzunabh&ngige und hinreichend genaue
Lésungen ermittelt werden. Unter Berlcksichtigung des in Abb. 46 visualisierten Schwell-
wertes wurde eine Elementkantenlange von 2,0 mm und eine korrespondierende Anzahl

von 43 344 Fluidelementen als Optimum der Netzkonvergenzstudie identifiziert.
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5.6 Entwicklung von Materialmodellen fir das numerische
Simulationsmodell

Um die in vitro Untersuchungen adaquat durch ein numerisches Modell abbilden zu kénnen,
wurden sowohl flr die fluidmechanische Domain (siehe Kap. 5.6.1) als auch die strukturme-
chanische Domain (siehe Kap. 5.6.2) Materialmodelle entwickelt (vgl. Kap. 5.2). Im nach-
folgenden Abschnitt werden zunachst die physikalischen Eigenschaften beider Domains
vorgestellt und anschlieBend die Implementierung dieser Eigenschaften in das numerische

Modell beschrieben.

5.6.1 Materialmodell der fluidmechanischen Domain

Um die Strémungsvorgange der in vitro Untersuchungen numerisch adaquat abbilden zu
kénnen, ist ein Materialmodell fiir 0,9 %-ige NaCl-Lésung bei einer konstanten Temperatur
von 37°C entwickelt worden. In Analogie zu bereits publizierten in silico Studien des MK-
Apparates wurde die NaCl-Lésung dabei als inkompressibles, newtonsches Fluid idealisiert
[75, 83, 379, 430]. Wie in Kap. 5.2.1 beschrieben, erfolgte die Beschreibung des funktionel-
len Zusammenhangs zwischen der Fluiddichte p und dem Druck p in dieser Arbeit mithilfe
der Mie-Grlneisen Zustandsgleichung (vgl. Gl. 5.17). Die dabei berticksichtigten physikali-
schen Eigenschaften des Fluids sind in Tab. 24 dargestellt.

Tab. 24: Parameter des Materialmodells fiir 0,9 %-ige NaCIl-Lésung bei einer konstanten Tem-
peratur von 37°C.

Po us Co cy Lo H,
993 kgm= 0,692mPas  1532,0ms™’ 153,2ms™! 0 0

po: Dichte (eigene Messungen), no: dynamische Viskositat [348], co: physikalische Schallgeschwindigkeit
[431], c;: fiktive Schallgeschwindigkeit (Parameterstudie), I': Gruneisen-Koeffizient [379]; H,: Huginot-
Steigungskoeffizient [379]

Wie in Gl. 5.19 gezeigt wurde, flhrt eine Verringerung der Schallgeschwindigkeit der NaCl-
Lésung zur Reduktion der Zeitschrittweite Aty bei der Lé6sung des Simulationsmodells und
konsekutiv zur Verringerung des Rechenaufwandes (vgl. Kap. 5.2.1). Aus diesem Grund
wurde eine fiktive Schallgeschwindigkeit ¢; definiert, welche geringer ist als die physikali-
sche Schallgeschwindigkeit ¢q [379, 417, 432]. Um die numerische Stabilitat des Lésungs-
verfahrens zu garantieren und gleichzeitig eine hohe Approximationsgtite der physikalischen
Vorgénge und Modellannahmen zu gewahrleisten, wurden mit der Dichteschwankung E,
und dem Geschwindigkeitsverhéltnis E, zwei Grenzkriterien fur die Ermittlung von c; defi-
niert [419, 432]:

Vg,

po — p(cy)
Po

E, = maz <1%  (5.32) B, = maz |- < 10%. (5.33)
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Dabei entspricht p, der physikalischen Dichte, p(c;) der simulierten Dichte als Funktion der
fiktiven Schallgeschwindigkeit ¢; und v, den Geschwindigkeitsvektoren der einzelnen SPH-

Partikel der fluidmechanischen Domain.

Zur Ermittlung der optimalen fiktiven Schallgeschwindigkeit ist eine Parameterstudie mit
dem vollstandigen FSI-Simulationsmodell und variierenden Schallgeschwindigkeiten durch-
geflhrt worden. Unter Berlicksichtigung der in Tab. 25 dargestellten Ergebnisse flr die
Grenzkriterien E, und E, und den resultierenden Zeitschrittweiten wurde eine fiktive Schall-
geschwindigkeit von ¢; = </10 = 153,2ms~" als Optimum identifiziert. Die gewahlte fiktive
Schallgeschwindigkeit genligt einerseits den definierten Kriterien £, und E, und ermog-
licht andererseits eine Erhdhung der mittleren Zeitschrittweite (Atx) gegenliber der initialen
Zeitschrittweite um den Faktor 5 (vgl. Gl. 5.32, Gl. 5.33, Tab. 25).

Tab. 25: Ergebnisse der Parameterstudie zur Definition der fiktiven Schallgeschwindigkeit c;.

cf = ¢ cp = cof2 ¢y = /10 ¢ = co/20
E,in % 0,02 0,07 0,81 1,71
E,in% 0,08 0,16 0,78 1,70
Atpin1-107s 3,43 6,92 17,44 20,67

co = 1532ms™; E,: Dichteschwankungen; E,: Geschwindigkeitsverhltnis; Afx: liber einen Herzzyklus
gemittelte Zeitschrittweite der Fluiddomain

Zusétzlich wurden in Anlehnung an Mao et al. sowohl fir den dimensionslosen Grineisen-
Koeffizienten (I'y), als auch fir den ebenfalls dimensionslosen Huginot-Steigungskoeffizien-
ten (H,) jeweils Ty, = 0 und H, = 0 angenommen [379]. Alle zur Definition des Materialmo-
dells der strukturmechanischen Domain verwendeten Parameter sind in Tab. 24 zusammen-

gefasst.

5.6.2 Materialmodell der strukturmechanischen Domain

Um die nicht-linearen Werkstoffeigenschaften des in vitro eingesetzten in vitro MK-Modells
numerisch abbilden zu kénnen, wurden Materialmodelle fir die MK-Segel und die Sehnen-
faden entwickelt (vgl. Kap. 4.3, Kap. 5.2.2 und Gl. 5.26). Auf die Entwicklung eines Materi-
almodells fur den MK-Anulus wurde verzichtet, weil dieser in der Simulation vernachlassigt
worden ist (vgl. Kap. 4.3). Im nachfolgenden Abschnitt wird zunachst der Versuchsaufbau
zur experimentellen Ermittlung des Spannungs-Dehnungs-Verhaltens (o(e)-Verhalten) in-
klusive der im Rahmen dieser Arbeit etablierten videoextensometrischen Untersuchungsme-
thode vorgestellt. AnschlieBend wird die numerische Implementierung der experimentellen

Daten beschrieben.
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Ermittlung mechanischer Kennwerte des Mitralklappenmodells in uniaxialen
Zugversuchen

Die uniaxialen Zugversuche wurden mit einer Universalprifmaschine vom Typ zwickiLine
Z0.5 (ZwickRoell, GER) durchgefuhrt. Zur Ermittlung der Krafte in Probenlangsrichtung wur-
de ein 200N Kraftaufnehmer (Xforce HP, Zwick/Roell, GER) verwendet. Die Léangen- und
Breitenanderung (Al, Ab) der Proben in der z- und z-Richtung wurden mithilfe eines ka-
merabasierten Messsystems (videoXtens 1-120, ZwickRoell GmbH & Co. KG, Uim, GER),
einem sogenannten Videoextensometer, berihrungslos ermittelt (sieche Abb. 47).

Zusétzlich zum Videoextensometersystem wurde eine zweite Kamera (EOS 70D, Canon,
Ota, JPN) mit einem Makroobjektiv (SP 90mm F/2.8 Makro-VC, Tamron, Saitama, JPN) zur
Ermittlung der Dickenanderung (Ad) entlang der y-Achse eingesetzt. Die simultane Verwen-

A B F C F
! t f
Schulterstab —
= T
y-Messbereich * i
Kamera 2 dy+Ad
= il HiH do
. 2 P H e
Einspannung Pl ik
D
-« 23 >
ql _ 12
- - N
SN~ ! A4
1
—_ .|_ ............................... 4.

Abb. 47: Schematische Darstellung des experimentellen Versuchsaufbaues zur mechani-
schen Charakterisierung des in vitro Mitralklappenmodells. A: Ubersichtsdarstellung
mit eingespanntem Schulterstab, zwei Kameras und den Messbereichen in z-, y-, z-Rich-
tung. B: Perspektive Kamera 1 mit Ausgangslange bzw. -breite (ly, by) und Langen- bzw.
Breitenénderung (Al bzw. Ab). C: Perspektive Kamera 2 mit der Ausgangsdicke (dy) und
der Dickenanderung (Ad). E: Probengeometrie des Schulterstabes.
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dung von zwei, 90° zueinander versetzten, Kameras ermdglicht sowohl die Ermittlung der
Dehnung in Probenlangsrichtung (e.) als auch die fir die Ermittlung der Querkontraktions-

zahl (v,,) notwendige Breiten- und Dickenanderung (Ab, Ad) der Proben.
Probenpraparation

Fir die mechanische Charakterisierung des MK-Materials und der Sehnenfaden wurden
variierende PrUfkdrpergeometrien gewahlt. Als Prifkérper fur das MK-Material wurde in An-
lehnung an die DIN EN ISO 527-2 Schulterstdbe vom Typ 1BB mit den in Abb. 47D dar-
gestellten MaBen hergestellt [433]. Da in Voruntersuchungen gezeigt werden konnte, dass
das Spannungs-Dehnungs-Verhalten der Proben in Abhangigkeit von zuvor eingepragten
Verschiebungsamplituden variiert, wurde das gesamte in vitro MK-Modell im Vorfeld der Un-
tersuchungen vorkonditioniert. In Analogie zu den in vitro Untersuchungen wurde das in vitro
MK-Modell dazu, wie in Kap. 4.6.1 beschrieben, in den hydrodynamischen Priifstand einge-
spannt und mit 1000 MK-Offnungs- und SchlieBzyklen beansprucht. AnschlieBend wurden
die sechs durch die MK-Segel und den MK-Anulus verlaufenden Sehnenfaden des MK-Mo-
dells frei prapariert und auf eine Lange von 60 mm zugeschnitten.

Da die Sehnenfaden unmittelbar durch die MK-Segel verlaufen, konnten keine normgerech-
ten Schulterstabe aus den MK-Segeln hergestellt werden (vgl. Kap. 4.1.2). Stattdessen wur-
den vier Schulterstdbe vom Typ 1BB aus dem Atriumansatz gestanzt, welcher aus dem glei-
chen Werkstoff gefertigt ist wie die MK-Segel. Die Extraktion erfolgte gerade so, dass inner-
halb der Priflange keine Fehlstellen durch die zuvor eingebetteten Sehnenfaden vorlagen.
Die fur die Ermittlung des Probenquerschnitts notwendige Messung der Probenbreiten und
-dicken im Bereich der parallelen Probenlange erfolgte mithilfe eines Messschiebers (AB-
SOLUTE AOS 500-184-30, Mitutoyo Corporation, JPN) bzw. einer Messuhr (No. 2046SL,
Mitutoyo Corporation, JPN) an zehn Positionen entlang der Probenlangsachse.

Versuchsdurchfiihrung

In Analogie zu den in vitro Untersuchungen wurden alle Prufkérper flr eine Stunde bei einer
Temperatur von 37°C in einem Wasserbad temperiert. Die Zugversuche wurden bei einer
Priftemperatur von 37°C an Luft durchgefihrt (vgl. Kap. 4.2). Die Prifparameter fir die

uniaxialen, quasistatischen Zugversuche sind in Tab. 26 zusammengefasst.

Als Referenzen fir die kameraoptischen e.-Messungen des MK-Materials wurden am obe-
ren und unteren Ende des Messbereiches schwarze Markierungen mit einer Linienstarke
von 0,75 mm auf die Oberflache der Schulterstibe aufgebracht (siehe Abb. 47 B). Aufgrund
des geringen Durchmessers der Sehnenfaden von (0,86 + 0,12) mm und des verwendeten

optischen Aufbaues war die kameraoptische Untersuchung der Sehnenfaden allein mithilfe
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Tab. 26: Priifparameter der uniaxialen Zugversuche fiir das Mitralklappenmaterial und die
Sehnenfaden des in vitro Mitralklappenmodells.

Prifparameter MK-Material Sehnenfaden
Probengeometrie Schulterstab Typ 1BB Faden
Probenanzahl 4 6
Priftemperatur 37°C 37°C

Freie Probenlange 23 mm 40 mm
Vorkraft 10mN 10mN
Prifgeschwindigkeit 2mmmin~! 2 mm min~
Prifungsende €, = 150% €, = 60%

einer Linienmarkierung nicht méglich (vgl. Kap. 4.1.2). Stattdessen wurden zwei selbstkle-
bende, rechteckige Messmarken mit einem Abstand von 40 mm auf der Probenoberflache
aufgebracht (vgl. Tab. 26). Zur Maximierung der Intensitatsunterschiede fir die optischen
Untersuchungen wurden die 5 mm breiten und 3 mm hohen Messmarken jeweils mit einem

schwarzen und einem wei3en Messfeld versehen.

Die fur die Dehnungsmessungen mafgeblichen Langendnderungen Al der Proben wur-
de mithilfe eines im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Kantenerkennungsalgorithmus de-
tektiert. Dieser basiert auf der Detektion von Intensitatsunterschieden an den Hell-Dunkel-
Ubergangen der aufgebrachten Messmarkierungen bzw. Messmarken. Eine Neigung der Li-
nienmarkierungen bzw. Messmarken von 2—-4° normal zur Probenlangsachse wurde dabei
als Optimum fir die Erkennungsqualitat des Kantenerkennungsalgorithmus identifiziert. Die
Dehnung ¢, wird als Quotient aus der Langenanderung der Probe Al und der Ausgangslan-
ge der Probe [, berechnet (vgl. Abb. 47).

Mithilfe des optischen Messsystems wurden die Langenanderungen der Proben mit einer
Frequenz von 20Hz gemessen. Die Probenbreiten und -dicken konnten allerdings aus-
schlieBlich zum Beginn und Ende der Prifung des MK-Materials optisch bestimmt werden.
Die nominelle Spannung o, wurde dementsprechend als Quotient aus der gemessenen
Kraft ' und dem Ausgangsprobenquerschnitt A, berechnet (vgl. Gl. 5.34). Die Querkontrak-
tionszahl v,, der Proben des MK-Materials wurde als arithmetisches Mittel der Querkontrak-

tionszahlen in x- und y-Richtung ermittelt (siehe Gl. 5.35).

F F Ve t+v, =l (Ab Ad)

— - 34 — = =+ 5.35
bo-do  Ag (5.34) Yy D 2. Al \ by | do (5.35)

On

Untersuchungsergebnisse

Um die Vergleichbarkeit der experimentellen Zugversuchsdaten mit Literaturdaten zu er-

mdglichen, sind die nominellen Spannungen (¢,,) und Dehnungen (e,,) in wahre Spannungen
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(04) und Dehnungen (e,,) Gberflhrt worden. Da das Probenvolumen wéahrend der Zugversu-
che konstant war, wurden o, und ¢,, nach Gl. 5.36 bzw. Gl. 5.37 ermittelt [434].

ow=0,"(14+¢,) (5.36) €w =In(l+e¢,) (5.37)

Die gemittelten nominellen und wahren Spannungs-Dehnungs-Verlaufe als Ergebnisse der
Zugversuche fir das MK-Material und die Sehnenfaden sind in Abb. 48 dargestellt. Sowohl
das MK-Material als auch die Sehnenfaden zeigen dabei in Ubereinstimmung mit Literatur-
daten ein nicht-lineares Spannungs-Dehnungs-Verhalten [58, 118, 143, 149, 154, 156—159,
174, 435]. Daruber hinaus indiziert die ermittelte Querkontraktionszahl von 0,461 + 0,015
ein annahernd inkompressibles Werkstoffverhalten des MK-Materials (siehe Tab. 27).

Um den Vergleich der in Abb. 48 dargestellten experimentellen Daten mit denen humaner
MK-Apparate zu ermdglichen, sind fir das in vitro MK-Material und die Sehnenfaden jeweils
ein Tangentenmodul im Bereich geringer Dehnungen (¢,) und hoher Dehnungen (¢,) ermit-
telt worden (siehe Tab. 27). Konkret wurden die Tangentenmoduln fir das MK-Material bei
0% < €,<10% und 70 % <€, <90 % ermittelt. Fur die Sehnenfdden wurden die Tangen-
tenmoduln fiir 0% <e, < 10 % und 40 % < ¢, <50 % bestimmt. Ein Vergleich der experimen-

tellen Daten fUr das in vitro MK-Modell mit Literaturdaten ist in Kap. 4.1.2 dargestellt.

Tab. 27: Mittelwerte der Tangentenmoduln im Bereich geringer (T'M,) bzw. hoher Dehnungen
(T'M7p) und der Querkontraktionszahl (v,.,) des Mitralklappenmaterials (n = 4) und der
Sehnenfaden (n =6) des Mitralklappenmodells.

MK-Material Sehnenfaden
TM, in MPa T M, in MPa Vay TM, in MPa T M;, in MPa
nominell 0,30 + 0,08 1,67 £+ 0,41 k. A. 5,37 £ 0,45 59,23 4+ 4,94
wahr 0,35+ 0,09 10,83+ 0,27 0,461 4+0,015 6,40 £0,53 186,50 &+ 1,55

Implementierung der experimentellen Daten in das numerische Materialmodell

Der fUr die numerische Simulation des Materialverhaltens grundlegende, funktionelle Zu-
sammenhang der mechanischen Spannung und Dehnung wird mathematisch mithilfe von
Materialmodellen approximiert (vgl. Gl. 5.26). Fir die numerische Approximation mehrach-
siger Beanspruchungszusténde hochelastischer Werkstoffe, wie z. B. Elastomeren oder Hy-
drogelen werden in der Literatur typischerweise hyperelastische Materialmodelle verwendet
[75, 83, 436—438]. In Analogie zu den Werkstoffeigenschaften des MK-Materials modellieren
diese das ideal-elastisches Werkstoffverhalten homogener, isotroper und annghernd inkom-
pressibler Werkstoffe (vgl. Abb. 48, Tab. 27). Der Zusammenhang zwischen der Spannung
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Abb. 48: Mittelwertkurven des nominellen und wahren Spannungs-Dehnungs-Verhaltens des
MK-Materials (n =4) und der Sehnenfaden (n =6) des in vitro MK-Modells.

und der Dehnung kann unter Verwendung der spezifischen Formanderungsenergie E* fir
hyperelastische Materialmodelle folgendermaf3en formuliert werden [439, 440]:
px OBE"

ol K — )
* 865L

(5.38)

Darin entspricht o/ den Komponenten des zweiten Piola-Kirchhoff-Spannungstensors und
eij den Komponenten des Green-Lagrangeschen Verzerrungstensors. Fir die Ermittlung
der spezifischen Formanderungsenergie isotroper, hyperelastischer Materialien existieren
zwei Klassen von Materialmodellen: die statistischen und die phanomenologischen Modelle
[421, 439, 441].

Die Approximation der experimentellen Zugversuchsdaten des MK-Materials und der Seh-
nenfaden erfolgte mittels phdnomenologischer Materialmodelle. Konkret sind mit dem Mar-
low-, Neo-Hooke-, Yeoh-, Arruda-Boyce und Van-der-Waals-Modell finf Materialmodelle
verwendet worden, welche insbesondere beim Vorhandensein uniaxialer Zugversuchsdaten
eine hohe Approximationsglte erwarten lassen (vgl. Abb. 48) [421]. Zur Beschreibung der
Kompressibilitat des MK-Materials wurden fir das Arruda-Boyce- und das Van-der-Waals-
Modell zusatzlich zu den Spannungs-Dehnungs-Daten die experimentell ermittelte Quer-
kontraktionszahl (v,,) im Rahmen des Approximationsprozesses beriicksichtigt. Die funf un-
tersuchten Materialmodelle inklusive der verwendeten Gleichungen der spezifischen Form-

anderungsenergie sind in Anhang A.2 zusammengefasst.

Die resultierenden Spannungs-Dehnungs-Verlaufe der untersuchten Materialmodelle fir die
uniaxiale Zugbeanspruchung sind in Abb. 49 dargestellt. Zur Quantifizierung der Approxi-

mationsgute innerhalb der betrachteten Dehnungsintervalle sind in Abb. 49 zusétzlich die
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Summen der Residuenquadrate (Srg) bezogen auf die experimentellen Daten dargestellt.
Sowohl fiir das MK-Material als auch fur die Sehnenfaden liefern das Marlow- und das Yeoh-

Modell die héchste und das Neo-Hooke-Modell die geringste Approximationsqualitat.
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Abb. 49: Nominelle Spannungs-Dehnungs-Verldufe der hyperelastischen Materialmodelle des
MK-Materials und der Sehnenfaden bei uniaxialer Zugbeanspruchung; Sro : Summe
der Residuenquadrate der Materialmodelle bezogen auf die experimentellen Daten.

In initialen FSI-Simulationen der virtuellen Clipimplantation konnte festgestellt werden, dass
von den untersuchten Materialmodellen fir die MK-Segel nur das Arruda-Boyce und das
Neo-Hooke-Modell innerhalb der wahrend der Simulation auftretenden Dehnungsintervalle
numerisch stabil sind. Aufgrund der im Vergleich zum Neo-Hooke-Modell h6heren Approxi-
mationssqualitédt des Spannungs-Dehnungs-Verhaltens bei gleichzeitig geringeren Berech-
nungszeiten wurde das Arruda-Boyce-Modell als Materialmodell der MK-Segel fiir alle FSI-

Simulationen verwendet (siehe Tab. 28).

Bei der Untersuchung der Leistungsfahigkeit der Materialmodelle der Sehnenfaden waren
mit dem Neo-Hooke- und dem Yeoh-Modell nur zwei Modelle innerhalb des wéahrend der
Simulation auftretenden Dehnungsintervalle numerisch stabil. Aufgrund der héheren Appro-

ximationsqualitat, insbesondere fur Dehnungen oberhalb von 20 %, wurde das Yeoh-Modell
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als Materialmodell der Sehnenféden flr alle Simulationen eingesetzt. Die fur die Definition
der Materialmodelle verwendeten Materialmodellkoeffizienten und die experimentell mittels
Wagung (Prazisionswaage Kern 770, Kern & Sohn GmbH, Balingen, GER) und Volumenbe-
stimmung (Messzylinder 50 ml nach DIN 12680, Toleranzklasse B) ermittelten Dichten des
MK-Materials und der Sehnenfaden sind in Tab. 28 zusammengefasst.

Tab. 28: Experimentell ermittelte Dichten und Koeffizienten der hyperelastischen Materialmo-
delle fiir die MK-Segel und die Sehnenfaden des in vitro MK-Modells.

Dichte Materialmodell Koeffizienten d. Materialmodells*
MK-Segel 1040 kg m=3 Arruda-Boyce G = 0,059 MPa 1 = 1,101 MPa™"
Am = 1,109
Sehnenfaden 983 kgm™3 Yeoh Cio = 0,720 MPa Coo = 4,174 MPa

C30 = -0,061 MPa Y1,2,3 = 0MPa™"
*Koeffizienten der hyperelastischen Materialmodelle entsprechend der Nomenklatur in Anhang A.2

5.7 Virtuelle Implantation von Clipimplantaten

Zur Charakterisierung klinisch relevanter Clipimplantatdesigns und Implantationsstrategien
sind acht verschiedene Clipimplantatkonfigurationen untersucht worden. Dazu wurden die
Geometriemodelle der MitraClips™ NT, XTR, NTW und XTW virtuell jeweils einzeln und
paarweise in zentraler A2-P2 Position in das MK-Modell implantiert (vgl. Kap. 5.4.1, 5.4.2).
Der virtuelle Implantationsvorgang erfolgte in Analogie zum in vitro Implantationsvorgang
(vgl. Kap. 4.6.2) in vier Schritten. Die translatorischen und rotatorischen Verschiebungen

der Cliparme und Fixationselemente sind schematisch in Abb. 50 dargestellt.

initial Schritt 1 Schritt 2 Schritt 3 Schritt 4
[ IZ
J y
post ant post ant post ant post ant post ant
— MK-Segel o c = 160° o = 160° oc =100° oQC =10°
= Clip e =(° e F =100° e (X =100° e(Xp =8°

Abb. 50: Schematische Darstellung der virtuelle Clipimplantation in vier Schritten; dargestellt
sind Schnittansichten des anterioren (ant) und posterioren (post) MK-Segels sowie die Off-
nungswinkel der Cliparme (a¢) und der Fixationselemente (ar).

In der initalen Position befindet sich das Clipimplantat mit vollstdndig adduzierten Fixations-
elementen und 160° gedffneten Cliparmen 2 mm oberhalb des freien Randes des posterio-
ren MK-Segels. Im ersten Schritt erfolgt eine Translationsbewegung in negative z-Richtung
bis beide Cliparme in Kontakt mit dem freien Rand des posterioren MK-Segels treten. Im

zweiten Schritt erfolgt eine Abduktionsbewegung der Fixationselemente bis zu einem Off-
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nungswinkel von 100°. In Analogie zum Implantationsvorgang in der klinischen Praxis erfolgt
im dritten Schritt die Fixation beider MK-Segel durch die partielle Adduktionsbewegung der
Cliparme. AbschlieBend folgt im vierten Schritt eine gemeinsame Adduktionsbewegung der
Cliparme und Fixationselemente. In der finalen Implantationsposition betragen die Offnungs-

winkel der Fixationselemente und der Cliparme 8°bzw. 10°.

Die paarweise Clipimplantation verlauft analog zu der in Abb. 50 dargestellten virtuellen
Implantation der einzelnen Clipimplantate. Die Positionierung in anterolateralen-posterome-
dialer Richtung erfolgte jeweils mit einem Abstand von 1,5 mm von der zentralen Position.
Nach Abschluss des Implantationsvorganges werden Relativbewegungen der Clipimplantat-
komponenten zueinander durch Zwangsbedingungen verhindert. Die Translation und Rota-
tion der Clipimplantate infolge auBerer Beanspruchungen, wie z. B. der Verformung der MK-
Segel, ist allerdings uneingeschrankt méglich. Die acht Konfigurationen der virtuell implan-
tierten Clipmodelle inklusive der MK-Modelle sind in Abb. 51 dargestellt.

Clip NT Clip XTR Clip NTW Clip XTW

1 Clip

2 Clips

Abb. 51: Untersuchung des biomechanischen Einflusses variierender Clipimplantatdesigns
und Implantationsstrategien auf den Mitralklappenapparat mithilfe des entwickelten
FSI-Simulationsmodell. Dargestellt sind jeweils die einzeln und paarweise in zentraler A2-
P2 Postion implantierten Clipimplantatdesigns (NT, XTR, NTW und XTW).

5.8 Randbedingungen des FSI-Simulationsmodells

Im Anschluss an die virtuelle Implantation der Clipimplantate werden zwei weitere Simula-
tionsschritte durchgefuhrt. In Analogie zu den in vitro Untersuchungen erfolgt im ersten Si-
mulationsschritt die individuelle Vorspannung der Sehnenfaden. Konkret werden dabei die
Einlaufpunkte der Sehnenféaden des anterioren MK-Segels (SFa1, SFa2) um 13 mm, der MK-
Segelsegmente P1 und P3 (SFpy, SFp3) um 9mm und des P2 Segmentes (SFpaa, SFpop)
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um 5mm in z-Richtung verschoben (vgl. Abb. 42 und Anhang A.3). Im zweiten Simulations-
schritt wird das Simulationsmodell zunachst mittels einer diastolischen Vorwartsflussphase
initialisiert. AnschlieBend werden zwei bzw. drei vollstdndige Herzzyklen zur Analyse des
biomechanischen Einflusses der Cliptherapie auf den MK-Apparat simuliert (siehe Abb. 52,
und Kap. 5.10).

Die Fluiddomain wird in radialer Richtung durch ein fest eingespanntes starres Rohr und
in axialer Richtung durch zwei starre Platten mit einem Durchmesser von jeweils 38 mm
begrenzt (vgl. Abb. 40). Zur Gewahrleistung der Inkompressibilitditsannahme wurden die
atriale und ventrikulare Platte kinematisch miteinander gekoppelt. Der konstante Plattenab-
stand von 252 mm ist so gewéahlt worden, dass bei einem Herzzeitvolumen von 5 min-" und
einer Herzfrequenz von 70 BPM ausreichend Fluidvolumen fiir drei vollstandige Herzzyklen
vorhanden ist. Um die numerische Stabilitdt des Simulationsmodells zu gewahrleisten, ist

eine Fluidreserve in der GréBenordnung eines Schlagvolumens berlcksichtigt worden.

Um die in vitro auftretenden Beanspruchungen im zweiten Simulationsschritt modellieren zu
kénnen, wird auf die ventrikulare Platte ein in vitro ermittelter, transmitraler Differenzdruck
Ap(t) aufgebracht (vgl. Abb. 40 und Abb. 52). Gemessen wurde dieser mit der im Rahmen
dieser Arbeit entwickelten hydrodynamischen in vitro Priifmethode nach der Implantation ei-
nes MitraClip™ NT in zentraler A2-P2 Position bei einem Herzzeitvolumen von 51 min-" und
einer Herzfrequenz von 70 BPM (vgl. Kap. 4.7). Die resultierende, zeitabhangige, axiale Ver-
schiebung beider Platten generiert einen charakteristischen transmitralen Volumenstrom.

Virt.-Impl. u.
SF-Vorsp. Initialisierung Zyklus 1 Zyklus 2
< » . <« > <« > < >
150
120 A

©
o
1

Druck in mmHg
(2]
o

30
Diastole Systole Diastole Systole Diastole
0 — ) —————\—— f«———— \——>,
-30 T . . .
0 0,5 1,0 1,5 2,0 2,5
Zeitins

Abb. 52: Druckrandbedingung fiir den virtuellen Implantationsvorgang, die Vorspannung der
Sehnenfaden (SF), eine Initialisierungsphase und zwei vollstandige Herzzyklen.

Die Lagerung des in vitro MK-Modells innerhalb der Fluiddomain erfolgt mithilfe eines Anu-

lusadapters. Wahrend dieser fest eingespannt ist, sind bei der Lagerung des MK-Modells
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ausschlieBlich die Translationsfreiheitsgrade des MK-Anulus, nicht aber dessen Rotations-
freiheitsgrade, eingeschréankt (vgl. Abb. 40).

Die Clipimplantate werden als Mehrkérpersysteme modelliert, deren insgesamt finf Kom-
ponenten durch rotatorische und translatorische Zwangsbedingungen miteinander verbun-
den sind (siehe Abb. 50). Die beiden Fixationselemente, die beiden Cliparme und die Ab-
schlusskappe werden jeweils als Starrkdrper mit isotroper Masseverteilung modelliert (siehe
Tab. 29). Die Gesamtmasse der simulierten Clipimplantate entspricht jeweils den experi-
mentell ermittelten Massen der kommerziellen Clipimplantate (vgl. Tab. 6 in Kap. 3.3.2). Die

definierten Randbedingungen sind im Anhang A.3 zusammengefasst.

Tab. 29: Massen der modellierten Clipdesigns NT, XTR, NTW und XTW.

Clip NT Clip XTR Clip NTW Clip XTW
Cliparm (2x) 0,1225¢g 0,1385¢g 0,1470¢ 0,1810¢g
Fixationselement (2x) 0,09009g 0,1000g 0,09009 0,10009g
Abschlusskappe (1x) 0,10009g 0,1000g 0,1000g 0,10009g
Gesamtmasse 0,5250¢ 0,5770¢g 0,5740¢ 0,6620¢

5.9 Kontaktbedingungen des FSI-Simulationsmodells

In dem entwickelten FSI-Simulationsmodell ist fir alle mit der Fluiddomain in Kontakt ste-
henden Oberflachen der Strukturdomain die Haftbedingung definiert worden. Fir die Inter-
aktion der Komponenten der Strukturdomain wurden zwei spezifische Kontaktbedingungen
definiert. Die erste Kontaktbedingung dient der Modellierung der kraftschlissigen Verbin-
dung der Clipimplantate mit den MK-Segeln. Diese wird fir alle Oberflachen an denen die
MK-Segel in direktem Kontakt mit den Fixationselementen oder den Clipimplantaten stehen
definiert. In tangentialer Richtung wird dieser Kontakt mit einem Reibungskoeffizienten von

0,995 und der sogenannten Penalty-Methode implementiert.

Diese Definition ermdglicht vernachlassigbar kleine Relativbewegungen des Clipimplantates
bezlglich der MK-Segel in der GréBenordnung von 20 um. Gleichzeitig wird durch dieses
Vorgehen der Rechenaufwand gegeniber der Definition eines unendlichen steifen Kontak-
tes zwischen den MK-Segeln und den Komponenten des Clipimplantates reduziert. In Nor-
malenrichtung wird ebenfalls die Penalty-Methode definiert, welche eine minimale Durch-

dringung der in Kontakt stehenden Oberflachen ermdglicht.

Die Modellierung des Selbstkontaktes der MK-Segel erfolgt mithilfe einer zweiten Kontaktbe-
dingung. Diese berucksichtigt in tangentialer Richtung einen empirisch gefundenen Reibko-
effizienten von 0,15 in Kombination mit der Penalty-Methode. Zur Modellierung des Durch-

dringungsverhaltens in Normalenrichtung wurde ebenfalls die Penalty-Methode definiert.
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5.10 Validierung des FSI-Simulationsmodells mit in vitro Daten

Um die Approximationsgite des entwickelten FSI-Simulationsmodells objektiv bewerten zu
kénnen, wurden die Simulationsergebnisse den in Kap. 4.6 vorgestellten in vitro Daten ge-
genlbergestellt. Konkret wurden dabei die in vitro und in silico ermittelten Ergebnisse fur die
Untersuchung des MitraClip™ NT bei einem Herzzeitvolumen von 5Imin-' und einer Herz-
frequenz von 70 BPM miteinander verglichen. Um sowohl die strukturmechanische als auch
die stromungsmechanische Domain adaquat charakterisieren zu kénnen, sind die geometri-
sche MK-Offnungsflache (GO A), inklusive der MK-Offnungs- und SchlieBzeitpunkte, sowie

die Regurgitationsfraktion (RF) als Validierungsparameter definiert worden.

Zur Ermittlung der GOA ist die in Abb. 28 dargestellte Auswerteroutine eingesetzt worden
(vgl. Kap. 4.5). Die Bestimmung der Offnungs- und SchlieBzeitpunkte erfolgte in Analogie
zu den in vitro Untersuchungen durch die Auswertung der Offnungs-/SchlieBrate (k) un-
ter Berlicksichtigung des Schwellwertes |k| = 1cm2s™' (vgl. Kap. 4.7.1). Die Regurgitati-
onsfraktion ist ebenfalls in Analogie zu den in vitro Untersuchungen entsprechend GlI. 4.3
ermittelt worden (vgl. Kap. 4.5). Auf die Berilcksichtigung des transmitralen Differenzdru-
ckes als Validierungsparameter wurde verzichtet, weil der in vitro ermittelte Differenzdruck
als Randbedingung des FSI-Simulationsmodells verwendet worden ist (vgl. Kap. 5.8). Ei-
ne Zusammenfassung der untersuchten Validierungsparameter unter Bertcksichtigung der

absoluten und relativen in vitro—in silico Abweichungen ist in Tab. 30 dargestellt.

Tab. 30: Vergleich der untersuchten Validierungsparameter fiir die in vitro und in silico Unter-
suchungen (vgl. Abb. 53); dargestellt sind zuséatzlich die absoluten (F,;s) und relativen in
vitro—in silico Abweichungen (E,.;).

in vitro in silico E.ps )
GOA, .qx 0,9997 cm? 0,9603 cm? 0,0394 cm? -3,94 %
GOA, .in 0,0084 cm? 0,0087 cm? -0,0003 cm? 3,57 %
GOAp;a 0,7515cm? 0,7739cm? -0,0224 cm? -2,98 %
GOAg,ys 0,0131cm? 0,0136 cm? -0,0005cm? 3,82%
toffen 510ms 542ms 32ms 6,27 %
Dy, pia 0,6861cm 0,7108cm -0,0227 cm -3,47 %
Dy, sys 0,0949cm 0,1001 cm —-0,0052cm 6,47 %
RF 17,0% 16,16 % -0,84% -4,94 %

Dy, hydraulischer Durchmesser; GO A p;q, sy Mittelwert der diastolischen/systolischen geometrischen
MK—Offnungstéche; GOA, ,az/min: Maximale/minimale geometrische MK—Offnungstéche; RF': Regur-
gitationsfraktion; tof fen: Gesamtéffnungszeit

Vergleich der geometrischen MK-Offnungsflachen

Im Rahmen der Validierungsuntersuchungen ist zunachst die Abhangigkeit der in silico er-
mittelten GO A von der Anzahl der Herzzyklen untersucht worden. Dabei wurde festgestellt,
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dass die GO A als Funktion der Zeit bereits nach dem zweiten der drei untersuchten Herzzy-
klen konvergiert. Die maximale bzw. mittlere Abweichung der GO A zwischen dem zweiten
und dem dritten Zyklus betragt 1,24 % bzw. 0,58 %. Unter der Pramisse der Reduktion des
Rechenaufwandes wurden in den FSI-Simulationen dementsprechend lediglich zwei statt
drei Herzzyklen simuliert (vgl. Abb. 52). Fir die FSI-Simulation des Clipdesigns NT bei ei-
nem Herzzeitvolumen von 51 min~' und einer Herzfrequenz von 70 BPM konnte die Berech-

nungszeit dadurch um 27 % auf ca. 32 h gesenkt werden.

Der Vergleich der in vitro und in silico ermittelten GOA ist in Abb. 53 dargestellt. Dabei
wird deutlich, dass die Approximationsgiite wahrend des MK-Offnungsvorganges héher ist,
als wahrend des MK-SchlieBvorganges. Konkret betrégt die Abweichung der Offnungs- bzw.
SchlieB3zeitpunkte im in vitro und in silico Modell 10 ms bzw. 22 ms. Bezogen auf die gesamte
MK-Offnungsdauer ergibt sich damit eine Abweichung von 32 ms bzw. 6,27 %.
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Abb. 53: In vitro und in silico ermittelte geometrische MK-Offnungsflachen (GO A) in Abhén-
gigkeit von der Zeit. Dargestellt sind die Offnungs- und SchlieBzeitpunkte (tauf, tzu), die
maximale GO A und die maximale Abweichung der GOA (AGOA,,....); in vitro Daten sind
mit dem Index v und die in silico Daten mit dem Index is gekennzeichnet.

Die maximale Abweichung der GOA von 0,1282cm? zwischen den in vitro und in silico
Daten wird wahrend des MK-SchlieBvorganges registriert. Die als wesentliche Kennzahl
zur Charakterisierung der Cliptherapie identifizierte maximale GO A wird allerdings deutlich
exakter approximiert; die Abweichungen zwischen den in vitro und in silico Daten betragt
0,0394 cm? bzw. 3,94 %.

Zusatzlich zur GOA ist auch die Geometrie der MK-Offnungsflache untersucht worden. In
Abb. 54 sind die Geometrien der MK-Offnungsflache aus den in vitro und in silico Unter-

suchungen exemplarisch zum Zeitpunkt des maximalen bzw. minimalen transmitralen Diffe-
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renzdruckes dargestellt. In dieser Abbildung wird deutlich, dass sich in Analogie zu den in
vitro Untersuchungen und bereits publizierten Studien auch in dem FSI-Simulationsmodell
jeweils lateral und medial der Implantationsstelle charakteristische diastolische Offnungs-
querschnitte ausbilden (vgl. Kap. 4.7) [23, 27, 29, 77-79, 81-83, 219, 230, 253, 364-366].

A
B
Stromungsgeschwindigkeit in mm/s
0 400 800 1200 1600 2000 2400

Abb. 54: Vergleich der MK-Offnungsflache (—) in den in vitro (A, B) und in silico Untersuchun-
gen (C, D) wahrend der Peak-Diastole (A, C) und der Peak-Systole (B, D), sowie eine
Stromungsvisualisierung wahrend der Peak-Diastole (E).

Zur objektiven Beurteilung des stromungsmechanischen Einflusses der Geometrien der MK-
Offnungsflache ist der hydraulische Durchmesser D,, nach Gl. 5.39 ermittelt worden. Dieser
Parameter erlaubt die Abschatzung des strdmungsmechanisch relevanten Einflusses der
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jeweiligen Offnungsquerschnitte, z. B. auf den transmitralen Differenzdruck, in Abhangigkeit
von der GO A, dem Umfang der MK-Offnungsflache U und der Zeit ¢.

GOA(t)

Du(t) =4 =5

(5.39)

Wie in Tab. 30 dargestellt, sind die Abweichungen der in vitro und in silico ermittelten hy-
draulischen Durchmesser im Vergleich zu den in der klinischen Praxis ermittelbaren Gré3en-
skalen sehr gering. Fir die LV-Diastole betragt diese Abweichung 0,0227 cm und wahrend
der LV-Systole 0,0052cm. Aufgrund der geringen Abweichungen der ermittelten hydrau-
lischen Durchmesser wird davon ausgegangen, dass geometrieinduzierte Abweichungen
strdomungsmechanischer Kennzahlen im FSI-Modell vernachléssigbar klein gegenlber im-

plantatdesignspezifischen, strémungsmechanischen Einflissen sind.
Vergleich der Regurgitationsfraktionen

Um die Approximationsgite der strbmungsmechanischen Domain quantifizieren zu kdn-
nen, ist die Regurgitationsfraktion als zweiter Validierungsparameter ausgewertet worden.
Die als Mittelwert aus zehn Zyklen experimentell ermittelte Regurgitationsfraktion betragt
(17,0 £ 1,1) %. Mit einer Regurgitationsfraktion von 16,16 % wird der experimentell ermittel-
te Wert durch das FSI-Modell um 0,84 % unterschétzt. Da die Abweichungen zwischen den
in vitro und in silico Daten innerhalb der mittleren Abweichung der experimentell ermittel-
ten Regurgitationsfraktion liegt, wird die Approximationsgite der stromungsmechanischen
Domain als hinreichend genau akzeptiert.

5.11 Kennzahlen zur Bewertung von Implantationsstrategien und
Clipimplantatdesigns mithilfe des entwickelten FSI-
Simulationsmodells

Das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte FSI-Simulationsmodell ermdéglicht die Charakteri-
sierung biomechanischer Parameter, welche in in vitro Untersuchungen nicht oder nur mit
erheblichem Aufwand messbar sind. Zusatzlich zu den in Kap. 4.5 definierten Kennzahlen
zur experimentellen Bewertung von Implantationsstrategien und Clipimplantatdesigns sind

mit dem FSI-Simulationsmodell u. a. folgende Kennzahlen ermittelt worden:

« maximale Hauptspannungen in den MK-Segeln als Funktion der Zeit;
« maximale logarithmische Dehnungen in den MK-Segeln als Funktion der Zeit;

+ Koaptationsflachen der MK-Segel als Funktion der Zeit.
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5.11.1 Spannungen und Dehnungen in den Mitralklappensegeln

Wie bereits gezeigt werden konnte, ist die funktionelle Integritat aller Komponenten des
MK-Apparates von elementarer Bedeutung fir die Funktionalitat des linken Herzens (vgl.
Kap. 2.3). In diesem Zusammenhang bietet die Wiederherstellung des physiologischen MK-
Schlusses durch die Cliptherapie einen wesentlichen Vorteil gegenliber dem artifiziellen MK-
Ersatz. In der Literatur wird allerdings darauf hingewiesen, dass die Implantation von Clipim-
plantaten potenziell mit unphysiologisch hohen mechanischen Spannungen und Dehnungen
im MK-Apparat assoziiert ist [77, 80]. Dies kann in der Folge u. a. zur pathologischen Veréan-
derung der MK-Segelstruktur fihren [387, 442].

Um den Einfluss variierender Clipimplantatdesigns und Implantationsstrategien auf den MK-
Apparat charakterisieren zu kénnen, sind die maximalen Hauptspannungen und die maxi-
malen logarithmischen Hauptdehnungen in den MK-Segeln ermittelt worden. Fir eine exak-
te Lokalisierung der biomechanischen Veranderungen wurden das anteriore und das pos-
teriore MK-Segel des FSI-Simulationsmodells in jeweils drei Segmente (A1-A3 bzw. P1-P3)
eingeteilt. Wie in Abb. 55 dargestellt, entspricht diese Einteilung der in der klinischen Praxis
etablierten Nomenklatur von Carpentier (vgl. Abb. 3 und Kap. 2.2.2) [103]. Um Beeintrach-
tigungen der berechneten Mittelwerte durch unphysikalische Extremwerte ausschlieen zu
kdénnen, wurden in Analogie zu den Arbeiten von Auricchio et al. und Caballero et al. das

99. Perzentil der Spannungen und Dehnungen ausgewertet [35, 83].

A B

anterior

A1

1

P2

posterior posterior

Abb. 55: Segmentierung des anterioren (A1-A3) und posterioren (P1-P3) MK-Segels; darge-
stellt ist eine Uberblicksansicht (A) und eine ventrikuldre Draufsicht (B).

5.11.2 Koaptationsflache der Mitralklappensegel

Wie in Kap. 3.3.1 dargestellt worden ist, beruht das Funktionsprinzip der Cliptherapie auf
der Wiederherstellung der Koaptationsfahigkeit der MK-Segel [293]. Die Koaptationsflache
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(K A) ist dementsprechend ein wesentliches Kriterium zur Beurteilung des Implantationser-
folges. Das entwickelte FSI-Simulationsmodell bietet die Mdglichkeit die Koaptationsflachen
in Abhangigkeit von der Zeit auszuwerten und unter Beriicksichtigung physiologischer Para-

meter, dem Implantatdesign und den Implantationsstrategien zu vergleichen.

Als Koaptationsflache werden die Regionen der atrialen MK-Segelseite definiert, die ent-
weder unmittelbar miteinander oder mit den Komponenten der Clipimplantate in Kontakt
stehen. Um den hochdynamischen MK-Offnungs- und SchlieBvorgang adaquat abbilden zu

kénnen, hat sich ein Auswertezeitinkrement von 2 ms als praktikabel erwiesen.

5.12 Ergebnisse der in silico Untersuchungen von
Clipimplantatdesigns und Implantationsstrategien

5.12.1 Einfluss des Clipimplantatdesigns und der Implantationsstrategie auf
die Koaptationsflachen

Die Untersuchung der Koaptationsflachen erfolgt mit dem Ziel Designparameter bzw. Im-
plantationsstrategien zu identifizieren, welche wahrend der diastolischen MK-Offnung még-
lichst geringe und wéahrend des systolischen MK-Schlusses mdglichst groBe Koaptations-
flachen aufweisen. Die Ergebnisse der im Rahmen dieser Arbeit untersuchten Implantatde-
signs bzw. der Implantationsstrategien sind in Abb. 56 fir den zweiten der beiden simulierten
Herzzyklen dargestellt. In Analogie zu bereits veréffentlichten Arbeiten wird dabei deutlich,
dass die Koaptationsflachen fiir alle untersuchten Implantatkombinationen im Vergleich zur
untherapierten, insuffizienten MK-Konfiguration wahrend des gesamten Herzzyklus gréBer
sind als im untherapierten Zustand [77, 293, 443].

Beurteilung der Koaptationsflachen wihrend der MK-Offnung

Wahrend der diastolischen MK-Offnung betrégt die durchschnittliche Koaptationsflache fiir
die untherapierte MK-Konfiguration 0,41 cm?. Diese wird durch die virtuelle Implantation ein-
zelner Clipimplantate auf mindestens 2,21 cm? (Clip NT) und maximal 2,59 cm? (Clip XTW)
erhéht. Die Auswertung der in Abb. 57 A dargestellten Daten zeigt, dass die Implantatbreite
einen grdBeren Einfluss auf die diastolische Zunahme der Koaptationsflachen hat als die
Implantatlange.

Diese Beobachtungen bestatigen sich auch bei der virtuellen Implantation von jeweils zwei
Clipimplantaten. Die implantatassoziierte Zunahme der durchschnittlichen diastolischen Ko-
aptationsflache fallt hier mit einer minimalen Koaptationsflache von 2,51 cm? (Clip NT) und
einer maximalen Koaptationsflache von 3,10 cm? (Clip XTW) noch ausgepragter aus, als bei
der Implantation einzelner Clips. Im Gegensatz zur Einzelimplantation der Clipimplantate

werden fur den schmaleren, aber langeren Clip XTR und den breiteren, aber kurzen Clip
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Abb. 56: Koaptationsflachen der MK-Segel nach der virtuellen Implantation von einem (A)
bzw. zwei Clipimplantaten (B) fiir einen Herzzyklus.

NTW mit 2,74cm? und 2,76 cm? in erster Naherung gleiche Koaptationsflachen ermittelt.
Besonders markant ist die im Vergleich zu den Ubrigen Implantatdesigns bzw. Implanta-
tionsstrategien grof3e diastolische Koaptationsflache nach der Implantation der breitesten
und langsten Clips vom Typ XTW. Dariiber hinaus zeigt die Analyse der Daten, dass die
Implantation eines zweiten Clips zu einer Steigerung der diastolischen Koaptationsflache
um 14 % (Clip NT), 7% (Clip NTW), 19% (Clip XTR) bzw. 20 % (Clip XTW) gegenuber der
Implantation eines einzelnen Clipimplantates fuhrt (vgl. Abb. 57 A).

Beurteilung der Koaptationsflachen wahrend des MK-Schlusses

Bei der untherapierten MK-Konfiguration kommt es trotz des Prolaps des P2-Segels wah-
rend des systolischen MK-Schlusses zur VergréBerung der Koaptationsflache im Vergleich
zur LV-Diastole (vgl. Abb. 30). Fir diese Konfiguration betragt die maximale systolische Ko-
aptationsflache 3,05cm?2. In Folge der virtuellen Implantation einzelner Clipimplantate ist
eine relative Zunahme der maximalen Koaptationsflachen von 59 % (Clip NT) bis 68 % (Clip
XTR) gegeniber der untherapierten MK-Konfiguration ermittelt worden. Die implantatspezi-
fischen Unterschiede der Koaptationsflachen fallen allerdings geringer aus als wahrend der
MK-Offnung. Die maximalen systolischen Koaptationsflachen fiir die einzelnen Clipimplan-
tatdesigns sind Abb. 57 B dargestellt.

In Analogie zu den diastolischen Koaptationsflachen wurde fir die Implantation des schmals-
ten und kirzesten Clipdesigns (Clip NT) die geringste maximale Koaptationsflache berech-
net (4,86 cm?). Die gréBte maximale Koaptationsflache (5,11 cm?) und damit das beste Er-

gebnis bei den einzeln implantierten Clipdesigns erzielte das schmalste und langste Clipim-
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Abb. 57: Beurteilung implantatassoziierter Veranderungen des Koaptationsverhaltens des
MK-Apparates auf Grundlage der (A) mittleren diastolischen (K Ap;,) und (B) der ma-
ximalen systolischen Koaptationsflichen (K Ag,,); dargestellt sind die Ergebnisse fiir
die untersuchten Clipimplantatdesigns und Implantationsstrategien.

plantat (Clip XTR). Die ermittelten Koaptationsflachen zeigen eine gute Ubereinstimmung
mit klinischen Daten zur MK-Reparatur, welche von Guo et al. verdffentlicht worden sind; in
deren Arbeit wurde eine Zunahme der Koaptionsflache von (1,59 + 0,64) cm?2 im praproze-

duralem Zustand auf (3,71 & 1,43) cm? im postprozeduralen Zustand gemessen [443].

Die Implantation von jeweils zwei Clipimplantaten fihrt fir alle untersuchten Implantations-
strategien zu einer deutlichen VergréB3erung der Koaptationsflache. Den gréBten Einfluss
auf die Zunahme der Koaptationsflache konnte fir die schmalsten und langsten Implantat-
designs (Clip XTR) ermittelt werden. Wie in Abb. 57 B dargestellt, erzielen diese mit einer Ko-
aptationsflache von 6,01 cm? die gréBten Werte innerhalb der Benchmark-Untersuchung.

5.12.2 Einfluss des Clipimplantatdesigns und der Implantationsstrategie auf
die maximale geometrische MK-Offnungsflache

Das Ziel der Untersuchung der maximalen GOA besteht darin, Clipdesignparameter und
Implantationsstrategien zu identifizieren, welche die MK-Insuffizienz effektiv therapieren und
gleichzeitig den diastolischen Vorwartsfluss nicht beeintrachtigen. Wie in Kap. 4.7.2 darge-
stellt, sind in diesem Zusammenhang Clipimplantatdesigns und Implantationsstrategien zu
bevorzugen, welche in der Phase der diastolischen MK-Offnung groBe MK-Offnungsquer-
schnittsflachen ermdglichen. Zur Beurteilung der Clipimplantatdesigns und der Implantati-
onsstrategien sind in Abb. 58 sowohl die in silico als auch in vitro ermittelten maximalen

GOA der untersuchten Clipimplantate bzw. Implantationsstrategien dargestellt.
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Abb. 58: Beurteilung des implantatassoziierten Offnungsverhaltens des MK-Apparates an-
hand der maximalen, diastolischen geometrischen MK-Offnungsflache (GO A); dar-
gestellt sind die Ergebnisse fur die untersuchten Clipimplantatdesigns bzw. Implantations-
strategien sowie die GO A der untherapierten Konfiguration (GO Ao maz)-

Der Vergleich der in silico und in vitro Daten zeigt, dass die maximale diastolische GOA im
FSI-Modell systematisch unterschatzt wird. Die geringste Abweichung zwischen der in silico
und in vitro ermittelten maximalen GO A wird fir das Clipdesign NT ermittelt. Dies erscheint
plausibel, da in allen FSI-Simulationen der fiir die Implantation des MitraClip™ NT gemes-
sene transmitrale Differenzdruck als Randbedingung definiert worden ist (vgl. Abb. 52). In
Analogie zu verdffentlichten in vivo und in silico Studien fUhrt die Implantation einzelner
Clipimplantate zur Reduktion der GO A um 56 —60 % [287, 444]. In den Arbeiten von Altiok
et al, Biaggi et al. und Noack et al. sind nach der Implantation eines Clipimplantates jeweils
GO A-Reduktionen von 53 %, 56 % bzw. 65 % gemessen worden [287, 444, 445]. Trotz in vi-
tro-in silico Abweichungen von bis zu 6,4 % wird die in Tab. 32 dargestellte Graduierung der
Clipdesigns hinsichtlich der in vitro gemessenen GO A auch in den in silico Untersuchungen
bestatigt. Aus diesem Grund wird bezlglich einer detaillierten Auswertung der GO A flr die
Einzelimplantation der Clipimplantate auf Kap. 4.7.1 verwiesen.

Die paarweise Clipimplantation flhrt in Analogie zu bereits veréffentlichten Studien zur zu-
satzlichen Reduktion der maximalen GOA gegenuber den Einzelimplantationen [83]. Mit
einer maximalen GOA von 0,74 cm? wird bei der Implantation der schmalsten und kirzes-
ten Clips (Clip NT) hinsichtlich der maximalen GO A das beste Resultat der untersuchten
Implantationsstrategien erzielt (vgl. Abb. 58). Im Vergleich zum untherapierten MK-Appa-
rat entspricht dies einer Reduktion der maximalen GOA um 66 % (vgl. Kap. 4.6.1). Diese

Reduktion bestatigt die GréBenordnung der Ergebnisse von Caballero et al., die nach der
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paarweisen Clipimplantation in einem patientenspezifischen Simulationsmodell eine Reduk-

tion der maximalen GO A von 71 % ermittelt haben [83].

5.12.3 Einfluss des Clipimplantatdesigns und der Implantationsstrategie auf
die Regurgitationsfraktion

Bei der Untersuchung des Einflusses der Clipimplantatdesigns und Implantationsstrategien
auf die Regurgitationsfraktion stehen neben den in silico ermittelten Daten auch die in
Kap. 4.7.4 vorgestellten in vitro Daten zur Verfigung. Die Regurgitationsfraktionen fur al-
le untersuchten Implantatdesigns und Implantationsstrategien sind in Abb. 59 dargestellt.
Die Analyse der Daten zeigt in Ubereinstimmung mit bereits publizierten Arbeiten, dass die
virtuelle Clipimplantation zu einer deutlichen Reduktion der Regurgitationsfraktion fiihrt [28,
30, 35, 82, 287, 296] (vgl. Kap. 4.6.1 und Kap. 4.7.4). Unter Bericksichtigung der in den
FSI-Simulationen gewahlten physiologischen Randbedingungen wird die initial hochgradige
MK-Insuffizienz mit einer Regurgitationsfraktion von 65,5% (Grad 4+) fur alle untersuch-
ten Clipimplantatdesigns und Implantationsstrategien auf eine leichtgradige MK-Insuffizienz
(Grad 1+) reduziert (vgl. Abb. 59 und Tab. 5).
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Abb. 59: Beurteilung der implantatassoziierten Insuffizienzcharakteristik auf Grundlage der
ermittelten Regurgitationsfraktionen (R F'); dargestellt sind die Ergebnisse fir die unter-
suchten Clipimplantatdesigns bzw. Implantationsstrategien, sowie die initiale Regurgitati-
onsfraktion der untherapierten Konfiguration (RFp).

Wie zuvor bereits in Kap. 5.10 dargelegt, wird die Regurgitationsfraktion im in silico Modell
systematisch unterschéatzt. Mit einer durchschnittlichen absoluten Abweichung der Regur-
gitationsfraktion von (0,62 + 0,18) % zwischen den in vitro und in silico Daten ist diese Ab-
weichung allerdings klein gegeniber den implantatspezifischen Unterschieden. Da die in

silico Daten die gleiche Tendenz bezliglich des Einflusses des Clipimplantatdesigns wie die
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in Kap. 4.7.4 vorgestellten in vitro Ergebnisse liefern, wird im nachfolgenden Abschnitt im

Wesentlichen der Einfluss der paarweisen Clipimplantation betrachtet.

Die Implantation eines zweiten Clipimplantates fuhrt bei allen untersuchten Implantatkom-
binationen zur zuséatzlichen Reduktion der Regurgitationsfraktion gegenuber der Einzelim-
plantation (vgl. Abb. 59). Wahrend fur die Clipdesigns NTW, XTR und XTW die Implantation
von zwei Clips in einer Reduktion der Regurgitationsfraktion um jeweils ca. 4 % resultiert,
sinkt diese flr das klrzeste und schmalste Implantat (Clip NT) um 8 %. Die implantatspezifi-
schen Unterschiede sind damit geringer als bei der Einzelimplantation der Clips. Insgesamt
erzielt das schmalste und langste Clipimplantatdesign, der Clip XTR, sowohl bei der Ein-
zelimplantation als auch bei der Zweifachimplantation mit einer Regurgitationsfraktion von
10,2 % bzw. 6,4 % die besten Ergebnisse (vgl. Abb. 59).

5.12.4 Einfluss des Clipimplantatdesigns und der Implantationsstrategie auf
mechanische Spannungen und Dehnungen

Zur Charakterisierung des implantatassoziierten Einflusses auf die Biomechanik der MK-
Segel sind die maximalen logarithmischen Hauptdehnungen und maximalen Hauptspan-
nungen ausgewertet worden. In den nachfolgenden Abschnitten werden zunéchst die Er-
gebnisse flr die Einzelimplantation der Clipimplantate und anschlieBend die Ergebnisse flr

variierende Implantationsstrategien vorgestellt.
Einfluss des Clipimplantatdesigns

Die Mittelwerte der maximalen logarithmischen Hauptdehnungen und der maximalen Haupt-
spannungen sind sowohl flr das anteriore und posteriore als auch fir die Peak-Diastole und
Peak-Systole in Abb. 60 dargestellt. Die ermittelten Kennzahlen fir die einzelnen Segmente
der MK-Segel (A1-A3 und P1-P3) sind zusatzlich in Anhang A.4 dargestellt.

In Analogie zu den Arbeiten von Zhang et al, Kong et al. und Caballero et al. fihrt die
Implantation der Clipimplantate insgesamt zu einer Erhéhung der durchschnittlichen Span-
nungen und Dehnungen im anterioren und posterioren MK-Segel (vgl. Abb. 60) [77, 80, 83].
Dartber hinaus werden sowohl wahrend der LV-Diastole als auch wahrend der LV-Systole
im anterioren MK-Segel héhere durchschnittliche Spannungen und Dehnungen ermittelt als
im posterioren MK-Segel. Die Implantation der Clipimplantate fihrt insbesondere wahrend
der LV-Diastole zu einer Steigerung der Spannungen und Dehnungen in den zentralen MK-
Segelsegmenten (A2 und P2) (vgl. Anhang A.4). Die relative Zunahme der Dehnungen ge-
genlber der untherapierten Konfiguration ist im posterioren MK-Segel mit 101 % (Clip NT),
105 % (Clip XTR), 104 % (Clip NTW) und 109 % (Clip XTW) allerdings deutlich ausgepragter
als im anterioren MK-Segel mit 50 % (Clip NT), 49 % (Clip XTR), 50 % (Clip NTW) und 53 %
(Clip XTW).
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Abb. 60: Beurteilung der implantatdesignspezifischen, biomechanischen Veranderungen in
den MK-Segeln anhand der Mittelwerte der maximalen logarithmischen Hauptdeh-
nungen € (A) und maximalen Hauptspannungen ¢ (B); dargestellt sind die Ergebnisse
jeweils flr das anteriore und posteriore MK-Segel (ant, post) sowie fiir die Peak-Diastole
und Peak-Systole (Dia, Sys).

Wie in Abb. 61 dargestellt, treten implantatassoziierte, lokale Dehnungsspitzen wéhrend
der LV-Diastole insbesondere am distalen Ende der Clipimplantate auf. Vor allem bei den
Clips mit langen Cliparmen (Clip XTR und XTW) flhrt dies zu ausgepragten Spannungs-
und Dehnungskonzentrationen im zentralen Segment des posterioren MK-Segels (P2). Im
Unterschied zur LV-Diastole treten wahrend der LV-Systole auch in implantatfernen MK-
Segelsegmenten lokale Spannungskonzentrationen auf. Diese sind insbesondere bei den
Clipimplantaten mit Iangeren Cliparmen (Clip XTR und XTW) in den implantatfernen MK-
Segelsegmenten A1 und A3 sichtbar (vgl. Abb. 61). Dort steigen die maximalen Dehnun-
gen auf bis zu 60 %. Diese unphysiologisch gro3en Dehnungen sind eine mégliche Ursache
far in vivo beobachtete Remodelling-Prozesse, welche z. B. zur pathologischen Segelverdi-

ckung und potenziell zur Notwendigkeit einer Reintervention fihren [83, 387, 442].

Wahrend des systolischen MK-Schlusses sind die Spannungen und Dehnungen, in Uber-
einstimmung mit der Literatur, in beiden MK-Segeln gréBer als wahrend der LV-Diastole [80].
Im Gegensatz zur LV-Diastole fuhrt die Clipimplantation wahrend der LV-Systole nicht nur zu
einer Steigerung der Spannungen und Dehnungen in den zentralen MK-Segelsegmenten,
sondern in allen MK-Segelsegmenten (vgl. Abb. 61). Die wahrend der LV-Diastole ermit-
telten durchschnittlichen maximalen Hauptspannungen im anterioren und posterioren MK-
Segel betragen 0,11 MPa und 0,08 MPa. Diese Werte zeigen ein hohes Maf3 an Ubereinstim-
mung mit den von Caballero et al. publizierten durchschnittlichen, systolischen Spannungen
von 0,13 MPa und 0,09 MPa flr das anteriore bzw. posteriore MK-Segel [83].
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Abb. 61: Logarithmische Hauptdehnungen wéahrend der Peak-Diastole (A, B) und der Peak-
Systole (C, D) fiir die einzeln und paarweise implantierten Clipimplantatdesigns NT,
NTW, XTR und XTW; dargestellt sind jeweils exemplarische Uberblicksansichten (A—D)
und atriale Draufsichten der MK-Segel (1 —-4).
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Einfluss der Implantationsstrategien

Die Mittelwerte der maximalen logarithmischen Hauptdehnungen und der maximalen Haupt-
spannungen sind sowohl fiir das anteriore und posteriore MK-Segel als auch fir die Peak-
Diastole und Peak-Systole in Abb. 62 dargestellt. Die ermittelten Kennzahlen fir die einzel-
nen Segmente der MK-Segel sind in Anhang A.5 dargestellt.
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Abb. 62: Beurteilung der implantationstrategiespezifischen, biomechanischen Veranderun-
gen in den MK-Segeln anhand der Mittelwerte der maximalen logarithmischen Haupt-
dehnungen € (A) und maximalen Hauptspannungen & (B); dargestellt sind die Ergeb-
nisse jeweils flir das anteriore und posteriore MK-Segel (ant, post) sowie fir die Peak-
Diastole und Peak-Systole (Dia, Sys).

Durch die Implantation eines zweiten Clipimplantates kommt es unter Berucksichtigung des
gesamten Herzzyklus zu einer durchschnittlichen, relativen Verringerung der Dehnung um
2% und der Spannung um 5 %. Als Ursache flrr diese Spannungs- und Dehnungsreduktio-

nen wird die vergroBerte Koaptationsflache der MK-Segel vermutet.

Im Gegensatz zur Einzelimplantation fiihrt die paarweise Clipimplantation wahrend der LV-
Diastole nicht fir alle Clipimplantatdesigns zur Steigerung des Mittelwertes der maximalen
Hauptspannungen und logarithmischen Dehnungen. Auffallig ist hier einerseits die deutliche,
relative Steigerung der implantatassoziierten Dehnung fir die Clips XTR um 21 % und an-
dererseits die relative Reduktion der Dehnung um 4 % fir die Clips NTW (vgl. Abb. 62 A).

Die Analyse der einzelnen anterioren MK-Segelsegmente zeigt, dass sowohl die Dehnung
als auch die Spannung im zentralen anterioren MK-Segelsegment (A2) in Folge der Clipim-
plantation zunimmt (vgl. Anhang A.5). Im posterioren MK-Segel fuhrt die Clipimplantation
wahrend der LV-Diastole zur relativen Steigerung der Dehnung um 52 % (Clip NT), 61 %
(Clip XTR), 45% (Clip NTW) und 58 % (Clip XTW). Die gr6Bte relative Zunahme der Deh-
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nung wurde fir alle Implantationsstrategien im zentralen Segment des posterioren MK-Se-

gels (P2) ermittelt.

In Analogie zu den Ergebnissen fir die Einzelimplantation und bereits veréffentlichten Stu-
dien sind sowohl die Spannungen als auch die Dehnungen wahrend der LV-Systole gréRer
als wahrend der LV-Diastole [80]. Bezlglich der Zunahme der Spannung kénnen die bereits
fir die Einzelimplantation gewonnenen Erkenntnisse bestétigt werden: die kirzeren Clipim-
plantate (Clip NT und NTW) sind mit annahernd gleich groBen Spannungen und Dehnungen
assoziiert (vgl. Abb. 62) und das langste und schmalste Clipimplantat (Clip XTR) fuhrt ins-
gesamt zu den gré3ten Dehnungen in den MK-Segeln.

Die in Abb. 61 dargestellten Konturdarstellungen der logarithmischen Hauptdehnungen zeigt,
dass die Dehnungskonzentrationen wahrend der LV-Diastole insbesondere lateral und me-
dial in unmittelbarer Nahe der Clipimplantate lokalisiert sind. Insbesondere fir die langeren
Clipimplantate ist die Erh6éhung der Dehnungen nicht auf die unmittelbare Nahe der Clipim-
plantate begrenzt, sondern betrifft die gesamte A2-P2 Region. Wahrend des systolischen
MK-Schlusses sind die lokalen Dehnungskonzentrationen in unmittelbarer Nahe der Clipim-
plantate weniger stark ausgepragt. Stattdessen fuhrt die Implantation der kirzeren Clipim-
plantate (Clip NT, NTW) in der von den Sehnenfédden durchzogenen, zentralen Region des

anterioren MK-Segels zu vergleichsweise geringen Dehnungen.

5.13 Limitationen des entwickelten FSI-Simulationsmodells

Das primare Ziel des entwickelten FSI-Simulationsmodells bestand in der numerischen Ap-
proximation der im Rahmen dieser Arbeit entwickelten hydrodynamischen in vitro Prifme-
thode. Trotz der hohen Approximationsglte des FSI-Modells fiir die untersuchten Kennzah-
len, existieren zwei wesentliche Limitationen, welche bei der Interpretation der in silico Daten

im Vergleich zu den in vitro Daten beriicksichtigt werden missen (vgl. Kap. 5.10).

Die erste Limitation betrifft Vereinfachungen bzgl. des Materialmodells der MK-Segel. Da zur
Charakterisierung des Materialverhaltens ausschlieB3lich uniaxiale Zugversuchsdaten zur
Verflgung standen, wurde auf ein hyperelastisches Materialmodell zurlickgegriffen, welches
die wahrend eines Herzzyklus auftretenden mehrachsigen Beanspruchsmodi auf Grundlage

uniaxialer Zugversuchdaten extrapoliert (vgl. Kap. 5.6.2).

Die zweite Limitation betrifft die Validierung der in silico ermittelten mechanischen Span-
nungen und Dehnungen. Da keine eigenen experimentellen Untersuchungen fir diese bio-
mechanischen Kennzahlen vorlagen, konnten diese ausschlieBlich durch den Vergleich mit

publizierten Daten anderer Arbeitsgruppen bewertet werden (vgl. Kap. 5.12.4).
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Bei dem Vergleich der in silico Daten mit den in vivo Daten missen neben den simulations-
bedingten Limitationen folgende Vereinfachungen des in vitro Priifstandes gegentiber dem
humanen Herz-Kreislauf-System bertcksichtigt werden:

» Vernachlassigung der Kontraktilitat des MK-Anulus;
» Abstraktion des linken Ventrikels und des linken Atriums durch ein starres Rohr;

» Verwendung identischer Druckrandbedingungen fiir alle untersuchten Clipimplantat-
designs und Implantationsstrategien;

+ Verwendung von 0,9%-iger NaCl-Lésung mit newtonschen Eigenschaften statt huma-
nen Blutes mit nicht-newtonschen Eigenschaften;

» Verwendung eines isotropen, hyperelastischen Materialgesetzes fir die MK-Segel des
artifiziellen MK-Modells statt eines anisotropen, hyperelastischen Materialgesetzes fir
humane MK-Segel.

5.14 Fazit zum entwickelten FSI-Simulationsmodell

Der Einsatz von FSI-Simulationsmodellen zur Untersuchung minimalinvasiver MK-Repara-
turverfahren ist erst seit wenigen Jahren Gegenstand wissenschaftlicher Untersuchungen.
Wesentliche Pionierarbeit auf diesem Gebiet haben Lau et al., Toma et al. und Caballero et
al. geleistet [81, 83, 410]. Der Fokus bisheriger Arbeiten lag auf der Untersuchung grundle-
gender Veranderungen der Biomechanik des MK-Apparates in Folge des Einsatzes geome-
trisch stark abstrahierter Clipimplantate. Der Einfluss variierender Clipimplantatdesigns auf
den Erfolg der Cliptherapie wurde bislang allerdings nicht berucksichtigt.

Um diese Limitation zu adressieren, ist im Rahmen dieser Arbeit ein FSI-Simulationsmodell
entwickelt worden, welches die Untersuchung der Cliptherapie unter Berlcksichtigung geo-
metrisch komplexer, dreidimensionaler Clipimplantate mit variierenden Clipimplantatbreiten
und -lAngen ermdglicht. Als Basis fir das in silico Simulationsmodell dient die in Kap. 4
vorgestellte in vitro PriGfmethode inklusive eines hochgradig insuffizienten MK-Modells.

Die bidirektionale Interaktion des strémenden Fluids mit den Clipimplantaten und dem MK-
Apparat wurde durch die funktionelle Verkntipfung der gitterfreien Smoothed Particle Hydro-
dynamics Methode mit der gitterbasierten Finite Elemente Methode realisiert (vgl. Kap. 5.2).
Um die Interaktionen der einzelnen Komponenten des Simulationsmodells adaquat abbilden
zu kdnnen, ist ein Methodenspektrum zur Generierung von Geometrie- und Materialmodel-

len entwickelt worden (vgl. Kap. 5.4).
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Geometriemodelle des FSI-Simulationsmodelils

Aufbauend auf uCT-Untersuchungen kommerzieller Clipimplantate sind vier Clipimplantat-
designs mit variierenden Implantatbreiten und -langen konstruiert worden (vgl. Kap. 5.4.2).
Die Berucksichtigung relativ zueinander rotierbarer Fixationselemente und Cliparme ermdg-
licht die Modellierung eines virtuellen Implantationsprozesses, welcher wesentliche klinisch
relevante Implantationsschritte abbildet.

Fir die Entwicklung des Geometriemodells des MK-Apparates wurden ebenfalls uCT-Un-
tersuchungen durchgefiihrt. Um das in vitro MK-Modell wahrend dieser Untersuchungen
definiert einspannen zu kénnen, ist eine uCT-Prifkammer konzipiert und gefertigt worden.
Fir die anschlieBende Rekonstruktion und Abstraktion des MK-Geometriemodells wurde ein
MK-Apparat-spezifischer, softwarebasierter Prozess etabliert (vgl. Tab. 42). Dieser ermég-
licht einerseits die reproduzierbare Generierung von Geometriemodellen auf Grundlage von
in vitro MK-Modellen, kann aber durch geringfligige Modifikationen auch zur Rekonstruktion
von in vivo MK-Apparaten eingesetzt werden.

Materialmodelle der Fluid- und Strukturdomain

Im Rahmen dieser Arbeit sind Materialmodelle fiir die 0,9%-ige NaCl-Lésung, die Sehnen-
faden und die MK-Segel eines in vitro MK-Modells entwickelt worden. Auf die Entwicklung
eines Materialmodells fir den MK-Anulus wurde verzichtet, weil dieser wahrend der in vitro
Untersuchungen fest eingespannt ist und dementsprechend keinen Einfluss auf die MK-Ki-
nematik hat. In Analogie zu bereits ver6dffentlichten in silico Studien ist die in den in vitro Un-
tersuchungen eingesetzte 0,9%-ige NaCl-Lésung als quasi-inkompressibles, newtonsches
Fluid idealisiert worden (vgl. Kap. 5.6.1). Die Implementierung in das numerische Modell er-
folgte mittels der Mie-Grineisen Zustandsgleichung. Die physikalischen Eigenschaften des
Fluids wurden durch die Definition der Dichte, der dynamischen Viskositat und einer artifizi-
ellen Schallgeschwindigkeit fir eine Temperatur von 37 °C approximiert (siehe Tab. 24).

Fir die MK-Segel und die Sehnenfaden wurden auf Basis experimenteller Untersuchungen
hyperelastische Materialgesetze abgeleitet. Um das Spannungs-Dehnungs-Verhalten beider
Komponenten charakterisieren zu kénnen, ist eine videoextensometrische Untersuchungs-
und Auswertemethode uniaxialer Zugversuche etabliert worden (vgl. Kap. 5.6.2). Die Appro-
ximation der experimentellen Daten erfolgte mithilfe phdnomenologischer, hyperelastischer
Materialmodelle. Unter Beriicksichtigung der Approximationsglte und der numerischen Ro-
bustheit verflgbarer isotroper, hyperelastischer Materialmodelle wurde zur Approximation
des Materialverhaltens fir die MK-Segel das Arruda-Boyce Modell und fir die Sehnenféaden
das Yeoh-Modell verwendet (vgl. Tab. 28).
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Virtueller Implantationsvorgang und Randbedingungen

Zur Charakterisierung unterschiedlicher Clipimplantatdesigns und Implantationsstrategien
sind insgesamt acht Implantatkonfigurationen untersucht worden. Dazu wurden die vier ent-
wickelten Clipimplantatdesigns jeweils einzeln bzw. paarweise in zentraler A2-P2 Position
der MK-Segel implantiert (vgl. Kap. 5.7). In Analogie zum Vorgehen bei den in vitro Unter-
suchungen ist der virtuelle Implantationsvorgang durch das Greifen der MK-Segel und das
konsekutive SchlieBen der Clipimplantate durch Translations- und Rotationsbewegungen
der Fixationselemente und Cliparme realisiert worden. Im Anschluss an den Implantations-
vorgang erfolgte die Vorspannung der Sehnenfaden entsprechend den Vorgaben aus den in
vitro Untersuchungen.

Um einen unmittelbaren Vergleich der Clipimplantatdesigns und Implantationsstrategien zu
ermoglichen, ist fir alle durchgefiihrten FSI-Simulationen die identische Druckrandbedin-
gung fur zwei vollstdéndige Herzzyklen definiert worden. Als Druckrandbedingungen ist der
transmitrale Differenzdruck als Funktion der Zeit verwendet worden, welcher in den in vi-
tro Untersuchungen bei einem Herzzeitvolumen von 5Imin~' und einer Herzfrequenz von

70 BPM nach der Implantation eines MitraClip™ NT gemessen worden ist (vgl. Kap. 5.8).
Optimierungen zur Reduktion der Berechnungszeit des FSI-Simulationsmodells

Um die Praktikabilitat des FSI-Simulationsmodells sowohl fiir den Einsatz in der klinischen
Praxis als auch im Produktentwicklungsprozess zu gewahrleisten, ist dieses sowohl hinsicht-
lich der Approximationsgute als auch der Berechnungszeit optimiert worden. Als wesentliche
Elemente zur Reduktion der Rechenzeit bei geringer Beeintrachtigung der Approximations-
glte sind neben den Materialmodellparametern der Fluiddomain und der Vernetzungsdichte
des Simulationsmodells, vor allem die Anzahl der simulierten Herzzyklen identifiziert worden
(vgl. Kap. 5.6.1).

Die durchschnittliche Berechnungszeit fir die acht durchgefiihrten FSI-Simulationen betrug
jeweils (1924 + 43) min. Die Simulationen sind auf jeweils 32 Prozessorkernen einer loka-
len Workstation mit Intel Xeon Gold 6154 CPU und 192 GB Arbeitsspeicher durchgefiihrt

worden.
Validierung des FSI-Simulationsmodells

Die Validierung des FSI-Simulationsmodells erfolgte durch den Vergleich ausgewahlter in
silico Daten mit in vitro Messdaten (vgl. Kap. 5.10). Um sowohl die Approximationsgite der
MK-Kinematik als auch der MK-Insuffizienz charakterisieren zu kénnen, sind die geome-
trische MK-Offnungsflache, die MK-Offnungszeit, der hydraulischer Durchmesser und die

Regurgitationsfraktion als Validierungsparameter untersucht worden. Obwohl gezeigt wer-
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den konnte, dass der MK-Offnungsvorgang akkurater approximiert wird als der MK-Schlief3-
vorgang, gewabhrleistet das FSI-Simulationsmodell fir den gesamten Herzzyklus eine hohe
Approximationsgiite. Insbesondere die klinisch relevante maximale geometrische MK-Off-
nungsflache und die Regurgitationsfraktion werden mit relativen Abweichungen von 3,9 %
bzw. 4,9 % sehr gut abgebildet (vgl. Tab. 30).

Kennzahlen zur Charakterisierung der Cliptherapie

Mithilfe des entwickelten und experimentell validierten FSI-Simulationsmodells konnte das
Spektrum biomechanischer Kennzahlen zur quantitativen und qualitativen Charakterisierung
der Cliptherapie erweitert werden. Zusatzlich zu den bereits in vitro gemessenen Kennzah-
len wurden im in silico Modell sowohl die implantatinduzierten Koaptationsflachen als auch
die maximalen Hauptspannungen und maximalen logarithmischen Hauptdehnungen in den

MK-Segeln als Funktionen der Zeit ausgewertet (vgl. Kap. 5.12).

Dies ermdglicht einerseits die Bewertung des Therapieerfolges hinsichtlich der Wiederher-
stellung der Koaptationsfahigkeit der MK-Segel und andererseits die Identifikation lokaler
Spannungs- und Dehnungsmaxima. Bei der Bewertung lokal auftretender Spannungs- und
Dehnungsmaxima hat sich insbesondere die Segmentierung der MK-Segel entsprechend
der anatomischen Nomenklatur nach Carpentier als praktikabel erwiesen [103]. Diese er-
maoglicht eine elaborierte Analyse implantatinduzierter Veranderungen der Spannungs- und
Dehnungszusténde in MK-Segeln und erlaubt gleichzeitig die interindividuelle Vergleichbar-

keit im Rahmen von Benchmark-Studien.
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6 Schlussfolgerungen fir Clipimplantatdesigns und
Implantationsstrategien zur minimalinvasiven Therapie
der Mitralklappeninsuffizienz

Mit den im Rahmen dieser Arbeit entwickelten in vitro und in silico Prifmethoden sind
umfangreiche Untersuchungen zur Charakterisierung des biomechanischen Einflusses der
Cliptherapie auf den MK-Apparat durchgefiihrt worden. In den nachfolgenden Kapiteln wer-
den die untersuchten Clipimplantatdesigns (Kap. 6.1) und Implantationsstrategien (Kap. 6.2)
zunéachst kennzahlbasiert verglichen und anschlieBend zentrale Schlussfolgerungen zu de-
ren Einfluss auf die Biomechanik des MK-Apparates abgeleitet (vgl. Kap. 6.3).

6.1 Einfluss des Clipimplantatdesigns auf den
Mitralklappenapparat

Das Funktionsprinzip der clipimplantatbasierten MK-Reparatur beruht im Wesentlichen auf
der Wiederherstellung der Koaptationsfahigkeit der MK-Segel wéhrend der LV-Systole (vgl.
Kap. 3.3.1). Trotz variierender Applikationssysteme und Verriegelungsprinzipen aktueller
Clipimplantatsysteme sind die Clipimplantatbreite und -lange unter technischen Gesichts-
punkten die biomechanisch relevantesten Designparameter. Aus diesem Grund sind vier
Clipimplantatdesigns mit variierenden Implantatldngen und -breiten mithilfe der entwickelten

in vitro und in silico Methoden untersucht worden (vgl. Tab. 31).

Tab. 31: Cliparmbreiten und -ldangen der untersuchten Clipimplantatdesigns NT, XTR, NTW

und XTW.
Clip NT Clip XTR Clip NTW Clip XTW
Cliparmbreite 3,3mm 3,3mm 5,2mm 5,2mm
Cliparmlange 8,4mm 11,0mm 8,4mm 11,0mm

Um eine objektive Vergleichbarkeit der Clipdesigns innerhalb klinisch relevanter Beanspru-
chungsszenarien zu ermdglichen, ist die in Tab. 32 dargestellte Bewertungsmatrix konzi-
piert worden. In Abhangigkeit vom Herzzeitvolumen und der Herzfrequenz werden in dieser
mit der Regurgitationsfraktion, dem mittleren diastolischen Differenzdruck und der effektiven
diastolischen MK-Offnungsflache drei der in Kap. 4.4 vorgestellten Kennzahlen vergleichend
untersucht. Auf die Berlicksichtigung der geometrischen MK-Offnungsflache wurde verzich-
tet, weil diese hinsichtlich ihrer Aussagekraft adaquat durch die effektive diastolische MK-

Offnungsflache ersetzt werden kann.

Da auB3er fir das schmalste und klrzeste Clipimplantat in der Literatur weder in vivo noch
in vitro Vergleichsdaten vorliegen, werden die einzelnen Clipimplantate relativ zueinander

bewertet. In dem linearen BewertungsmafBstab entspricht eine »1« der besten und eine
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»4« der schwéachsten Leistung der untersuchten Clipimplantate. Als Zielkennzahlen wur-
den moglichst geringe Regurgitationsfraktionen, méglichst geringe mittlere diastolische Dif-

ferenzdriicke und mdglichst groBe effektive diastolische MK-Offnungsflachen definiert.

Tab. 32: Benchmark der untersuchten MitraClips™ NT, XTR, NTW und XTW fiir variierende
Herzfrequenzen (45—120 BPM) und Herzzeitvolumina (2—7 Imin-1).*

Clip NT Clip NTW Clip XTR Clip XTW
Regurgitationsfraktion
2| min~ 4 3 1 2
45BPM 51 min-! 4 2 1 3
7 I min~ 4 2 1 3
2 min~ 4 2 1 3
70 BPM 51 min-1 4 3 1 2
7 I min~ 4 3 1 2
2 min~ 4 2 1 3
120 BPM 51 min-" 4 3 1 2
7 I min 4 3 1 2
Teilwertung (Wichtung 2x) 4,0 2,6 1,0 24

Mittlerer diastolischer Differenzdruck

2| min-! 2 4 1 3
45BPM 5Imin-! 2 4 1 3
7 Imin-? 1 3 2 4
2Imin-" 2 4 1 3
70BPM 5Imin-! 1 4 2 3
7 Imin~* 1 4 2 3
21 min~* 2 4 1 3
120 BPM 51 min-! 1 3 2 4
7 Imin-" 1 3 2 4
Teilwertung (Wichtung 1x) 1,4 3,7 1,6 3,3
Effektive diastolische MK-Offnungsflache
21 min~! 3 4 1 2
45BPM 5Imin-! 2 4 1 3
7 Imin-" 1 3 1 4
2Imin! 3 4 1 2
70BPM 5Imin-! 1 4 2 3
7 I min-? 1 4 1 3
21 min~* 3 4 1 2
120BPM 51 min-! 1 3 2 3
7 Imin! 1 3 2 3
Teilwertung (Wichtung 1x) 1,8 3,7 1,3 2.8
Gesamtwertung 2,8 3,2 1,2 2,7

*Im linearen Bewertungsmafstab entspricht eine »1« der besten und eine »4« der schwachsten Leistung.

Unter der Pramisse den Bewertungsmafstab an klinisch relevante Aspekte anzupassen,
werden der mittlere, diastolische Differenzdruck und die effektive diastolische MK-Offnungs-
flache als Kennzahlen zur Beurteilung des implantatinduzierten MK-Stenoserisikos ana-

lysiert. Im Gegensatz dazu wird die Regurgitationsfraktion als determinierende Kennzahl
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zur Beurteilung der Reduktion der MK-Insuffizienz ausgewertet. Um sowohl das Risiko des
Auftretens einer MK-Stenose als auch die Reduktion der MK-Insuffizienz durch die Bewer-
tungsmatrix paritatisch zu berticksichtigen, wird die Regurgitationsfraktion doppelt und die

anderen beiden Kennzahlen jeweils einfach gewichtet.

Far die im Rahmen dieser Arbeit untersuchten Prifparameterkombinationen erzielt der Clip
XTR die beste Gesamtwertung (1,2). Auf den weiteren Platzen folgen der Clip XTW (2,7),
NT (2,8) und NTW (3,2). Die Analyse der Teilwertung zeigt, dass die langeren Clipimplantate
(XTR und XTW) in geringeren Regurgitationsfraktionen resultieren. Das schwachste Ergeb-
nis in dieser Teilwertung zeigt das schmalste und kiirzeste Clipimplantatdesign (Clip NT). Als
Ursache hierflr wird die im Vergleich zu den anderen Clipimplantaten geringe zusatzliche

implantatinduzierte Koaptationsflache wahrend der LV-Systole vermutet.

Hinsichtlich der diastolischen Beeintrachtigung des transmitralen Vorwartsflusses weisen
die mit 3,3 mm schmaleren Clips NT und XTR deutlich besserer Ergebnisse auf, als die mit
5,2mm breiteren Clips NTW und XTW. Das schwéachste Ergebnis zeigt fir beide Teilwertun-
gen der Clip NTW.

6.2 Einfluss der Implantationsstrategie auf den
Mitralklappenapparat

Aktuelle klinische Studien zeigen, dass zur optimalen Versorgung von Patientinnen und Pati-
enten mehrheitlich ein bzw. zwei Clipimplantate zur Therapie der MK-Insuffizienz eingesetzt
werden [242, 260, 292—-294]. Um den biomechanischen Einfluss einzeln bzw. paarweise im-
plantierter Clipimplantate auf den MK-Apparat analysieren zu kénnen, sind insgesamt acht
Clipkonfigurationen untersucht worden. Zum objektiven Vergleich der Implantationsstrate-
gien, ist in Analogie zu Kap. 6.1 die in Tab. 33 dargestellte Bewertungsmatrix mit finf Kenn-
zahlen konzipiert worden (vgl. Kap. 5.11). Die Bewertung der Implantationsstrategien erfolgt,
wie zuvor bereits bei den Clipimplantatdesigns, mithilfe eines linearen BewertungsmafBsta-
bes. In diesem entspricht eine »1« der besten und eine »8« der schwéachsten Leistung
fir die jeweilige Kennzahl. Als Zielkennzahlen werden in der Benchmark-Studie méglichst
geringe Regurgitationsfraktionen, groBe maximale geometrische MK-Offnungsflachen, ge-
ringe diastolische Koaptationsflachen, groBBe systolische Koaptationsflachen und geringe
durchschnittliche Dehnungen definiert (vgl. Kap. 5.12). Auf eine Berlicksichtigung der durch-
schnittlichen Spannungen wurde in dieser Darstellung verzichtet, weil diese adaquat durch
die durchschnittlichen Dehnungen beriicksichtigt werden.

Um die Ubertragbarkeit der in Tab. 33 dargestellten Gesamtbewertungen der Clipimplan-
tatdesigns bzw. Implantationsstrategien in die klinische Praxis zu gewéhrleisten sind die

einzelnen Kennzahlen mit Wichtungsfaktoren (WF) versehen worden. Die Regurgitations-
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Tab. 33: Ergebnisse der Benchmark-Studie einzeln und paarweise implantierter Clipimplan-

tatdesigns.
WF Einzelimplantation paarweise Implantation
Clip Clip Clip Clip Clip Clip Clip Clip
NT NTW XTR XTW NT NTW XTR XTW
RF 2x 8 7 5 6 4 3 1 2
GOA oz 2x 1 2 4 3 5 7 6 8
KApi, 1x 1 4 2 5 3 6 7 8
KAsysmaz 1x 8 7 5 6 4 3 1 2
€max 1x 5 8 6 3 1 7 2
Gesamtwertung 5,2 5,7 55 5,8 47 5,0 4.8 5,3
Platzierung 4 7 6 8 1 3 2 5

*Im linearen Bewertungsmafstab entspricht eine »1« der besten und eine »8« der schwachsten Leistung;
€maq: Maximale durchschnittliche logarithmische Hauptdehnung; 6m.a2: maximale durchschnittliche Haupt-
spannung; GO A mas: Maximale geometrische MK-Offnungsflache; K A psq: durchschnittliche diastolische
Koaptationsflache; K Asys,ma=: Maximale systolische Koaptationsflache; RF': Regurgitationsfraktion; WF:
Wichtungsfaktor

fraktion und die maximale GO A wurden in diesem Zusammenhang doppelt gewichtet, weil
diese ein unmittelbares Maf3 fur die Reduktion der MK-Insuffizienz bzw. das Auftreten einer
iatrogen induzierten MK-Stenose darstellen. Die verbleibenden Kennzahlen wurden jeweils
einfach gewichtet.

Unter Bertcksichtigung der Geometrie des verwendeten MK-Modells und der fir alle Konfi-
gurationen identischen Randbedingungen hat die paarweise Implantation des Clip NT zum
besten Ergebnis innerhalb der Benchmark-Studie gefiihrt (vgl. Tab. 33). Gegenuber der Ein-
zelimplantation kann durch die paarweise Implantation des Clip NT die Regurgitationsfrak-
tion zusatzlich gesenkt und die MK-Insuffizienz zuverlassig therapiert werden. Obwohl mit
dieser Konfiguration die Wahrscheinlichkeit des Auftretens einer MK-Stenose steigt, ist die-
ses Risiko bei der paarweisen Implantation des schmalsten und kurzesten Clipimplantates

(Clip NT) geringer, als bei allen anderen paarweise implantierten Clipimplantaten.

Bei der Einordnung der im Rahmen dieser Arbeit erhobenen Kennzahlen muss bericksich-
tigt werden, dass die Leistungsféhigkeit der Clipimplantate exemplarisch fiir eine ausgewahl-
te Referenzeinstellung ermittelt worden ist. In klinischen Studien konnte allerdings gezeigt
werden, dass der Therapieerfolg im besonderen MaBe von der Auswahl des korrekten Im-
plantatdesigns bzw. der Implantationsstrategie unter Berlicksichtigung patientenindividueller
Faktoren, wie der Anatomie und der Physiologie, abhangig ist [23, 162, 263, 375, 376, 446—
448].
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6.3 Schlussfolgerungen fir Clipimplantatdesigns und
Implantationsstrategien

Wéhrend in Kap. 6.1 und Kap. 6.2 die spezifischen Ergebnisse fir die untersuchten Clipim-
plantatdesigns und Implantationsstrategien vorgestellt worden sind, werden in diesem Ab-
schnitt generelle Zusammenhange zwischen den Implantatdesignparametern und der Im-
plantationsstrategie auf der einen und den biomechanischen Kennzahlen auf der anderen
Seite dargestellt. Zu diesem Zweck sind in Tab. 34 die im Rahmen dieser Arbeit ermittelten
Zusammenhange zwischen der Implantatldnge und -breite sowie der Implantationsstrate-
gie auf insgesamt acht biomechanische Kennzahlen dargestellt. Zusatzlich wird fir jede
Kennzahl angegeben, welche Kombination von Implantatbreite und -lange bzw. Implantati-

onsstrategie in der Benchmark-Studie zum besten Ergebnis geflihrt hat.

Tab. 34: Einfluss zunehmender Clipimplantatldnge, -breite und der paarweisen Clipimplan-
tation auf biomechanische Kennzahlen. 1 ~ starke bzw. schwache Zunahme der Kenn-
zahl; |\ starke bzw. schwache Reduktion der Kennzahl in Abh&angigkeit vom Clipimplantat-
design bzw. der Implantationsstrategie.

zunehm. zunehm. paarweise optimales Bestleistung in den
Implantat- Implantat- Implanta- Therapie- Benchmark-Studien
linge breite tion ergebnis
RF 1 N 3 Minimum paarweise: lang + schmal
APpia s 0 * Minimum einzeln: kurz + schmal
KAp;, Va 1 1 Minimum einzeln: kurz + schmal
KAgsys,max a 0 0 Maximum paarweise: lang + schmal
GOAp;, J AW J Maximum einzeln: kurz + schmal
EOA ¢ J * Maximum einzeln: lang + schmal
Gant, Eant 0 N N Minimum paarweise: kurz + breit
O post, Epost 0 AW 1 Minimum paarweise: kurz + breit

RF': Regurgitationsfraktion; Ap,, . : mittlerer diastolischer Differenzdruck; K A p;q: diastolische Koaptations-
flache; K Asys,ma=: Systolische Koaptationsflache; GO Ap;,: diastolische geometrische MK-Offnungsfla-
che; EOA: effektive MK-Offnungstéche; Oant/post- Mittlere Hauptspannung im anterioren bzw. posterioren
MK-Segel; €,nt/post: Mittlere logarithmische Hauptdehnung im anterioren bzw. posterioren MK-Segel; * An-
gaben fir die paarweise Implantation basieren auf Daten des FSI-Modells — da bei diesem die Druckdifferenz
explizit vorgegeben wird, ist eine Auswertung von App,,, und EOA nicht praktikabel.

Die auf Grundlage der entwickelten in vitro und in silico Methoden abgeleiteten Zusam-
menhange kdnnen gleichermaf3en im klinischen und ingenieurswissenschafltlichen Kontext
Anwendung finden. Dem klinischen Personal bieten diese u. a. eine Hilfestellung bei der pa-
tientenindividuellen Auswahl bereits vorhandener kommerzieller Clipimplantatsysteme. Im
Rahmen des Produktentwicklungsprozesses kdnnen diese Zusammenhange als Entwick-

lungsgrundlage fur innovative, minimalinvasive Implantatkonzepte genutzt werden.
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7 Zusammenfassung und Ausblick

Mit einer Pravalenz von ca. 2% ist die MK-Insuffizienz das haufigste Herzklappenvitium
in der Gesamtbevdlkerung [3, 6-9]. Die Pravalenz dieser Erkrankung nimmt mit steigen-
dem Lebensalter zu und betragt in der Altersgruppe der Uber 75-Jahrigen mehr als 9 % [3].
Aktuellen Klinischen Leitlinien entsprechend ist die konventionell-chirurgische MK-Rekon-
struktion der Therapiestandard zur Versorgung der primaren, symptomatischen MK-Insuffi-
zienz [13—15]. Aufgrund des haufig hohen Patientenalters und dem damit einhergehenden
hohen Operationsrisiko kénnen allerdings ca. 50 % der Patientinnen und Patienten nicht
konventionell-chirurgisch versorgt werden [20]. FUr dieses Patientenkollektiv bietet die mini-
malinvasive Cliptherapie eine leistungsfahige Therapiealternative.

In der Europaischen Union sind mit dem MitraClip™-System (Abbott, Santa Clara, USA)
und dem PASCAL™-System (Edwards Lifescienes, USA) zwei Clipimplantatsysteme fir die
Therapie der MK-Insuffizienz zugelassen. Mit mehr als 100000 Implantationsprozeduren
ist das MitraClip™-System das marktfihrende Clipimplantat [22, 23]. Fir dieses konnte in
multizentrischen Studien eine signifikante Reduktion des Schweregrades der MK-Insulffizi-
enz bei gleichzeitig hohen prozeduralen Erfolgsraten gezeigt werden [9, 13—-15, 27, 29, 30,
36—43]. Zusatzlicher Forschungsbedarf konnte im Rahmen der Literaturstudie insbesondere
im Bereich der préoperativen Planung und hinsichtlich des Verstédndnisses des biomechani-
schen Einflusses der Cliptherapie auf den MK-Apparat identifiziert werden. Um sowohl die
klinischen als auch die ingenieurswissenschaftlichen Fragestellungen zu adressieren sind in
dieser Arbeit in vitro und in silico Methoden zur kennzahlbasierten Bewertung des Einflusses

der Cliptherapie auf die Biomechanik des MK-Apparates entwickelt worden.

Far die hydrodynamische Charakterisierung von Clipimplantaten ist in Anlehnung an die
ISO 5910:2018 eine in vitro Priifmethode auf Basis eines fluidmechanischen Kreislaufmo-
dells entwickelt worden [45]. Die wesentlichen Entwicklungsschritte und Eigenschaften der

in dieser Arbeit vorgestellten in vitro Prifmethode sind nachfolgend dargestellt:

+ |dentifikation eines artifiziellen MK-Modells als reproduzierbare Implantationsumge-

bung, welche wesentliche Komponenten des nativen MK-Apparates berticksichtigt;

» Entwicklung einer Prifkammer, welche die reproduzierbare Einspannung des artifizi-

ellen in vitro MK-Modells in das hydrodynamische Kreislaufmodell ermdéglicht;

* Berlcksichtigung variierender MK-Insuffizienzschweregrade und Malkoaptationen der
MK-Segel durch die individuelle, periprozedurale Modifikation der Sehnenfadenlan-

gen;

» Berlicksichtigung pathophysiologischer Druck- und Volumenstrombedingungen wéah-

rend der hydrodynamischen Charakterisierung;
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» Entwicklung eines Applikationssystems fiir die reproduzierbare Im- und Explantation

von Clipimplantaten;

« Entwicklung einer softwarebasierten Methode zur Auswertung des MK-Offnungs- und

SchlieBverhaltens basierend auf Hochgeschwindigkeitsaufnahmen.

Die Leistungsfahigkeit der entwickelten in vitro Prifmethode wurde in Benchmark-Untersu-
chungen demonstriert. In diesen wurde im Gegensatz zum Stand der Technik nicht nur ein
Clipimplantatdesign untersucht, sondern alle Clipimplantatdesigns des MitraClip™-Systems
kennzahlbasiert miteinander verglichen. Konkret sind mit den MitraClip™ NT, NTW, XTR
und XTW vier Clipimplantatdesigns mit variierenden Cliparmbreiten (3,3 mm und 5,2 mm)
und Cliparmlangen (8,4 mm und 11,0 mm) hydrodynamisch charakterisiert worden. Auf3er-
dem ist der bisherige Stand der Technik hinsichtlich der untersuchten Prufparameter erwei-
tert worden: bei einer relativen Systolendauer von 35 % und einem mittleren aortalen Druck
von 100 mmHg ist die hydrodynamische Leistungsfahigkeit der Clipimplantate fir Herzzeit-

volumina von 2—7 Imin~" und Herzfrequenzen von 45—120 BPM analysiert worden.

Dartber hinaus ist ein FSI-Simulationsmodell des hydrodynamischen in vitro Priifstandes
mit der Software Abaqus/CAE 2021 (Dassault Systemes, Vélizy-Villacoublay, FRA) entwi-
ckelt worden. Dieses basiert auf der Kombination der SPH-Methode zur Reprasentation der
Fluiddomain und der expliziten FEM zur Représentation der Strukturdomain. Zusétzlich zu
bereits veroffentlichten in silico Studien wurden mit dem entwickelten FSI-Simulationsmodell
sowohl verschiedene geometrisch-komplexe Clipimplantatdesigns als auch unterschiedliche
Implantationsstrategien untersucht. Nachfolgend sind die Entwicklungsschwerpunkte des
etablierten in silico Modells aufgefihrt:

+ Entwicklung von Methoden zur Abstraktion und Rekonstruktion von Geometriemodel-
len des MK-Apparates und von vier Clipimplantaten mit variierenden Cliparmlangen

und -breiten basierend auf CT-Daten;

» Entwicklung von experimentellen Methoden zur Ableitung hyperelastischer Material-
modelle fir die MK-Segel und die Sehnenfaden des in vitro MK-Modells;

+ Etablierung einer Methode zur virtuellen Implantation von Clipimplantaten;
 Implementierung von in vitro Messdaten als Rand- und Kontaktbedingungen;

+ Simulation zweier vollstandiger Herzzyklen.
Der im Rahmen von Validierungsuntersuchungen durchgeflihrte Vergleich der in silico Da-
ten mit den in vitro Daten zeigt die hohe Approximationsgute des FSI-Simulationsmodells.

Insbesondere die klinisch relevante Regurgitationsfraktion und die maximale geometrische

MK-Offnungsflache werden mit relativen in vitro — in silico Abweichungen von 4,9 % bzw.
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3,9 % sehr gut abgebildet. Zur Demonstration der Leistungsfahigkeit des entwickelten in si-
lico Modells sind acht unterschiedliche Implantationsstrategien untersucht worden. Konkret
wurden dabei die vier bereits in vitro charakterisierten Clipimplantate jeweils einzeln und

paarweise virtuell in ein hochgradig insuffizientes MK-Modell implantiert.

Um den biomechanischen Einfluss der in vitro und in silico untersuchten Clipimplantatde-
signs und Implantationsstrategien objektiv vergleichen zu kénnen, sind acht Kennzahlen
abgeleitet und in Bewertungsmatrizes gegentbergestellt worden. In den Benchmark-Unter-
suchungen konnte gezeigt werden, dass durch die Cliptherapie das Auftreten eines MK-Pro-
laps effektiv verhindert werden kann. Fir alle untersuchten Implantat-Prifparameter-Kombi-
nationen ist in diesem Zusammenhang eine Reduktion der MK-Insuffizienz auf mindestens
Grad 3+, fur Herzzeitvolumina von 5—7 Imin~' sogar auf bis zu Grad 1+ ermittelt worden. Die
geringsten Restregurgitationsfraktionen wurden in diesem Zusammenhang durch die paar-
weise Implantation von Clipimplantaten erzielt. Die detaillierte Analyse der Implantatdesign-
parameter zeigt, dass die Variation sowohl der Implantatbreite als auch der Implantatlange
jeweils charakteristische Veranderungen der Biomechanik der MK-Segel induzieren. So hat
bspw. die Clipimplantatlange einen gréBeren Einfluss auf die Reduktion der Regurgitati-
onsfraktion als die Clipimplantatbreite. Gleichzeitig hat die Implantatbreite einen gréBeren
Einfluss auf die Steigerung des diastolischen Differenzdruckes als die Implantatlange und

weist daher ein erhéhtes Risiko flr das Auftreten implantatassoziierter MK-Stenosen auf.

Obwohl die durch den komplementaren Einsatz der in vitro und in silico Methoden erhobe-
nen Daten nur unter Berucksichtigung der technisch-notwendigen Vereinfachungen in die
klinische Praxis Ubertragbar sind, erlauben diese den quantitativen Vergleich variierender
Implantationsstrategien und Implantatdesigns. Vor diesem Hintergrund bieten die entwickel-
ten in vitro und in silico Prifmethoden, in Kombination mit den definierten Kennzahlen, eine
leistungsfahige Plattform auf deren Basis die Cliptherapie verbessert und damit die Versor-

gungsqualitat von Patientinnen und Patienten weiter gesteigert werden kann.

In zukinftigen Arbeiten kénnen die im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Methoden so-
wohl zur zulassungsrelevanten Prifung als auch zur Entwicklung innovativer MK-Reparatur-
implantate bzw. Therapiestrategien eingesetzt werden. In diesem Zusammenhang kénnen
neue Implantatkonzepte zunachst im Rahmen von numerischen Parameterstudien analy-
siert und optimiert werden. AnschlieBend kann die hydrodynamische Leistungsféhigkeit der
Prototypen in vitro evaluiert werden. Darlber hinaus ist der Einsatz des entwickelten FSI-
Simulationsmodells unter Berlicksichtigung patientenspezifischer MK-Modelle im Rahmen
der prainterventionellen Operationsplanung denkbar. Dabei kann das FSI-Simulationsmo-
dell genutzt werden, um durch den objektiven Vergleich verflgbarer Implantate und poten-

zieller Implantationsstrategien ein optimales klinisches Resultat zu erzielen.
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Abklrzungs- und Symbolverzeichnis

Abkilirzungen

Abkiirzung Bezeichnung

A. Arterie

A1, A2, A3 Segmente des anterioren Mitralklappensegels

Abd. Abduktion

ACC American College of Cardiology (engl.)

ACE Angiotensin-Converting-Enzym

Add. Adduktion

AHA American Heart Association (engl.)

AK Aortenklappe

al. anterolateral

ant. anterior

Ar. arretieren

ASE American Society of Echocardiography (engl.)

atr. atrial

C Cleft

C3D8R reduziert integriertes, lineares 8-Knoten-Hexaederelement

CE Conformité Européene (franz.)

CFD Computational Fluid Dynamics (engl.)

COAPT Cardiovascular Outcomes Assessment of the MitraClip Percutaneous
Therapy for Heart Failure Patients with Functional Mitral Regurgitation (engl.)

CSD Computational Structural Dynamics (engl.)

CT Computertomograf, Computertomografie

DGK Deutsche Gesellschaft fir Kardiologie — Herz- und Kreislaufforschung e.V.

Dia. Diastole bzw. diastolisch

DPD Dissipative Particle Dynamics (engl.)

ESC European Society of Cardiology (engl.)

EVEREST Endovascular Valve Edge-to-Edge Repair Study (engl.)

FDA Food and Drug Administration (engl.)

FEM Finite Elemente Methode

FSI Fluid-Struktur-Interaktion

GRASP-IT Getting Reduction of mitrAl inSufficiency by Percutaneous clip implantation
in ITaly (engl.)

B Immersed Boundary (engl.)

is. in silico

iv. in vitro

K Kommissur
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Abkiirzung

KH

LA
LBM
LGMT
L6.

LV

MC
MDR
MK
MRT
NaCl
NYHA
P., post.
P1, P2, P3
PET
pm.

PM
PMKI
R3D4
rad.
REALISM
Ro

S

S4R
SF
SMKI
SPH
STL
Sys.

T3D2
TEE
Tr.
TRAMI
um.

Vv.
vent.
WF

Bezeichnung

Kommissurhéhe

linkes Atrium (linksatrial)
Lattice-Boltzmann-Methode

Leitlinien gerechte medikamentdse Therapie

I6sen

linker Ventrikel (linksventrikular)
MitraClip™

Medical Device Regulation (engl.)
Mitralklappe

Magnetresonanztomografie

Natriumchlorid

New York Heart Association (engl.)

posterior

Segmente des posterioren Mitralklappensegels
Polyethylenterephthalat

posteromedial

Papillarmuskel

primare Mitralklappeninsuffizienz
dreidimensionales 4-Knotenelement

radial

Real World Expanded Multicenter Study of the MitraClip™-System (engl.)
Rotation

Sattelhorn

reduziert integriertes, lineares 4-Knoten-Schalenelement
Sehnenfaden

sekundare Mitralklappeninsuffizienz

Smoothed Particle Hydrodynamics (engl.)
Standard Tessellation Language (engl.)
Systole bzw. systolisch

Trigon

lineares 2-Knoten-Stabelement
Transésophageale Echokardiografie
Translation

Transcatheter Mitral valve Interventions (engl.)
Umfangsrichtung

Vene

Venae

ventrikular

Wichtungsfaktor
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Symbole

Lateinische Symbole

Symbol Bezeichnung

a Modellkoeffizient

A, Ay, AF Flache (allgemein, Mitralklappendéffnungsflache, Anulusflache)
AH Anulushéhe

AL Anuluslange

b, by, Ab Breite (allgemein, Ausgangsbreite, Breitenanderung)
by20e, bigoe Clipbreite bei einem Offnungswinkel von 120°bzw. 180°
B Verzerrungs-Verschiebungs-Matrix

¢, Co, Cf Schallgeschwindigkeit (allgemein, physikalisch, fiktiv)

C Dampfungsmatrix

Cio, Cao, Csp Modellkoeffizienten

Co Courant-Friedrichs-Levy Zahl

dy, Ad Ausgangsdicke bzw. Dickenédnderung

D, Dy, D, Durchmesser (allgemein, hydraulisch, Rohrdurchmesser)
Euvs, Eral absolute bzw. relative Abweichung

EFf, E! spezifische Formanderungsenergie, spezifische innere Energie
E, Geschwindigkeitsverhaltnis

E, Dichteschwankung

EOA Effective Orifice Area (engl.)

F Vektor der Volumenkrafte

FT Vektor der inneren Krafte

G Schubmodul

GOA Geometric Opening Area (engl.)

h Glattungslange

H, Huginot-Steigungskoeffizient

HZV Herzzeitvolumen

I, I, I, Invarianten des Cauchy-Green-Strecktensors

J lokales Volumenverhéltnis

k Offnungs- SchlieBrate

K dimensionsbehafteter Faktor 51,6

K Steifigkeitsmatrix

KA Koaptationsflache

KH Kommissurhoéhe

I, Al ly, I, 1. Lange (allgemein, LAngenanderung, Ausgangslange, charakteristisch,

Elementkantenlénge)
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Symbol

lArma lClipa lFix
lrs Uprotapss IR
m, Mciip

M

N Dorne

N

D, Pa, Pv

Ap, Aps, App
P

Qmam

r

RF

rSD

s

S

Sro

SA

SD

SH

SL

SM

SV

t

toufs Lous Loffen
tpp,s tPpy
At, Atp

T

Te

TM

u

Uz, Uy, Uy
U

v, Vg, Vs
Vo Vi, Vieg, Vs
v

w

Ty Y,z

Bezeichnung

Cliparmlange, Cliplange, Fixationselementlange
Lénge (Fluid, Prolapslédnge, Rohrlange)

Masse (allgemein, Clipimplantat)

Massenmatrix

Anzahl der Fixationsdorne

Formfunktion

Druck (allgemein, atrial, ventrikulr)
transmitraler Differenzdruck (allgemein, systolisch, diastolisch)
Lastvektor

Faktor

Positionsvektor

Regurgitationsfraktion

relative Systolendauer

Hohe

Oberflacheninhalt

Summen der Residuenquadrate

Segelflache

Segeldicke

Segelhéhe

Segellange

Sekantenmodul

Schlagvolumen

Zeit

Offnungs- und SchlieBzeitpunkt, Gesamtdffnungszeit
Anfangs- bzw. Endzeitpunkt des positiven Differenzdruckbereiches
Zeitschrittweite (allgemein, Fluiddomain)
Periodendauer des Herzzyklus

Temperatur

Tangentenmodul

Verschiebungsvektor

Verschiebung z-, y-, z-Richtung

Umfang

Geschwindigkeitsvektor, Partikelgeschwindigkeit, Schockgeschwindigkeit

Volumen (allgemein, Leckage-, Regurgitations-, SchlieBvolumen)
Volumenstrom

Kernelfunktion

kartesische Raumkoordinaten
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Griechische Symbole

Symbol

Qc, O

B

Y15 V2, V3
v

Lo

0

€, €ny €y €

€0

Ps Pos pn,maw
0, 0y, Oy, O
oPK

-

Pzs Pys Pz
w

Q

Bezeichnung

Offnungswinkel der Cliparme bzw. der Fixationselemente
Modellkoeffizient

Modellkoeffizienten

Schergeschwindigkeit

Grineisen-Koeffizient

Dirac-Funktion

mechanische Dehnung (allgemein, nominell, wahr, Mittelwert)
Dehnung am charakteristischen Ubergangspunkt
Green-Lagrangeschen Verzerrungstensors
Widerstandsbeiwert

dynamische Viskositat

Modellkoeffizient

Querkontraktionszahl

Dichte (allgemein, initial, maximale Vernetzungsdichte)
mechanische Spannung (allgemein, nominell, wahr, Mittelwert)
zweiter Piola-Kirchhoff-Spannungstensor

Spannungstensor

rotatorische Freiheitsgrade um die z-, y-, z-Achse
Eigenfrequenz

Volumen der Fluiddomain
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Anhang

Anhang

A.1 Ubersicht interventioneller Therapieverfahren

Aufgrund der medizinischen und technischen Komplexitat der interventionellen Therapie der
MK-Insuffizienz, bei gleichzeitig hohem gesundheitskonomischem Bedarf, existiert eine
Vielzahl variierender Implantatkonzepte. Diese unterscheiden sich aufgrund der Heteroge-
nitat der klinischen Manifestation der MK-Insuffizienz hinsichtlich ihrer Funktionsweise zum
Teil erheblich. Nachfolgend werden implantatbasierte Systeme zur interventionellen Thera-
pie der primaren (PMKI) und sekundaren MK-Insuffizienz (SMKI) mittels MK-Rekonstruk-
tions- bzw. MK-Ersatzverfahren vorgestellt, welche entweder bereits in der klinischen Praxis
zum Einsatz kommen bzw. sich aktuell im Entwicklungsprozess befinden. Angegeben wird in
diesem Zusammenhang der aktuelle Zertifizierungsstatus, die Zielatiologie des Implantates

und die Anzahl bereits publizierter Interventionen.

Unternehmen Zertifi- Atiologie Publ. Inter- Quellen
zierung ventionen

MK-Segelrekonstruktion

MitraClip™ (Abbott, USA) CE/FDA PMKI, SMKI 567 [37]
184 [27]
302 [29]
152 [30]
304 [36]

PASCAL™ (Edwards Lifesciences, CE PMKI, SMKI 109 [267]

USA) 309 [268]

Indirekte Anuloplastieverfahren

Carillon™ (Cardiac Dimensions, CE SMKI 30 [449]
USA) 36 [450]
36 [451]
87 [452]
Arto™ (MVRx, USA) - SMKI 11 [453]
Mitral Loop Cerclagev (Tau PNU - SMKI 5 [454]
Medical, KOR)

Direkte Anuloplastieverfahren

Cardioband™ (Edwards CE SMKI 62 [455]
Lifesciences, USA) 31 [456]
Mitralign™ (Edwards Lifesciences, - SMKI 71 [457]
USA)

Accucinch™ (Ancora Heart, USA) - SMKI - [9]
Milipede™ IRIS (Milipede, USA) - SMKI 3 [220, 458]
Amend™ (Valcare, ISR) - SMKI - [9]

CE: franz. Conformité Européenne; FDA: engl. Food and Drug Administration; PMKI: primare Mitralklap-
peninsuffizienz; SMKI: sekundére Mitralklappeninsuffizienz
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Anhang

Fortsetzung der Ubersicht von Seite XL

Unternehmen Zertifi- Atiologie Publ. Inter- Quellen
zierung ventionen

Sehnenfadenersatz

NeoChord™ (NeoChord, USA) CE PMKI 213 [446]

Pipeline™ (Gore, USA) - PMKI - [9]

Harpoon™TDS-5 (Edwards - PMKI 30 [459]

Lifesciences, USA)

MitralStitch™ (Hangzhou Dedin - PMKI 1 [460]

Medtech, CHN)

ChordArt™ (CoreMedic, SUI) - PMKI - [9]

V-Chordal™ (Valtech, ISR) - PMKI - [9]

Transkatheter-Mitralklappenersatz

Tendyne™ (Abbott, USA) CE PMKI, SMKI 100 [461]

Fortis™ (Edwards Lifesciences, - PMKI, SMKI 13 [462]

USA)

CardiaAQ™ (Edwards Lifesciences, — PMKI, SMKI 1 [463]

USA)

EVOQUE™ (Edwards Lifesciences, — PMKI, SMKI [9]

USA)

Tiara™ TMVR (Neovasc, CAN) - PMKI, SMKI 50 [464—-466]

Intrepid™ TMVR (Medtronic, USA) - PMKI, SMKI 50 [467]

Caisson™ TMVR (LivaNova, GBR) - PMKI, SMKI - [9]

HighLife™ TMVR (HighLife Medical, - PMKI, SMKI 2 [468]

FRA)

NAVI™ (NaviGate, USA) - PMKI, SMKI - [9]

Cephea™ TMVR (Abbott, USA) - PMKI, SMKI 1 [469]

AltaValve™ (4CMedical - PMKI, SMKI 1 [470]

Technologies, USA)

Weitere Segelrekonstruktions- und -ersatzverfahren

MitralBridge™ (Heart Repair - SMKI 34 [471]

Technologies, USA)

MitraClamp™ (Heartworks, USA) - PMKI - [9, 472]

Mitral Butterfly™ (AVVie, AUT) - PMKI - [9, 85]

CE: franz. Conformité Européenne; PMKI: primare Mitralklappeninsuffizienz; SMKI: sekundare Mitralklap-

peninsuffizienz
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A.2 Spezifische Formanderungsenergien der untersuchten
hyperelastischen Materialmodelle

Wie in Kap. 5.6.2 dargestellt wurde, erfolgte die numerische Approximation des experimen-

tell ermittelten Materialverhaltens der MK-Segel und der Sehnenfaden des in vitro MK-Mo-

dells mithilfe von hyperelastischen Materialmodellen. Um den funktionellen Zusammenhang

zwischen mechanischer Spannung und Dehnung fiir mehrachsige Spannungszustande be-

schreiben zu kénnen, sind mit dem Marlow-, Neo-Hooke-, Yeoh-, Arruda-Boyce und Van-

der-Waals-Modell fiinf Materialmodelle hinsichtlich der Approximationsgtte und der numeri-

schen Robustheit untersucht worden. Nachfolgend sind die spezifischen Formanderungsen-

ergien EX mit den dazugehdrigen Modellkoeffizienten flr das Marlow-, Neo-Hooke-, Yeoh-,

Arruda-Boyce und dem Van-der-Waals-Modell dargestellt [421].

Modell Spezifische Formanderungsenergie
Marlow EF = EL (I,) + EE,(J)
5 =
Neo-Hooke EF =aCyo+ . mit a= (I —-3),8=(J—-1)
1
sowie C1g und v, als Modellkoeffizienten

. 2 4 6

Yeoh EF = aCyy + a?Cog + 3039 + — + — + —
! Y2 V3

mita = (I; —3), 8 = (J — 1) sowie Cig,20,30 und 712 3 als Modellkoeffizienten

Arruda-Boyce

EF =G> a;pti (I‘i —3”) + L (‘]22_ ! —an>

i=1 n

: 1 1 11 19 _ 591 _ 1
mit ay = 5, a2 = 55, 43 = 15550 A = 7000 @5 = 3737500 B =

sowie 1, G und )\, als Modellkoeffizienten

Van-der-Waals

3

EF—G (>\$n3)(1n(1€)+€)§a<f_3>2 +1<J22‘11HJ)

2
mitiz(l—ﬁ)fﬁﬂfz,f:\/ﬁ

sowie a, 3, d, G und \,, als Modellkoeffizienten

Efev,wl: deviatorischer bzw. volumetrischer Anteil von ET; G: Schubmodul; I 2: deviatorischer Anteil
der ersten bzw. zweiten Invariante des Cauchy-Green Deformationstensors I; J: Volumenverhéltnis eines
verformten Volumenelementes relativ zum unverformten Volumenelement
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A.3 Randbedingungen des FSI-Simulationsmodells
Die Simulation der Cliptherapie mittels des entwickelten FSI-Simulationsmodells erfolgt, wie
in Kap. 5.8 dargestellt in vier Schritten:

* virtueller Implantationsvorgang;

» Vorspannung der Sehnenfaden;

* Initialisierungsphase;

+ Simulation von zwei vollstandigen Herzzyklen.

Wéhrend die Randbedingungen flr den virtuellen Implantationsvorgang bereits in Kap. 5.7
dargestellt worden sind, werden nachfolgend die Randbedingungen fir die Sehnenfaden-
vorspannung, die Initialisierungsphase und die Simulation der Herzzyklen dargestellt. Ange-

geben sind jeweils die rotatorischen (¢) und translatorischen Randbedingungen (u).

Sehnenfadenvorspannung Initialierungsphase & Herzzyklen
Rohr Ug,y,. = 0mMm Ug,y,. = 0mMm
Pry,. =0° Pry,. =0°
ventrikulére Platte Ugy,» = 0MmM Ugy = 0MM, U yent (D(2))
Py, =0° Pry,. =0°
atriale Platte Ug,y,. =0mm Up,y = OMM, Uy gtr = Uz pent
Pay,. =0° Pay,> =0°
MK-Anulus Ug,y,» = 0 MM Ug,y,» = 0 MM
Sehnenfaden*
SFa1/a2 Ugy = 0mm, u, = 13mm Ug,y,» = 0MmM
SFpy/p3 Ugpy = 0mMm, u, =9mm Ug,y,. = 0mMm
SFpoapop Ugp,y =0mMm, u, =5mm Ugy,» = 0mm
Cliparm Pry,z =0° Py, =0°
Fixationselement Ozy,» =0° Pz, =0°
Abschlusskappe Oy,> =0° Pz, =0°

*Die Notation der Sehnenfaden ergibt sich aus Abb. 42 in Kap. 5.4.1.
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A.4 In silico Ergebnisse flir die maximalen Hauptspannungen und
die maximalen logarithmischen Hauptdehnungen in den
Mitralklappensegeln fur einzeln implantierte Clipimplantate

Dargestellt sind die mittels des FSI-Simulationsmodells berechneten Mittelwerte der ma-
ximalen Hauptspannungen und maximalen, logarithmischen Hauptdehnung wéahrend der
Peak-Systole (Sys) und der Peak-Diastole (Dia) sowohl in den gesamten MK-Segeln (6.,
€4¢5), als auch in den einzelnen MK-Segelsegmenten A1-A3 bzw. P1-P3 nach der Einzel-
implantation der Clipimplantatdesigns NT, XTR, NTW und XTW.

Ohne Clip Clip NT Clip XTR Clip NTW Clip XTW
Maximale Hauptspannungen in MPa

_ Sys 0,089 0,092 0,098 0,091 0,094
Oges Dia 0,058 0,079 0,079 0,078 0,079
s Sys 0,109 0,111 0,117 0,109 0,109
Al Dia 0,091 0,071 0,070 0,068 0,070
s Sys 0,096 0,103 0,108 0,105 0,104
A2 Dia 0,066 0,097 0,100 0,096 0,098
s Sys 0,106 0,120 0,124 0,118 0,121
43 Dia 0,077 0,067 0,065 0,065 0,061
s Sys 0,078 0,081 0,090 0,079 0,083
P1 Dia 0,057 0,055 0,055 0,055 0,053
_ Sys 0,077 0,079 0,086 0,078 0,082
0Pz Dia 0,040 0,093 0,096 0,096 0,098
_ Sys 0,082 0,085 0,086 0,085 0,086
Op3 Dia 0,053 0,055 0,052 0,053 0,053

Maximale logarithmische Hauptdehnungen in %

- Sys 14,141 17,330 18,085 17,229 17,440

ges Dia 9,793 13,109 13,345 13,022 13,377
~ Sys 15,528 20,073 20,961 19,961 19,989
€Al Dia 14,507 12,106 12,246 11,728 12,438
~ Sys 15,518 18,367 18,990 18,487 18,237
€A2 Dia 10,819 15,184 16,014 15,000 15,662
_ Sys 14,344 21,377 21,901 21,436 21,493
€43 Dia 12,597 11,582 11,665 11,500 10,989
~ Sys 13,607 16,222 17,496 15,889 16,636
€p1 Dia 9,352 9,607 9,800 9,749 9,549
_ Sys 12,091 15,873 16,648 15,717 16,047
€p2 Dia 7,575 15,284 15,569 15,519 15,855
- Sys 14,859 17,104 17,054 17,055 17,343

P3 Dia 8,940 9,977 9,514 9,428 10,032
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A.5 In silico Ergebnisse flir die maximalen Hauptspannungen und
die maximalen, logarithmischen Hauptdehnungen in den
Mitralklappensegeln fur paarweise implantierte Clipimplantate

Dargestellt sind die mittels des FSI-Simulationsmodells berechneten Mittelwerte der ma-
ximalen Hauptspannungen und maximalen, logarithmischen Hauptdehnung wéahrend der
Peak-Systole (Sys) und der Peak-Diastole (Dia) sowohl in den gesamten MK-Segeln (6.,
€,4¢5), als auch in den einzelnen MK-Segelsegmenten A1-A3 bzw. P1-P3 nach der paarwei-
sen Implantation der Clipimplantatdesigns NT, XTR, NTW und XTW.

Ohne Clip Clip NT Clip XTR Clip NTW Clip XTW
Maximale Hauptspannungen in MPa

_ Sys 0,089 0,089 0,104 0,089 0,094
Oges Dia 0,058 0,072 0,075 0,066 0,071
s Sys 0,109 0,107 0,119 0,107 0,112
Al Dia 0,091 0,059 0,062 0,052 0,059
s Sys 0,096 0,092 0,114 0,092 0,095
A2 Dia 0,066 0,076 0,088 0,064 0,074
s Sys 0,106 0,108 0,122 0,112 0,116
43 Dia 0,077 0,063 0,054 0,050 0,056
s Sys 0,078 0,083 0,092 0,082 0,085
P1 Dia 0,057 0,056 0,054 0,051 0,050
_ Sys 0,077 0,081 0,104 0,087 0,095
0Pz Dia 0,040 0,094 0,099 0,095 0,099
_ Sys 0,085 0,083 0,088 0,079 0,082
Op3 Dia 0,053 0,052 0,051 0,045 0,055

Maximale logarithmische Hauptdehnungen in %

= Sys 14,141 16,824 19,002 16,791 17,625

ges Dia 9,793 12,369 13,618 11,578 12,849
_ Sys 15,5628 19,712 21,090 19,910 20,264
a1 Dia 14,507 10,612 11,423 9,581 10,647
_ Sys 15,518 16,572 19,768 16,604 17,243
A2 Dia 10,819 13,166 16,114 12,230 14,054
_ Sys 14,344 21,366 21,773 20,582 20,843
a3 Dia 12,597 10,607 10,430 9,409 10,472
~ Sys 13,607 16,549 17,970 16,719 16,950
€p1 Dia 9,352 10,146 10,168 9,294 9,330
_ Sys 12,091 16,009 18,992 16,226 17,828
€p2 Dia 7,575 15,518 17,177 15,190 16,589
z Sys 14,859 16,933 17,396 16,087 16,766

s Dia 8,940 9,188 9,798 8,492 10,332
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Die Versorgung der Mitralklappeninsuffizienz mithilfe der minimalinvasiven Cliptherapie ist
von erheblicher Bedeutung fiir die Erhaltung bzw. Wiederherstellung der gesundheitsbezo-
genen Lebensqualitat von Patientinnen und Patienten weltweit. Im Rahmen der vorliegenden
Arbeit sind sowohl experimentelle als auch numerische Methoden flr die Beurteilung aktuel-
ler und die Konzeptionierung neuer Implantatdesigns und Implantationsstrategien entwickelt
worden. Die Ergebnisse der Dissertation werden in folgenden Thesen zusammengefasst:

1. Die Mitralklappeninsuffizienz ist das Herzklappenvitium mit der hdchsten Pravalenz in der
Gesamtbevolkerung. Obwohl die chirurgische Mitralklappenreparatur der Therapiestan-
dard zur Versorgung primarer, symptomatischer Mitralklappeninsuffizienzen ist, kbnnen
nur ca. 50 % der therapiepflichtigen Patientinnen und Patienten konventionell-chirurgisch
versorgt werden — im Ubrigen Patientenkollektiv ist diese Therapieoption aufgrund unver-
tretbar groBBer Operationsrisiken kontraindiziert.

2. Die katheterinterventionelle Mitralklappenreparatur mittels der Edge-to-Edge Cliptherapie
bietet eine minimalinvasive Therapieoption fir Patientinnen und Patienten, die aufgrund
unvertretbar hoher Operationsrisiken nicht konventionell-chirurgisch therapiert werden
kénnen. Mit mehr als 100000 durchgeflhrten Implantationsprozeduren ist das Mitra-

Clip™-Implantat das marktfihrende Clipimplantat.

3. Wesentliche klinische und ingenieurswissenschaftliche Herausforderungen aktueller Clip-
therapie-Systeme betreffen sowohl die Auswahl adaquater Clipimplantatdesigns und Im-
plantationsstrategien unter Berlcksichtigung patientenindividueller Charakteristika, als
auch die Erweiterung des Verstandnisses des biomechanischen Einflusses der Clipthe-

rapie auf den Mitralklappenapparat.

4. Die im Rahmen dieser Arbeit entwickelten experimentellen und numerischen Metho-
den erlauben die objektive Bewertung von Clipimplantatdesigns und Implantationsstrate-
gien unter Berlcksichtigung pathophysiologischer, pulsatiler Druck- und Volumenstrom-
verhaltnisse mithilfe biomechanischer Kennzahlen. Die Leistungsfahigkeit dieser Metho-
den wurde in Benchmark-Untersuchungen kommerzieller Clipimplantate (MitraClip™ NT,

XTR, NTW und XTW) und klinisch etablierter Implantationsstrategien demonstriert.
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Mit der ISO 5910:2018 existiert eine Norm in welcher Prifparameterrdume fir hydrody-
namische in vitro Untersuchungen definiert werden. Explizite Vorgaben zu Funktionsum-
gebungen und quantitative Angaben zur kennzahlbasierten Charakterisierung des The-

rapieerfolges werden dort allerdings nicht formuliert.

Um Clipimplantate in klinisch relevanten Beanspruchungsszenarien untersuchen zu kén-
nen, missen (patho-)physiologische Druck- und Volumenstromcharakteristika in vitro ab-
gebildet werden. Das eingesetzte hydrodynamische Kreislaufmodell erlaubt die Realisie-

rung pulsatiler Strémungen innerhalb normativ geforderter Prifparameterraume.

. Das Herzzeitvolumen, die Herzfrequenz, die relative Systolendauer und der mittlere aor-

tale Druck haben sich in den experimentellen Untersuchungen als geeignete Priifpara-

meter zur hydrodynamischen in vitro Charakterisierung der Cliptherapie erwiesen.

Um Clipimplantate hydrodynamisch charakterisieren zu kénnen, ist eine biomimetische
Implantationsumgebung notwendig, welche wesentliche Komponenten des humanen Mi-
tralklappenapparates berlicksichtigt. In den durchgefiihrten in vitro Untersuchungen konn-
te gezeigt werden, dass das eingesetzte artifizielle in vitro Mitralklappenmodell eine re-
produzierbare, fluidmechanische Untersuchung von Clipimplantaten erlaubt.

. Mit der entwickelten in vitro Prifmethode in Kombination mit dem artifiziellen in vitro

Mitralklappenmodell kénnen klinisch relevante Schweregrade der Mitralklappeninsuffizi-
enz reproduzierbar abgebildet werden. Durch die individuelle, periprozedurale Modifizier-
barkeit der Sehnenfadenlangen kénnen auBBerdem Koaptationsstérungen, wie z.B. ein

Mitralklappenprolaps, eingestellt werden.

Um eine objektive Vergleichbarkeit variierender Clipimplantatdesigns und Implantations-
strategien garantieren zu kénnen, muss eine reproduzierbare Implantierbarkeit der Clipim-
plantate gewahrleistet sein. Das entwickelte Applikationssystem erlaubt im Gegensatz
zu kommerziellen Kathetersystemen neben der reproduzierbaren Implantation auch die
postprozedurale Explantation der kommerziell verfigbaren MitraClip™-Implantate NT,
XTR, NTW und XTW.

Die entwickelte Methode zur Auswertung von Hochgeschwindigkeitsaufnahmen ist fir die
Beurteilung des hochdynamischen Offnungs- und SchlieBvorganges der Mitralklappen-
segel geeignet. Diese Methode kann darliber hinaus auch zur in vitro Charakterisierung
anderer pulsatil durchstromter, vaskularer Strukturen, wie z. B. Aorten- oder Venenklap-

pen, eingesetzt werden.
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Durch den Einsatz des entwickelten in silico Simulationsmodells kénnen biomechanische
GréBen, wie z. B. Koaptationsflachen der Mitralklappensegel oder mechanische Span-
nungen und Dehnungen, ermittelt werden, welche in vitro nicht oder nur mit erheblichem

Aufwand ermittelbar sind.

Mithilfe des entwickelten Fluid-Struktur-Interaktionsmodells kann die bidirektionale Inter-
aktion struktur- und strémungsmechanischer Komponenten adaquat abgebildet werden.
Die funktionelle VerknUpfung der gitterfreien Smoothed Particle Hydrodynamics Metho-
de mit der gitterbasierten Finite Elemente Methode erlaubt eine robuste, dynamische

Simulation der Cliptherapie fur sequentielle Herzzyklen.

Zur Gewabhrleistung einer hohen in vitro — in silico Approximationsgute des Fluid-Struk-
tur-Interaktionsmodells wurden digitale Geometrie- und Materialmodelle des in vitro Prif-
standes, des artifiziellen in vitro Mitralklappenmodells und verschiedener Clipimplantat-
designs entwickelt. Als Randbedingungen des Fluid-Struktur-Interaktionsmodells sind ex-

perimentell ermittelte transmitrale Differenzdruckdaten verwendet worden.

Die entwickelte Methode zur Erzeugung digitaler Geometriemodelle ist flir die reprodu-
zierbare Rekonstruktion und Abstraktion artifizieller Mitralklappengeometriemodelle auf
Basis computertomografischer Daten geeignet. Durch geringfligige Modifikationen kann
diese Methode perspektivisch auch zur Rekonstruktion und Abstraktion computertomo-

grafischer Daten humaner Mitralklappenapparate eingesetzt werden.

Im Rahmen dieser Arbeit sind vier digitale Geometriemodelle mit jeweils zwei Cliparm-
breiten (3,3mm, 5,2mm) und Cliparmlangen (8,4 mm, 11,0mm) in Anlehnung an die
kommerziellen MitraClips™ NT, XTR, NTW und XTW entwickelt worden. Durch die Be-
rlcksichtigung von jeweils zwei Fixationselementen und Cliparmen kénnen Klinisch rele-
vante Schritte des Implantationsvorganges, wie z. B. das Greifen der Mitralklappensegel

und das konsekutive Schlie3en des Clipimplantates, virtuell reproduziert werden.

In vergleichenden Analysen der in vitro und in silico ermittelten Kennzahlen konnte insbe-
sondere fir die Mitralklappensegelkinematik und die resultierende Regurgitationscharak-
teristik eine hohe in vitro — in silico Approximationsqualitat ermittelt werden: die relativen
in vitro — in silico Abweichungen fir die Regurgitationsfraktion und die maximale geome-

trische Mitralklappenéffnungsflache betragen 4,9 % bzw. 3,9 %.

Zur objektiven Beurteilung der Leistungsféahigkeit von Clipimplantatdesigns und Implanta-
tionsstrategien hat sich die Auswertung von acht Kennzahlen als praktikabel erwiesen. In

den kombinierten in vitro und in silico Untersuchungen sind folgende Kennzahlen ermit-



Dipl.-Ing. Robert Ott
Institut fir ImplantatTechnologie und Biomaterialien e.\V. Thesen zur Dissertation

19.

20.

21.

22.

23.

telt worden: Regurgitationsfraktion; mittlerer diastolischer Differenzdruck; systolische und
diastolische Segelkoaptationsflache; diastolische Mitralklappendffnungsflache; effektive
Mitralklappendffnungsflache; durchschnittliche Hauptspannungen und durchschnittliche

logarithmische Hauptdehnungen in den Mitralklappensegeln.

In den durchgefiihrten Benchmark-Untersuchungen konnte gezeigt werden, dass durch
den Einsatz von Clipimplantaten die Regurgitationsfraktion reduziert und das Auftreten
eines Mitralklappenprolaps wirksam verhindert werden kann. Unter Berlcksichtigung der
in der ISO 5910:2018 definierten Prufparameterrdume konnte flr alle untersuchten Im-
plantat-Prufparameter-Kombinationen eine Reduktion der Mitralklappeninsuffizienz um
mindestens eine Graduierungsstufe auf Grad 3+ ermittelt werden. Fiir Herzzeitvolumina

von 5—71Imin~" wurde sogar eine Reduktion auf Grad 2+ bzw. Grad 1+ gemessen.

Das Clipimplantatdesign und die Implantationsstrategie haben einen entscheidenden
Einfluss auf die implantatassoziierte Reduktion des Schweregrades der Mitralklappen-
insuffizienz. In den durchgefiihrten Benchmark-Untersuchungen haben sowohl eine zu-
nehmende Implantatlange als auch eine zunehmende Implantatbreite zur Reduktion der
Regurgitationsfraktion gefuhrt. Die geringste Restregurgitationsfraktion ist fur die paar-
weise Implantation von Clipimplantaten mit einer Clipbreite von 3,3 mm und einer Clip-

armlange von 11,0 mm ermittelt worden.

Die Clipimplantation resultiert fiir alle untersuchten Clipimplantatdesigns und Implantati-
onsstrategien in der Erhéhung des mittleren, diastolischen Differenzdruckes. Schmalere
Clipimplantate fihren zur geringeren diastolischen Differenzdriicken und sind daher mit

einem geringeren Risiko fur das Auftreten von Mitralklappenstenosen assoziiert.

Die Clipimplantation fihrt zur Erhéhung der mittleren Spannungen und Dehnungen in den
Mitralklappensegeln. Die gréBten Spannungen und Dehnungen werden wahrend der Sy-
stole im anterioren Mitralklappensegel ermittelt. Wahrend der Diastole treten die gréten
Spannungen und Dehnungen gerade in den Segelsegmenten auf, in denen die Clipim-

plantate implantiert worden sind.

Die entwickelten experimentellen und numerischen Methoden ermdglichen die Bewer-
tung von Cliptherapieverfahren mithilfe von Kennzahlen, welche als Surrogarparameter
die in vivo Leistungsfahigkeit von Clipimplantaten approximieren. Perspektivisch kann
dieses Methodenspektrum sowohl zur préainterventionellen Operationsplanung als auch
zur Dimensionierung innovativer Clipimplantate eingesetzt werden und damit zur Steige-

rung der Versorgungsqualitat von Patientinnen und Patienten beitragen.
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