Beitrage zur Entwicklung von Aortenklappenprothesen —

Analyse des thrombogenen Potentials anhand
stromungsmechanischer Untersuchungen

Dissertation
zur
Erlangung des akademischen Grades
Doktor-Ingenieur (Dr.-Ing.)
der Fakultat Maschinenbau und Schiffstechnik
der Universitat Rostock

vorgelegt von

Finja Borowski, geb. am 03.06.1992 in Rostock
aus Rostock

Rostock, 16.02.2023

https://doi.org/10.18453/rosdok_id00004502



Dekan:

1. Gutachter:

2. Gutachter:

3. Gutachter:

Datum der Einreichung:

Datum der Verteidigung:

Prof. Dr.-Ing. Bert Buchholz

Prof. Dr.-Ing. habil. Klaus-Peter Schmitz
Institut flr ImplantatTechnologie und Biomaterialien e.V.
An-Institut der Universitat Rostock

Prof. Dr. med. Alper Oner
Universitatsmedizin Rostock, Abteilung Kardiologie
Zentrum fir Innere Medizin

Prof. Dr.-Ing. habil. Sven Grundman
Universitat Rostock,
Lehrstuhl fir Strémungsmechanik

16. Februar 2023

16. November 2023



Inhaltsverzeichnis

Inhaltsverzeichnis
1 Einfilhrung und Ziel der Arbeit ... 1
2  Medizinische und biomechanische Grundlagen fiir die Entwicklung eines
Transkatheter-Aortenklappenersatzes (TAVR) ..o 4
2.1 Anatomie und Physiologie der Aortenklappe und der Aortenwurzel ................. 4
2.1.1  Anatomie der Aortenklappe und der Aortenwurzel ............................ 4
2.1.2 Physiologie der Aortenklappe ...........cooiiiiiiiiiiiiii 7
2.1.3 Pathophysiologische Veranderungen der Aortenklappe....................... 9
2.1.4 Therapieanséatze und Risikostratifizierungsmodelle der Aortenklappenvitien 12
2.2 Entwicklungsstand des minimalinvasiv implantierbaren TAVR ....................... 14
2.2.1 Stand der Technik und Applikation von TAVR ..........cooiiiii e, 14
2.2.2 Kiinische Komplikationen bei dem Einsatz von TAVR ......................... 18
2.3 Klappenthrombose — Komplikation nach Implantation eines TAVR .................. 20
2.3.1 Inzidenz und klinische Relevanz der Klappenthrombose ..................... 20
2.3.2 Faktoren zur Entstehung einer Klappenthrombose ............................ 22
3 Biofluidmechanische Einflussfaktoren bei der Entstehung einer Klappen-
thrombose auf einem TAVR ... ... . s 24
3.1 Strdmungsmechanische Aspekte nach Implantation eines TAVR im Vergleich zur
Durchstrémung einer nativen Aortenklappe......... ... ..o 24
3.1.1 Biofluidmechanik einer gesunden nativen Aortenklappe ...................... 25
3.1.2 Biofluidmechanische Veradnderungen nach Implantation eines TAVR........ 26
3.2 Ubersicht anerkannter Kennzahlen zur Analyse des thrombogenen Potentials
VON TAV R L 28
3.2.1 Aligemeine Modellansatze zur Analyse des thrombogenen Potentials ...... 28
3.2.2 Konkrete anerkannte Kennzahlen zur Analyse des thrombogenen Potentials 30
3.3 Verwendete Kennzahlen zur Bewertung des Thromboserisikos von TAVR.......... 35
4 Entwicklung eines generischen Aortenwurzelmodells anhand anatomischer
Parameter zur stromungsmechanischen Analyse eines TAVR .................. 37
4.1 Anatomische Studien und Modellansétze zur Beschreibung der Aortenwurzel ..... 37
4.2 Retrospektive Analyse anatomischer Parameter aus klinischen Daten von Pati-
enten mit schwerer Aortenklappenstenose...............................l 39
4.3 Entwicklung einer Anatomie reprasentierenden Nachbildung der Aortenwurzel .... 42
5 Entwicklung einer Methode zur experimentellen Bestimmung des Geschwin-
digkeitsfeldes im Umfeld eines TAVR ... 45
5.1 Regulatorische Anforderungen an die experimentelle Ermittlung des thromboge-
nen Potentials von TAVR ... . e 45
6.2 Hydrodynamisches Herzkreislaufmodell zur Charakterisierung von Aortenklap-

0110l o110 T=T-1=1 I PR 46



Inhaltsverzeichnis

5.3 Erweiterung des Kreislaufmodells zur Charakterisierung der Strdmungsgeschwin-
digkeiten im Umfeld eines TAVR ... s
5.3.1 Grundlegendes Messprinzip und Messanordnungen der Particle Image

Velocimetry (PIV) zur laseroptischen Messung von Strémungsgeschwin-
IgKEITEN oo
5.3.2 Messanordnung zur Detektion der Geschwindigkeiten in den flir Throm-
bose relevanten Bereichen eines TAVR .........ooiiiiiii i
5.8.3 Entwicklung und Fertigung des Aortenwurzelmodells als Implantations-
umgebung und einer geeigneten Prifkammerkammer........................
5.3.4 Adaption des Testfluids an die rheologischen Eigenschaften von Blut.......

59

5.4 Verwendete Aufnahmemethoden und Auswertealgorithmen fiir die PIV-Messungen 62

5.5 Anwendung der Kennzahlen zur strémungsmechanischen Analyse des thrombo-
genen Potentials von TAVR auf die experimentell ermittelten Geschwindigkeits-
110 =]

5.6 Ergebnisse der Analyse mit dem modifizierten PIV-Aufbau zur Detektion der Ge-
schwindigkeiten in den fir Thrombose relevanten Bereichen eines TAVR...........

5.7 Fazit zur entwickelten experimentellen Methode zur Bestimmung des Geschwin-
digkeitsfeldes von TAVR um das thrombogene Potential zu bewerten...............

6  Entwicklung einer Methode zur numerischen Simulation des Geschwindig-
keitsfeldes im Umfeld eines TAVR .......... ... i,
6.1 Regulatorische Anforderungen an numerische Simulationen zur Ermittlung des
thrombogenen Potentials von TAVR ...
6.2 Uberblick numerischer Modelle zur stromungsmechanischen Analyse von TAVR ..
6.3 Zu lésende Gleichungen der numerischen Fluid-Struktur-Interaktion Simulation
VON TAV R L s
6.4 Geometrische Modellannahmen der Aortenwurzel mit TAVR..................oa
6.5 Ré&umliche Diskretisierung des numerischen Modells .................................
6.6 Auswahl der Materialmodelle zur Abbildung der rheologischen Bluteigenschaften
und mechanischen Klappentascheneigenschaften................ ... ...
6.7 Definition physiologischer Randbedingungen zur numerischen Simulation eines

6.8 Verwendete Losungsalgorithmen fir die Fluid- und Strukturanalyse sowie deren
KOPPIUNG - ...
6.9 Validierung der Simulationsergebnisse mit den experimentell ermittelten Daten....
6.9.1 Qualitativer und quantitativer Vergleich der Klappenkinematik ...............
6.9.2 Qualitativer und quantitativer Vergleich stromungsmechanischer Parame-
ter und Charakteristiken ...
6.10 Fazit zu dem entwickelten FSI-Modell zur Bestimmung des transienten Geschwin-
digkeitsfeldes von TAVR .. ...



Inhaltsverzeichnis

7 Ergebnisse der numerischen Simulationen zur Bewertung des thromboge-
nen Potentials von TAVR ... .. ... i 110
7.1 Untersuchung relevanter hydrodynamischer Einflussfaktoren auf das thromboge-
ne Potential von TAVR ... e 110
7.1.1 Identifikation relevanter hydrodynamischer Parameter auf die Strémungs-
eigenschaften von TAVR im Herzkreislaufmodell .............................. 111
7.1.2 Einfluss hydrodynamischer Parameter auf das thrombogene Potential von
AV R e e e e, 115
7.1.3 Fazit zur Untersuchung des Einflusses hydrodynamischer Parameter auf
das thrombogene Potential von TAVR ... 125
7.2 Untersuchung geometrischer Einflussfaktoren auf das thrombogene Potential von
TV R L 127
7.2.1 Einfluss der artifiziellen Klappentaschenhéhe auf das thrombogene Po-
tential von TAV R ... oo s 128
7.2.2 Einfluss der Implantationshdhe der Klappentaschen auf das thrombogene
Potential von TAVR ... e 131
7.2.3 Einfluss der rotatorischen Ausrichtung der Klappentaschen auf das throm-
bogene Potential von TAVR ... .. i 135
7.2.4 Fazit zur Untersuchung der geometrischen Einflussparameter auf das throm-
bogene Potential von TAVR ... .. i 139
7.3 Vergleich des thrombogenen Potentials von TAVR-Modellen klinisch etablierter
A R L e 140
7.3.1 Geometrische Analyse und Modellbildung etablierter TAVR-Designs......... 140
7.3.2 Vergleich der Kennzahlen zur strdmungsmechanischen Analyse des throm-
bogenen Potentials etablierter TAVR-Designs ...........cooooiiiiiiiiiiin... 141
8 Zusammenfassungund Ausblick .................. 147
Literaturverzeichnis ... ... .o XIX
Abkiirzungsverzeichnis. ... ... ... XXIvV
Symbolverzeichnis ... ... ... XXIX
AbbildungsverzeiChnis ... .. ... e e XXIX
TabellenverzeiChnis ... e XXXV
Selbststandigkeitserklarung ... ... XXXV
DaANKSAGUNG .. ... e XL
Thesen zur Dissertation ... XLl



1 Einfilhrung und Ziel der Arbeit

1 Einflihrung und Ziel der Arbeit

Die Aortenklappenstenose fiihrt im Vergleich zu anderen Herzklappenerkrankungen vor al-
lem im hohen Lebensalter zu einer signifikant htheren Morbiditat und Mortalitat [1]. Zur
Therapie einer schweren Aortenklappenstenose (AS) wird ein Aortenklappenersatz verwen-
det. Als Standardtherapie flir Patienten mit schwerer symptomatischer AS gilt aktuell ein
chirurgischer Aortenklappenersatz (engl. surgical aortic valve replacement, SAVR). Dieser
wird unter Anwendung einer Sternotomie an den Ort der erkrankten Aortenklappe einge-
bracht. Mit dieser hohen operativen Belastung sind multimorbide Patienten aufgrund des
hohen Operationsrisikos fiir einen SAVR kontraindiziert.

Im Jahr 2002 wurde erstmalig erfolgreich ein alternatives minimalinvasives Therapieverfah-
ren an einem Patienten durchgefihrt [2]. Die Implantation eines Transkatheter-Aortenklap-
penersatzes (engl. transcatheter aortic valve replacement, TAVR) ermdglicht ein geringe-
res Trauma wahrend und nach der Intervention, weshalb auch multimorbide Patienten mit
diesem Ansatz therapiert werden kénnen. Daflir wird eine bioprothetische Aortenklappe mit
einem crimpbaren Stent versehen und mittels Katheterintervention in die stenosierte Aorten-
klappe implantiert. Seit der erstmalig durchgefihrten Intervention wurde dieses kardiovasku-
lare Implantat kontinuierlich weiterentwickelt. Die hohe Erfolgsrate bei einer TAVR-Prozedur
und niedrige Mortalitatsraten flihrten dazu, dass die Implantationszahlen, beginstigt durch
den demografischen Wandel der Gesamtbevélkerung, jedes Jahr anstiegen [1].

Aufgrund der konkurrenzfahigen Ergebnisse in randomisierten Studien im Vergleich zum
SAVR (primare Endpunkte 8,5% TAVR vs. 15,1% SAVR, p<0,001) wurde kiirzlich die Indika-
tion des TAVR-Verfahrens auf Patienten mit intermediarem oder niedrigen Operationsrisiko
erweitert [3—8]. Resultierend aus der Erweiterung der Patientenpopulation steigt die durch-
schnittliche zu erwartende Lebensdauer der TAVR-Patienten [9]. Aus diesem Grund gewin-
nen postoperative Komplikationen an Bedeutung, die langfristig eine Funktionsstérung des
TAVR hervorrufen kénnen.

Neben akuten Komplikationen des TAVR, wie einer paravalvularen Leckage, einer Annu-
lusruptur, einer Embolisation oder einer Stérung der Reizleitung, wurde in klinischen Studi-
en das Auftreten einer subklinischen Klappenthrombose (engl. subclinical leaflet thrombo-
sis, SLT) auf den artifiziellen Klappentaschen detektiert [10—12]. Die klinische Relevanz der
SLT bezuglich einer strukturellen Klappendegeneration, die zum Funktionsverlust fihrt, und
thromboembolischen Ereignissen ist jedoch noch nicht vollstédndig untersucht.

Definiert wird die SLT durch die computertomographische Indentifikation einer hypoattenu-
ierten Klappenverdickung (engl. hypoattenuating leaflet thickening, HALT) und einer redu-
zierten Klappenbewegung (engl. reduced leaflet motion, RLM), die sowohl bei den TAVR als
auch den SAVR mit signifikanter Haufigkeit diagnostiziert wurde [11]. Angesichts der Prava-
lenz von bis zu 15% bei Patienten, die sich einer TAVR Implantation unterzogen haben,
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hat die U.S. Food and Drug Administration (FDA) CT-Substudien flir zulassungsrelevante
Studien und eine detaillierte Untersuchung zur Entstehung der SLT gefordert [11].

Die heutzutage weit verbreiteten Annahmen zur Entstehung einer Thrombose gehen his-
torisch auf die Virchow Triade zurlick, entstanden aus den Faktoren, die Rudolf Virchow
1856 mit der Entstehung einer Thrombose in Verbindung gebracht hat [13]. Daraus begrin-
det sich eine Korrelation zwischen den vorhandenen hdmodynamischen Bedingungen bei
der Durchstrdomung eines TAVR und der Entstehung einer Thrombose, die eine besonde-
re Berlicksichtigung im Rahmen dieser Arbeit findet. Einflisse wie hohe Scherraten in der
Blutstrémung, die zur Aktivierung von Thrombozyten flihren kénnen, aber auch Rezirkulati-
onsgebiete und Stagnationsbereiche, in denen die aktivierten Thrombozyten aufgrund der
geringen Auswaschung aggregieren, sind bereits bekannte Faktoren, die mit einer prothrom-
botischen Wirkung assoziiert werden [14].

Die aktuelle Relevanz der thrombotischen Neigung von TAVR bestétigt sich auch in der 2021
ver6ffentlichten novellierten dreiteiligen 1SO 5840, in der Prufvorschriften und die Dokumen-
tation von Prifungen flr die Sicherheit und Effektivitt von Herzklappenprothesen dokumen-
tiert sind. In der ISO 5840 ,Part 1 - General requirements” wird erstmalig die Bewertung des
thrombogenen Potentials von TAVR normativ gefordert [15]. Daflir sind Anforderungen an
ein geeignetes Bewertungsmodell formuliert, jedoch keine konkreten Spezifikationen oder
technischen Umsetzungen definiert.

Ziel der Arbeit ist es, eine Methode zu entwickeln, mit der aus ingenieurwissenschaftlicher
Sicht im Rahmen des Entwicklungsprozesses eines TAVR das thrombogene Potential be-
wertet werden kann. Die Methode soll die Beriicksichtigung aktueller Bewertungsmodelle
zur Vorhersage von Thrombosebildung, spezifische Anforderungen des Anwendungsgebie-
tes der TAVR sowie die ingenieurwissenschaftliche Umsetzung der normativ geforderten
Priifungen umfassen, um die Sicherheit und Effektivitat der TAVR hinsichtlich des Thrombo-
serisikos zu erhéhen.

Aus den regulatorischen und anwendungsspezifischen Vorgaben lassen sich Anforderungen
fir die Entwicklung einer Methode zur Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR
ableiten:

+ Auswahl einer geeigneten Methode (in vitro, in silico, in vivo) zur Ermittlung thrombogener
Pradiktoren mit ausreichender Genauigkeit,

+ Nachbildung eines anatomiebeschreibenden Modells als Implantationsumgebung fir TA-
VR, da die geometrische Umgebung einen bedeutenden Einfluss auf die hdmodynami-
schen Eigenschaften hat und patientenindividuell variiert,

» die Entwicklung eines TAVR Modells, das notwendige Kompartimente des TAVR abbildet
gleichzeitig einen hinreichenden Abstraktionsgrad aufweist, um zielgerichtet Thrombose-
neigung zur bewerten,
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+ Definition physiologischer bzw. pathophysiologischer Parameter, die klinisch relevante Pa-
rameter abbilden und als Worst-Case Szenario Thrombose provozieren,

« Erarbeitung relevanter klinischer und TAVR-spezifischer Einflussfaktoren, die zur Bewer-
tung des Thromboserisikos unerlasslich sind.

In den letzten zwei Jahrzehnten wurden bereits in vitro als auch in silico Untersuchungen
verdffentlicht, die die hydromechanischen Eigenschaften und auftretenden Komplikationen
von TAVR thematisieren. Insbesondere im Bereich der numerischen Simulationen wurden
struktur- und strémungsmechanische Analysen von TAVR durchgefiihrt. Aufgrund der Kom-
plexitat eines TAVR und der Progression numerischer Modelle fand die Anwendung einer
gekoppelten Fluid-Struktur-Interaktion in numerischen Simulationen kontinuierlich umfang-
reichere Anwendung [16].

Eine thematische Fokussierung der numerischen Modelle auf das Thromboserisiko ist erst
seit 2017 verstarkt zu erkennen [17—-23]. Dabei wurden haufig Teilaspekte der Thrombosebil-
dung oder spezifische Anwendungen in strdmungsmechanischen Simulationen untersucht.
Neben numerischen Simulationen finden experimentell basierte Methoden zur Bewertung
des Thromboserisikos von TAVR ebenfalls seit 2017 vermehrt Anwendung [24, 25]. Auf
Grundlage von in vitro Analysen, in denen das Geschwindigkeitsfeld im Umfeld eines TAVR
ermittelt wurde, wurden Partikelsimulationen durchgeflhrt, mit denen hAmodynamische Pra-
diktoren einer Thrombose quantifiziert wurden. Dieser vielversprechende Ansatz ermdéglicht
Aussagen Uber das Thromboserisiko von TAVR die auf einem statistischen Ansatz basieren
und abhangig von dem Ort und der Anzahl der Partikel sind.

Ein generalisierter Ansatz zur Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR mit dem
unterschiedliche Einflussfaktoren gezielt analysiert werden, wurde bislang noch nicht ver-
offentlicht. Aus diesem Grund wurde im Rahmen dieser Arbeit ein Bewertungsmodell ent-
wickelt, mit dem Thrombosekennzahlen aus dem vorliegenden Strémungsfeld eines TAVR
abgeleitet werden kdénnen. Zur Detektion des zeitabh&ngigen Geschwindigkeitsfeldes bei
der Durchstrémung von TAVR wurden sowohl eine in vitro Methode als auch ein in silico
Modell entwickelt.

Ziel der Untersuchungen war es, relevante Einflussfaktoren auf das thrombogene Potential
von TAVR zu identifizieren, Rickschlisse auf das Implantatdesign von TAVR zu ziehen und
regulatorische Empfehlungen bei der Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR
zu definieren. Daflir wurde der Einfluss hydrodynamischer Parameter auf das thrombogene
Potential von TAVR untersucht und relevante Parameter identifiziert. AuBerdem wurden geo-
metrische Designaspekie wie die Héhe der Klappentaschen, die Implantationshéhe und die
rotatorische Ausrichtung hinsichtlich des Thromboserisikos analysiert und darauf aufbauend
Hinweise zur Reduktion des thrombogenen Potential von TAVR abgeleitet.
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2 Medizinische und biomechanische Grundlagen fir
die Entwicklung eines Transkatheter-
Aortenklappenersatzes (TAVR)

Zur Analyse des thrombogenen Potentials von Transkatheter-Aortenklappenprothesen ist
ein Versténdnis fir die anatomischen und physiologischen Gegebenheiten im Bereich der
Aortenklappe unerlasslich. Oft sind medizinische Sachverhalte derart komplex, dass eine
Abbildung in in silico oder in vitro Modellen eine Vielzahl von Annahmen und Vereinfa-
chungen erfordert. Um diese Annahmen und Vereinfachungen gezielt treffen zu kénnen,
ohne grundlegende physikalische und medizinische Eigenschaften dabei zu vernachlassi-
gen, missen die anatomischen Verhéltnisse und physiologischen Gegebenheiten der Aor-
tenklappe allgemein verstanden werden.

Aus diesem Grund sind nachfolgend anatomische und physiologische Aspekte der Aorten-
klappe sowie pathophysiologische Veranderungen und Therapieansatze in Kap. 2.1 dar-
gestellt. Zudem wird eine Ubersicht (iber den Entwicklungsstand von Transkatheter-Aor-
tenklappenprothesen gegeben, siehe Kap. 2.2. AnschlieBend wird auf die Komplikationen
nach Implantation einer Transkatheter-Aortenklappenprothese eingegangen, insbesondere
die Klappenthrombose, siehe Kap. 2.3.

2.1 Anatomie und Physiologie der Aortenklappe und der
Aortenwurzel

Um eine Vorstellung von den anatomischen und physiologischen Gegebenheiten im Herzen
und speziell der Aortenklappe und Aortenwurzel zu erhalten, existieren eine Reihe von ein-
schlagigen Fachbiichern. Die nachfolgenden Erlauterungen zur Anatomie der Herzens und
dessen Bestandteilen basieren auf den Fachblichern von Bley et al., Schiinke et al. sowie
Suttorp et al. [26—30]. Fir die physiologischen und pathophysiologischen Erlauterungen be-
zUglich der Aortenklappe wurde Literatur von Bauer und Ennker, Blum et al., Fattouch et al.,
Lang und Lang, Pape et al., Schmidt et al., Silbernagel und Lang, Steffel und Lischer sowie
Stangl und Méckel [31-38] verwendet.

2.1.1 Anatomie der Aortenklappe und der Aortenwurzel

Anatomisch betrachtet teilt sich das Herz in eine linke und eine rechte Herzhélfte, die durch
das Septum getrennt werden, vgl. Abb. 1. Beide Herzhalften werden auBBerdem in ein Atrium
und einen Ventrikel untergliedert. Durch die vier im Herzen befindlichen Herzklappen wird
ein unidirektionaler Blutfluss im Lungen- und Kérperkreislauf garantiert. Die Herzklappen er-
zeugen eine Separation des Atriums von dem Ventrikel sowie die Abgrenzung des Ventrikels
zu den weiterflhrenden Kreislaufsystemen in beiden Herzhéalften. Die Herzklappen werden
hinsichtlich ihres physiologischen SchlieBmechanismus und ihrer anatomischen Struktur in
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Taschen- und Segelklappen unterschieden. In Abb. 1 sind die vier Herzklappen in der Klap-
penebene des Herzens dargestellt. Die Atrium und Ventrikel separierenden Herzklappen
werden aufgrund ihrer Position auch als Atrioventrikularklappen bezeichnet und sind ana-
tomisch betrachtet in die Segelklappen einzuordnen. Im rechten Herzen befindet sich die
Trikuspidalklappe (Valva atrioventricularis dextra), die entsprechend ihrer Bezeichnung aus
drei Segeln besteht. In der linken Herzhalfte separiert die Bikuspidal- oder Mitralklappe ( Val-
va atrioventricularis sinistra) das Atrium von dem Ventrikel.

(A) (B)
Pulmonalklappe
Aortenklappe

Pulmonal-

arterie

rachtes —

Atrium

Septum —- Trikuspidalklappe

linker Ventrikel
rechter —
Ventrikel

Abb. 1: Schematische Darstellung (A) des Herzens mit linker und rechter Herzhélfte und (B)
der Klappenebene im Herzen mit den vier Herzklappen: Pulmonal- und Aortenklappe
(Taschenklappen) und Mitral- und Trikuspidalklappe (Segelklappen); Abb. modifiziert
nach [26].

Die Taschenklappen befinden sich zwischen den Herzventrikeln und den anschlieBenden
GefaBansatzen. Benannt nach den nachfolgenden GeféBen, trennt die Pulmonalklappe
(Valva trunci pumonalis) die Pulmonalarterie von dem rechten Ventrikel und die Aortenklap-

pe (Valva aortae) die aufsteigende Aorta von dem linken Ventrikel.

Allgemein besteht die Aortenklappe aus drei Klappentaschen, die ihren Ursprung in der Aor-
tenwurzel haben. Die drei Klappentaschen werden nach ihrer Lage neben den Koronarostien
benannt: die rechtskoronare Klappentasche (RKT), die linkskoronare Klappentasche (LKT)
und die akoronare Klappentasche (AKT), siehe Abb. 2. Jede der drei Klappentaschen hat
ihren proximalen Ansatz oberhalb des linksventrikuldren Ausflusstraktes (LVOT), vgl. Abb.
2 (basaler Ansatz der Klappentasche). Die distal gelegenen Klappenansatze werden als
Kommissurpunkte bezeichnet, vgl. Abb. 2. Der Verlauf des Klappenansatzes von proximal
zu distal ist die Kommissurlinie. Die L&énge der Kommissurlinie der Taschen ist circa 1,5-
fach langer als der freie Rand der Klappentaschen [39]. An dem freien Rand auf Héhe des
Scheitelpunktes befindet sich eine Verdickung, die auch als Nodulus bezeichnet wird. Die-
se ermdglicht eine Abdichtung der zentralen Offnung der Aortenklappe und nimmt die lokal
auftretenden starken mechanischen Beanspruchungen auf.

5
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Die Kontaktflache zwischen den geschlossenen Klappentaschen wird als Koaptationsflache
bezeichnet und bildet einen fundamentalen Bestandteil fiir den Erhalt der Ventilfunktionsfa-
higkeit der Aortenklappe [39, 40].

Radial hinter den Klappentaschen befinden sich die Sinus valsalvae (nachfolgend Sinus
genannt) als Kavitéten. Sie bilden einen Teil der Aortenwurzel, der sich von dem basalen
Ansatz der Klappentaschen bis hin zum peripheren sinutubularen Ubergang (STJ) zur auf-
steigenden Aorta erstreckt [41]. Die drei Sinus werden ebenfalls nach den abgehenden Ko-
ronararterien bezeichnet: akoronarer, linkskoronarer und rechtskoronarer Sinus. Durch die
Ausstllpungen der Sinus wird ein Okkludieren der Koronarostien durch die Klappentaschen
im gedffneten Zustand verhindert.

sinutubularer
A. coronaria dextra Ubergang Nodulus

Aorta ascendes

Kommissur-
punkte

STJ

Sinus
Valsalvae

Kommissurlinie Inter-Leaflet- A. coronaria  Annulusebene basaler Ansatz
Dreiecke sinistra der Klappentasche

Abb. 2: Schematische Darstellung der Anatomie der nativen Aortenklappe mit den Sinus Val-
salvae, der Annulusebene und dem sinutubuldren Ubergang.

Zur geometrischen Beschreibung kénnen innerhalb der Aortenwurzel nach Anderson et al.
(2000) zwei Ringe definiert werden [42]. Der erste Ring wird durch den Verbund der ba-
salen Ansatze der Klappentaschen innerhalb des linken Ventrikels definiert und wird als
Annulusring oder auch Annulusebene bezeichnet, vgl. Abb. 2. Die Verbindung der Kommis-
surpunkte am sinutubularen Ubergang bilden einen weiteren Ring der Aortenwurzel, den
STJ. AuBerdem setzt sich die Aortenwurzel nach Anderson et al. aus den Sinus, den Inter-
Leaflet-Dreiecken sowie den Klappentaschen zusammen, siehe Abb. 2 [42, 43].

Die qualitative Beschreibung der Aortenwurzel wird nachfolgend mit Studien ergénzt, in de-
nen quantitativ die anatomischen Abmessungen der Aortenwurzel bestimmt wurden. Fiir die
in Kap. 4 dokumentierte generische Modellbildung der Aortenwurzel waren die quantitativen
Werte von besonderer Relevanz. Anatomische Studien haben belegt, dass in gesunden Aor-
tenwurzeln ahnliche Relationen anatomischer Parameter zueinander mit unterschiedlicher
absoluter GréBe vorgefunden werden konnten. Mathematische Zusammenhange zwischen
dem Aortenwurzeldurchmesser und klinisch messbaren Klappenparametern konnten unter
Anderem von Reul et al. (2000) festgestellt werden (Annulusdurchmesser zu STJ: 1,24;
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Annulusdurchmesser zu Hohe des Sinus: 1,00) [44]. Weitere anatomische Studien wie die
von Reid et al. konnten an fixierten Gewebe das Verhdltnis des Annulusdurchmessers zum
Durchmesser des STJ von 1,00 zu 1,34 ermitteln [45]. Bierbach et al. stellten in einer ana-
tomischen Studie im Jahr 2010 fest, dass jedes untersuchte Individuum einen gréBeren
Durchmesser des STJs gegenliber dem Annulusdurchmesser aufwies [46]. Swanson et al.
fanden bereits 1974 heraus, dass aufgrund der dynamischen Struktur der Aortenklappe die
geometrischen Parameter in Abh&ngigkeit der Herzphasen variieren, vgl. Kap. 2.1.2 [47].
Zwischen der Diastole und der Systole konnten Durchmesserdnderungen von 12-16% fest-
gestellt werden [48, 49]. Als Indikator fir die native Klappenkonfiguration wurde die effektive
Klappenhdhe als Abstand zwischen der Insertion und dem freien Rand der Klappentaschen
definiert. Die effektive Klappenhdhe wurde in anatomischen Studien auf einen Bereich zwi-
schen 7 mm und 12 mm festgelegt [39, 46].

2.1.2 Physiologie der Aortenklappe

Der humane Blutkreislauf wird in einen Lungen- und einen Korperkreislauf unterteilt. Beide
Kreislaufe kénnen als Reihenschaltung einer Saug- und Druckpumpe angesehen werden
[50]. Sie unterscheiden sich hinsichtlich ihres mittleren Blutdrucks und werden in ein Nieder-
drucksystem (Lungenkreislauf) und ein Hochdrucksystem (Koérperkreislauf) eingeteilt. Die
rechte Herzhélfte férdert das Blut zur Anreicherung mit Sauerstoff in die Lunge mit einem
mittleren Druck von ca. 20 mmHg. Ein mittlerer aortaler Druck von 100 mmHg herrscht wéh-
rend des Herzzyklus in der linken Herzhalfte, mit der die weiteren Organe versorgt werden
[51]. Es wird angenommen, dass die eigentliche Pumpleistung, mit der das Blut in die Peri-
pherie beférdert wird, von den Ventrikeln ausgeht. Die Kontraktion der Ventrikelmuskulatur
erzeugt ein Druckanstieg im Ventrikel, weshalb das Blut durch die Taschenklappen in die an-
grenzenden GefaBe ausgeworfen wird. Die gesamte Herzaktion wird in die Systole und die
Diastole untergliedert, die jeweils aus zwei Phasen bestehen: Anspannungs- und Auswurf-
phase wahrend der Systole sowie Entspannungs- und Fillungsphase wahrend der Diastole.
Die Einteilung der Herzaktionsphasen im linken Herzen mit den Druck- und Volumenstrom-
kennlinien und den Klappenzustanden der Mitral- und Aortenklappe in Abhangigkeit der Zeit
sind in Abb. 3 (A) dargestellt. Die vier Herzphasen sind auch im Arbeitsdiagramm des linken
Ventrikels nachzuvollziehen, siehe Abb. 3 (B). Die Eckpunkte der Kennlinie kennzeichnen
den Beginn der vier Herzaktionsphasen.

Die Zeitdauer der Anspannungsphase wird durch dem vollstandigen Verschluss der Mitral-
klappe (Punkt A) und die Offnung der Aortenklappe (Punkt B) begrenzt. Wahrend der Phase
findet eine isovolumetrische Kontraktion des Myokards im linken Ventrikel statt. Der Druck
im linken Ventrikel steigt von ca. 10 mmHg auf 80 mmHg an [37]. Wird die transvalvulare
Druckdifferenz durch den Druckanstieg im linken Ventrikel neutralisiert, endet die Anspan-
nungsphase [32, 37, 52].
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Abb. 3: Herzaktion des linken Herzens mit: (A) beispielhaften Druck- und Volumenstromkennlini-
en in der Aorta und dem Ventrikel, Zustande der Mitral- und Aortenklappe und Einteilung
der Herzphasen, (B) Arbeitsdiagramm des linken Ventrikels, Abb. modifiziert nach [35].

Ubersteigt der Druck im linken Ventrikel den in der aufsteigenden Aorta beginnt die Aus-
wurfphase und damit einhergehend die strémungsinduzierte Offnung der Aortenklappe
(Punkt B). Der Druck im linken Ventrikel steigt wadhrend der Auswurfphase weiter an, bis
ein Maximum erreicht ist und féllt danach wieder leicht ab, siehe Abb. 3 (B) Kurve von B
nach C. Durch die gedffnete Aortenklappe stromt das Blut aus dem linken Ventrikel in die
aufsteigende Aorta. Verstarkt wird der Blutstrom, der die gedffnete Aortenklappe passiert,
durch eine Verkirzung des Ventrikelmyokards sodass sich die Ventilebene in Richtung der
Herzspitze verschiebt. Der linke Ventrikel umfasst ein Blutvolumen von ca. 130 mL. Wahrend
der Auswurfphase werden von diesem Blutvolumen ca. 70 mL ausgeworfen (Auswurfvolu-
men). Das im Ventrikel verbliebene Blut wird als Restvolumen oder auch endsystolisches
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Volumen bezeichnet. Auch wenn der Druck im Ventrikel wahrend der Auswurfphase den
aortalen Druck wieder unterschreitet, strémt das Blut durch dessen kinetische Energie wei-
ter durch die Aortenklappe, bis diese schlieBt und der Ausstrom zum Stillstand kommt, vgl.
Abb. 3 (B) Punkt C [32, 37, 52]. Wahrend des SchlieBvorgangs der Aortenklappe stromt ein
geringes Blutvolumen wieder zurlick in den Ventrikel, das als SchlieBvolumen bezeichnet
wird. Das effektiv geférderte Blutvolumen wird als effektives Herzzeitvolumen (engl. Cardiac
Output (CO)) bezeichnet.

Das vollstéandige Erschlaffen des Myokards wahrend der Entspannungsphase fuhrt zu ei-
nem schnellen, isovolumetrischen Druckabfall im linken Ventrikel, siehe Abb. 3 (B) Kurve von
C nach D. Die Aorten- und Mitralklappe sind geschlossen, bis der Druck im linken Ventrikel
unter den im linken Atrium féllt. Daraufhin 6ffnet sich die Mitralklappe und die Flllungsphase
des linken Ventrikels beginnt [32, 37, 52].

Bis ein Druckausgleich zwischen linken Atrium und Ventrikel erfolgt ist, fiillt sich der Ventrikel
mit Blut aus dem Atrium. Dabei verschiebt sich wihrend der Fillungsphase die Ventilebe-
ne durch die L&ngenzunahme des Ventrikelmyokards wieder in Richtung der Herzbasis und
beguinstigt auf diese Weise den Flllungsprozess. Sobald der Druck im linken Ventrikel wie-
der Uber den Druck im linken Atrium steigt, schlieBt die Mitralklappe und die Fullungsphase
ist beendet, vgl. Abb. 3 (B) Punkt A [52-54]. Das Blutvolumen betragt im linken Ventrikel
wieder ca. 130 mL, was auch als enddiastolisches Volumen bezeichnet wird [55].

Um eine nahezu kontinuierliche Versorgung der peripheren Organe zu gewahrleisten, wird
wahrend des systolischen Druckanstiegs die Aorta gedehnt. Durch die Querschnittserwei-
terung von bis zu 39% wird das Blut in diesem Bereich gespeichert [37]. Fallt der Druck
im linken Ventrikel zu Beginn der Diastole ab, verringert sich aufgrund der Rickstellkraft
der GefaBwand der Querschnitt der Aorta und das gespeicherte Blut wird in die peripheren
Organe im Korper gefordert. Dieser Vorgang wird haufig als Windkesselfunktion der Aorta
bezeichnet [36].

2.1.3 Pathophysiologische Verdnderungen der Aortenklappe

Die Mortalitat von Herzklappenvitien (Herzklappenerkrankungen) lag im Jahr 2020 in Deutsch-
land absolut bei 19872 Patienten [1]. In dem letzten Jahrzehnt wurde ein kontinuierlicher
Anstieg der Mortalitat, resultierend aus Herzklappenvitien, verzeichnet. Die Mortalitat stieg
von 16,5 bei Frauen und 18,2 bei Mannern (2011, Todesfélle pro 10 0000 Einwohner) auf
19,1 bzw. 21,4 (2020) [1]. Der Anstieg steht in direkter Verbindung mit der altersabh&ngigen
epidemiologischen Entwicklung und unterstreicht die Relevanz in der Entwicklung aussichts-
reicher Therapieansatze. In Europa und Nordamerika ist eine Funktionsstérung der Aorten-
klappe die haufigste primare Herzklappenerkrankung, die eine Operation oder Katheterinter-
vention zur Folge hat [56]. Die Aortenklappenstenose (AS) und die Aortenklappeninsuffizienz
(Al) sind die am haufigsten auftretenden Aortenklappenvitien.
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Aortenklappenstenose (AS)

Eine AS ist definiert durch eine Verengung der Aortenklappe, welche den Stromungswider-
stand wahrend der Auswurfphase innerhalb der Systole erhéht. Um eine Versorgung der
peripheren Organe mit ausreichend sauerstoffangereichertem Blut zu gewahrleisten, wird
die Ventrikelkontraktion kompensatorisch erhdht, sodass das gleiche Auswurfvolumen aus-
getrieben werden kann. Durch diese Kompensation entsteht eine erhéhte kardiale Arbeits-
belastung und eine reduzierte Effizienz des Herzens, sowie eine systolische Druckerhéhung
im linken Ventrikel [57].

Die AS ist eine persistierende Erkrankung, die kontinuierlich von einer leichten Verdickung
(Kalzifizierung) der Klappe bis hin zu einer schweren Verkalkung mit eingeschrankter Klap-
pentaschenbewegung verlduft. Nach ,Euro Heart Survey on Valvular Disease" ist eine dege-
nerative Atiologie in 81,9% der Félle urséchlich, gefolgt von einem rheumatischen Ursprung
(11,2%) und einer Endokarditis (0,8%) [58]. Eine AS kann auch Folge eines angeborenen
Herzfehlers (Verschmelzung der Kommissuren, Klappentaschenasymmetrie oder bikuspi-
dale Aortenklappe) sein [58].

Eine AS, unabhéngig von der Atiologie, fiihrt zur Obstruktion des LVOT. Der ventrikulare
Druck im linken Ventrikel ist unter physiologischer Normbelastung wahrend der Auswurf-
phase nur um wenige mmHg héher gegenlber dem Druck in der Aorta. Bei einer Aorten-
klappenstenose kann die Druckdifferenz jedoch deutlich ansteigen. Die erhéhte Druckdiffe-
renz Uber die stenosierte Klappe resultiert aus einem erhéhten Widerstand und Turbulenzen
distal der Aortenklappe. Dieses Phanomen wird vereinfacht mathematisch Gber das Hagen-

Poiseuille-Gesetz begriindet:
m-rt Ap

2.1
8-n 1 (2.1)

Q=

Der Blutvolumenstrom @ ist folglich proportional zur vierten Potenz des Radius des GefaBes
r und zum Uber eine Lange [ vorliegenden Druckverlust Ap bei gleichbleibender Viskositét
n. Die H6he des Druckanstiegs ist demnach von dem Schweregrad der Stenose bzw. der
Reduktion des GeféBinnenradius sowie dem Blutvolumenstrom abhéngig [36]. Die Hagen-
Poiseuille-Gleichung gilt prinzipiell fir laminare stationdre Rohrstrémungen, weshalb eine
konkrete Anwendung der Gleichung zur Berechnung der Druckdifferenz tber eine steno-
sierte Aortenklappe nur bedingt moglich ist.

Die Kalzifizierung der Aortenklappe ist ein Prozess, an dem zellulare und molekulare Vor-
gange beteiligt sind. Der genaue pathophysiologische Prozess der Kalzifizierung ist jedoch
noch nicht vollstédndig verstanden und ist aus diesem Grund Gegenstand aktueller interna-
tionaler Forschung [59]. In Abb. 4 ist eine gesunde humane Aortenklappe und zum Vergleich
eine kalzifizierte und stenosierte Aortenklappe abgebildet.
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Abb. 4: Vergleich einer (A) humanen gesunden Aortenklappe und einer (B) stenosierten und
kalzifizierten Aortenklappe. Die Aufnahmen erfolgten in Kooperation mit dem Institut fir
Anatomie der Universitatsmedizin Rostock.

Die diagnostische Bewertung der AS wird mittels Echokardiographie durchgefiihrt, mit der
eine anatomische Bewertung der Klappentaschen und die Feststellung des AusmaBes der
Kalzifizierung ermittelt wird. Der Schweregrad der AS wird durch die antegrade (transvalvu-
lare) Stromungsgeschwindigkeit, eine kontinuitatsbasierte Klappendéffnungsflache und den
mittleren Druckgradienten im Ventrikel quantifiziert. Eine gesunde humane Aortenklappe
weist eine Klappenéffnungsflache von A=2cm? bis 4 cm? auf, die mittlere Druckdifferenz
liegt bei ca. Ap=20mmHg und die maximal auftretende antegrade Geschwindigkeit wird
zwischen u,,,. = 1,0ms~' und 2,0 ms~—! gemessen. Prospektive Studien zeigten bei der ha-
modynamischen Progression einen Anstieg der antegraden Geschwindigkeit in der Auswurf-
phase von Au=0,3ms~" und eine Abnahme der Klappenéffnungsflache um AA=0,1 cm?
pro Jahr [60-62]. Basierend auf diesen klinischen Parametern wird das Fortschreiten der AS
in unterschiedliche Schweregrade eingeteilt. Die Einteilung der Schweregrade der AS ist in
Tab. 1 nachzuvollziehen.

Tab. 1: Einteilung der Schweregrade einer kontinuierlich fortschreitenden Aortenklappenstenose
mit klinischen Parametern.

diagnostische Parameter Schweregrad | Schweregrad Il Schweregrad Il
maximale antegrade <3,0ms™’ 3,0—4,0ms™! >4,0ms™!
Geschwindigkeit

mittlerer Druckgradient <25 mmHg 25 — 40mmHg =40 mmHg
Klappendffnungsfliche >1,5cm? 1,0—1,5cm? <1,0cm?

Eine Vorstufe der Schweregrade der AS betrifft Patienten, die ein erhéhtes Risiko haben an
einer AS zu erkranken, eine Veranderung der diagnostischen Parameter ist jedoch nicht fest-
zustellen. Treten leicht erhdhte antegrade Geschwindigkeiten im Bereich der Aortenklappe
(ur=2,0ms~" bis 29ms~"), in Kombination mit einer leicht erhdhten mittleren Druckdif-
ferenz (<25mmHg) und einer Klappendffnungsflache zwischen A;=2,0cm? und 1,5¢cm?
auf, ist von einem Schweregrad | auszugehen. In dieser Phase ist eine diagnostizierbare
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AS bereits vorhanden. Steigen die antegrade Geschwindigkeit und die mittlere Druckdiffe-
renz an, wird eine moderate AS mit Schweregrad Il diagnostiziert. Die Klappend&ffnungs-
flache wird auf A;=1,5cm? bis 1,0cm? minimiert. Trotz Fortschreiten der AS und veran-
derten diagnostischen Parametern gegeniliber Schweregrad | bleibt auch Schweregrad |l
weitestgehend asymptomatisch. Klinische Symptome sind ab Schweregrad Il und damit
dem héchsten Schweregrad der AS festzustellen. Mit maximalen antegraden Geschwindig-
keiten Uber ur;; >3,0ms™!, einer erhdhten mittleren Druckdifferenz von Apy; >40 mmHg
und einer Klappenoffnungsflache von Ay <1,0 cm? ist eine hochgradige linksventrikulare
Kompensation der AS notwendig.

Aortenklappeninsuffizienz (Al)

Als Aortenklappeninsuffizienz wird ein unvollstandiger Verschluss der Aortenklappe bezeich-
net. Durch die Fehlfunktion im SchlieBverhalten entsteht ein erhéhter Blutrlickstrom in den
linken Ventrikel. Die haufigste Ursache einer Aortenklappeninsuffizienz sind degenerative
Prozesse. Aus pathophysiologischer Sicht schlieBen die Klappentaschen wahrend der Dia-
stole nicht mehr vollstandig. Dementsprechend entsteht ein Leckageblutstrom wahrend der
Diastole, der in der nachfolgenden Systole wieder ausgeworfen werden muss, sodass ein
Blutpendelvolumen entsteht und das effektive Herzzeitvolumen sinkt. Das Pendelvolumen
fihrt sukzessiv zu einer Volumeniiberbelastung. Eine natiirliche Kompensation ist nur be-
dingt méglich, da der Herzmuskel Gberbelastet wird und versagen kann. Haufig ist eine
Aortenklappeninsuffizienz eine direkte Folge einer Aortenklappenstenose. Durch die hohe
Belastung bei einer Aortenklappenstenose wird das GeféB irreversibel gedehnt, sodass ein
vollstandiger Klappentaschenschluss nicht mehr méglich ist.

Die Al kann durch eine primare Erkrankung der Aortenklappentaschen und/oder eine An-
omalie der Aortenwurzel oder aufsteigenden Aorta verursacht werden. Degenerative triku-
spide und bikuspide Al sind in westlichen Landern haufigste Atiologie. Andere Ursachen
kénnen eine infektiése und rheumatische Endokarditis sein. Die Echokardiographie ist eine
Schlusseluntersuchung um die Klappenanatomie und damit die Al zu quantifizieren [56].

2.1.4 Therapieansétze und Risikostratifizierungsmodelle der Aortenklappenvitien

Als Therapieansatz fur eine AS oder Al mit hohem Schweregrad ist ein Aortenklappenersatz
unerlasslich. Daflr kénnen aktuell zwei Therapieansétze gewahlt werden. Als Standardthe-
rapie flr Patienten mit einer schweren symptomatischen AS gilt ein chirurgischer Aorten-
klappenersatz (SAVR). Fur Patienten deren Operationsrisiko zu hoch flr die Anwendung
eines SAVR ist, gab es lange Zeit keine Therapiemdglichkeit einer schweren AS. Sie galten
aufgrund der vielen Komorbiditaten als inoperabel. Um auch Hochrisikopatienten eine The-
rapiemdoglichkeit zu bieten, wurde die minimalinvasive Therapie mit einem Transkatheter-
Aortenklappenersatz (TAVR) entwickelt. Dieser Therapieansatz hat sich zu einer konkur-
renzfahigen Alternative im Vergleich zum SAVR etabliert [63].
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Zur Beurteilung des Operationsrisikos kénnen verschiedene Risikostratifizierungsmodelle
betrachtet werden, die das Letalitatsrisiko nach einer herzchirurgischen Behandlung beur-
teilen. Als Bewertungsscores werden sowohl der EuroSCORE Il (engl. European System
for Cardiac Risk Evaluation) als auch der STS-Score (engl. Society of Thoracic Surgeons)
verwendet [64], vgl. Tab. 2. Fir die Auswahl des Therapieverfahrens werden sowohl das
operative Risiko als auch der potenzielle Nutzen flr den Patienten beriicksichtigt. Die end-
glltige Entscheidung Uber den Therapieansatz wird in der Regel von einem Heart-Team
patientenindividuell getroffen, das interdisziplindr aufgestellt ist und aus Kardiologen, Herz-
chirurgen, Anasthesisten und Radiologen bestehen kann [65].
Tab. 2: Risikostratifizierungsmodelle zur Beurteilung des Letalitatsrisikos nach einer herzchirur-

gischen Behandlung, die zur Auswahl des Therapieverfahrens vom Heart-Team hinzu-
gezogen werden [65].

Stratifizierungsmodell Score Risiko
STS-Score <4% geringes Letatilitatsrisiko
4% - 8% intermediares Letalitatsrisiko
>8% hohes Letalitatsrisiko
EuroSCORE I <4% geringes Letalitatsrisiko
4% - 9% intermediares Letalitatsrisiko
>9% hohes Letalitatsrisiko

Jahrlich werden (ber 8 000 SAVR-Eingriffe in Deutschland vorgenommen [1]. Chirurgisch
implantierte Aortenklappenprothesen kénnen in mechanische und biologische Prothesen
differenziert werden. Die Anzahl an implantierten biologischen Aortenklappenprothesen hat
seit einigen Jahren jedoch die Anzahl implantierter mechanischer Aortenklapenprothesen
Uberstiegen [1]. Dieser Trend wird unter Anderem durch auftretende Komplikationen der
mechanischen Klappen begriindet, die zur Thrombogenisierung neigen und demzufolge ei-
ne lebenslange Antikoagulationstherapie erfordern. Eine Antikoagulationstherapie ist nach
Implantation einer biologischen Aortenklappenprothese nicht zwingend notwendig. Dafir
weisen biologische Prothesen eine begrenzte Dauerhaltbarkeit (10-12 Jahre) auf, nach der
h&ufig eine Revisionstherapie notwendig wird [66, 67].

Ein TAVR wurde erstmalig 2002 von Alain Cribier erfolgreich in einen Menschen implantiert
[2]. Mit diesem Therapieansatz kann auf eine traumatische Sternotomie und einen kardio-
pulmonalen Bypass verzichtet werden. Ein Fihrungsdraht wird meistens retrograd durch die
Aorta in der Aortenwurzel positioniert und anschlieBend ein Kathetersystem mit aplizierter
Aortenklappenprothese eingefiihrt. Dabei werden die nativen, kalzifizierten Klappentaschen
radial verdrangt, verbleiben jedoch im Patienten, und die expandierte TAVR-Prothese tber-
nimmt unmittelbar die Funktion der Aortenklappe.

Das geringe Operationstraumata hat in den letzten Jahren das Interesse an der Ausweitung
der Patientengruppe auf Patienten mit geringerem Operationsrisiko erhdéht. Aufgrund von
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konkurrenzfdhigen 30-Tage und Ein-Jahres-Ergebnissen in randomisierten klinischen Stu-
dien wurde die Indikation des TAVR-Verfahrens auf Patienten mit mittlerem oder niedrigem
Operationsrisiko erweitert [3, 48, 68—70]. Mit den positiven Entwicklungen und der Einsatz-
bereichserweiterung erhéhte sich die absolute Anzahl implantierter TAVR, siehe Abb. 5.
Wahrend 2013 noch mehr SAVR gegeniiber TAVR durchgefiihrt wurden, steigt die Zahl der
TAVR Implantationen in Deutschland kontinuierlich und erreichte 2019 absolut 24 321 Ein-
griffe. Im Jahr 2020 ist ein geringfligiger Rickgang durchgefiihrter TAVR-Implantation fest-
zustellen. Dieser Riickgang wird im Herzbericht (2021) als Folge der COVID-19-Pandemie
erklart [1]. Gegenliber den 8049 SAVR-Eingriffen sind nach dem Herzbericht aber immer
noch 7 730 mehr TAVR-Verfahren im Jahr 2020 durchgefiihrt worden [1].
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Abb. 5: Konventionelle Aortenklappeneingriffe erfasst in der DGTHG-Leistungsstatistik und dem
Qualitatsreport des IQTIG unterschieden in chirurgische Eingriffe (SAVR) und mini-
malinvasive Eingriffe (TAVR) von 2011 bis 2020 in Deutschland, modifiziert nach [1].

Seit der ersten Generation von TAVR hat eine stetige Entwicklung zur Steigerung der Effek-
tivitat und Sicherheit stattgefunden. Eine Ubersicht {iber die etablierten TAVR und neuesten
Generationen soll im folgenden Kapitel gegeben werden.

2.2 Entwicklungsstand des minimalinvasiv implantierbaren
TAVR

2.2.1 Stand der Technik und Applikation von TAVR

Aufgrund der kurzzeitigen Historie und der positiven Ergebnisse ist der TAVR-Markt ein stark
wachsender Markt mit hohem Entwicklungspotenzial. Gegenwértig sind sieben Hersteller
mit Conformité Européenne (CE)-zugelassenem TAVR im internationalen Wettbewerb. Die
Hauptunterscheidungsmerkmale von TAVR sind die Materialien des Stents und des Klap-
penkdrpers, das damit einhergehende Expansionsverfahren, die Positionierungsmdéglichkeit
und die verfiigbaren GréBen. Eine Ubersicht aller CE-zertifizierten TAVR, deren Hersteller
und wesentliche Unterscheidungsmerkmale ist in Tab. 3 gegeben. Ersichtlich ist, dass fast
alle TAVR Hersteller bereits eine zweite TAVR-Generation im internationalen Wettbewerb
haben. Dabei handelt es sich haufig um eine technische Weiterentwicklung der vorherigen
Generation.
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Tab. 3: Uberblick der im internationalen Wettbewerb stehenden TAVR, deren Hersteller und Un-
terscheidungsmerkmale [71-84].

TAVR Hersteller Annulusbereich Expansion Implantationsort CE-

des TAVR  Zertifizierung

Sapien Edwards 16 - 29mm BE supra-A 2007
Lifesciences

CoreValve Medtronic 18 -29mm SE supra-A 2007

Sapien XT Edwards 16 - 29 mm BE intra-A 2010
Lifesciences

JenaValve JenaValve 21-27mm SE supra-A 2011
Technology

Acurate Symetis SA* 21-27mm SE supra-A 2011

Lotus™* Boston 20-27mm mechanisch intra-A 2013
Scientific

Portico St. Jude** 19-27mm SE intra-A 2014

Sapien 3 Edwards 18 -28mm BE intra-A 2015
Lifesciences

Evolut R Medtronic 18 - 30mm SE supra-A 2015

Acurate Neo Symetis SA* 21-27mm SE supra-A 2015

Allegra NVT 19-28mm SE supra-A 2017

Evolut Pro Medtronic 18 - 30mm SE supra-A 2017

Centera™* Boston 18 - 26 mm SE intra-A 2018
Scientific

Sapien 3 Ultra Edwards 18 -28mm BE intra-A 2020
Lifesciences

Acurate Neo 2 Boston 21-27mm SE supra-A 2020
Scientific

Trilogy JenaValve 21-27mm SE supra-A 2021
Technology

Navitor Abott 19-27mm SE intra-A 2021
Laboratories

SE - selbstexpandierend; BE — ballonexpandierbar; intra-A — intra-annular; supra-A — supra-annular

*2017 von Boston Scientific tbernommen, **2017 von Abbott Laboratories Gbernommen

*** Diese TAVR wurden von den Herstellern wieder vom Markt genommen

In Abb. 6 sind anhand einer Darstellung der Evolut Pro von Medtronic (Medtronic plc, IRL)

die drei Kompartimente abgebildet, in die ein TAVR eingeteilt werden kann: den Einstrémbe-

reich, den Klappentaschenbereich und den Ausstrombereich. Je nach Designkonzept sind

diese Bereiche unterschiedlich gestaltet. Im Wesentlichen besteht ein TAVR aus einem Stent

oder rigiden Geriist und den Klappentaschen, die an den Kommissurpunkten am Stentge-

rist verankert sind und ihre Formgebung maBgeblich durch die Kommissurlinie erhalten. Zur

Vermeidung von Leckagen ist auBerdem ein inneres und ggf. &uBeres Skirt vorhanden, eine

Art Schiirze die im Einstrémbereich des TAVR angebracht wird.
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Abb. 6: Darstellung der Evolut Pro (Medtronic plc, IRL) — Einteilung eines TAVR in den Einstrom-
bereich, Klappenbereich und Ausstrémbereich sowie die Bezeichnung der fundamenta-
len Komponenten eines TAVR.

Die Expansionsverfahren kénnen in selbstexpandierende, ballonexpandierbarer und mecha-
nische Expansionsverfahren kategorisiert werden, vgl. Abb. 7. Die gréBte Diversitat kom-
merziell zugelassener TAVR ist bei den selbstexpandierenden TAVR zu identifizieren, vgl.
Tab. 3. Das Material des Stentgeriists besteht bei den selbstexpandierenden TAVR aus
einer Nickel-Titan-Legierung (nachfolgend Nitinol genannt) [77, 85). Dieser Werkstoff wird
aufgrund seiner physikalischen Eigenschaften hinsichtlich des Formgedachtnis, der Supe-
relastizitat und der plastischen Formbarkeit bei niedrigen Temperaturen fiir die Herstellung
von selbstexpandierenden TAVR-Stents préaferiert [80, 86]. Vorteile der selbstexpandieren-
den TAVR werden in der Repositionierbarkeit gesehen. Ballonexpandierbare TAVR bestehen
haufig aus einem medizinischen Edelstahl wie einer Cobalt-Chrom-Legierung, die aufgrund
ihrer hohen spezifischen Festigkeit verwendet wird. Andere Expansionsoptionen, wie die
mechanische Expansion wurden nur vereinzelnd gewahlt [80].
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Abb. 7: Kategorisierung der TAVR nach Implantationsarten (ballonexpandierbar, selbstexpan-
dierend und mechanisch expandierbar) und Kennzeichnung der Implantationszonen
(intra-annular und supra-annular) mit exemplarischen Darstellungen einiger am inter-
nationalen Markt zertifizierten TAVR: Sapien 3 (Edwards Lifesciences Corp., USA); Co-
reValve Evolut R und CoreValve Evolut Pro (Medtronic plc, IRL); Portico (Abbott Labo-
ratories, USA); Lotus (Boston Scientific Corp., USA).

16




2 Medizinische und biomechanische Grundlagen fiir die Entwicklung eines Transkatheter-
Aortenklappenersatzes (TAVR)

Die Klappentaschen bestehen aus bovinen oder porcinen Perikard. Fiir innovative TAVR-
Konzepte wird an der Verwendung polymerbasierter Materialien geforscht [87-91]. Bisher
existiert aber noch kein TAVR dieser Art am internationalen Markt. Eine weitere Klassifizie-
rung der TAVR kann hinsichtlich der Implantationsstrategie vorgenommen werden. Wie in
Abb. 7 farblich umrahmt, kdnnen TAVR intra-annular oder supra-annular implantiert werden.
Eine intra-annular implantierte Klappe ersetzt die funktionsunfahige native Aortenklappe an
ihrem natdrlichen Ort. Die basalen Ansétze der prothetischen Klappentaschen werden auf
Hohe der Annulusebene implantiert. Mit den supra-annular implantierten TAVR wird die Stra-
tegie verfolgt, die prothetische Klappe oberhalb des kalzifizierten Annulus zu implantieren.
Die supra-annulare Positionierung soll eine Offnungsflache der TAVR erméglichen, die ver-
gleichbar mit der Offnungsflache einer gesunden nativen Aortenklappe ist.

Sowohl die Stenteigenschaften als auch die Implantationsstrategie sind ausschlaggebend
fir die ausgewiesenen Implantationsdurchmesser eines TAVR. Aufgrund variierender An-
nulusdurchmesser innerhalb der Patientenkohorte wurden unterschiedliche TAVR-GréBen
eines Implantats entwickelt. Auf diese Weise wird anhand der Herstellerangaben die ge-
eignete GréBe patientenindividuell ausgesucht. Eine Ubersicht der vorhandenen GroBen
ausgewahlter TAVR und geeigneten Implantationsdurchmesser ist in Abb. 8 dargestellt.

Zielimplantationsdurchmesser
15 mm 20 mm 25 mm 30 mm
| | | | |
D | | | | | [ I | [ | | [ I | "

Sapien 3 [ ultra
el 2 2
Evolut R/ Pro 26 29 34
utRIPro -
Acurate neo / 2 - M L

(Symmetis)

Portico / Navitor [zs = 27 29

(Abott Laboralories)

JenaValve [ Trilogy - 25 27

{JenaValve Technology)

Abb. 8: Ubersicht der Herstellerangaben beziiglich der verfiigbaren GréBen der TAVR und de-

ren vorgesehene Bereiche fiir den Annulusdurchmesser am Implantationsort [71-84].
Trotz positiver Ergebnisse in Bezug auf Sicherheit und Wirksamkeit wurden in den anféng-
lichen Jahren der TAVR eine Reihe von Komplikationen festgestellt [83]. Seitdem wurden
erhebliche Anstrengungen unternommen, die Limitationen der ersten TAVR-Generation zu
Uberwinden und das Verfahren zu vereinfachen, um Komplikationen zu reduzieren. Die ers-
te Generation TAVR zeichnete sich grundlegend durch einen Stent mit Klappentaschen und
einem inneren Skirt aus. Sowohl Edwards Lifesciences Corp. (USA), Medtronic plc (IRL),
JenaValve Technology (USA/GER), Symetis SA (CHE), Boston Scientific Corp. (USA) als
auch St. Jude Medical (USA) haben zwischen 2007 und 2014 einen CE-zertifizierten TAVR
auf den Markt gebracht [71-84]. Die Lotus von Boston Scientific wurde aber aufgrund von
Komplexitaten im Zusammenhang mit dem Applikationssystem wieder vom Markt genom-
men [92].
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Die zweite Generation der TAVR ist durch die Pravention paravalvuléare Leckage (PVL) ge-
pragt. Entweder wurde das Stentdesign angepasst, um eine bessere Radialkraft zu errei-
chen, wie bspw. bei der Evolut R (Medtronic), oder ein duBeres Skirt an den Stent ange-
bracht (Sapien 3 und Acurate Neo). Das Auftreten von PVL konnte durch diese MaBnahmen
reduziert werden [79]. 2017 adaptierte auch Medtronic mit der Evolut Pro den TAVR mit ei-
nem auBeren Skirt. Das Stentdesign blieb im Vergleich zur Evolut R weitestgehend gleich
[93]. Seit 2020 wurde eine dritte Generation TAVR am internationalen Markt zugelassen. Mit
der Acurate Neo 2 (Boston Scientific) und der Sapien 3 Ultra (Edwards Lifesciences) ist ein
Trend zu héheren AuBeren Skirts zu verzeichnen [94, 95]. Abott Laboratories lieB erstmals
einen TAVR (Navitor) zertifizieren, der im Stent- und Klappendesign der Portico entspricht
und um ein duBeres, weitmaschig angenahtes Skirtdesign erweitert wurde [96].

Eine detaillierte Betrachtung der Eigenschaften und klinischen Ergebnisse etablierter TAVR
kénnen in Ubersichtsarbeiten von Fanning et al. (2013), Schéfer et al. (2016) und Prender-
gast et al. (2019) nachvollzogen werden [80, 81, 84]. Zudem hat die Deutsche Gesellschaft
fur Kardiologie (DGK) und die Deutsche Gesellschaft fir Thorax-, Herz- und GefaBchir-
urgie (DGTHG) ein Konsensuspapier zur kathetergestltzten Aortenklappenimplantation im
Jahr 2020 verdffentlicht, in dem Stellung zur aktuellen klinischen Datenlage klappenassozi-
ierter Komplikationen genommen wurde [5].

2.2.2 Klinische Komplikationen bei dem Einsatz von TAVR

Seit der erstmaligen erfolgreichen Implantation eines TAVR konnten akut auftretende Kom-
plikationen bereits reduziert werden. Trotzdem werden noch Komplikationen, wie die Not-
wendigkeit einer Schrittmacherimplantation, PVL, Schlaganfalle, Thrombosen und eine re-
duzierte Dauerfestigkeit [97] detektiert, wie die klinischen Studien der am haufigsten implan-
tierten TAVR fiir Patienten mit niedrigen Operationsrisiko (PARTNER 3 Low Risk und Evolut
Low Risk) zeigen, siehe Abb. 9.

30 Tage nach TAVR Implantation 1 Jahr nach TAVR Implantation
20% 1 wPARTNER 3 Low Risk 5% 7 =PARTNER 3 Low Risk
15% - ® Evolut Low Risk 4% - mEvolut Low Risk
3% -
10% -
2% -
5% 1% N

Mortalitst ~ Schlaganfall PVL Schrittmacher Mortalitat Schlaganfall PVL
Abb. 9: Klinische Ereignisse 30 Tage und 1 Jahr nach Implantation eines TAVR flr eine Patien-

tenkohorte mit geringem Operationsrisiko; Vergleich der Low Risk Studien zur Sapien 3
(Edwards Lifesciences, USA) und Evolut R/Pro (Medtronic, IRL), erstellt nach [97].
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Die mittlerweile am haufigsten auftretende akute Komplikation ist die Notwendigkeit einer
periprozeduralen permanenten Schrittmacherimplantation (engl. Permanent Pacemaker In-
tervention (PPMI)). In einer Ubersichtsarbeit von van Rosendahl et al. [98], die insgesamt
49 klinische Studien implizierte, wurde eine Gesamtrate erforderlicher PPMI bei 13% der
Patienten nach Implantation eines TAVR festgestellt. Dabei wurde das Ereignis nach Im-
plantation einer CoreValve finf Mal haufiger diagnostiziert im Vergleich zu der Sapien [98].

Der Fokus technischer Entwicklungen bei den neueren Generation des TAVR wurde in den
letzten Jahren kaum auf die Verringerung der Notwendigkeit von PPMI gelegt. Ein Grund
dafiir kbnnte die héhere Mortalitatsrate bei Komplikationen wie der PVL sein, wahrend die
prognostische Bedeutung der PPMI unklar ist [97]. Fir die erste Generation von TAVR wur-
de eine leichte PVL bei 20% bis 80% der Patienten festgestellt, eine mé&Bige bis schwere
PVL bei 5% bis 22% [99]. In einer Metaanalyse von Athappan et al. (2013), bei der insge-
samt 45 Studien einbezogen wurden, konnte insgesamt eine Komplikationsrate von 11,7%
ermittelt werden, mit einem signifikant héheren Risiko nach Implantation eines CoreValve
TAVR 16,0% gegeniber einem Sapien TAVR 9,1% (p=0,005) [100]. Mit neueren TAVR
Generationen ist das Risiko einer schweren PVL deutlich gesunken. Insbesondere in den
Patientenkohorten mit niedrigen Operationsrisiko (PARTNER 3-Studie) ist nur noch eine
Komplikationsrate einer mittelschweren bis schweren PVL von 0,8% 30 Tage nach Implan-
tation zu verzeichnen [4]. Die Evolut Low Risk Trial Studie bestatigt auch eine Reduktion
auftretender PVL fiir die von Medtronic entwickelte TAVR (3,5%; 30 Tage nach Implantation)
[6]. Bedingt ist die Reduktion durch technische Weiterentwicklungen wie die Verwendung
eines duBeren Skirts zur Abdichtung der TAVR an der GefdBwand sowie eine Evolution bei
der Repositionierbarkeit von TAVR [93].

Mit einer weitaus geringeren Inzidenz (PARTNER 3 Studie: 0,6%; 30 Tage nach Implanta-
tion [4], Evolut Low Risk Trial: 0,5%:30 Tage nach Implantation [6]) tritt postprozedural ein
Schlaganfall oder eine Embolie auf. Insgesamt konnte bestatigt werden, dass das Schlag-
anfallrisiko mit steigender medizinischer Erfahrung gesunken ist [101]. Trotz dessen ist das
Auftreten eines Schlaganfalls oder einer Embolie mit einer erheblich erhéhten Mortalitét oder
Einschrankung der Lebensqualitat verbunden, weshalb MaBnahmen zur weiteren Reduktion
dieser Komplikation erforderlich sind.

Aufgrund vermehrt auftretender Komorbiditaten der bislang therapierten Patientenkohorte
und der damit einhergehenden geringeren Lebenserwartung, war die Dauerfestigkeit nur
eingeschrankt bewertbar. Zudem liegen Langzeitdaten neuer Generationen von TAVR auf-
grund der kurzen Zeitdauer seit der Markteinfiihrung noch nicht vor. Bislang sind nach 1ISO
5840:1 (2021) Nachweise der Dauerhaltbarkeit fir Bestandteile des TAVR, die zu einer suk-
zessiven Verschlechterung der Klappenfunktion fiihren, von mindestens 200 Mio. Lastzy-
klen erforderlich [15]. Dies entspricht bei Annahme einer durchschnittlichen Herzfrequenz
von 70 bpm einer Funktionsfahigkeitsanforderung von 5,4 Jahren.
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Die vielversprechenden bislang erhobenen klinischen Ergebnisse haben dazu gefiihrt, dass
das TAVR Verfahren 2017 fir Patienten mit einem moderaten Operationsrisiko [83] und 2019
sogar fir Patienten mit einem geringeren Operationsrisiko von der U.S. Food and Drug Ad-
ministration (FDA) zugelassen wurden [3, 8, 23, 69, 70]. Mit den Erweiterungen der Patien-
tenkohorte steigt die durchschnittliche zu erwartende Lebensdauer der Patienten, weshalb
die Dauerfestigkeit des TAVR einen bestimmenden Entscheidungsfaktor fir klinische Lang-
zeitergebnisse darstellt [102]. Aufgrund der fehlenden Konsistenz bei der Bewertung der
Dauerfestigkeit von TAVR wurde 2017 eine Erklarung der ,European Association of Per-
cutaneous Cardiovascular Interventions® verdffentlicht [103], in welcher vier pathologische
Prozesse fiir die Funktionsstérung eines TAVR definiert wurden:

- strukturelle Verschlechterung eines TAVR, aufgrund intrinsischer degenerativer Verande-
rungen der Klappentaschen,

« nicht strukturelle Verschlechterungen, die durch den Implantationsvorgang hervorgerufen
werden,

+ Klappenthrombose, die zur Funktionsstérung mit oder ohne Thromboembolie flihrt,

+ Endokarditis, die eine infektids bedingte Funktionsstérung hervorruft.

Das Versténdnis fir die Dauerfestigkeit von TAVR sowie den Faktoren, die zu einer Funkti-
onsbeeintrachtigung fihren, muss dementsprechend erweitert werden [104]. Insbesondere
das Auftreten einer Klappenthrombose in verschiedenen Schweregraden wurde in den letz-
ten Jahren in klinischen Studien untersucht und riickt zunehmend in den Fokus der TAVR
Entwicklung [11, 104-106]. Dabei steht die zunachst unterschatzte Inzidenz, der Entste-
hungsprozess sowie die Bewertung des Patientenrisiko im Vordergrund und ist im nachfol-
genden Kapitel detaillierter beschrieben.

2.3 Klappenthrombose — Komplikation nach Implantation eines
TAVR

2.3.1 Inzidenz und klinische Relevanz der Klappenthrombose

Eine Klappenthrombose kann in zwei verschiedene Entitdten unterschieden werden: die
klinische Klappenthrombose (KLT) und die subklinische Klappenthrombose (SLT), vgl. Abb. 10.
Die klinische Klappenthrombose flhrt durch obstruktive Thrombusbildung zu einer erhéhten
transvalvuldren Druckdifferenz [107]. Daraus resultierend treten klinisch relevante Sympto-
me auf, die hdufig den Symptomen einer Herzinsuffizienz gleichen. Die Inzidenz einer kli-
nisch symptomatischen Klappenthrombose ist verhaltnisméaBig gering. Latib et al. (2015)
stellten eine Inzidenz von 0,6% innerhalb der ersten zwei Jahre nach Implantation eines
TAVR fest [108]. Zu den diagnostischen Kriterien gehdren ein transthorakaler Anstieg der
mittleren paravalvularen Druckdifferenz und eine stark reduzierte Klappenkinematik [109].
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Abb. 10: Schematische Darstellung der morphologischen Veranderungen eines TAVR (ber das
Auftreten einer subklinischen Klappenthrombose mit hypoattunierender Klappenverdi-
ckung (HALT) und reduzierter Klappenbewegung (RLM) bis hin zu einer klinisch sym-
ptomatischen Klappenthrombose; Abb. modifiziert nach [107].

Die SLT ist lange Zeit ein Zufallsbefund gewesen, da keine klinisch relevanten Symptome
auftreten [107]. Die SLT wird charakterisiert durch eine diinne Thrombusschicht auf den ar-
tifiziellen Klappentaschen, die zu einer Klappenverdickung (engl. HypoAttenuating Leaflet
Thickening (HALT)) in Kombination mit einer reduzierten Klappenbewegung (engl. Reduced
Leaflet Motion (RLM)) fiihren kann, vgl. Abb. 10. Ein Anstieg der transvalvuldren Druck-
differenz wird hingegen nicht verzeichnet [110]. Durch eine gezielte Bildgebung mit vierdi-
mensionaler Computertomographie (4D CT) konnte festgestellt werden, dass eine SLT nach
Implantation eines TAVR haufiger auftritt, als lange Zeit angenommen [110]. In einer Uber-
sicht Gber die durchgeflihrten klinischen Studien zur Inzidenz der SLT von Kanjanauthai et
al. konnten Inzidenzwerte im Bereich von <5% bis 40% festgestellt werden [10, 111-116]. In
einer Ubersichtsstudie von Chakravarty et al. wurden 13% von 752 Patienten mit SLT nach
Implantation eines TAVR identifiziert [11]. Da die klinische Relevanz der SLT noch unklar ist,
wurde von der FDA die Untersuchung dieser klinischen Komplikation sowie CT-Substudien
flr das Zulassungsverfahren gefordert [117]. Dies fUhrte zur Einrichtung von zwei Registern
zur Bewertung von Klappenthrombosen und deren Behandlung mit Antikoagulation (RESOL-
VE Register, NCT02318342) sowie der Bewertung der SLT mit 4D CT (SAVORY Register,
NCT02426307) [10]. In diesen Registern sind Unterschiede in den Inzidenzwerten der SLT
fur verschiedene TAVR-Typen festzustellen, vgl. Abb. 11 [11]. Die dargestellten Ergebnisse
zeigen Unterschiede im Auftreten der SLT verschiedener TAVR.
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Abb. 11: Inzidenzwerte einer subklinischen Klappenthrombose fir verschiedene TAVR nach ei-
ner Ubersicht von Chakravarty et al. (2017) [11].

Wéhrend bei der klinisch symptomatischen Klappenthrombose der Handlungsbedarf ein-
deutig ist, sind klinische Auswirkungen und die Notwendigkeit der Intervention bei der SLT
noch ungewiss [118]. Die Bildung einer Klappenthrombose ist jedoch ein Pradiktor fiir de-
generative Prozesse, sodass langfristig die Entstehung von Thrombosen vermieden werden
sollte. Um den erhéhten Inzidenzwerten einer SLT entgegen zu wirken, ist es notwendig die
Faktoren bei der Entstehung zu verstehen.

2.3.2 Faktoren zur Entstehung einer Klappenthrombose

Die Bildung einer Klappenthrombose kann als abnormes Funktionsverhalten der Himosta-
se verstanden werden [119]. Dabei kommt es zu einer komplexen Wechselwirkung zwi-
schen der GefaBwand, den im Blut befindlichen Aggregaten und zahlreichen Enzymen und
chemischen Faktoren. Nach Cito et al. (2013) kann die rdumlich-zeitliche Entstehung eines
Thrombus bzw. Gerinnsels durch 80 kinetische Reaktionen, die Diffusion der biochemischen
Produkte der Blutgerinnung und Konvektionskrafte des Blutflusses modelliert werden [119].

Historisch gewachsen wird zur Diskussion der Einflussfaktoren auf die Entstehung einer
Thrombose haufig die Virchow Triade verwendet [120-122]. Rudolf Virchow war einer der
ersten Mediziner, der sich mit pathologischen Veranderungen auf zelluldrer Ebene befass-
te und postulierte, dass die Entstehung eines Thrombus durch zelluldre Pathologien ver-
ursacht wird [13]. Die daraus entstandene Virchow Triade umfasst drei Eigenschaften in
der Physiologie, die zu einer Thrombose flihren kénnen: Endothelschadigungen, Verande-
rungen der Blutzusammensetzung und hdmodynamische Verdnderungen. Alle drei in der
Virchow Triade benannten Faktoren kénnen nach Implantation eines TAVR zur Entstehung
von Thromben beitragen. GefaBschadigungen und Verletzungen der Endothelschicht wur-
den bereits nach Implantation eines TAVR festgestellt [102]. Eine intakte Endothelschicht
ermaglicht ein hamostaseologisches Gleichgewicht zwischen koagulationsférdernden und
hemmenden Stoffen. Wird die Endothelschicht verletzt, wird die Zusammensetzung an der
GefaBwand verandert. Dementsprechend kommt es zu einer Veranderungen der Blutzu-
sammensetzung, die durch eine verénderte Blutstrémung und somit eine verédnderte Hamo-
dynamik in der Aortenwurzel zudem noch begtnstigt werden kann.
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Die hamodynamischen Veranderungen durch Implantation eines TAVR ist ein entscheiden-
der Faktor bei der Entstehung einer Klappenthrombose. Die Bildung eines weien Throm-
bus erfolgt im Wesentlichen durch die Thrombozytenaktivierung und Thrombozytenaggre-
gation [123]. Ist die Endothelschicht an einer GefadBwand verletzt worden, kénnen Throm-
bozyten in Kontakt mit dem unter der Endothelschicht befindlichen Kollagen kommen, was
eine Adhé&sion erméglicht. Die Adh&sion begingt wiederum eine héhere Konzentration von
Thrombozyten. Die Endothelzellen besitzen Mechanorezeptoren, die die Kraft- und Span-
nungseinwirkungen der Blutstrdmung aufnehmen und diese durch Mechanotransduktion
in ein biochemisches Signal umwandeln. Die mechanischen Reize wirken sich auf diese
Weise auf die Genexpression aus. Treten niedrige (7, <0,4Pa, [124]) oder ungerichtete
Wandschubspannung (WSS) auf, wird die Endothelialisierung gehemmt und die Endothel-
zellen kénnen sich weder gerichtet noch Ilickenlos ansiedeln [125].

Haften die Thrombozyten an dem geschadigten Gewebe, werden sie durch biochemische
Prozesse aktiviert. Thrombozyten kénnen auch durch biomechanische Stimuli aktiviert wer-
den, wie beispielsweise das Auftreten hoher Scherraten in der Blutstrémung [123], welche
bspw. durch die Implantation eines TAVR verursacht werden kénnen [126-129]. Um den
Bereich hoher Scherraten zu definieren, bedarf es der Differenzierung zwischen physiologi-
schen und pathophysiologischen Strémungsbedingungen. In physiologische Strémungsbe-
dingungen treten in Gef4Ben nach Sakariassen et al. (2015) Scherraten bis zu 4 < 1600s™"
auf [130]. Der Bereich pathophysiologischer Strémungsbedingungen wird durch eine deutli-
che Steigerung der auftretenden Scherraten abgegrenzt. In unterschiedlichen Untersuchun-
gen konnten patophysiologische Werte fiir die Scherrate von 4 >2200s~" [131] festgestellt
werden, die zu einem signifikanten Anstieg aktivierter Thrombozyten fiihrten [131-134].
Aktivierte Thrombozyten setzen aggregationsférdernde Stoffe frei und verandern ihre Mor-
phologie. Gelangen diese Thrombozyten in Rezirkulations- oder Stagnationsgebiete, die
durch eine TAVR-Implantation verstarkt werden [135-137], kénnen hohe Verweilzeiten der
Thrombozyten verzeichnet werden. Ein gehemmter Blutaustausch in den Stagnationsbe-
reichen beglnstigt dementsprechend die Thrombozytenaggregation. Durch die Thrombozy-
tenaggregation entsteht ein Konglomerat aus aktivierten Thrombozyten. Innerhalb weniger
Minuten kann sich auf diese Weise ein weiBer Thrombus bilden. In der darauffolgenden
plasmatischen Hamostase verfestigt sich der Thrombus durch ein Netz aus Fibrin. Die Ag-
gregationen von Erythrozyten, die als irreversibel gilt, flhrt zu einem roten Thrombus.

Die Komplexitat der Wechselwirkung zwischen der Endothelschicht, Blutaggregaten, Enzy-
men und chemischen Faktoren soll im Rahmen dieser Arbeit auf wesentliche biomechani-
sche Stimuli vereinfacht und ein Modell zur Bewertung des thrombogenen Verhaltens von
TAVR entwickelt werden. Die biomechanischen Stimuli beziehen sich priméar auf die vorlie-
genden stromungsmechanischen Charakteristiken, weshalb unerlasslich es, die strémungs-
mechanischen Veranderung nach Implantation eines TAVR zu verstehen.
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3 Biofluidmechanische Einflussfaktoren bei der
Entstehung einer Klappenthrombose auf einem
TAVR

Nachdem mit der zweiten und dritten Generation von TAVR bereits kurzfristig auftretende
akute klinische Komplikationen minimiert werden konnten, wird der Fokus aktueller For-
schungen verstarkt auf die Verbesserung der hydrodynamischen und hdmodynamischen
Performance des TAVR gelegt, bedingt durch die Ergebnisse klinischer Analysen zur Prava-
lenz der subklinischen Klappenthrombose [120, 137-139]. Fir einen langfristigen Erfolg ist
ein Verstandnis der Strdmungscharakteristik im Bereich der Aortenklappe und der hAmody-
namischen Veranderungen notwendig, die durch die Implantation eines TAVR hervorgerufen
werden. Diese sind anschlieBend in Verbindung mit den Faktoren bei der Entstehung einer
Klappenthrombose zu bringen.

Dieses Kapitel beinhaltet demzufolge einen Uberblick (iber strémungsmechanischen Eigen-
schaften einer nativen bzw. stenosierten Aortenklappe und die Verdnderungen nach Im-
plantation eines TAVR, siehe Kap. 3.1. Zudem wird eine Zusammenfassung anerkannter
Modellansatze und Kennzahlen zur Bewertung des thrombogenen Potentials in Kap. 3.2
gegeben. Aus den gewonnen Erkenntnissen wurden in Kap. 3.3 Kennzahlen definiert, die
die Grundlage des im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Bewertungsmodells des thrombo-
genen Potentials von TAVR bilden und wichtige Einflussfaktoren bei der Entstehung einer
Klappenthrombose beinhalten.

3.1 Stromungsmechanische Aspekte nach Implantation eines
TAVR im Vergleich zur Durchstromung einer nativen
Aortenklappe

Bereits 1968 haben Bellhouse und Bellhouse Studien zu den Strdmungscharakteristiken im
Umfeld der Aortenklappe verdffentlicht [54, 140, 141]. Die Visualisierung und Identifikation
von Strémungscharakteristiken in vivo war, insbesondere zur dieser Zeit, jedoch noch nicht
ausreichend detailliert umsetzbar. Aus diesem Grund wurden experimentelle in vitro Studi-
en durchgefluhrt, in denen die Strémungscharakteristiken im Umfeld einer Aortenklappe oder
einer artifiziellen Aortenklappe visualisiert werden konnten. Ubersichtsarbeiten iiber die phy-
siologische Hadmodynamik einer gesunden Aortenklappe sowie einer erkrankten Aortenklap-
pe wurden von Balachandran et al. (2011) und von Salmonsmith et al. (2019) erarbeitet [142,
143]. Letztere beschrieben ebenfalls ausfihrlich die hdmodynamischen Veranderungen der
Stromungscharakteristik nach Implantation eines TAVR [143]. Diese Veroffentlichungen bil-
deten unter Anderem die Grundlage der nachfolgenden Erlauterungen.
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3.1.1 Biofluidmechanik einer gesunden nativen Aortenklappe

Die Stromungsmechanik im Umfeld einer gesunden nativen Aortenklappe ist durch die In-
teraktion zwischen Blut und Klappentaschen beeinflusst. Die verschiedenen Zustédnde der
Aortenklappe und die auftretende Strdmungscharakteristik innerhalb eines Herzzyklus sind
in Abb. 12 abgebildet.
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Offnung der KT in radiale Jetstromung wahrend der SchlieRen der Aortenklappe Blutzirkulation bei
Richtung Systole mit Rezirkulation mit Blutstrom in native Sinus geschlossener Aortenklappe

oberhalb der KT

Abb. 12: Schematische Darstellung der Strémungscharakteristik einer gesunden Aortenklappe
mit den Klappentaschen (KT) fiir die (A) Anspannungsphase, (B) Auswurfphase, (C)
Entspannungsphase und (D) Fullungsphase, modifiziert nach [143].

Zu Beginn der Systole 6ffnen sich die Klappentaschen radial in Richtung des nativen Sinus,
wodurch eine radiale Strémung vom Klappeneinstrom zur GefaBwand entsteht, bis eine
anndhernd kreisférmige Offnungsflache erreicht ist (vgl. Abb. 12 A) [140]. Durch die Off-
nungsflache der Aortenklappe tritt ein Strémungsjet mit flachem Geschwindigkeitsprofil aus
[144, 145]. Aufgrund der Tragheit des Blutes distal der Klappentaschen, in Kombination mit
dem auftretenden Strémungsijet, bilden sich distal des freien Randes der Klappentaschen
Wirbel aus, wie in Abb. 12B illustriert [145, 146]. Diese bleiben wahrend der gesamten
Auswurfphase bestehen und tragen in diesem quasistatischen Zustand zur Stabilisation der
Klappentaschen bei. Die Geschwindigkeitsmagnitude des Strdmungsjet kann wahrend der
Systole Spitzenwerte von ca. .. = 1,35+ 0,35ms~" erreichen [60].

Invertiert in der spaten Systole die Druckdifferenz entsteht ein Riickfluss (vgl. Abb. 12C).
Durch den SchlieBvorgang der Klappentaschen strémt das Blut aus der Aorta in die nativen
Sinus wodurch ein Wirbel im nativen Sinus entsteht. Obwohl die Invertierung der Druckdif-
ferenz ausreichen wirde, um die Aortenklappe zu schlieBen, férdert die entstandene Wir-
belstruktur im nativen Sinus ein schnelles und effizienten SchlieBen der Aortenklappe. Sind
die Klappentaschen geschlossen, garantiert der Verschlusswirbel wahrend der Diastole eine
kontinuierliche Auswaschung der Region (vgl. Abb. 12 D). Bei einer gesunden Aortenklap-
pe treten wahrend der Systole Wandschubspannungen von 7, = 13,3 Pa (gemittelt iber die
Klappentaschen) auf [143]. Erganzend dazu wurde von Amindari et al. (2017) eine Zunahme
der Wandschubspannung von dem basalen Ansatz bis zu dem freien Rand der Klappenta-
schen festgestellt [147].
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Liegt eine schwere AS vor, verandert sich die Himodynamik im Umfeld der Aortenklappe.
Wie in Kapitel 2.1.3 bereits beschrieben, ist eine AS durch eine unvollstandige Offnung der
Aortenklappe gekennzeichnet. Die Obstruktion fihrt zu einer Beeintrachtigung des Blutflus-
ses, die von Yoganathan et al. (1988) durch in vitro Flussmessungen gezeigt wurde [148]. In
Abhangigkeit verschiedener Stenosegrade konnte eine asymmetrische Ablenkung der Jet-
stromung aufgrund der unvollstandigen Klappendffnung bestatigt werden, sowie eine Ab-
nahme des Jetdurchmessers. Bei gleichbleibendem Herzzeitvolumen wurden hdhere Ge-
schwindigkeitsmagnituden im Vergleich zu einer gesunden Aortenklappe festgestellt [140,
142, 149, 150]. Neben Yoganathan et al. wurden die hdmodynamischen Veranderungen
durch eine schwere AS auch von Salmonsmith et al. (2019) und Balachandran et al. (2011)
beschrieben [142, 143].

3.1.2 Biofluidmechanische Verdanderungen nach Implantation eines TAVR

Besteht eine schwere symptomatische AS wird der TAVR in eine teilweise stark kalzifizierte
native Aortenklappe implantiert. Im Vergleich zu chirurgisch implantierten Aortenklappen-
prothesen werden die nativen Klappentaschen nicht entfernt, sodass der native Sinus in
einen verbleibenden nativen Sinus und einen Neo-Sinus, den Bereich zwischen nativen ver-
drangten Klappentaschen und artifiziellen Klappentaschen, separiert wird, siehe Abb. 13.
Die GroBe des Neo-Sinus ist abhangig von den nativen Klappentaschen, den Klappenta-
schen des TAVR und dessen Implantatsstrategie sowie dem Implantationserfolg.

native Aortenklappe Aortenklappe nach Implantation
eines TAVR

y \ » \

/—F - nativer Snus}\ .':}
.

native

P | Klappentaschen

Neo-Sinus 7
prothetische 7
Klappentaschen

Abb. 13: Schematische Darstellung der Aortenklappe mit nativen Sinus (links) und der Aorten-
klappe nach Implantation eines TAVR wodurch die funktionsunfahigen nativen Klap-
pentaschen durch die artifiziellen Klappentaschen ersetzt werden und der native Sinus
durch das Verbleiben der nativen Klappentaschen in den bereits vorher bestehenden
nativen Sinus und einen sich neu formierten Neo-Sinus separiert wird. Der Neo-Sinus
wird dementsprechend begrenzt durch die nativen Klappentaschen, die vom Stent ver-
drangt wurden sowie durch die artifiziellen Klappentaschen.

Die hAmodynamischen Veranderungen der Strémungscharakteristik sind in Abb. 14 A-D ab-
gebildet. Die radiale Strémung wahrend der frilhen Systole wird durch die Implantation in
héhere Regionen verlagert.
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Experimentelle in vitro Untersuchungen von Ducci et al. (2012 & 2013) zeigten, dass durch
den TAVR die durchschnittliche Geschwindigkeit im nativen Sinus um ein Viertel verringert
wird und die auftretenden maximalen Geschwindigkeitsmagnituden im nativen Sinus halbiert
werden [135, 136]. Wahrend des Offnungsprozesses der artifiziellen Klappentaschen wird
das Blut aus dem Neo-Sinus verdrangt. Die Wirbel im quasistatischen Zustand wahrend der
Auswurfphase entstehen nicht oberhalb der nativen Klappentaschen sondern oberhalb der
artifiziellen Klappentaschen, siehe Abb. 14 B.

A B c
y_ \ y \ b
Offnung der TAVR in radiale Jetstrémung wahrend der Schliefen des TAVR mit Verminderie Blutzirkulation
Richtung bis zum Stent Systole mit Rezirkulation Separation des Blutstroms in bei geschlossenem TAVR
oberhalb des TAVR den nativen und Neo-Sinus

Abb. 14: Schematische Darstellung der hdmodynamischen Strémungscharakteristik nach Im-
plantation eines TAVR fir die (A) Anspannungsphase, (B) Austreibungsphase, (C) Ent-
spannungsphase und (D) Fillungsphase, modifiziert nach [143].

Je nach Implantationsstrategie und Klappentaschenhéhe kénnen sich die Wirbel verlagern.
Der systolische Strémungsjet weist einen geringeren Durchmesser auf, weil ein Offnungs-
winkel der artifiziellen Klappentaschen iber 90° durch den Stent verhindert wird. Zudem fallt
die zu durchstrémende Flache durch die Implantation des TAVR in die native Aortenklappe
grundsatzlich geringer aus im Vergleich zur gesunden nativen Aortenklappe. Im Vergleich
zu einer stenosierten Aortenklappe wird der Stromungsjet allerdings wieder zentralisiert. Die
Geschwindigkeitsmagnituden kénnen gegeniiber einer gesunden Aortenklappe doppelt so
hoch ausfallen, bei vergleichbarem effektiven Herzzeitvolumen [144, 151].

Wéhrend des SchlieBvorgangs der Klappentaschen gelangt vorrangig Blut aus der Aorta in
den Neo-Sinus (vgl. Abb. 14 C). Die Auswaschung im nativen Sinus fallt aufgrund der fehlen-
den Wirbelstrukturen deutlich geringer aus, siehe Abb. 14 D. Die experimentellen Untersu-
chungen von Ducci et al. (2016) zeigten, dass insbesondere in den Sinusregionen wahrend
des gesamten Herzzyklus Scherraten 5 < 100s~" auftreten [137, 152].

Die Hamodynamik einer TAVR ist ein kritischer Faktor bei der Entstehung einer Klappen-
thrombose. Durch die Implantation eines TAVR werden die hdamodynamischen Eigenschaf-
ten der stenosierten Aortenklappe akut deutlich verbessert. Trotzdem sind Unterschiede
in den Strémungscharakteristiken zwischen einer gesunden nativen Aortenklappe und ei-
nem implantierten TAVR festzustellen, die eine Klappenthrombose beglinstigen. Aus diesem
Grund ist es notwendig, eine fundamentale Untersuchung der Auswirkungen verschiedener
TAVR und derer Eigenschaften auf die strdmungsmechanischen Eigenschaften durchzufiih-
ren sowie Strategien im Implantatdesign zu entwickeln, die pathophysiologische Blutstro-
mungen nach Implantation minimieren.
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3.2 Ubersicht anerkannter Kennzahlen zur Analyse des
thrombogenen Potentials von TAVR

Wie bereits in dem Kap. 2.3.2 beschrieben, werden verschiedene biomechanische Stimuli
mit der Entstehung einer Klappenthrombose assoziiert. Die Quantifizierung des thromboge-
nen Potentials von TAVR bedarf jedoch der Definition von Kennzahlen, die die prothromboti-
schen Stimuli abbilden. Es wurden bereits einige mathematische Modellansatze und Kenn-
zahlen veréffentlicht, die die Quantifizierung des thrombogenen Potentials in medizinischen
Fragestellungen adressieren. Eine Auswahl aussichtsreicher mathematischer Ansatze und
Kennzahlen, die fir die Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR in Betracht ge-
zogen wurden, werden in Kap. 3.2.1 und 3.2.2 vorgestellt. Auf der Grundlage dieser Auswabhl
sind in Kap. 3.3 die Kennzahlen dargestellt, die sowohl als praktikabel angesehen wurden,
als auch den notwendigen Informationsgehalt zur Bewertung des thrombogenen Potentials
von TAVR auf Basis stromungsmechanischer Analysen hervorbringen.

3.2.1 Allgemeine Modellansétze zur Analyse des thrombogenen Potentials

Wie in Kapitel 2.3.2 bereits beschrieben, besteht die Entstehung einer Thrombose aus
vielen Komponenten wie der Aktivierung, Ablagerung, Aggregation und Stabilisierung von
Blutaggregaten. Alle Komponenten der Reaktionskaskade in einem Modell abzubilden, for-
dert eine hdchst komplexe Modellierung. Grund dafir sind unter Anderem die Unterschiede
der charakteristischen Raum- und Zeitskalen der ablaufenden Teilprozesse, weshalb eine
Unterscheidung in makroskopische und mikroskopische Prozesse vorgenommen wird. Ei-
ne Bewertung des thrombogenen Potentials im Umfeld eines TAVR in einem Modell, das
vollstandig alle mikroskopischen und makroskopischen Prozesse abbildet, ist aufgrund der
Komplexitat des Gesamtsystems kaum zu bewaltigen. Fir die Modellierung der Thrombo-
seentstehung kénnen makroskopische Modelle die mikroskopischen Prozesse zeitlich nicht
erfassen. Umgekehrt wiirde die Verwendung von mikroskopischen Modellen flr makrosko-
pische Prozesse einen nicht zu leistenden Rechenaufwand erfordern [153]. Um trotzdem
eine Indentifikation von Bereichen mit einem erhdhten thrombogenen Potential durchfiih-
ren zu kénnen, missen vereinfachte Annahmen fiir die Modelle getroffen werden, die eine
pragnante Aussage fiir das thrombogene Potential zulassen. Das Ziel der Untersuchung des
thrombogenen Potential bei TAVR erfordert dementsprechend zwangslaufig einen Kompro-
miss zwischen Komplexitat und Nutzen.

Die Entwicklung rechnerischer Modellansétze zur Bewertung des thrombogenen Potentials
gelten als vielversprechend, um Vorhersagen lber die Thrombusentstehung und therapeu-
tischen Ergebnisse sowie Abschatzung der Wirksamkeit kardiovaskularer Behandlungen zu
treffen. Zeitlich betrachtet, kénnen mikroskopische Modelle entwickelt werden, die Faktoren
zur Vorhersage eines potentiellen Thrombuswachstums abbilden. Zeitlich makroskopische
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Modelle werden hingegen verwendet, um das Wachstumsverhalten eines Thrombus zu mo-
dellieren oder den Einfluss langfristig wirkender Faktoren zu berlicksichtigen. Aus raumlicher
Sicht werden zur Modellierung einzelner Blutbestandteile mikroskopische Modelle entwi-
ckelt, die die Einbeziehung detaillierter Mechanismen ermdéglichen. Mit makropskopischen
Modellen werden Prozesse und Reaktionen in Form von Konzentrationen und Verteilungen
betrachtet, die Teilprozesse abbilden kénnen.

Aufgrund der hohen Komplexitat einer Thrombosebildung werden in Modellansatzen oftmals
nur Teilaspekte berlcksichtigt. Die Aktivierung und Aggregation von Thrombozyten werden
dabei haufig als biomechanich gepragte Prozesse modelliert, die Gerinnung hingegen als
Kaskade biochemischer Enzymreaktionen. Die Trennung des Phdnomens in Teilprozesse
bedeutet, dass die Entstehung einer Thrombose nicht vollstandig auf allen Ebenen repro-
duziert werden kann. Diese umfassenden Modelle finden bislang nur Anwendung bei stark
vereinfachten Geometrien [154—156].

Die Auswahl des mathematischen Modellansatzes wird unter Ber(licksichtigung der physi-
kalischen, rAumlichen und zeitlichen Aspekte getroffen, die abgebildet werden sollen. Die
Wirkung hdmodynamischer Eigenschaften auf mikroskopische Blutbestandteile, wie die Wir-
kung der Scherspannung auf das Aktivierungsniveau von Thrombozyten, wird in vielen Stu-
dien mit einem Lagrange-Ansatz verfolgt [157—160]. Typischerweise werden dafir Blutbe-
standteile, wie Thrombozyten, als infinitesimale Partikel [157—160] oder Partikel mit endli-
cher GréBe [161-165] angenommen. Mit dem Lagrange-Ansatz kénnen Trajektoren flr ein-
zelne Partikel berechnet werden, deren Bahnlinien von der Strémung beeinflusst werden:

i (t) =i (7,1) (3.1)

Die zeitliche Anderung der lokalen Translation eines Partikels mit den Ortskoordinaten i ist
folglich gleichzusetzen mit dem lokal vorliegenden Geschwindigkeitsvektor (7, t) des Stro-
mungsfeldes am aktuellen Ort des Partikels. Dieser Ansatz bietet die Mdglichkeit, Korrelatio-
nen von rechnerischen Studien mit in vitro Untersuchungen zur Aktivierung und Aggregation
von Thrombozyten durchzuflhren.

Bluestein et al. (1997) entwarfen ein rechnerisches Modell mit dem Lagrange-Ansatz zur
Abbildung der Aktivierungsprozesses von Thrombozyten, das auf experimentellen Daten
basiert [157]. Das Aktivierungniveau von Thrombozyten wurde assoziiert mit den auf die
Thrombozyten wirkenden Scherspannungen in der Stromung. Das von Bluestein et al. vor-
geschlagene Modell beinhaltet einen Aktivierungsparameter, mit dem der kumulative Effekt
der Variation der Scherspannung und deren Expositionszeit in instationaren Stromungen
auf Partikel registriert wird. Die Rate der Thrombozytenaktivierung wird dementsprechend
als Funktion der gesamten Scherbelastungshistorie des Partikels spezifiziert. Gleichzeitig
kann der Lagrange-Ansatz verwendet werden, um die Verweilzeit eines Partikels in einem
definierten Kontrollvolumen zu berechnen. Durch die Verwendung einer endlichen Anzahl an
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Partikeln kdnnen aber nur statistische Aussagen Uber die Partikel in der Strdomung getroffen
werden. Das mit diesem Ansatz erzielte Ergebnis ist folglich von der Anzahl der verwende-
ten Partikeln abhangig, von denen eine hohe Anzahl erforderlich ist, um eine gleichméaBige
rdumliche Verteilung zu garantieren und statistische relevante Aussagen treffen zu kénnen.
Mit steigender geometrischer Komplexitdt und Dimensionierung wachst die Anzahl erfor-
derlicher Partikel in der Stromung. Die Anwendung dieses mathematischen Modellansatzes
wurde bereits in einigen Publikationen zur Bewertung des thrombogenen Potentials verdf-
fentlicht [24, 157, 159, 162, 166—-175].

Ein anderer mathematischer Modellansatz basiert auf der Betrachtung einer kontinuierlichen
Spezies oder Konzentration einer skalaren Metrik (Euler-Ansatz), die mit der Entstehung
einer Thrombose assoziiert wird. Die Mechanismen oder Teilprozesse der Thrombusent-
stehung werden durch Konvektions-Diffusion-(Reaktions)-Gleichungen definiert, die mit den
Erhaltungsgleichungen der Stromungsmechanik gekoppelt werden:
de (Z,1)
ot

zeitl. Ableitung

+ V- (@(Z,t) - c(Z,1) =V (D Ve (Z, 1)+ 5 (e, 7, 1) (3.2)
S—_——

Konvektionsterm Dif fusionsterm Quellterm

Die zeitliche Anderung der Konzentration einer GroBe in Abhangigkeit des Ortes und der Zeit
c(x,t) ist demnach abhéngig von dem allgemeinen orts- und zeitabhéngigen Geschwin-
digkeitsfeld  (#,t), dem Diffusionskoeffizienten D und einem Quellterm S (¢, Z,t). Dieser
Ansatz findet insbesondere fir reaktive biochemische Teilprozesse Anwendung [121, 166,
176-180]. Der makroskopische, kontinuumsbasierte Euler-Ansatz wird vermehrt auch ge-
nutzt, um Verweilzeiten des Fluids in einem Kontrollvolumen zu quantifizieren [21, 181-184].
Mit der Betrachtung eines Kontinuums ist der Euler-Ansatz nicht durch die Anforderungen
an die rdumliche und zeitliche Auflésung von partikelbasierten Methoden eingeschrénkt.

3.2.2 Konkrete anerkannte Kennzahlen zur Analyse des thrombogenen Potentials

Zur Bewertung des thrombogenen Potentials unabhangig des Anwendungsbereichs wurden
bereits eine Vielzahl ingenieurwissenschaftlicher KenngroBen verdffentlicht, die auf stro-
mungsmechanischen Untersuchungen basieren. Dabei wurden sowohl Kenngr6Ben defi-
niert, die sich direkt aus dem Strémungsfeld ableiten lassen, als auch KenngréBen die auf
den in Kap. 3.2.1 beschriebenen Anséatzen basieren. In diesem Kapitel werden anerkannte
KenngréBen erlautert und die Anwendbarkeit der Kenngrd Be zur Quantifizierung des throm-
bogenen Potentials von TAVR eingeschétzt. Eine Ubersicht der dargestellten KenngréBen
ist in Tab. 4 gegeben.
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Tab. 4: Ubersicht einer Auswahl anerkannter Kennzahlen zur Quantifizierung des thrombogenen
Potentials kategorisiert nach Modellansatzen zur Thrombozytenaktivierung und Throm-
bozytenaggregation im medizintechnischen Kontext.

Geschwindigkeitsfeld
Kennzahlen direkt

berechnet aus dem Kennzahlen abgeleitet aus

dem Geschwindigkeitsfeld

Geschwindigkeitsfeld
Modellansatz Lagrange Euler
Schereinfluss auf
Thrombozyten- Grenzwert hoher Partikel Schereinfluss auf
aktivierung Scherraten [136] (LOA [157] Skalartransport
PLAP [167]) [168, 185]

Partikelverweilzeit

Grenzwert geringer Verweilzeit einer

Thrombozyten- Lo (RP [187-190] .
- Geschwindigkeiten Konzentration
aggregation (136 1{36] NOC [24, 191, 192] (RT [182, 185]
’ PRT [193, 194]) BRT [é1]) ’
Wandschubspannung

(TAWSS [195],
OSI [142, 196, 197])

Wandschubsspannung

In den letzten Jahrzehnten wurde viel Aufmerksamkeit auf die Charakterisierung von Ef-
fekten gerichtet, die biomechanische Stimuli auf die Genexpression von Endothelzellen sein
kénnen und zu prothrombogenen Phanotypen fiihren. Diese Effekte werden h&ufig mit Kenn-
groBen quantifiziert, die auf der WSS ,, und ihrer raumlichen und zeitlichen Veranderung
basieren. Die WSS charakterisiert die tangentiale Krafteinwirkung der Strémung pro Fla-
cheneinheit. Prothrombogene Phanotypen werden beispielsweise haufig mit niedrigen WSS
assoziiert [124, 198—200]. In instationaren Strdémungen wird die zeitgemittelte Wandschub-
spannung (engl. Time Averaged Wall Shear Stress (TAWSS)) verwendet [195]. Diese wird
berechnet, indem jede lokale WSS-Magnitude (ber eine definierte Zeit integriert wird:

T
TAWSS :% [ |t (3.3)
JO

Die TAWSS wird als Indikator flir Endothelregionen verwendet, in denen innerhalb einer
instationaren Strémung Uber einen l&ngeren Zeitraum, bezogen auf einen Herzzyklus T,
geringe Wandschubspannungen herrschen. Die KenngréBe fand unter Anderem im Bereich
der Koronarstents vermehrt Anwendung [201, 202] aber auch bereits im Kontext der TAVR
oder Aortendurchstrdomung [203, 204]. Der Oscillatory Shear Index (OSI) ist eine haufig
verwendete GréBe zur Quantifizierung der Bedeutung einer ungerichteten WSS [196, 197].
Die zeitunabhéngige skalare GréBe ist wie folgt definiert:

T
os1 = 2 (1 Lo mud] (3.4)
2 Jo |7wldt
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Mit dem OSI wird die zyklische Abweichung des Wandschubspannungsvektors von seiner
vorherrschenden axialen Ausrichtung beschrieben. Betragt der Wert des OSI=0, ist von
einer unidirektionalen Strdmung auszugehen. Eine gleichwertig oszillierende Strémung er-
zeugt einen OSI von 0,5 [167, 205, 206]. Hohe Werte des OSI weisen auf eine Region mit
nahezu stagnierender Strdmung und einer gehemmten Endothelialisierung hin [196, 205].

Di Achille et al. (2014) kombinierten diese zwei h&ufig verwendeten KenngréBen, um in
Endothelregionen den Grad des thrombogenen Potentials zu quantifizieren. Sie benannten
die Metrik als Endothelial Cell Activation Potential (ECAP) [167]:

OsI

ECAP = Tiwss

(3.5)

Durch den Quotienten aus OSI und TAWSS stehen hohe ECAP-Werte flir eine stark os-
zillierende Stromung und geringe WSS-Werte, demzufolge fiir ein erhdéhtes thrombogenes
Potential an der GefaBwand [167].

Die Berechnung der WSS beschrankt sich ausschlieBlich auf die Betrachtung der GefaB-
wand. Zudem ist die WSS experimentell schwer zu ermitteln und in numerischen Simula-
tionen sensitiv gegeniiber der Vernetzung in Wandn&he. Aus diesen Griinden wurde im
Rahmen der vorliegenden Arbeit auf eine Betrachtung der WSS als thrombosebewertende
Kennzahl verzichtet.

Auswaschverhalten

Die Betrachtung der WSS beschrankt sich auf die Durchmischung der wandnahen Bereiche
der Stromung bzw. auf die GefaBwand selbst. In aktuellen Veréffentlichungen wird neben
der WSS vermehrt das Auswaschverhalten (engl. Washout) im Bereich einer artifiziellen
Aortenklappe untersucht [17, 25, 207]. Auf diese Weise kann die Durchmischung des Blutes
im gesamten Umfeld eines TAVR untersucht werden.

Zur Bewertung des Auswaschverhaltens im Umfeld eines TAVR, wurden von Ducci et al.
(2013, 2016) unter Anderem die lokal auftretenden maximalen Geschwindigkeitsmagnituden
im Sinus und Neo-Sinus innerhalb eines Herzzyklus untersucht. Lagen lokale Strémungsge-
schwindigkeiten unter einem definierten Wert (u <0,1 ms~'), wurden Stagnationsbereiche
identifiziert, die mit einem erhdhten thrombogenen Potential assoziiert wurden. Die dafir
experimentell gemessenen Geschwindigkeitsvektoren wurden in einer zweidimensionalen
Ebene mittels Particle Image Velocimetry (PIV) erhoben [135-137].

Der bislang populéarste Ansatz zur Quantifizierung des Auswaschverhaltens ist das Partikel-
Tracking mit einem Lagrange-Ansatz, vgl. Kap. 3.2.1. Mit der initialen Verteilung von Parti-
keln in der Sinus oder Neo-Sinus Region kann Uber die Partikeltrajektoren der prozentuale
Anteil im Bereich verbleibender Partikel nach einem Herzzyklus (Remaining Particles (RP))
berechnet werden [187-190]. Analog dazu wird in einigen Publikationen die Anzahl an Herz-
zyklen berechnet, bis eine vollstandige Auswaschung der Partikel im Sinus oder Neo-Sinus
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stattgefunden hat (Number of Cycles (NOC)) [24, 191, 192]. Uber den Lagrange-Ansatz
kann partikelspezifisch auch die Partikelverweilzeit (Particle Residence Time (PRT)) in ei-
ner definierten Region berechnet werden [193, 194]. Insbesondere flr den Vergleich unter-
schiedlicher TAVR-Designs oder Implantationsstrategien fungiert die Partikelverweilzeit als
VergleichsgréBe [194, 208]. Die Berechnung der Trajektoren einzelner Partikel, dessen An-
zahl fur die Anwendung bei TAVR Strémungen bei mehreren zehntausend liegt, erfordert
aber auch einen erhdhten Berechnungs- und Auswerteaufwand [209].

Die Partikelverweilzeit potenzieller Partikel in einem Kontinuum kann auch (ber einen Euler-
Ansatz bestimmt werden. Fiir die Quantifizierung der Verweilzeit wird tiber eine Konvektions-
Diffusions-Gleichung eine skalare Metrik berechnet. Diese représentiert die Verweilzeit RT,
die ein infinitesimales Fluidpartikel innerhalb der Fluidumgebung verbringt:

9 (RT (Z,1))

5 + V(i (&) - RT (#1)) = V (Drr - VRT (7,1)) + 1 (3.6)

Die Anderung der Partikelverweilzeit pro Zeiteinheit wird dementsprechend durch den kon-
vektiven Term beeinflusst, sowie dem diffusiven Term, mit dem Diffusionskoeffizient Dy,
und dem Quellterm S (#,¢t) = 1. Auch dieser Ansatz fand bereits Anwendung in der Be-
wertung des thrombogenen Potentials fiir verschiedene arterielle Bereiche [21, 182, 185].
Vahidkhah et al. (2017) definierten mit dem Euler-Ansatz die Blutverweilzeit (engl. Blood
Residence Time, BRT) im Kontext der TAVR Durchstrémung [210].

Thrombozytenaktivierung

Die Quantifizierung der Thrombozytenaktivierung bedingt durch eine Scherbelastung wur-
de experimentell bereits umfangreich vorgenommen. Basierend auf diesen Erkenntnissen
wurden Kennzahlen entwickelt, die auf die Thrombozytenaktivierung bei der Durchstrémung
eines TAVR transferiert werden konnten. Das Level of activation (LOA) wurde von Bluestein
et al. (1997) [157] vorgeschlagen, um die Aktivierungslevel der Thrombozyten durch Auf-
summierung der lokal wirkenden Scherspannungen = multipliziert mit der Expositionszeit
At zu quantifizieren:

LOA =) "7 At (3.7)

Damit wird sowohl die Magnitude der Scherspannung beriicksichtigt, die auf ein Blutag-
gregat wirkt, als auch die Expositionszeit der Scherspannung auf das Blutaggregat. Einen
nahezu identischen Ansatz verdffentlichten DiAchille et al. (2014), die das Partikeltracking
und Platelet Aktivierungspotential (PLAP) definierten mit: [167]

PLAP (7,) — ]f:_ﬂ D (% (7),7) |dr (3.8)

wobei |D (Z(t), )| die Frobenius-Norm des symmetrischen Teils des rdumlichen Gradi-
enten des Geschwindigkeitstensors ist. Aus diesen Modellen kénnen Aussagen (ber die
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Scherhistorie diskreter Partikel gewonnen werden. Ein Ruckschluss auf die Aktivierung ei-
nes Partikels wird meist auf Basis eines Schwellenwertes gezogen. Aufbauend auf dem
Ansatz von Bluetstein et al. (1997) [157] verdffentlichten Tambasco et al. (2003) [159] ein
Bewertungsmodell, bei dem die Scherbelastung auf ein Partikel nur berlcksichtigt wurde,
wenn der Schwellenwert fiir die Scherspannung von 7* = 105 dynes cm (iberschritten wur-
de. Dementsprechend definierten Tambasco et al. ihre Kennzahl als Level of Threshold
Activation (LTA):

LTA =Y (Tha - At) (3.9)

Mit dem von Tambasco et al. gew&hlten Ansatz wurden erhéhte Scherbelastungswerte von
Partikeln im wandnahen Bereich mit sehr hoher Verweilzeit identifiziert [159].
Menichini et al. (2016) veréffentlichten im Kontext der Thrombusmodellierung bei Aorten-
dissektionen, zusatzlich zu dem Ansatz der Blutverweilzeit, auch einen Ansatz zur Quan-
tifizierung aktivierter Thrombozyten [185]. Daflr wurde, wie auch fur die RT, ein passiver
Skalartransport mit einer Konvektions-Diffusions-Gleichung verwendet, die bereits 1999 von
Sorensen et al. publiziert wurde [211]:

% +V(u(Z,t)- AP (Z.t)) = V(D,- VAP (Z,t)) + Sap (3.10)
Der Quellterm S4p wurde entsprechend Anand et al. [177] durch die Wirkung aktivierter
Thrombozyten auf die Aktivierung weiterer Thrombozyten und die Aktivierung durch Throm-
binexposition modelliert.

Hansen et al. (2015) wahlten ebenfalls einen Euler-Ansatz zur Quantifizierung des Akti-
vierungsniveaus von Thrombozyten bei abdominalen Aortenaneurysmen [168]. Der Quell-
term S.4p wurde jedoch vereinfacht mit der lokal vorliegenden Scherspannung gleichgesetzt
Sap = 7(#,t), sodass ein lineares Scher-Expositionszeit-Modell fiir das Aktivierungsniveau
verwendet wurde.

Die vorgestellten KenngrdBen sind nur eine Auswahl aussichtsreicher Modellansatze in der
Medizintechnik. Aufgrund der unterschiedlichen Definitionen und Betrachtungsweisen sind
Vergleichsanalysen nur schwer durchzuftihren. Aufgrund dessen Stand bei der Auswahl der
im Rahmen dieser Arbeit verwendeten Kennzahlen zur Bewertung des thrombogenen Po-
tentials von TAVR eine gute Vergleichbarkeit und ein moderater Berechnungsaufwand im
Vordergrund.

34



3 Biofluidmechanische Einflussfakioren bei der Entstehung einer Klappenthrombose auf einem
TAVR

3.3 Verwendete Kennzahlen zur Bewertung des
Thromboserisikos von TAVR

Zur Bewertung des Thromboserisikos von TAVR wurden zwei strmungsmechanische Préa-
diktoren ausgewéhlt, die mit der Thrombosebildung assoziiert werden. Auf der Grundlage
der 2022 von Borowski et al. veroffentlichten Studie [212], wurde der in Kap. 3.2.1 vor-
gestellte Euler-Ansatz als mathematische Grundlage zur Bewertung des Thromboserisikos
verwendet. Mit dem Euler-Ansatz kénnen Informationen ber das thrombogene Potential
von TAVR kontinuumsbasiert in der Fluidumgebung anhand des vorliegenden Geschwindig-
keitsfeldes bestimmt werden.

Der erste Kennwert (Scherinduzierte Thrombozyten Aktivierung, SITA) bezieht sich auf die
Aktivierung von Thrombozyten aufgrund der wirkenden Scherkrafte. Dabei wurde der dyna-
mische Charakter der Scherwirkung mit einbezogen und eine Konvektions-Diffusions-Glei-
chung verwendet, die die lokal und zeitlich variierenden Scherspannungen im Fluid beriick-
sichtigt:
OSITA(Z,t)

o + V(@ (Z.t) - SITA(Z.t)) = V (Dgrra - VSITA (Z,1)) + 7 (Z.t)  (3.11)

Dieser Kennwert basiert auf dem von Hansen et al. [168] vorgeschlagenen Modell, das
im vorherigen Kapitel bereits erlautert wurde. Flr den Quellterm wird ein lineares Scher-
Expositionszeit-Modell verwendet, in dem die lokal und zeitlich abhangige Scherspannung
7 (Z,t) definiert ist. Die entstehende Akkumulation der Scherwirkung wird durch den Kon-
vektions- und Diffusionsterm transportiert.

Der Einfluss des diffusiven Terms ist abhangig von dem Diffusionskoeffizienten Dg;r4. Der
Wert von Dgjr4 ist nach Wootton et al. (2000) [213] abhangig von dem thermischen Diffu-
sionskoeffizienten D,; und dem Einfluss der maximalen Scherrate +,,,,..:

Dsira = aar - Ymas + Din- (3.12)

Die Konstante ay;, wird von Wootton et al. mit = 7,0 - 10~° cm? angegeben. Die thermische
Diffusion wird bei Scherraten 4 >3,0s~" als vernachlassigbar angesehen [213]. Resultie-
rend aus diesen Voriiberlegungen ist ein Diffusionskoeffizient von 1,0 - 10~°cm?s~" bis
1,0 -10~8cm?s~! zu erwarten. Das Verhdltnis von konvektiven zu diffusiven Stofftransport
kann ber die Peclet-Zahl (Pe) berechnet werden:

L.u

Pe = D

: (3.13)

Dazu wird die charakteristische Lange L und die Geschwindigkeit « in das Verhaltnis zu
dem Diffusionskoeffizienten D gesetzt. Fir die charakteristische Ladnge wurde in diesem
Anwendungsfall der Annulusdurchmesser Dyp=24,0mm (vgl. Kap. 4.3), fur die Geschwin-
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digkeit eine erwartbare Geschwindigkeit von Umay=2,0ms~" (vgl. Kap. 3.1.2) und fir den
Diffusionskoeffizienten der oben genannte héhere Wert von 1,0 - 10~8cm?s~" eingesetzt.
Die Berechnung der Pe-Zahl ergab Pe >> 1 (Pe =4,8-10%), weshalb davon auszugehen ist,
dass der konvektive Einfluss erheblich groBer ist als der diffusive Einfluss und der diffusive
Term in Gleichung 3.11 vernachl&ssigt werden kann.

Erganzend zur Thrombozytenaktivierung soll auch der biomechanische Effekt der Throm-
bozytenaggregation bzw. das Washout in dem Thrombosebewertungsmodell berlicksichtigt
werden. Dazu wurde eine weitere, bereits von Vahidkhah et al. (2017) [21] im Kontext der
TAVR Durchstrémung verwendete, Konvektions-Diffusions-Gleichung ausgewahlt, mit der
die Verweildauer von Blut in der Fluidumgebung abgebildet werden konnte:

% + V (d(Z,t)- BRT (Z,t)) = V (Dggr - VBRT (Z,t)) + 1. (3.14)
Die Blutverweilzeit (engl. Blood Residence Time (BRT)) wird verwendet, um Bereiche er-
hohter Verweilzeit zu identifizieren. Auch fiir diese Transportgleichung wurde der diffusive
Term als vernachldssigbar klein angenommen, sodass der Diffusionskoeffizient Dggp mit
Null gleichgesetzt wurde. Um eine bessere Vergleichbarkeit unterschiedlicher Einflusspa-
rameter zu garantieren, wurde die BRT auf die Zykluszeit normiert (rBRT). Eine Aussage
Uber das thrombogene Potential von TAVR wurde abschlieBend durch die Korrelation zwei-
er Kennzahlen getroffen, die aus dem SITA und der BRT ermittelt wurden.

Zusammenfassend wurden auf Basis von Literaturstudien zu den strémungsmechanischen
Eigenschaften bei der Durchstromung von TAVR und zu geeigneten Bewertungsmodellen
des Thromboserisikos zwei Kennwerte definiert, die wesentliche Pradiktoren bei der Entste-
hung einer Thrombose abbilden. Aus den Berechnungsvorschriften geht hervor, dass zur
Ermittlung der Kennzahlen ein zeitabhé&ngiges Geschwindigkeitsfeld vorliegen muss, das
die komplexe Strdmung eines TAVR abbildet. Aus diesem Grund ist in den nachfolgenden
Kapiteln sowohl eine in vitro Methode als auch eine in silico Methode vorgestellt, mit der
Stromungscharakteristiken von TAVR berechnet werden konnten. Um beide Methoden mit-
einander Vergleichen zu kénnen und die experimentell ermittelten Geschwindigkeitsfelder
zur Validierung der in silico Methode zu verwenden, musste eine konsistente geometrische
Umgebung verwendet werden. Aus diesem Grund wurde zunachst ein geometrisches Aor-
tenwurzelmodell entwickelt, das charakteristische anatomische Eigenschaften eines TAVR-
Patienten abbildet, und sowohl fir die in vitro Methode erstellt als auch fir die in silico
Methode verwendet werden konnte. Die Erarbeitung des Aortenwurzelmodells ist in dem
folgenden Kapitel dokumentiert.
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4 Entwicklung eines generischen
Aortenwurzelmodells anhand anatomischer
Parameter zur stromungsmechanischen Analyse
eines TAVR

Die native Anatomie eines Patienten in Verbindung mit dem Design eines TAVR bildet eine
geometrische Umgebung, die einen erheblichen Einfluss auf die auftretende Strdmungs-
charakteristik in der Aortenwurzel hat. Patientenindividuelle Anatomien ermdglichen eine
spezifische Analyse fiir einen Patienten hinsichtlich der Strdomungscharakteristik. Fir eine
systematische Untersuchung thrombogener Einflussfaktoren ist allerdings ein allgemeingul-
tiges geometrisches Modell notwendig, um patientenspezifische Effekte auszuschlieBen.

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurde ein Aortenwurzelmodell entwickelt, mit dem stro-
mungsmechanische in vitro und in silico Analysen durchgefiihrt und miteinander verglichen
werden konnten. Das geometrische Modell sollte die allgemeine Anatomie der Aortenwurzel
abbilden aber auch kohortenspezifische Merkmale beinhalten, die Patienten mit schwerer
AS aufweisen. Dazu wurde eine Literaturstudie hinsichtlich geometrischer Modellansatze
zur Beschreibung der Form einer Aortenwurzel durchgefihrt und formbeschreibende Aspek-
te der Aortenwurzel abgeleitet, siehe Kap. 4.1. Ein zentraler Arbeitsschritt bei der Entwick-
lung des Modells war auBerdem die retrospektive Analyse anatomischer Daten von Patien-
ten der Universitatsmedizin Rostock (Studienleitung Prof. Dr. med. A. Oner, Leitender Arzt
Abt. Kardiologie der Universitdtsmedizin Rostock), die eine schwere symptomatische AS
aufwiesen. Wie in Kap. 4.2 beschrieben, wurden aus den klinischen Patientendaten geome-
trische Parametersatze evaluiert, sodass davon ausgegangen werden kann, dass das entwi-
ckelte generische Aortenwurzelmodell die TAVR-Patientenkohorte reprasentiert. Das Vorge-
hen bei der Entwicklung des generischen Aortenwurzelmodells ist in Kap. 4.3 dokumentiert.
Das entstandene Aortenwurzelmodell impliziert somit allgemeinglltige Modellansdtze zur
Form einer Aortenwurzel und kohortenspezifische anatomische Parameterrelationen.

4.1 Anatomische Studien und Modellanséatze zur Beschreibung
der Aortenwurzel

Anatomische Studien zur Beschreibung und Definition von anatomischen Parametern der
Aortenwurzel wurden bereits in den 1970er Jahren von Roberts et al. (1970) und Reid (1970)
durchgeflhrt [45, 214]. Wahrend in diesen Studien die phdnomenologischen Zusammen-
hénge mit dem Auftreten einer schweren AS untersucht wurden, veréffentlichten Swanson
und Clark (1974) eine Neudefinition der Anatomie der nativen Aortenklappe in Abhangigkeit
des vorliegenden Belastungszustandes [47]. Dazu wurden humane Herzen mit Silikonkau-
tschuk ausgegossen und die anatomischen Parameter anhand der Gussformen gemessen.
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Eine Intensivierung der anatomische Studien zu der Anatomie und den Dimensionen der
Aortenwurzel mit der Aortenklappe erfolgte zwischen 1980 und 1990 durch Reul et al. und
Thubrikar et al. [44, 215]. Wahrend Thubrikar et al. anatomische Untersuchungen des STJ,
der Lange des freien Klappenrandes, der Héhe der Klappe und die Winkel der Klappen-
taschenansatze durchfuhrten, versuchten Reul et al. die anatomischen Ausflihrungen in
einem geometrischen Modell zu definieren. Reul et al. verwendeten anatomische Daten
aus 604 angiographischen Aufnahmen, aus denen normierte Parameter extrahiert und nach
Erkrankungsgraden kategorisiert wurden. Dabei wurden stenosierte, insuffiziente und ge-
sunde Aortenklappen untersucht. Zusatzlich wurde die Geometrie der Aortenwurzel in der
Transversalebene naherungsweise mit dem Kurvenverlauf eines Epitrochoiden verglichen
und entsprechende Parameter zur Formbeschreibung definiert [44].

In der Studie von Haj-Ali et al. (2012) wurden aus klinisch erfassten Daten eine mathemati-
sche Beschreibung der Aortenwurzel mit Aortenklappe erarbeitet [216]. Die mathematische
Beschreibung setzt sich zusammen aus analytischen Gleichungen, die definiert wurden,
um die Querschnitte der Sinusgeometrie abzubilden. Zuséatzlich wurden Gleichungen fir die
Klappentaschen und die Sinusgeometrie in der Sagittalebene bestimmt. Haj-Ali et al. publi-
zierten somit das erste vollstdndig durch Gleichungen definierte Modell einer Aortenwurzel.

Der von Morganti et al. (2013) entwickelte Algorithmus erméglicht die Konstruktion eines
dreidimensionalen Modells einer Aortenwurzel auf Grundlage von zweidimensionalen echo-
kardiographischen Daten [217]. Ziel der Entwicklung war die Entwicklung eines Algorith-
mus zur routinemasigen klinischen Beurteilung der pathologischen Veranderungen der Aor-
tenwurzel. Dafir wurde die Aortenwurzel in vier Querschnitte eingeteilt: den ventrikular-
arteriellen Ubergang, den sinotubuléren Ubergang, den Sinusquerschnitt auf Hohe der ma-
ximalen Ausdehnung und der Querschnitt der aufsteigenden Aorta.

Aufgrund der technologischen Entwicklungen gewinnen in silico Modelle von Aortenklap-
pen und Aortenklappenprothesen immer mehr an Bedeutung. Dementsprechend wurden
zur geometrischen Modellierung fiir die in silico Studien ebenfalls Modelle entwickelt. Da-
bei werden vorrangig stark vereinfachte Modelle der Aortenwurzel verwendet, die haufig auf
einer plétzlichen Querschnittserweiterung [149, 218] oder halbkugelférmigen Sinus [219] ba-
sieren. Andere Modelle kénnen aber auch zurtickgefuhrt werden auf die Publikationen von
Swanson und Clark (1974), Reul et al. (1990) und Haj-Ali et al. (2012) [44, 47, 216].

In den letzten Jahren konnte auBBerdem ein Trend zu der Verwendung patientenspezifischer
Geometrien zur Simulation festgestellt werden [21, 206, 220-231]. Dieser Trend wurde im
Rahmen dieser Arbeit aus den einleitend genannten Griinden bisher nicht weiter verfolgt.
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4.2 Retrospektive Analyse anatomischer Parameter aus
klinischen Daten von Patienten mit schwerer
Aortenklappenstenose

Basierend auf den in der Literaturrecherche evaluierten mathematischen Modellansatzen
zur geometrischen Beschreibung der Aortenwurzel und Klappentaschen, wurden erforder-
liche Parameter definiert, die in dem entwickelten generischen Aortenwurzelmodell beriick-
sichtigt wurden. Um die Zielimplantationsstelle von Patienten mit schwerer symptomatischer
AS reprasentativ abzubilden, wurden von dem Zentrum fiir Innere Medizin, Abteilung Kardio-
logie, der Universitdtsmedizin Rostock anonymisierte computertomographische Daten zur
Verfligung gestellt, die im Vorfeld einer TAVR-Implantation erhoben wurden. Die retrospek-
tive Datenanalyse erfolgte unter Beratung und Studienleitung von Prof. Dr. Alper Oner (Re-
gistriernummer Ethikantrag: A 2020-0250).

Die Auswertung der computertomographischen Patientendaten wurde mit Beratung von
Prof. Dr. Alper Oner sowie auf der Grundlage des Konsenspapier der Gesellschaft fiir kardio-
vaskulare Computertomographie [232] durchgeflhrt. Daflir wurde die Positionierung der An-
nulusebene anhand der Ansichten der Sagittal-, Tranversal- und Frontalebene identifiziert,
siehe Abb. 15 (A) bis (C). Zur Charakterisierung der Implantationsumgebung wurden folgen-
de Parameter ausgewahlt: Durchmesser der basalen Ansatze der nativen Klappentaschen
Dy (Annulusdurchmesser), Durchmesser des sinutubuliren Ubergangs Dgry, Durchmesser
der weitesten Ausdehnung des Sinus Ds und H6he des Sinus hs.

(A) Sagittalebene (C) Frontalebene superior
- ascending Aorta

= Aortenkigppes
. v | ascending Aorta

~_ linker Vientrikel«|
-

= “Agrenklappe
Sinus Valsalva - ‘

e " «ateri 2 linker Ventrikel
(B) Transversalebene. = «apterior b linker Ventrike

-~ Aortenklappe
.

inferior

Abb. 15: Beispielhafte Darstellung der vermessenen Patientendaten in der (A) Sagittalebe-
ne, (B) Transversalebene und (C) Frontalebene zur Analyse anatomischer Parame-
ter anhand erhobener computertomographischer Daten, die im Vorfeld einer TAVR-
Implantation aufgenommen und retrospektiv ausgewertet wurden.
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Insgesamt wurde die retrospektive Datenanalyse von 127 anonymisierten computertomo-
graphischen Patientendaten vorgenommen (n=127, Alter: 86 + 17 Jahre). Um geschlechts-
unabhéngige anatomische Daten zu bestimmen, wurde ein parittisches Verhaltnis der Ge-
schlechter in den ausgewerteten Patientendaten verwendet (mannlich: n =63, weiblich: n =64).
Die GroBenbestimmung des Durchmessers Dy erforderte zunachst die genaue Identifikation
der basalen Anséatze der Klappentaschen (P4, P2, P3), sieche Abb. 16 (A). Aus diesen drei
Punkten wurde die virtuelle Annulusebene definiert, die als Referenzebene fiir die Messung
der weiteren Parameter galt. Der Annulusdurchmesser wurde anhand der Lumenkontur in
dieser Ebene bestimmt. Dafiir wurde die Lumenflache mittels manuell platzierter Segmentie-
rungspunkte quantifiziert, die durch eine kubische Spline-Interpolation verbunden wurden,
siehe Abb. 16 (B). Aus der Flache des Lumens A wurde der reprdsentative Durchmesser
des Annulus Dy bestimmt vgl. Abb. 17 (D).

(A) Annulusebene (B) Segmentierungspunkte (C) Flache des Lumens

.

Abb. 16: Darstellung der Transversalebene der computertomographischen Daten aus der (A)
die basalen Ansatze der Klappentaschen (P4, P2, P3) identifiziert wurden, (B) anhand
von Segmentierungspunkten die Lumenflache definiert wurde und (C) mit einer kubi-
schen Spline-Interpolation der Flacheninhalt A des Lumens bestimmt wurde.

Ein vergleichbares Vorgehen wurde zur Bestimmung des Durchmessers des sinutubularen
Ubergangs Dg7y angewendet, vgl. Abb. 17 (B). Durch eine Parallelverschiebung der Annu-
lusebene entlang der Aortenwurzelkontur wurde die Ebene des STJ identifiziert und die Lu-
menkontur des STJ ebenfalls anhand manuell platzierter Segmentierungspunkte bestimmt,
vgl. Abb. 17 (A) und (B).

Die Héhe des Sinus hs wurde aus dem Abstand zwischen der Annulusebene (Abb. 17 (A)
Ebene C) und dem sinutubularen Ubergang (Abb. 17 (A) Ebene A) bestimmt. Der Durch-
messer der weitesten Ausdehnung des Sinus Dg wurde ebenfalls durch eine Parallelver-
schiebung der Annulusebene identifiziert, vgl. Abb. 17 (A) Ebene B. Ausgehend von der
Lumenmitte wurde ein Kreisdurchmesser bestimmt, der den maximalen Radius der Lumen-
ausdehnung in dieser Ebene abbildet.

Die uber alle Datensatze gemittelten Parameterwerte, die Minimal- und Maximalwerte so-
wie die Standardabweichung o4 aller Parameter, sind in Tab. 5 zusammengefasst. Insge-
samt sind hohe Variationen der gemessenen Parameter festzustellen. Dies ist auf die unter-
schiedlichen anatomischen Gegebenheiten der Patienten zuriickzufihren. Die evaluierten
Parametermesswerte wurden zum Aufbau eines parametrisierten Aortenwurzelmodell auf
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D, =44,/

Abb. 17: Beispielhafte Darstellung der vermessenen anatomischen Parameter wie (A) der Si-
nushéhe hg, (B) dem Durchmesser des STJ Dgry, (C) dem Durchmesser der weitesten
Ausdehnung des Sinus Ds und (D) dem Annulusdurchmesser Dy anhand erhobener
computertomographischer Patientendaten, die im Vorfeld einer TAVR-Implantation auf-
genommen wurden.

Tab. 5: Ermittelte Parameter aus den anonymisierten computertomographischen Patientendaten
zur Entwicklung eines anatomisch ahnlichen generischen Aortenwurzelmodells.

Parameter Mittelwert Minimum Maximum Ootd
Dy 25,3mm 21,2mm 30,6 mm 2,1 mm
Dgry 31,1mm 23,4 mm 53,9mm 4,8mm
hs 21,7mm 13,6 mm 32,9mm 3,7mm
Dg 36,2mm 22,0mm 47,1 mm 4,5mm

den Annulusdurchmesser Dy normiert. Die statistische Verteilung der resultierenden nor-
mierten Werte flir den Durchmesser des STJ Dgry/ Dy, die Hohe des Sinus hg/Dg und den
Durchmesser des Sinus Dg/ Dy ist in Abb. 18 dargestellt. Zusétzlich ist fiir jede Parameter-
relation ein gemittelter Wert berechnet worden, der als Grundlage fiir die Entwicklung des
parametrisierten generischen Aortenwurzelmodells verwendet wurde.

15 Dgyy normiert auf Oy 20 hs normiert auf O, D¢ normiert auf D,
6 14
14 Dgpyf Dy=1,22 - hs! Dy=0,86 12 DglDy=1,43
- 5
.g 12 10
(7] 20
210
o 8
5 8 15 _
° 5 6
S 10
4
E 4
al Iisl .» il .
o o -E
2 82 8 & 3 3 5 8 8 8 &8 23885 28 5 T 8852285602
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W= 6 W = oW oo = o o o @ w ¥ of g ~ o o I T IR O B s S
aoe 2 NN T T ) R R A | o S e b cle i D
S C D D oD oD oD Do e 2 22 2 2 2 - o LT D DD o o oo

Abb. 18: Ergebnisse der retrospektiven Datenanalyse von Patienten, deren CT-Aufnahmen im
Vorfeld einer TAVR Implantation aufgenommen wurden. Ermittelte Wertebereiche der
anatomischen Parameter: (A) Durchmesser STJ Dgyy, (B) Hohe des Sinus hg, (C) wei-
teste Ausdehnung des Sinus Dg in Abhangigkeit des Annulusdurchmessers Dy.
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AbschlieBend konnten auf Basis der retrospektiven Analyse der anatomischen Parameter
aus klinischen Daten von Patienten mit schwerer AS relative Parameterwerte evaluiert wer-
den, die sich mit Daten aus vorherigen anatomischen Studien weitestgehend decken [44].
Zukinftig kdnnen die Relationen verwendet werden, um generische Modelle der Aortenklap-
pe und Aortenwurzel zu erstellen, die die anatomischen Gegebenheiten eines Patienten mit
schwerer AS reprasentieren.

4.3 Entwicklung einer Anatomie reprasentierenden Nachbildung
der Aortenwurzel

Auf der Grundlage der Literaturrecherche zur modellbasierten Beschreibung der anatomi-
schen Strukturen der Aortenwurzel und der retrospektiven Datenanalyse der computerto-
mographischen Patientendaten, die im Vorfeld einer TAVR-Implantation erhoben wurden,
wurde eine parametrisiertes Modell einer generischen Aortenwurzel entwickelt. Das Modell
wurde in drei Segmente eingeteilt: (I) ventrikularer Ausflusstrakt, (IT) Aortenwurzel mit den
drei Sinus und (III) aortaler Ansatz, vgl. Abb. 20. Die Anforderungen an das Modell glie-
derten sich in zwei Kategorien: die anatomischen Aspekte zur Reprasentation eines Patien-
ten mit schwerer AS und die normativen Anforderungen der ISO 5840 [233]. Grundsatzlich
stlitzt sich das verwendete Aortenwurzelmodell auf das bereits von Borowski et al. (2018)
[234] verdffentlichte Modell. Insbesondere neue Aspekte der normativen Anforderungen aus
der ISO 5840 (2021) fuhrten aber zu einer Erweiterung des Aortenwurzelmodells [233].

Das Aortenmodell wurde als parametrisiertes Modell erzeugt, dessen Parameter in Abhan-
gigkeit des Annulusdurchmessers Dy stehen. Um die Anatomie der Aortensinus zu beschrei-
ben, wurde die Gleichung eines Epitrochoiden verwendet. Dieser mathematische Ansatz
wurden bereits von Reul et al. (1990) [44] vorgeschlagen. Die Kurve des Epitrochoiden wur-
de durch einen Punkt definiert, der sich auf einer Kreisflache mit dem Radius r befindet, die
sich auf einem gréBeren Kreis mit dem Radius R abwickelt, sieche Abb. 19 (A). Die Form des
Epitrochoiden ist dementsprechend abhangig von dem Verhélinis der Radien R:r. Damit
sich der kleine Kreis exakt drei Mal Gber den Umfang des groBen Kreises abwickelt wur-
de ein Verhaltnis von 3:1 zwischen dem Radius des groBen Kreis R und dem Radius des
kleinen Kreises » angenommen. Ausschlaggebend fiir die Form des Epitrochoiden ist au-
Berdem der Abstand des Punktes P zum Mittelpunkt des kleineren Kreises M: MP = s.
Mit dem Quotienten aus s und dem Radius r (s/r = 3) kénnen die kartesischen Koordinaten
(x, z) des Epitrochoidenverlaufs in Abhangigkeit des Winkels ¢ fir die transversale Ansicht
der Aortensinus mit folgenden Gleichungen berechnet werden:

x(¢) = (R+r)-cos(¢) — (3 -cos (R . O) (4.1)

r

und

2(¢) = (R+7)-sin(¢) — B sin (R — O) (4.2)

r
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(A) (B) (C)

B~ "

\
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\

Epitrochoi Basale Ansatze der ® Kommissurpunkte
Klappentaschen
= Epitrochoidenkurve Bauchlinie Kommissuriinie

Abb. 19: Schematische Darstellung des entwickelten Aortenwurzelmodells basierend auf (A)
der Epitrochoidenbahn, die durch eine dreidimensionale Komponente ergéanzt wird (ro-
te Linie) und zusammen mit der Bauch- und Kommissurlinie (blaue und grine Linie)
das Sinus-Segment (B) in isometrischer Ansicht und (C) in einer Draufsicht des Aor-
tenwurzelmodells beschreibt.

Die Radien r und R wurden in Abh&ngigkeit von Dy gesetzt, sodass das Verhélinis aus der
retrospektiven Datenanalyse Dg/Dg=1,43 realisiert wurde. Von Reul et al. (1990) wurde
fir 3 ein Wert zwischen 0,4 und 0,7 vorgeschlagen [44]. Fir das vorliegende Modell wurde
#=0,5 definiert. Anatomische Betrachtungen zeigten, dass sich die Punkte des kleinsten
Abstandes der Epitrochoidenkurve zum Mittelpunkt auf Hohe der Kommissurpunkte der na-
tiven Klappentaschen befinden, die hdher angesiedelt sind, als die weiteste Ausdehnung
des Sinus. Aus diesem Grund wurde die Epitrochoidengleichung um eine y-Komponente
mit einer quadratischen Gleichung erweitert

y(z,2) =a-(z(¢)* = 2(9)° —k*) + ¢ (4.3)

und die geometrischen Parameter a, k und ¢ sukzessiv angepasst, bis die getroffene geo-
metrische Anforderung an das Modell erfillt wurde. Die resultierenden Parameter kdnnen in
Tab. 6 nachvollzogen werden.

Tab. 6: Empirische Gleichungsparameter zur mathematischen Beschreibung des generischen
Aortenwurzelmodells in y-Richtung.

Gleichungsparameter a k c

definierter Wert -0,114 12,8 0,145

Die Aortensinus wurden auBerdem durch die Kommissurlinie (vgl. Abb. 19(B), grine Li-
nie) generischer Aortenklappentaschen definiert. Die basalen Ansatze der Kommissurli-
nie werden durch den Annulusdurchmesser Dy definiert und sind zirkular angeordnet, vgl.
Abb. 19 (B), orange Punkte. Distal endet die Kommissurlinie in den Kommissurpunkten, die
wiederum auf einem Kreis mit dem Durchmesser Dgry liegen, vgl. Abb. 19 (B), graue Punkte.
Die Kommissurlinie ist durch eine Parabel definiert, deren Scheitelpunkt die basalen Ansét-
ze der Klappentaschen sind. Die Bauchlinie der Aortensinus wurde Uber den Bauchpunkt
V» bestimmt, der zwischen Annulusebene V; und sinutubuléren Ubergang V; liegt.
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Der Abstand zur jeweiligen Ebene wurde (iber h; und h, definiert, vgl. Abb. 20 (A). Die Para-
meter hy und hy ergeben zusammen die Sinushdhe k., wobei h; doppelt so groB ist wie h;.
Die Sinushéhe wurde entsprechend der retrospektiven Datenanalyse in Abhangigkeit von
Dy definiert.

Neben der normativen Anforderung, anatomische Formen zu verwenden, wurde ein konkre-
tes Modell der nativen Klappentaschen vorgeschlagen [15]. Diese missen, insbesondere
zur Analyse des thrombogenen Potentials, berlicksichtigt werden, um auch im Modell eine
Separation des nativen Sinus und Neo-Sinus zu erzeugen. Die Héhe des nativen Klappen-
taschenmodells wurde ebenfalls in Relation zum Annulusdurchmesser (hx= Dy /2) vorgege-
ben [15]. Die Wandstéarke der Klappentaschen wurde mit d;, =1 mm bis 2 mm gefordert [15].
Das daraus resultierende Hohlzylindersegment ist in Abb. 20 (B) dargestellt und wurde auf
der Héhe der Annulusebene platziert. Der ventrikulare Ausflusstrakt (I) und der aortale An-
satz (III) wurden als tubulare Segmente modelliert. Der Durchmesser des ventrikularen Aus-
flusstrakt entsprach dem Annulusdurchmesser Dy. Der Durchmesser des aortalen Ansatz
wurde entsprechend des vorher ermittelten Verhaltnisses zwischen Dsr; und Dy definiert
(Dsty/ Dg=1,22). Der Annulusdurchmesser Dy wurde flr die in vitro und in silico Analysen
mit Dp=24,0 mm definiert.

(C)

11

Abb. 20: Schematische Darstellung des Aortenwurzelmodells basierend auf (A) den Durchmes-
sern des Annulus, des Sinus und des sinutubuléren Ubergangs, die den Abstand hy
bzw. h, zueinander haben; (B) dem Modell der nativen Klappentaschen mit der Héhe
hy, die dem halben Annulusdurchmesser entspricht und (C) dem gesamten Modell mit
ventrikularen und aortalen tubularen Segment und dem Sinus-Segment.

Das technische Aortenwurzelmodell als parametrisiertes Modell kann an jeden Annulus-
durchmesser angepasst werden und dient als Grundlage zur Erstellung einer Implantations-

umgebung fiir in vitro und in silico Untersuchung von TAVR.
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5 Entwicklung einer Methode zur experimentellen
Bestimmung des Geschwindigkeitsfeldes im
Umfeld eines TAVR

Die Charakterisierung des Strémungsfeldes eines TAVR kann anhand von in vitro Experi-
menten ermittelt werden. Die daraus gewonnen Informationen (iber die strémungsmechani-
schen Eigenschaften bilden die Grundlage flr die in Kapitel 3.3 vorgestellten Kennwerte zur
Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR.

Die bis zur Novellierung der ISO 5840 (2021) geforderten Parameter zur hydrodynamischen
Charakterisierung von TAVR konnten bis dahin in vitro mit einer technischen Nachbildung
des Herzkreislaufs ermittelt werden [15]. Aus der 2021 ver6ffentlichten ISO 5840 lassen
sich jedoch neue Anforderungen an den Messaufbau zur Bewertung des thrombogenen
Potentials von TAVR entnehmen, die in Kap. 5.1 zusammengefasst sind. Der Aufbau und
die Funktionsweise des verwendeten Herzkreislaufmodells ist in Kapitel 5.2 beschrieben.
Fur die experimentelle Ermittlung der auftretenden Stromungsgeschwindigkeiten im Umfeld
eines TAVR war eine Erweiterung des Herzkreislaufmodells notwendig. Die Auswahl des
Messverfahrens, die damit einhergehenden Anforderungen sowie die vorgenommenen Mo-
difikationen des Herzkreislaufmodells sind in Kap. 5.3 dokumentiert. In Kap. 5.4 sind die
verwendeten Aufnahmemethoden und Auswertungsalgorithmen vorgestellt.

Basierend auf den experimentell ermittelten Geschwindigkeitsdaten, ist in Kap. 5.5 eine Me-
thode zur Bestimmung der Kennwerte einer strémungsmechanischen Analyse des throm-
bogenen Potentials von TAVR gezeigt. Die Ergebnisse des modifizierten PIV-Aufbaus sind
Gegenstand des Kap. 5.6. Eine Zusammenfassung der erarbeiteten Methode sowie eine
Einordnung in den Stand der Forschung sind in Kap. 5.7 dargestellt.

5.1 Regulatorische Anforderungen an die experimentelle
Ermittlung des thrombogenen Potentials von TAVR

Wie bereits einleitend erwéhnt, wurden mit der Novellierung der ISO 5840 (2021) die Anfor-
derungen an die Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR erweitert [15]. Diese
wurden bei den im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Methoden berlcksichtigt. Nachfol-
gend sind deswegen die experimentellen Anforderungen an die Bewertung des thromboge-
nen Potentials von TAVR aus der ISO 5840 zusammengefasst.

Im Anhang H der ISO 5840:1 (2021) sind spezifische Anforderungen und Empfehlungen
der Bewertung des thrombogenen Potentials formuliert [15]. Generell wird eine Kombina-
tion experimenteller als auch computergestitzter Methoden empfohlen, die sich gegensei-
tig komplementieren sollen. Zur Erzeugung physiologischer Strdmungsbedingungen wird,
wie auch fur die hydrodynamischen Untersuchungen, ein Kreislaufmodell empfohlen, das
zur Stromungsvisualisierung aber mit einer laseroptischen Messmethode wie der PIV oder
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Laser-Doppler-Anemometry (LDA) erweitert werden soll. Die PIV wird dabei als praferier-
te Methode vorgestellt und eingehende Literatur fir die PIV-Spezifikationen vorgeschlagen
[235, 236]. Insgesamt lassen sich die formulierten Anforderungen in der ISO 5840:1 (An-
hang H) in folgenden Stichpunkten zusammenfassen:

+ Verwendung eines Testfluides, dass die kinematische Viskositat von Blut représentiert

+ Bildaufnahmen des PIV-Systems sollten Uber einen Trigger mit dem Kreislaufmodell
verbunden sein, um exakte Zeitpunkte im Herzzyklus zu identifizieren

- die Zeit zwischen den Laserpulsen sollte situativ angepasst werden, um hochwertige
Kreuzkorrelationsergebnisse zu erzeugen

+ sequenzielle Highspeedaufnahmen oder phasengemittelte Doppelpulsaufnahmen fir
die Zeitpunkte verwenden

+ die Bewertung sollte Messungen zu mehreren Zeitpunkten im Herzzyklus umfassen

- fUr die Bildnachbearbeitung sollte unterschiedliche Verfahren angewendet sowie Aus-
reiBer in den Vektorfeldern identifiziert werden

+ die Analyse des Geschwindigkeitsfeldes sollte in unmittelbarer Umgebung des TAVR,
wenn mdglich auch innerhalb, durchgeflihrt werden

+ die Strdmung sollte sowohl proximal als auch distal des TAVR identifiziert werden

+ die objektive Bewertung des Stromungsstagnation kann anhand gemittelter Geschwin-
digkeiten oder Scherspannungen in der Sinusregion erfolgen

Weitere Spezifikationen und konkrete Empfehlungen zu den einzelnen PIV-Komponenten
kénnen aus der empfohlenen Literatur von Raghav et al. (2018) abgeleitet werden [236]. In
der Verdffentlichung, die als ,Best Practice® Empfehlungen verstanden werden kann, sind
sowohl allgemeine Hinweise zum Aufbau eines PIV-Systems und deren Komponenten als
auch spezifische Werte fir den Messaufbau, die Durchfiihrung und Auswertung der Mess-
ergebnisse gegeben.

Die im Folgenden beschriebene Methode zur experimentellen Ermittlung des Geschwindig-
keitsfeldes im Umfeld eines TAVR beriicksichtigt sowohl die normativ geforderten Aspekte
als auch die PIV-Spezifikationen, welche Raghav et al. [236] formuliert haben.

5.2 Hydrodynamisches Herzkreislaufmodell zur
Charakterisierung von Aortenklappenprothesen

Zur Generierung reproduzierbarer physiologischer Druck- und Volumenstrombedingungen
der Aortenklappe werden technische Nachbildungen des linken Herzkreislaufs, sogenannte
Pulsduplikatorsysteme, verwendet. Im Speziellen lassen sich klinische Parameter wie das
effektive Herzzeitvolumen (CO), die Herzfrequenz (HF), der systolische Zeitanteil an der
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Gesamtzykluszeit (SD), der mittlerer aortaler Druck (MAP) oder die Druckdifferenz Gber die
Herzklappe (Ap) einstellen. Das im Rahmen dieser Arbeit verwendete Pulsduplikatorsystem
(ViVitro Labs Inc., Kanada) ist in Abb. 21 (A) mit den entsprechenden Komponenten und (B)
als vereinfachte schematische Darstellung illustriert. Das Pulsduplikatorsystem besteht aus
drei unterschiedlichen Fluidbereichen: einem systemischen Kreislaufbereich, einem Pum-
penbereich und einem Warmekreislaufbereich.

(A) B Systemischer Kreislautbersich
© Warmekreisiauf
an (10)4
L (1) ML
: @ | (M
, (6)
= 2
N
1{15) :‘..3:,
_______ P

_______________________________________________

Pumpenbereich

Abb. 21: (A) Aufbau des verwendeten Pulsduplikatorsystems (ViVitro Labs Inc., Kanada) zur
technischen Nachbildung der (patho-)physiologischen Druck- und Volumenstrom-
bedingungen im linken Herzen und (B) vereinfachte schematische Darstellung der ver-
schiedenen Bereiche und Komponenten des Pulsduplikatorsystems.

In dem Pumpenbereich befindet sich eine programmierbare Kolbenpumpe (1), die eine di-
rekte Steuerung des Hubvolumens und des Ventrikelkompressionsverlaufs ermdglicht. Zwi-
schen Kolbenpumpe und Ventrikelmembran (2) ist ein viskoelastischer Impedanzadapter
(3) geschaltet, der die Anstiegsrate des Ventrikeldrucks wahrend der Ventrikelkontraktion
reduziert. Die Trennung der Fluide des Pumpenbereichs und des systemischen Kreislaufbe-
reichs wird durch die Ventrikelmembran realisiert. Der systemische Kreislaufbereich besteht
aus der atrialen Kammer (4), die durch einen technischen Mitralklappenersatz (5) mit der
Ventrikelkammer mit Ventrikelmembran (2) verbunden ist, der Implantationsumgebung des
TAVR und dem Aortenklappenersatz selbst (6), dem aortalen Bereich (7), den Windkes-
selmodellen zur Variation der Compliance von Aortenwurzel (8) und Aorta (9) und einem
variablen peripheren Strémungswiderstand (10).

Durch die Kompression der Ventrikelmembran wird wahrend der simulierten Systole das
Testfluid des Kreislaufbereichs durch die Aortenklappe in den aortalen Bereich gepumpt.
Diese ist (iber Schlduche mit der atrialen Kammer verbunden, sodass ein Kreislauf entsteht.
Waéhrend der Dekompression der Ventrikelkammer stromt das Testfluid durch den Mitral-
klappenersatz aus der atrialen Kammer in die Ventrikelkammer. Der periphere Widerstand
distal der Aorta wird Uiber einen Strdmungswiderstand zwischen dem aortalen Bereich und
der atrialen Kammer nachgebildet. Das Testfluid wird mittels eines Warmetauschers (11) mit
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Wasserbecken (12) und Umwalzthermostat (Julabo GmbH, Seelbach, DE) im Warmekreis-
lauf auf physiologische 37 °C temperiert.

Zur hydrodynamischen Charakterisierung von TAVR im Pulsduplikatorsystem wird proxi-
mal der TAVR eine Volumenstrommessung mittels eines elekiromagnetischen Volumen-
stromsensors (13, Carolina Medical Electronica, USA) durchgefiihrt sowie die Driicke in
der atrialen Kammer (14), am ventrikuldaren Ausflusstrakt (15) und oberhalb des TAVR im
aortalen Bereich (16) gemessen. Zusatzlich zu den Druck- und Volumenstromverlaufen
wurde ein HighSpeed-Kamerasystem (CR600x2, Optronis, Kehl, DE) am Pulsduplikator in-
stalliert, um das Offnungs- und SchlieBverhalten der TAVR mit hoher zeitlicher Auflésung
(f=150fps) im Zyklus analysieren zu kénnen. Wichtige Entscheidungspunkte zur Beurtei-
lung des Offnungs- und SchlieBverhaltens sind der Beginn und das Ende des Offnungs-
oder SchlieBprozesses.

Anhand von klinischen Parametern wird somit die Leistungsféhigkeit von TAVR beurteilt. In
der ISO 5840:3 (2021) [233] sind nominale pulsatile Druck- und Volumenstrombedingungen
definiert, fir die Qualitdtsparameter angeben sind, siehe Tabelle 7.

Tab. 7: Relevante normativ geforderte Parameter zur hydrodynamischen Untersuchung von TA-
VR aus der ISO 5840:3 (2021) [233].

Systolendauer Herzfrequenz Herzzeitvolumen mittlerer aortaler Druck
SD=35% HF =70 bpm CO=5,0Lmin~! MAP =100 mmHg
_ max. af:rtaler n'_lin. aqrtaler max. Druckdifferenz
Druckbedingung systolischer diastolischer

uber geschlossene
Aortenklappe

normotensiv Pmax = 120 mmHg Pmin =80 mMmHg Ap =100 mmHg

Druck Druck

Uber diese Anforderungen hinaus, sind auch Priifungen unter pathologischen Bedingun-
gen durchzuflhren, um die Leistung der TAVR umfanglicher zu bewerten. Um den Einfluss
pathologischer Bedingungen auf das thrombogene Potential von TAVR zu untersuchen, wur-
den Pulsduplikatormessungen eines TAVR Prototypen unter nominalen und unter pathologi-
schen Bedingungen durchgefiihrt. Daflir wurden die Herzfrequenz, der systolische Zeitan-
teil an der Gesamizykluszeit und das effektive Herzzeitvolumen in einem pathologischen
Bereich variiert, siehe Tabelle 8.

Tab. 8: Pathologische Bereiche in denen der Einfluss Herzfrequenz, Systolendauer und Herz-
leistung auf das thrombogene Potential von TAVR untersucht wurde.

hydrodynamischer Parameter Parameterbereich

Herzfrequenz HF = 50 bpm, 70 bpm, 90 bpm
systolischer Zeitanteil SD =35%, 50%, 75%

effektives Herzzeitvolumen CO=2,0Lmin"',3,5Lmin~", 5,0Lmin~"
mittlerer aortaler Druck MAP =80 mmHg, 100 mmHg, 120 mmHg
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Die hieraus experimentell ermittelten Druck- und Volumenstromkennlinien, Flussparameter
sowie der Einfluss der hydrodynamischen Parameter auf das thrombogene Potential von
TAVR, werden in Kap. 7.1 vorgestellt. Beispielhaft flir die mit den Pulsduplikatormessungen
gewonnen Daten, sind in Abb. 22 die Kennlinien des aortalen (rot) und ventrikularen (gelb)
Drucks sowie des Volumenstroms (blau) in Abhangigkeit der Zeit dargestellt. Die Untersu-
chungen wurden mit einem innerhalb einer Forschungskooperation zur Verfligung gestellten
TAVR-Prototypen durchgefiihrt. Fir alle im Rahmen dieser Arbeit experimentell durchgeflihr-
ten Untersuchungen wurde dieser TAVR-Prototyp verwendet.
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Abb. 22: Im in vitro Experiment ermittelte Druck- und Volumenstromkennlinien eines TAVR-
Prototypen im Pulsduplikatorsystem mit Highspeed-Aufnahmen zur Ermittiung charak-
teristischer Zeitpunkte im Herzzyklus.

Anhand der Kennlinien wurden charakteristische Zeitpunkte im kardiologischen Zyklus de-
finiert. Die ebenfalls dargestellten Highspeed-Aufnahmen des TAVR aus distaler Ansicht
wurden zur Prazisierung der Zeitpunkte hinzugezogen. Die charakteristischen Zeitpunkte
représentieren folgende Ereignisse im kardiologischen Zyklus:

« t1: Beginn des steilen Druckanstiegs im Ventrikel

« to: ventrikuldrer Druck lbersteigt aortalen Druck, Beginn der TAVR Offnung

+ t3: maximaler Volumenstrom

« t4: aortaler Druck Ubersteigt ventrikularen Druck, Beginn des SchlieBprozesses
» t5: Umkehr des Volumenstroms

Mit dem Messaufbau des Pulsduplikatorsystems kénnen somit Informationen tber die zeit-
abh&ngigen Druck- und Volumenstromkennlinien sowie die Klappenkinematik von distaler
Seite generiert werden. Zur Messung des Geschwindigkeitsfeldes im Umfeld des TAVR
musste das Pulsduplikatorsystem mit einer geeigneten Messmethode erweitert werden.
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5.3 Erweiterung des Kreislaufmodells zur Charakterisierung der
Stromungsgeschwindigkeiten im Umfeld eines TAVR

Die Auswahl eines geeignet Messverfahrens ist fundamental fur eine zielgerichtete Beurtei-
lung der relevanten Stréomungsinformationen. Daflir wurden Messverfahren favorisiert, die
keinen Einfluss auf die Strdmung im unmittelbaren Umfeld der Messung nehmen. Lase-
roptische Messverfahren, wie die LDA oder die PIV, ermdglichen eine rickwirkungsfreie
Messung des Geschwindigkeitsfeldes, wobei die PIV die Erfassung eines gréBeren Mess-
volumens innerhalb einer Messung gegeniber der LDA zuldsst. Letzteres bietet fur die
hochgradig komplexe und dreidimensionale Strémung eines TAVR einen entscheidenden
Vorteil. Prinzipiell kbnnen ebenfalls Messverfahren aus der klinischen Anwendung wie die
Magnetic-Resonance-Velocimetry (MRV) oder Dopplersonographie zur Messung von Ge-
schwindigkeiten in einem Messvolumen in der GréBenordnung der PIV gemessen werden
[201]. Die zeitliche und rdumliche Auflésung der PIV ist jedoch aktuell noch diesen Messme-
thoden (iberlegen, weshalb zur Charakterisierung des Strémungsfeldes eines TAVR im Rah-
men dieser Arbeit ein PIV-Messaufbau gewahlt wurde. Insbesondere in der in vitro Analyse
von TAVR hat sich der PIV-Ansatz gegenUlber anderen Messverfahren etabliert. Bereits seit
2012 verwendete die Arbeitsgruppe um A. Ducci die PIV als Messmethode zur Ermittlung
des Geschwindigkeitsfeldes bei der Durchstromung von TAVR [135-137]. Mit der verstéark-
ten Fokussierung auf das Auftreten einer SLT im Zusammenhang mit TAVR, wurden weitere
Publikationen unter der Verwendung der PIV zur experimentellen Ermittlung des Geschwin-
digkeitsfeldes eines TAVR verdffentlicht [25, 120, 184, 188, 189, 191, 208, 237-242].

In den nachfolgenden Kapiteln wird eine Methode zur Messung der Strdmungsgeschwin-
digkeiten im Umfeld eines TAVR vorgestellt, die zur strdmungsmechanischen Bewertung
des thrombogenen Potentials von TAVR geeignet ist. Dazu wird in den folgenden Kapiteln
das grundlegende Messprinzip (Kap. 5.3.1), potenzielle Messanordnungen (Kap. 5.3.2), die
Modifikation des Prifstandes (Kap. 5.3.3) sowie die Adaption des Testfluids (Kap. 5.3.4)
beschrieben.

5.3.1 Grundlegendes Messprinzip und Messanordnungen der Particle Image
Velocimetry (PIV) zur laseroptischen Messung von
Stromungsgeschwindigkeiten

Die PIV ist allgemein ein laseroptisches Messverfahren zur rlickwirkungsfreien, indirek-
ten Messung eines Strémungsfeldes. Das grundlegende Prinzip der PIV-Messungen ist in
Abb. 23 schematisch dargestellt.

Mit einer Lichtquelle werden zwei Laserpulse mit einem zeitlichen Abstand von At erzeugt.
Eine Optik, bestehend aus Zylinderlinsen, weitet den Laserstrahl fiir zweidimensionale PIV-
Aufnahmen zu einer Laserebene auf. Der Zeitabstand zwischen den Laserpulsen At wird in
Abhangigkeit der erwarteten Stromungsgeschwindigkeit festgelegt. Zur optischen Detektion
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der Verschiebungsvektoren werden Tracerpartikel an einem unkritischen Ort der Strémung
hinzugefligt. Mit dem Lichtschnitt werden die Tracerpartikel in der zu messenden Ebene
illuminiert. Die Tracerpartikel werden derart ausgewahlt, dass sie der Strémung verlustfrei
folgen und als Fluidteilchen angesehen werden kénnen. Das von den Partikeln erzeugte
Streulicht wird im Messfeld von einem geeigneten Aufnahmemedium fiir jeden Lichtimpuls
optisch erfasst. Auf diese Weise kénnen Doppelbilder mit der Ortsveranderung der Tracer-
partikel aufgenommen werden. Uber einen Kreuzkorrelationsalgorithmus werden aus der
Grauwertverteilung des ersten und zweiten Bildes lokale Verschiebungsvektoren berechnet.
Mit dem bekannten Zeitabstand At und der Annahme einer konstanten Geschwindigkeit
der Tracerpartikel sowie der Annahme einer linear verlaufenden Trajektore der Tracerpar-
tikel innerhalb des Zeitintervalls, kénnen die Geschwindigkeitsvektoren in der Messebene
berechnet werden.

Laserschnitebene Vekiorfeld

Messfeld
—— = e — —

—— = N ™
—— N N
=~ NN NN

o N [~
— e  —

, . ~~— Partikel

=
i Strémung
Lichtschnittoptik Kamera "7 " | | ¥

Doppelbilder

t t+ At

Kreuzkorrelation

Abb. 23: Messprinzip der Particle Image Velocimetry mit der Streupartikeln in der Strdmung mit
Hilfe eines Doppelpulslasers in einem kurzen Zeitintervall At hintereinander beleuchtet
werden. Das Streulicht der Partikel in dem Messfeld wird mit einer Kamera, ebentfalls
mit einem Doppelbild, aufgenommen. Basierend auf den Doppelbildern kénnen tber
eine Kreuzkorrelation Verschiebungsvektoren der Tracerpartikel bestimmt werden.

Die Auswertung der Doppelbilder erfolgt vorrangig Uber Korrelationsmethoden. Die Dop-
pelbilder liegen dabei in Form einer Grauwertverteilung vor. Die Berechnung lokaler Ge-
schwindigkeitsvektoren mit Korrelationsverfahren erfordert die Unterteilung des Messfeldes
in (M x N) Analysefelder (engl. Interrogation Area (lA)). Aus der Grauwertverteilung der Dop-
pelbilder werden fur alle Pixel die Partikelpositionen innerhalb der IA ermittelt. Die GroBe
(mxn) der |A ist abhangig von der Anzahl detektierter Partikel V,,, dem Partikeldurchmes-
ser d, und dem Zeitabstand At der Laserpulse [235]. Die Kreuzkorrelationsfunktion wird
anhand der Helligkeitsverteilung der IA aus dem ersten und zweiten Bild ermittelt:

M—-1N-1

P (m,n) =Y > g1(i.j) g2(i +m,j+n) (5.1)

i=0 =0
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Die Grauwerte der Abbildungen g; und g mit entsprechenden Pixelpositionen (i, j) in der
Matrix der IA werden verwendet, um die mittlere Ortsveranderung ®x (m,n) innerhalb der
IA durch die Position des héchsten Korrelationspeaks zu ermitteln [243]. Anhand des Ab-
bildungsmaBstabes kann daraus der lokale Verschiebungsvektor d fur das jeweilige 1A be-
rechnet werden. DefinitionsgemaB wird mit dem Zeitabstand A ¢ zwischen den Doppelbild-
aufnahmen der resultierende Geschwindigkeitsvektor @ berechnet. Aus den einzelnen Ge-
schwindigkeitsvektoren setzt sich das gesamte Vektorfeld zusammen.

Die Position eines beliebigen Partikels (k) zu definierten Zeitpunkten () kann in einer zwei-
dimensionalen Objektebene (iber einen Raumvektor definiert werden:

7t = ( Tk ) (5.2)
Yk

Mit dem AbbildungsmaBstab wird eine Ubertragung zwischen dem Ort in der Objektebene
und dem analogen Ort in der Bildebene der Kamera ermdglicht. Der AbbildungsmaBstab M
ist der Quotient aus dem Abstand der Objektebene zum effektiven Zentrum der Linsenoptik
(Zp) und dem Abstand des effektiven Zentrums der Linsenoptik zur Bildebene (zg):

M= 72 (5.3)

Die Position eines Partikels % in der Bildebene X entspricht demnach zum Zeitpunkt ¢:

X, =7 M (5.4)

Aus den Ortskoordinaten der Bildebene X zum Zeitpunkt ¢, und t, mit dem Zeitabstand At
wird der Verschiebungsvektor d in die beiden Raumrichtungen der Messebene ermittelt:
X.:J _ X.;z _ ( (I-‘E - ;I.'E: ) _ EL; (55)
Y — Yk
Unter der Annahme einer linearen Verschiebung ergeben sich die Geschwindigkeitskompo-
nenten u, v in beide Raumrichtungen der Messebene aus dem Quotienten des Verschie-
bungsvektors d und dem Zeitabstand At:

- U _ (_f (:I'I? y)
i = ( ) = A7 (5.6)

Die Hauptkomponenten eines PIV-Systems bestehen aus einer Lichtquelle, einer Kamera
als Abbildungsspeicher und einer Synchronisationseinheit fir die Lichtquelle und die Ka-
mera. Je nach Aufbau bestehen drei verschiedene Optionen zur Messanordnung, die sich
hinsichtlich der Messfeldes (2D) bzw. —volumens (3D) und der Anzahl messbarer Geschwin-
digkeitskomponenten (C, engl. Components; 2C, 3C) unterscheiden, vgl. Abb. 24.
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Abb. 24: Exemplarische Darstellung der moglichen Messanordnungen fir mono-PIV (2D2C),
stereo-PIV (2D3C) und tomo-PIV (3D3C) zur Detektion des Geschwindigkeitsfeldes
eines TAVR.

Ist eine Kamera orthognal zu dem Messfeld und damit der Lichtquelle ausgerichtet, kén-
nen in einer Messebene (2D) zwei Geschwindigkeitskomponenten (2C) gemessen werden.
Wird der Messaufbau um eine weitere Kamera erweitert, liegt definitionsgemaB ein stereo
PIV-Aufbau vor, mit dem durch eine perspektivische Ausrichtung der Kameras zur Mes-
sebene (2D) lber Triangulation die dritte Geschwindigkeitskomponente (3C) orthogonal zur
Messebene bestimmt werden kann (2D3C), vgl. Abb. 24. Der Winkelversatz der Kameras
zur Lichtschnittebene ist idealerweise 45°, damit die relative Messunsicherheit fur alle Ge-
schwindigkeitskomponenten identisch ist. Aufgrund des Winkelversatzes entsteht eine Dis-
paritat zwischen Fokusebene der Kameras und illuminierter Messebene. Eine vollstédndige
Fokussierung des Messbereichs kann durch eine Entkopplung der Optik und der Aufnah-
meeinheit der Kamera voneinander realisiert werden. Die GréBe des Neigungswinkels «
zwischen Optik und Aufnahmeeinheit richtet sich nach dem Scheimpflugkriterium, nachdem
sich Bildebene der Aufnahmeeinheit, Objektivebene und Objektebene in einem gemeinsa-
men Punkt schneiden, vgl. Abb. 25. Mit einem Zwei-Kamera-System entstehen zwei Abbil-
dungsmodelle sowie zwei Satze von Bildkoordinaten flr den selben Punkt im Objektraum:

Xia=a 4 Mg (5.7)
p=Tip Mp (5.8)

Anhand der zwei Bildpunkte, die den selben Punkt im Objektraum reprasentieren, entstehen
vier Gleichungen mit drei Unbekannten, aus denen die entsprechende Objektraumposition
abgeschatzt und somit alle drei Geschwindigkeitskomponenten abgeleitet werden kénnen.

Wird eine Volumenbeleuchtung zur lllumination des Messbereichs verwendet und die An-
zahl der Kameras erweitert, kénnen tomo PIV Messungen durchgeflhrt werden. Der ent-
scheidende Vorteil der tomo PIV begriindet sich in der Erfassung der Strdmung in einem
gesamten Volumen. Aufgrund der perspektivischen Anordnung der Kameras ist durch eine
aufwandige Rekonstruktion die Berechnung von dreidimensionalen Geschwindigkeitsvekto-
ren (3C) im Messvolumen (3D) méglich. Eine ausfiihrliche Einfiihrung in die Funktionsweise
und Anwendung der Particle Image Velocimetry wird von Raffel et al. (2018) gegeben [235].
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Abb. 25: Allgemeiner Aufbau einer stereo PIV Messung mit Kameras auf unterschiedlichen Sei-
ten der Lichtschnittebene. Durch die Scheimpflugadapter werden die Linsen in den
Objektiven vom Chip der Kamera entkoppelt, sodass das Messfeld vollstandig fokus-
siert werden kann.

5.3.2 Messanordnung zur Detektion der Geschwindigkeiten in den fiir Thrombose
relevanten Bereichen eines TAVR

Der Aufbau des PIV-Systems wurde entsprechend einer brechungsindexangepassten Durch-
strémung von GefaBen mit komplexen Oberflachen konfiguriert. Daflir wurde zunéchst ein
bereits mehrfach im gleichen Anwendungskontext publizierter 2D2C PIV-Aufbau gewahlt,
bei dem eine CMOS Kamera orthogonal zur Lichtschnittebene bzw. Messebene ausgerich-
tet ist, siehe Abb. 26 [137, 145, 238, 239, 244].

(A) (B) 2D2C Messkammer

Lichtschnittoptik

Abb. 26: (A) Anordnung des 2D2C PIV-Messaufbaus zur Detektion der Strémungsgeschwindig-
keiten im Umfeld eines TAVR und (B) Draufsicht der orthogonalen Kameraanordnung
zur Messebene im Zentrum der TAVR-Stréomung.

Die Lichtschnittebene wurde zentral in einem der drei Sinus der Aortenwurzel positioniert,
sodass die Strémung distal des TAVRs detektiert werden konnte. Das Testfluid wurde mit
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Fluoreszenz-markierten Polysterolpartikeln (d, =9,89 ym, p=1,05kgm~3, ., =530 nm,

Aem =607 nm, micro particles GmbH, DE) angereichert und mit einem Nd:YAG Doppelpul-
slaser (A=532nm, £,,,. =145mJ, f =15Hz, Litron Laser Ltd., UK) illuminiert. Die Breite der
Lichtschnittebene betrug ca. 1 mm, entsprechend der Empfehlung von Raghav et al. [236].
Das emittierte Licht der Tracerpartikel wurde von einer CMOS Kamera (EoSens 12CXP+,
Mikrotron GmbH, DE) mit Zeiss Objektiven (85 mm T1.4f, Zeiss AG, DE) und einem Lang-
passfilter zur Absorption von Lichtreflektionen (Filterkante A =590 nm, AHF analysetechnik
AG, DE) aufgenommen.

Aufgrund der orthogonalen Messanordnung und des TAVR-Aufbaus ist die optische Zu-
ganglichkeit der CMOS Kamera im Neo-Sinus, insbesondere in der Kavitat der artifiziellen
Klappentaschen, beeintrachtigt. Ein Teil des relevanten Messbereichs konnte mit der 2D2C
Konfiguration dementsprechend nicht erfasst werden. Eine Modifikation des PIV-Aufbaus
zu einem stereo PIV-Aufbau erméglichte die Detektion des vollstdndigen Strémungsfeldes
im Bereich des Neo-Sinus sowie die Messung der dritten Geschwindigkeitskomponente
in der Messebene. Eine ausflhrliche Begrindung der Anordnung sowie erste Ergebnisse
sind in Borowski et al. (2022) dokumentiert [212]. Zur stereo PIV-Messung wurden die Ka-
meras beidseitig der Lichtschnittebene mit einem Winkelversatz von 45° angebracht, vgl.
Abb. 27. Auf einem einachsigen Traversiersystem wurden zwei CMOS-Kameras und die
Lichtschnittoptik mit variablen Lichtfiihrungsarm angebracht, sodass mehrere Ebenen im
Messbereich abgedeckt werden konnten. Diese Messanordnung ermdéglichte die Detektion

des Geschwindigkeitsfeldes im gesamten Bereich eines Sinus.
(A) (B) 2D3C Messkammer

Aortenwurzel-
modell

‘.Mﬁswn '| 1

/
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CMOs
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Lichtschnittoptik

Abb. 27: (A) Anordnung des 2D3C PIV-Messaufbaus zur Detektion der Strémungsgeschwin-
digkeiten im Umfeld eines TAVR und (B) Draufsicht der perspektivisch angeordneten
Kameras zu stereoskopischen Strémungsmessung im Zentrum der TAVR-Strémung.
Um die lokalen Verschiebungsvektoren, unabhéngig von der Art der Messanordnung, zu
rekonstruieren, missen der VergroBerungsfaktor M und, im Fall des stereo PIV Aufbaus,
der Winkelversatz der Kameras an jedem Punkt der jeweiligen Bildebene bekannt sein. Zur
Bestimmung des VergréBerungsfaktors wurde ein einseitiges Punkt-Target verwendet.
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Zur Rekonstruktion eines dreidimensionalen Geschwindigkeitsvektors mit dem stereo PIV-
Aufbau ist zudem eine Information Uber die Ausrichtung der Kameras zur Messebene not-
wendig. Die Kalibrierung wurde mit einem doppelseitigen Punkt-Target durchgefiihrt, mit
dem die empirischen Koeffizienten eines kubischen Abbildungsmodells ermittelt wurden.
Mit der Funktion wurde ein Objekt im Objektraum (X ,Y,Z) auf einen Punkt in der Bildebe-
ne (z,y,z) transformiert. Fir jede Kamera wurden die empirischen Koeffizienten der Abbil-
dungsfunktion in x- und y-Richtung definiert, woraus sich vier Funktionen (FX1, FY1, FX2,
FY?2) mit insgesamt 68 Koeffizienten ergaben. Die durchgefiihrte Kalibrierung erzielte einen
durchschnittlichen Reprojektionsfehler von f; = 0,986 Px (Kamera 1) und f, = 0,933 Px (Ka-
mera 2, fiir stereo PIV-Messungen).

5.3.3 Entwicklung und Fertigung des Aortenwurzelmodells als
Implantationsumgebung und einer geeigneten Prifkammerkammer

Die Anforderungen zur Entwicklung und Fertigung des Aortenwurzelmodells wurden fur die
PIV-Messung einer Innenstrémung von GefaBen (Aortenwurzel mit TAVR) mit komplexen
Geometrien definiert. Folgende Anforderungen wurden an die Entwicklung und Fertigung
eines Aortenwurzelmodells sowie an die dazugehdrige Prifkammer gestellt:

« optischer Zugang in Priiftkammer und im Aortenwurzelmodell

« orthogonale Ausrichtung der Sichtfenster der Priifkammer zur Lichtschnittoptik und zu
einer oder mehreren Kameras

+ hochtransparentes Aortenwurzelmodell zur Vermeidung von Verzerrungen

+ Einhaltung der normativ geforderten Materialeigenschaften wie eine minimale Shore
Héarte von 10 Shore A

Die konstruktive Grundlage bei der Entwicklung des in vitro verwendbaren Aortenwurzelm-
odells bildete das in Kap. 4.3 entwickelte Geometriemodell. Um den Anforderungen an das
Aortenwurzelmodell gerecht zu werden, wurde ein Silikon (Sylgard 184 Silicone Elastomer;
The Dow Chemical Company, USA) zur Fertigung des Modells gewéhlt, das sowohl eine
hohe Transparenz gewdhrleistet als auch die Anforderungen der ISO 5840:3 (2021) erflllt
[233, 245]. Sylgard 184 fand bereits haufig Anwendung in der in vitro Analyse von GefaB-
systemen [246, 247]. Das Herstellungsverfahren erfolgte mit einer mehrteiligen Gussform,
deren Bestandteile mit einem 3D-Druckverfahren aus einem Acrylat (RGD 525 (Objet 30 Pri-
me), Stratasys AG, DE) gefertigt wurden. Die Fertigung des Aortenwurzelmodells erfolgte in
zwei Teilen, nachfolgend als aortaler Teil und ventrikularer Teil bezeichnet.

Der aortale Teil schlieBt die Aortensinus und den tubuléaren aortalen Anschluss mit ein, vgl.
Kap. 4.3 Abb. 20 Segment IT und I11. Aufgrund der optischen Zugénglichkeit und zur Prozes-
soptimierung wurde eine mehrteilige Gussform verwendet, die sich aus zwei gespiegelten
auBeren Formen (Abb. 28 (A)) und einem inneren Kern (Abb. 28 (B)) zusammensetzt, vgl.
Abb. 28 (C).
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(A) (B)

aortaler Anschluss

Aortensinus

Steckverbindung

Abb. 28: Darstellung der additiv gefertigten Gussform (C) zur Herstellung des aortalen Aorten-
wurzelmodells bestehend aus (A) zwei duBeren Gussformen und (B) einem Gusskern.

Der ventrikulare Teil besteht aus dem Modell der nativen Klappentaschen und dem An-
nulusbereich, vgl. Kap. 4.3 Abb. 20 Segment 1. Die Geometrie des tubuldren ventrikula-
ren Bereichs wird durch einen Dichtungsring abgeschlossen, der zur Adaption des Modells
an das Pulsduplikatorsystem notwendig war. Die &uBere Gussform besteht aus drei Teilen
(Abb. 29 (A)), die ebenfalls einen inneren Kern einschlieBen (Abb. 29 (B)) und sich somit zur
Gussform des ventrikularen Modellsegment zusammensetzen, vgl. Abb. 29 (C). Die separat
hergestellten Silikonmodelle wurden anschlieBend ebenfalls mit Silikon zusammengefiigt.
Die Shore Harte von Sylgard 184 betragt 33 Shore A und erfillt dementsprechend die nor-
mative Anforderung an die Materialeigenschaften im Implantationsbereich.

(A

) (B) (c)
Dichtungsring
Annulusbereich
native Gusskemn
Klappentaschen

Abb. 29: Darstellung der additiv gefertigten Gussform zur Herstellung des Annulusmodells be-
stehend aus (A) drei baugleichen duBeren Gussformen und (B) einem Gusskern, die
Uber eine Steckverbindung zur finalen Gussform zusammengesetzt werden (C).

Um eine geeignete MaBhaltigkeit zu gewéahrleisten wurden ;CT-Scans von den gefertigten
Silikonmodellen durchgefiihrt (Skyscan 1172, Bruker Corp., USA). Die Aufnahmen ermdgli-
chen eine zerstérungsfreie geometrische Charakterisierung der Modelle durch Réntgenauf-
nahmen, vgl. Abb. 30 (A).

Die Aufnahmen wurden mit einem Skalierungsfaktor von 19,6 pm pro Pixel angefertigt. Die
Durchfihrung von Scans aus unterschiedlichen Winkelpositionen (A¢ =0,25°) ermdglichte
eine anschlieBende dreidimensionale Rekonstruktion des Silikonmodells, vgl. Abb. 30 (B).
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(A) (8)

d3

UCT-Scan Rekonstruiertes
Aortenwurzelmodell

Abb. 30: Darstellung (A) der uCT-Aufnahmen des gefertigten Silikonmodells und (B) dem dar-
aus rekonstruieren Aortenwurzelmodell mit Messebenen (d1, d2, d3) und Parametern
(Dg, dk, Dsty, ds7y) zur Quantifizierung der MaBhaltigkeit.

Jede Winkelposition wurde daflr fiinf Mal gescant und das Projektionsbild durch eine Mit-
telwertbildung erzeugt. Die in Abb. 30 dargestellten Messebenen wurden zur Bestimmung
der MaBhaltigkeit des Modells verwendet. In jeder Messebene wurden drei Messwerte fir
die betreffenden Parameter aufgenommen. Die maximale detektierte Abweichung lag unter
300 pm und somit in einem flir die Anwendung akzeptablen Bereich, vgl. Tab. 9.

Tab. 9: Quantifizierung der MaBhaltigkeit des aus Silikon gegossenen Aortenwurzelmodells als
Implantationsumgebung.

Messebene Parameter Zielparameterwert gemessener
Parameterwert

d1 Dy 24,00 mm 23,93 mm+0,11 mm
d2 D, 24,00 mm 23,99 mm £ 0,05 mm
dy 1,00 mm 1,03 mm £ 0,05mm

d3 Dgsry 29,28 mm 29,59 mm+ 0,11 mm
dsty 2,50mm 2,52mm=+=0,08 mm

Die beiden in Kap. 5.3.2 prasentierten Messanordnungen erforderten eine Modifikation der
bislang verwendeten Prifkammer im Pulsduplikatorsystem. Aufgrund der eingeschrankten
optischen Zuganglichkeit in der Originalkonfiguration wurde eine Priifkammer entwickelt, die
PIV-Messungen sowohl fir mono PIV (2D2C) als auch stereo PIV (2D3C) erméglichte.

Der prismatische Grundkérper der Priifkammer gestattete die Positionierung einer oder
mehrerer Kameras orthogonal zur Lichtschnittebene aber auch in einem Winkelversatz von
jeweils 45°, vgl. Abb. 31.
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- Aortale Adapterplatte mit
Uberlaufbohrungen

Draufsicht PIV-Kammer

Aortenwurzel-
modell

Sichtfenster

¥ Lichtschnittebene (2D2C und 2D3C)
= Kameraausrichtung 2D2C

Ventrikulére - = Kameraausrichtung 2D3C

Adapterplatte

Abb. 31: Entwickelte PIV-Prifkammer mit prismatischer Grundflache sodass Sichtfenster zur
Messung der Stromungsgeschwindigkeiten im Aortenwurzelmodell mit TAVR sowohl
far den 2D2C PIV-Aufbau als auch den 2D3C PIV-Aufbau vorhanden waren.

Eine hohe Transparenz ist durch die Verwendung von Acrylglas gewahrleistet. Auftretende
Verzerrungen werden minimiert, in dem sich zwischen dem Acrylglas und der Aortenwur-
zelmodell ebenfalls Testfluid befindet. Die Kammer wurde durch die Uberlaufbohrungen in
der aortalen Adapterplatte mit dem Testfluid bef(llt.

5.3.4 Adaption des Testfluids an die rheologischen Eigenschaften von Blut

Das Blut ist eine komplexe, biochemisch reagierende Suspension aus Blutplasma und fes-
ten Blutbestandteilen wie Erythrozyten, Thrombozyten und Leukozyten. Die rheologischen
Eigenschaften von Blut werden insbesondere durch die Thrombozytenaggregation, den Ha-
matokrit, die Viskositat des Blutplasmas und die Verformung und Aggregationsneigung von
Erythrozyten beeinflusst. Wird Blut zur Vereinfachung als homogenes und kontinuierliches
Fluid angenommen, kénnen die FlieBeigenschaften von Blut unter Anderem mit der Viskosi-
tat  charakterisiert werden. Diese ist fir newtonsche Fluide eine Proportionalitatskonstante
zwischen der Scherspannung = und der Schergeschwindigkeit 4. Liegt fir ein Fluid kein
linear viskoses FlieBverhalten vor, wird ein Fluid als nicht newtonsch bezeichnet. Mit der
Rheometrie konnte festgestellt werden, dass Blut nicht newtonsche Eigenschaften aufweist
und als scherverdiinnend, viskoelastisch und thixotrop angenommen werden kann [152].

Eine Literaturrecherche ergab zahlreiche Ansatze zur Herstellung von Blutersatzfluiden be-
stehend aus einer Komponente oder Fluidgemischen, wie Kochsalzl6sung, Wasser-Glycerin-
Gemische oder komplexere Gemische, die den nicht newtonschen Charakter von Blut ab-
bilden [136, 242, 248, 249]. Zur experimentellen in vitro Untersuchung der Strémung im
aortalen Bereich hat sich, aufgrund erhéhter zu erwartender Scherraten, die Annahme new-
tonscher Fluideigenschaften mit einer kinematischen Viskositat von vy, = 3,5 ¢St etabliert [25,
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120, 136, 188, 189, 191, 237-242, 244, 250, 251]. Zusatzlich erfordert die laseroptische PIV-
Messmethode eine minimale optische Verzerrung aufgrund der Lichtbrechung zwischen ver-
schiedenen Medien. Um diese Anforderungen zu erfiillen, wurde als Testfluid ein Gemisch
aus Glycerin und einer 0,9%-igen Kochsalzldsung (NaCl) verwendet. Mit diesem Gemisch
wird Blut als newtonsches Fluid angenommen, das jedoch die kinematische Viskositat mit
blutdhnlichen Eigenschaften abbilden kann sowie einen geeigneten Brechungsindex fir die
laseroptischen Messungen aufweist.

Unterschiedliche Massenverhéltnisse des Gemisches wurden untersucht, um eine Brechungs-
indexanpassung sowie eine Viskositdtsanpassung vorzunehmen. Die Ermittlung der Bre-
chungsindizes flr das zur Fertigung des Aortenwurzelmodells verwendete Silikon (Sylgard
184) und die NaCl-Glycerin-Gemische wurde mit einem analogen ABEE-Refraktometer AR4
(A. KRUSS Optronic GmbH, DE) mit Umwalzthermostat (PT80) durchgefiihrt. Die Brechungs-
indizes wurden mit der Natrium-D-Linie mit einer Wellenlange von A=598nm in einem
Messbereich von 1,300 bis 1,720 nD ermittelt. Zur Validierung der Messgenauigkeit wurde
zunachst destilliertes Wasser untersucht und der Brechungsindex mit Literaturwerten vergli-
chen [252]. Die Ermittlung des Brechungsindex des Silikons wurde flir drei Proben dreifach
bei 37 °C durchgefiihrt. Der aus der Mittelung aller Messungen ermittelte Brechungsindex fiir
Silikon entsprach 1,410+ 0,017 nD. AnschlieBend wurden Proben mit einem Massenanteil
T4 = MGlycerin/MGesamtgemisch ZWischen 0,0 und 0,75 untersucht. Die ermittelten Brechungsin-
dizes sind in Abb. 32 dargestellt.

1,48 - r 10,00
A: xg= 00,0%
1,46 - 9,00
B: x,= 50,6% 8.00 R4
1,44 [ & £
C: 4= 58,6% 4 ¥ o
1,42 P S e
a s 600 =
5 140 277 e $
2 e P 500 &
2 138 “-"" c >
e e 40 g
5 1,36 T @
5 "._- ® B 300 F
2 134 " E
m " oW 200 2
- [N £
1,32 * 1,00
A
1,30 T T T T " 0,00
0 01 0,2 03 0,4 05 086 07
Massenverhéltnis Glycerin/Gemisch
@ «kinematische Viskositat Regressionsfunktion kin. Viskositat h{x)
& Brechungsindex == Regressionsfunktion Brechungsindex f{x)

Abb. 32: Diagramm der gemessenen Brechungsindizes und kinematischen Viskositaten in Ab-
héangigkeit des Massenanteils an Glycerin in einem Glycerin-NaCl-Gemisch mit ermit-
telten Regressionsfunktionen.

Zusétzlich wurde die dynamische Viskositdt der Gemische mit einem Rheometer (HAAKE
RheoStress 1, Thermo Electron Corp., DE) bestimmt. Daflr wurden die Gemische ebenfalls
auf 37 °C temperiert und mit einer Platte-Kegel-Geometrie der Rotationswiderstand anhand
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einer Drehmomentenmessung ermittelt. Die Ergebnisse der daraus resultierenden kinema-
tischen Viskositaten sind ebenfalls in Abb. 32 dargestellt.

Anhand der ermittelten Messwerte wurden fir die kinematische Viskositat und den Brech-
nungsindex in Abhangigkeit des Massenverhaltnisses x, Regressionsfunktionen ermittelt.
Der Brechungsindex in Abhangigkeit des Massenverhéltnisses wurde durch eine lineare
Funktion abgebildet:

f(x)=p1-x+py mit p; =0,1386 und py = 1,328 (5.9)
Die kinematische Viskositét in Abhdngigkeit des Massenverhéltnisses wurde durch eine Ex-
ponentialfunktion beschrieben:
f(z)=a-2"+c mit a=48,85:b =4,757 und ¢ = 1,607 (5.10)
Basierend auf den Regressionsfunktionen wurden zur Abschatzung der entstehenden Ver-
zerrungen drei Gemische mit unterschiedlichen Massenanteilen -, eingehender untersucht:
+ A:reines NaCl (x, =00,0%)
* B: viskositatsangepasstes Gemisch (x, =50,6%)
* C: brechungsindexangepasstes Gemisch (r, =58,6%)
Zur Quantifizierung der Verzerrung bei gekrimmten Oberflachen, wie es bei dem Aortenwur-
zelmodell der Fall ist, wurde ein spharischer Probekdrper aus Silikon vor einem Punktgitter

mit den entsprechenden Gemischen untersucht, vgl. Abb. 33. Wie zuvor flr die Brechungs-
index- und Viskositadtsmessungen wurden die Gemische auf 37 °C temperiert.

(A) x, = 00,0% (B) x, = 50,6% (C) x, = 58,6%

Kamera -

ssessssees

Becken mit
Fluidgemisch

» 11
.

—

Target mit Silikonprobe VI e ooy o . —
X

Abb. 33: Verwendete Bilder zur Detektion der Verzerrung der Targetpunkte in Abhangigkeit
des Massenanteils an Glycerin im Glycerin-NaCl-Gemisch fur (A) z,=00,0%, (B)
x,="50,6% und (C) =, =58,6%.

Eine Quantifizierung der Verzerrung wurde anhand maximal auftretender Abweichungen in
x- und y-Richtung der Punkte vorgenommen, referenziert auf das initiale Punktgitter, siehe
Tab. 10. Die geringste Abweichung » war erwartungsgeméB fir das Gemisch =, =58,6%
festzustellen (ki3 < 0,1 mm). Die detektierten Verzerrungen flr das viskositatsangepasste
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Gemisch sind jedoch ebenfalls in einem akzeptablen Bereich (k;2 < 0,4 mm). Die entste-
henden Verzerrungen flir das reine NaCl betrugen mehr als einen Millimeter (x;; > 1,0 mm),
weshalb das Fluid fur die PIV-Messungen als ungeeignet eingeschatzt wurde.

Tab. 10: Quantifizierung der Verzerrung eines Punktgitters mit einem spharischen Silikonprobe-

kérper und drei unterschiedlich konzentrierten Glycerin-NaCl-Gemischen zur Ermittlung
eines geeigneten blutahnlichen Gemisches fir die PIV-Messungen.

Gemischkonzentration max. Verzeichnung in max. Verzeichnung in

x-Richtung y-Richtung
Gemisch A Ez1 = 1,48 mm Ky1 = 3,27 mm
Gemisch B kzo = 0,27 mm Ky2 = 0,34 mm
Gemisch C ks = 0,07 mm Kyz = 0,09 mm

Die Ergebnisse der entstehenden Verzerrungen der verschiedenen Massenverhaltnisse von
Glycerin und der 0,9%-igen Kochsalzldsung zeigten sowohl flir das brechungsindexange-
passte Gemisch als auch fir das viskositdtsangepasste Gemisch gute Resultate, die eine
adaquate Detektion der Tracerpartikel erlauben. Aus diesem Grund wurde in den folgenden
Analysen das viskositdtsangepasste Blutersatzfluid verwendet.

5.4 Verwendete Aufnahmemethoden und Auswertealgorithmen
fir die PIV-Messungen

Im Rahmen dieser Arbeit wurde sowohl der mono PIV-Ansatz als auch der stereo PIV-
Ansatz zur Messung von Stromungsgeschwindigkeiten verwendet. Die Aufnahme transien-
ter Geschwindigkeitsfelder erfolgte mit dem 2D2C-Ansatz. Die Erweiterung um eine weitere
Geschwindigkeitskomponente und weitere raumliche Geschwindigkeitsinformationen wurde
mit dem stereo PIV-Ansatz realisiert. Eine Zusammenfassung der verwendeten Aufnahme-
parameter ist in Tab. 11 gegeben.

Die Emission des Laserlichtes wurde lber ein Triggersignal mit der Kolbenpumpe des Puls-
duplikatorsystems synchronisiert, sodass gezielt Zeitpunkte im kardiologischen Zyklus auf-
genommen wurden. Die 2D2C PIV-Aufnahmen wurden phasengemittelt fir einen vollstédndi-
gen Herzzyklus aufgenommen. Der Zeitabstand zwischen den Zeitpunkten betrug At =5ms,
sodass n =171 Zeitpunkte innerhalb des Herzzyklus detektiert wurden. Zusétzlich zu dem
hochgradig instationdren Stromungscharakter innerhalb eines Herzzyklus traten auch rdum-
lich stark variierende Stromungsgeschwindigkeiten auf. W&hrend in der systolischen Haupt-
stromung Geschwindigkeiten bis zu 1,35+0,35ms~" (im pathophysiologischen Fall noch
héhere) zu erwarten sind, treten im Sinusbereich zum selben Zeitpunkt Stromungsgeschwin-
digkeiten unter 0,6 ms~" auf, vgl. Kap. 3.1. Eine Anpassung der Zeitintervalle zwischen den
Laserpulsen ermdglichte die Detektion verschiedener Stromungsgeschwindigkeiten, wes-
halb zu jedem Zeitpunkt im kardiologischen Zyklus Aufnahmen mit drei verschiedenen Zei-
tintervallen zwischen den Laserpulsen durchgefihrt wurden (At =300 ps, 500 ps, 1500 ps).
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Tab. 11: Verwendete Aufnahmeparameter zur Messung der Strdomungsgeschwindigkeiten im
Umfeld eines TAVR fir den 2D2C PIV-Aufbau und den 2D3C PIV-Aufbau.

Strdmungseigenschaften dreidimensionale Strémung mit
Hauptstromungsrichtung entlang der
Lichtschnittebene

erwartete Geschwindigkeiten Umar ~=1,5ms™

Tracerpartikel fluoerszierende Polysterolpartikel (d,, = 9,98 ym)
Beleuchtung Nd:YAG Doppelpulslaser 145 md mit 532 nm
Messfeld 25mm x 25mm (B x H)

Beobachtungsabstand 43,8 mm

VergréBerungsfaktor M =4,5pum/Px

Scheimpflugwinkel 12,8°

Aufnahmemethode phasengemittelte Doppelbilder
Aufnahmemedium CMOS Chip mit 4096 x 3072 Px
Aufnahmeobjektiv f=85mm, fp.=4

Kamerafilter Langpassfilter (Absoprtionsgrenze: Ay = 580 nm)
Zeitintervalle zwischen den Pulsen At =1300ps, 500 ps, 1500 ps

Abtastfelder adaptiv zwischen 32 x 32 Px und 64 x 64 Px

Die Zeitintervalle wurden entsprechend der erwarteten Strémungsgeschwindigkeiten ermit-
telt, sodass sich die Tracerpartikel zwischen den Laserpulsen nur um 25% der |A verschie-
ben. Der Einfluss zufallig auftretender Fluktuationen in der Strdmung wurde durch eine Pha-
senmittelung der Ergebnisse von n =100 Doppelbildern minimiert. Eine Sensitivitdtsanalyse
ergab, dass die Anzahl der Aufnahmen ausreichend ist, um konvergente Werte fiir die Ge-
schwindigkeitsvektoren zu erreichen.

Flr die rdumlich erweiterten Aufnahmen des stereo PIV-Aufbaus wurden sieben Messebe-
nen Uber die Breite einer Klappentasche bzw. eines Sinus traversiert (= = —6 mm bis 6 mm,
Az =2mm). Aufgrund des erheblich hdheren Messaufwands durch die Abrasterung mehre-
rer Messebenen wurden nur die fiinf charakteristischen Zeitpunkte im Herzzyklus mit dieser
Aufnahmemethode gemessen, vgl. Kap. 5.2.

Die aufgenommenen Doppelbilder wurden im Post-Processing in 1A von 64x64 Pixel bzw.
32x32 Pixel unterteilt. Fiir die Kreuzkorrelation wurde eine maximale Uberschneidung der
IA von 50% zugelassen. Eine zeitlich adaptierte Maskierung der Partikelbilder ermdglichte
zum Einen die Eliminierung von Reflektionen auBerhalb des Messfeldes und die Beriick-
sichtigung der GefaBwande bei der Berechnung der Verschiebungsvektoren. Unrealistische
Geschwindigkeitsvektoren wurden anhand definierter Wertebereiche der Geschwindigkeits-
komponenten eliminiert.

Die Doppelbilder der PIV-Messungen mit unterschiedlichen Zeitabstanden wurden zunachst
separat ausgewertet. Mit der Mosaikmethode nach Quosdorf et al. [249] wurde ein statisti-
sches Kriterium verwendet, um fir jede IA den geeigneten Geschwindigkeitsvektor auszu-
wéhlen. Das Kriterium zur Auswahl beruht auf den mittleren Partikelverschiebungen
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(dy, dy, dy,) aus den n=100 aufgenommenen Doppelbildern und der Standardabweichung
der Partikelverschiebung (o4.,, ¢4y, 04w flr die einzelnen Komponenten:

2 2 2
Ko = ()4 (L) () .11
Tdu Ty Tdw

Fur jedes IA wurde der Geschwindigkeitsvektor mit dem maximalen K;.; ausgewahlit. Auf

diese Weise setzt sich das gesamte Geschwindigkeitsfeld aus verschiedenen PIV-Messungen
mit unterschiedlichen Zeitabstdnden zwischen den Laserpulsen zusammen. In Abb. 34 ist
beispielhaft fir drei aufgenommene Zeitpunkte im kardiologischen Zyklus die Zusammen-
setzung der Geschwindigkeitsvektoren flir alle IA in Abhangigkeit des verwendeten Zeitab-
stands zwischen den Laserpulsen farbskaliert dargestellt.

t; Systolische Jet-Stromung t, Spate Systole i3 Diastole

B At=300pus B At=500us O At=1500 ps

Abb. 34: Farbskalierte Darstellung der verwendeten Zeitabstande At zwischen den Laserpul-
sen fir jede |A (Analysefeld) des PIV-Messfeldes, ausgewahlt nach dem statistischen
Kriterium aus Gleichung (5.11) zu drei ausgewahlten Zeitpunkten im Herzzyklus.

5.5 Anwendung der Kennzahlen zur stromungsmechanischen
Analyse des thrombogenen Potentials von TAVR auf die
experimentell ermittelten Geschwindigkeitsfelder

Die experimentell detektierten Geschwindigkeitsfelder aus den 2D2C PIV-Messungen sind
zu acht reprasentativen Zeitpunkten innerhalb des Herzzyklus (Zeitpunkt A bis H) in Abb. 35
dargestellt. Die Geschwindigkeitsfelder bildeten die Grundlage zur Berechnung der Konvek-
tions-Diffusions-Gleichungen, mit deren SkalargréBen die scherinduzierte Thrombozytenak-
tivierung (SITA) sowie deren Aggregationspotential (BRT) quantifiziert wurden. Die Anwen-
dung des Euler-Ansatzes auf experimentell ermittelte Daten in dem Kontext der Thrombo-
serisikobewertung von TAVR wurde erstmalig von Borowski et al. (2022) verdffentlicht [212].
Bis dahin wurde der kontinuumsbasierte Ansatz zur Berechnung der Blutverweilzeit in rein
numerischen Analysen verwendet [17, 21, 181, 185].

Die Berechnung der Skalarverteilung wurde mit einem numerischen Ldsungsalgorithmus
durchgefiihrt, der in die FEATool Multiphysics Software (Precise Simulation Limited, Hong
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Abb. 35: Ausgewahlte Ergebnisse der 2D2C PIV-Analyse, mit der die Geschwindigkeitskompo-
nenten in einer Ebene alle At =5,0 ms phasengemittelt aufgenommen wurden.

Kong) implementiert ist. Die Geometrie der Fluidumgebung wurde anhand der Maskierung
aus dem PIV-Postpressing definiert und entsprechend raumlich diskretisiert. Die Geometrie
des Geschwindigkeitsfeldes wurde als statisch definiert. Der initiale Skalarwert betrug, so-
wohl fiir den SITA als auch fiir die BRT, in der gesamten Fluidregion Null. Die Berechnung
des konvektiven Einflusses auf die Skalarwerte erfolgte anhand des experimentell ermittel-
ten Geschwindigkeitsfeld, das als Randbedingung verwendet wurde. Die Ubertragung der
Geschwindigkeitsvektoren aus den einzelnen |As auf die Elemente der diskretisierten Fluid-
region erfolgte mittels linearer Interpolation. Zuséatzlich wurde fiir die Berechnung des SITA
aus den Geschwindigkeitsgradienten in beide gemessenen Raumrichtungen die Scherrate
4 mit folgender Berechnungsvorschrift ermittelt

. dv du

= mta (5.12)

Aus der Scherrate 4 und der Viskositat » wurde die Scherspannung = berechnet und als
Randbedingung des Quellterms eingesetzt.
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An der Einstromseite wurde Uber die Herzzykluszeit flr beide Kennwerte die Konzentra-
tion mit Null festgelegt. Zur Lésung der zeitabhangigen Differentialgleichungen wurde ein
impliziter Lésungsalgorithmus 2. Ordnung (Crank-Nicolson-Verfahren) verwendet.

Die aus den PIV-Daten berechnete lokale und zeitliche Verteilung des SITA ist in Abb. 36 zu
acht ausgewéhlten Zeitpunkten innerhalb des Herzzyklus (Zeitpunkt A bis H) dargestellt.
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Abb. 36: Ausgewahlte Ergebnisse des simulierten Skalartransports basierend auf experimentell
ermittelten PIV-Geschwindigkeitsfeldern zur Quantifizierung der Scherbelastung auf
Thrombozyten in der Fluidumgebung, die zur Bewertung des thrombogenen Potentials
von TAVR verwendet wurde.

Die Verteilung der Scherwirkung wéahrend des Herzzyklus kann somit in der Fluidumge-
bung berechnet werden. Erhdhte Scherbelastung entsteht insbesondere am Rand der Jet-
Strdmung, an dem hohe Geschwindigkeitsgradienten auftreten. Durch konvektive Einflisse
wird das Fluid mit erhéhter Scherwirkung (vgl. Abb. 36 B) aber nur geringfiigig in kritische
Bereiche flr das thrombogene Potential von TAVR transportiert (vgl. Abb. 36 H). Als kriti-
scher Bereich wurde die Region im Neo-Sinus definiert, da eine Aggregation oder Adhasion
von Thrombozyten in diesem Bereich zur Entstehung einer SLT beitragen [105].
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Die lokale und zeitliche Verteilung der normierten (relativen) Blutverweilzeit (rBRT) als Kenn-
wert fiir das thrombogene Potential von TAVR ist in Abb. 37 dargestellt. Die Ergebnisse
zeigen eine geringe Verweilzeit in der Jet-Strémung wéhrend der Systole. Wie in Abb. 37 F-
H dargestellt, ist eine Auswaschung im Neo-Sinus durch die abflachende Jet-Strémung zu
identifizieren, wahrend die Verweildauer im nativen Sinus nach einem Herzzyklus erhéht ist.
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Abb. 37: Ausgewahlte Ergebnisse des simulierten Skalartransports basierend auf den experi-
mentell ermittelten PIV-Geschwindigkeitsfeldern zur Quantifizierung der Blutvertweil-
zeit in der Fluidumgebung, die zur Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR
verwendet wurde.

Zusammenfassend bietet der Euler-Ansatz mit den zwei verwendeten KenngréBen eine
Moglichkeit das thrombogene Potential von TAVR anhand experimentell ermittelter Geschwin-
digkeitsfelder zu bewerten. Dabei geht der Informationsgehalt der Ergebnisse ber die rei-
ne Analyse des Geschwindigkeitsfeldes und direkt aus dem Geschwindigkeitsfeld ableitba-
rer Metriken hinaus. Insbesondere fiir vergleichende Analysen kénnen Scherwirkungen und
Bereiche mit erhdhter Blutverweilzeit quantitativ berechnet sowie qualitativ die Lokalisierung
prothrombotischer Bereiche identifiziert werden.
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Am Beispiel der rotatorischen Ausrichtung der TAVR in Relation zu den nativen Kommissu-
ren in der Aortenwurzel wurde eine vergleichende Analyse von Borowski et al. (2023) ver-
offentlicht [253]. Limitationen des Modells bestehen in dem Informationsgehalt der fir das
thrombogene Potential relevanten Bereichen. Aufgrund von Hinterschneidungen und der
zeitabhangigen Ausdehnung des Neo-Sinus, kann dort nicht das vollstandige Geschwin-
digkeitsfeld abgebildet werden. Die Beschrankung der Fluidumgebung auf den Bereich in
dem zu jedem gemessenen Zeitpunkt Geschwindigkeiten detektiert werden konnte, erlaubt
nur die Berechnung der KenngréBen in einem kleinen Bereichs des Neo-Sinus. Zusétzlich
sind die Ergebnisse der Geschwindigkeitsfelder auf zwei Geschwindigkeitskomponenten be-
schrankt, weshalb im folgenden die Ergebnisse des modifizierten PIV-Aufbau (2D3C) vor-
gestellt werden.

5.6 Ergebnisse der Analyse mit dem modifizierten PIV-Aufbau
zur Detektion der Geschwindigkeiten in den fir Thrombose
relevanten Bereichen eines TAVR

Aufgrund des deutlich erhéhten Messaufwands wurde das Geschwindigkeitsfeld mit dem
2D3C PIV-Aufbau nur zu den, in Kap. 5.2 identifizierten Zeitpunkten im Herzzyklus gemes-
sen. Die resultierenden Strdmungsfelder der elf Messebenen (—6mm < =z < 6mm) sind in
Abb. 38 (A) exemplarisch zum Zeitpunkt t3 (max. Volumenstrom) dargestellt.

(A) 2D3C Messebenen (B) 3D3C Stromungsfeld

5 Mindg 6 m Interpolation der
: Messebenen zu

einem Volumen

14

1.2
- 1,0
— 08
— 06
— 04

[ 02
0,0
Abb. 38: Farbskalierte Darstellung der Geschwindigkeitsmagnitude (A) fir die elf Ebenen, die

mit dem 2D3C PIV-Ansatz vermessen wurden, sowie (B) die mittels Interpolation zwi-
schen den Messebenen berechneten Stromlinien in dem Messvolumen.

Geschwindigkeitsmagnitude
in mgt

Mittels kubischer Interpolation wurde aus den dreidimensionalen Strémungsinformationen
der Messebenen ein Strdmungsvolumen berechnet, aus dem dreidimensionale Stromlinien
zu den charakteristischen Zeitpunkten abgeleitet wurden, vgl. Abb. 38 (B).
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Anhand der Verteilung der Messebenen konnte nahezu die vollstandige Strémung im Sinus
wahrend der verschiedenen Zeitpunkte erfasst werden. Die mit dem 2D3C PIV-Aufbau er-
mittelten Strdmungsfelder zu den charakteristischen Zeitpunkten im kardiologischen Zyklus
sind in Abb. 39 dargestellt.
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Abb. 39: Ergebnisse des Stromungsfeldes aus den 2D3C PIV-Aufnahmen in elf Ebenen (—6 mm
< z < 6mm) dargestellt durch die der Geschwindigkeitsmagnitude entsprechenden
farbskalierten Geschwindigkeitsvektoren zu den fiinf charakteristischen Zeitpunkten in-
nerhalb des kardiologischen Zyklus.
Die dreidimensionalen Geschwindigkeitsvektoren sind entsprechend der lokal vorliegenden
Geschwindigkeitsmagnitude farbskaliert abgebildet. Die maximal auftretenden Geschwin-
digkeitsmagnituden sind wéhrend der systolischen Auswurfphase deutlich héher gegentiber
der diastolischen Phase, in der der TAVR geschlossen ist. Im Vergleich zu den 2D2C PIV-
Messungen mit orthogonal ausgerichteter Kamera, wurde mit dem 2D3C Ansatz bei ge-
schlossenem TAVR auch die Strdomung im Neo-Sinus detektiert, vgl. Ab. 39. Insbesondere
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die Ergebnisse des Zeitpunktes t; und t, zeigen die Beschleunigung des Fluides im Neo-
Sinus bei der Offnung der Klappentaschen des TAVR.

Aufgrund des erhdhten Messaufwandes durch die Stromungsdetektion von elf Messebenen
mit je drei Zeitintervallen zwischen den Laserpulsen zu einem Zeitpunkt im Herzzyklus, er-
wies sich dieser Ansatz zur Messung des transienten Geschwindigkeitsfeldes als nicht prak-
tikabel bei der entwicklungsbegleitenden Analyse des thrombogenen Potentials von TAVR.
Die Ergebnisse aus den flnf charakteristischen Zeitpunkten weisen jedoch darauf hin, dass,
insbesondere im nativen Sinus und Neo-Sinus, eine dreidimensionale Strémungstopologie
wahrend des Herzzyklus vorliegt. Die Beruicksichtigung der drei Stréomungskomponenten
zur Quantifizierung des thrombogenen Potentials von TAVR wird aus diesem Grund als not-
wendig eingeschatzt. Die Untersuchung der Geschwindigkeitswerte in die drei Raumrich-
tungen im Sinus zu den gemessenen Zeitpunkten bestatigte diese Annahme. Der Vergleich
der Komponenten untereinander wurde durchgefiihrt, in dem fir verschiedene Geschwin-
digkeitsintervalle zwischen 0,0ms~" und 0,1 ms~' das Fluidvolumen der drei Geschwin-
digkeitskomponenten in der Sinusregion bestimmt wurde. Das Volumen der Fluidregion mit
Geschwindigkeiten innerhalb eines entsprechenden Geschwindigkeitsintervalls wurde auf
das Gesamtvolumen im Neo-Sinus normiert, siehe Abb. 40.
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Abb. 40: Vergleich der auftretenden Geschwindigkeitskomponenten (U, V,W) anhand der Stro-
mungsvolumina, in denen die Geschwindigkeitskomponenten die gleichen Geschwin-
digkeiten in einem definierten Geschwindigkeitsintervall aufweisen.

Aus dem Diagrammen wird ersichtlich, dass vorrangig sehr geringe Geschwindigkeitswerte
(UVW <0,02ms~") in der Sinusregion vorliegen. Zu den gemessenen Zeitpunkten t bis ts
sind die Fluidregionen in den einzelnen Geschwindigkeitsintervallen flr die drei Raumrich-
tungen anndhernd gleich groB. Zum Zeitpunkt t; sind fir die Geschwindigkeitskomponente
in Hauptstrdmungsrichtung (1) gréBere Regionen in héheren Geschwindigkeitsklassen zu
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verzeichnen, was auf den Offnungsvorgang der TAVR-Klappentaschen zuriickzufiihren ist.
Insgesamt kann aber von einer dreidimensionalen Stromungstopologie im Neo-Sinus aus-
gegangen werden.

5.7 Fazit zur entwickelten experimentellen Methode zur
Bestimmung des Geschwindigkeitsfeldes von TAVR um das
thrombogene Potential zu bewerten

Mit dem in der vorliegenden Arbeit vorgestellten 2D2C PIV-Ansatz konnte das zeitabhangi-
ge Geschwindigkeitsfeld eines TAVR fir den vollstandigen Herzzyklus phasengemittelt er-
fasst werden. Die dafiir notwendigen anwendungsspezifischen Eigenschaften des Prifauf-
baus sind vergleichbar mit bereits veroffentlichten Anséatzen zur Detektion der Strémungs-
geschwindigkeiten von TAVR [136, 137, 145]. Die im Rahmen der vorliegenden Arbeit vor-
gestellte Methode zur Berechnung thrombosebewertender Kennwerte wurde bislang noch
nicht verwendet. Der kontinuumsbasierte Ansatz zu Berechnung der Thrombosekennwerte
mit den experimentell ermittelten Strémungsgeschwindigkeiten stellt somit einen Neuheits-
wert der Methode dar. Die bislang publizierten Ansatze zur Quantifizierung des thromboge-
nen Potentials von TAVR basieren auf der Lagrange-Methode. Sowohl Hatoum et al. (2018,
2019, 2020) als auch Ncho et al. (2020) quantifizieren das thrombogene Potential von TAVR
anhand von virtuellen Partikeln, die von einem zweidimensionalen Strémungsfeld beein-
flusst werden [25, 191, 208, 240]. Die Ergebnisse der Thrombosekennwerte sind allerdings
abhangig von der Anzahl und lokalen Verteilung der virtuellen Partikel. Der verwendete kon-
tinuumsbasierte Euler-Ansatz erméglicht hingegen eine globale und lokale Bewertung der
Thrombosekennwerte, die raumlich nur durch die Aufldsung der PIV-Messungen begrenzt
ist. In Borowski et al. (2022) ist ein Vergleich der bislang verwendeten Lagrange-Methode
und der in der vorliegenden Arbeit erarbeiteten Methode detaillierter ausgefihrt [212].

Die orthogonale Ausrichtung zwischen Laserebene und Kamera des PIV-Aufbaus flihrte je-
doch zu einer optischen Einschrankung bei der Geschwindigkeitsmessung im Neo-Sinus.
Die bislang verdffentlichten PIV-Aufbauten zur Bewertung des thrombogenen Potential wur-
den ebenfalls mit dem im Rahmen dieser Arbeit vorgestellten 2D2C PIV-Aufbau durchge-
fuhrt [25, 136, 137, 145, 191, 208, 240]. Um diese Limitation zu Uberwinden und das voll-
standige Geschwindigkeitsfeld im Neo-Sinus, dem thromboserelevanten Bereich, zu detek-
tieren, wurde der PIV-Aufbau modifiziert und eine Prifkammer entwickelt, die den optischen
Zugang mehrerer Kameras zur Detektion der Strdmungsgeschwindigkeiten im Neo-Sinus
ermdglicht. Mit dem modifizierten Aufbau konnten die Strémungsgeschwindigkeiten in dem
bislang optisch verdeckten Bereich des Neo-Sinus gemessen werden.

Ein weiterer Aspekt der erarbeiteten Thrombosebewertung war die Limitation der bislang
verwendeten Geschwindigkeitdaten auf zweidimensionale Geschwindigkeitsfelder. Mit dem
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modifizierten PIV-Messaufbau konnte eine weitere Kamera zur Detektion der Geschwindig-
keiten verwendet und somit ein stereo PIV-Aufbau realisiert werden. Die Ergebnisse der
Geschwindigkeitsmessungen in drei Raumrichtungen bestatigten die Annahme einer drei-
dimensionalen vorliegenden Strdmungstopologie. Aus diesem Grund wurde eine weitere
Messkampagne durchgefiihrt, in der die Strdomungsgeschwindigkeiten in mehreren Ebe-
nen in der Aortenwurzel gemessen wurden. Die Ergebnisse der Messungen zeigten, dass
die dreidimensionale Strémungstopologie in der Aortenwurzel in den Berechnungen der
Thrombosekennwerte berlicksichtigt werden sollten. Der zeitliche Messaufwand wurde je-
doch durch die Messmaodifikationen erheblich erhdht, weshalb eine entwicklungsbegleiten-
de Anwendung der Methode, in der verschiedene TAVR-Designs untersucht werden wiir-
den, erscheint deshalb als nicht praktikabel. Die Anwendung der Methode innerhalb des
TAVR-Zertifizierungsprozesses, um die Sicherheit eines im Entwicklungsprozess bereits ve-
rifizierten TAVR-Prototypens hinsichtlich des Thromboserisikos zu belegen, wird allerdings
empfohlen.

Um eine Bewertung verschiedener Prifparameter und Designaspekte von TAVR hinsichtlich
des thrombogenen Potentials mit einem dreidimensionalen Strémungsfeld zu untersuchen,
werden im Folgenden numerische Simulationen zur Berechnung des Strémungsfeldes ver-
wendet. Trotzdem sollte eine Progression der vorgestellten experimentellen Methode fokus-
siert werden, um numerisch notwendige Simplifikationen zu iberwinden. Die Verwendung
eines tomographischen PIV-Aufbaus kénnte beispielsweise den erheblichen Messaufwand
des 2D3C PIV-Aufbaus reduzieren. Die Analyse und Rekonstruktion eines volumetrischen
Messbereichs filhrt jedoch zu weiteren Anforderungen fir die Aufnahmen und das Post-
Processing. Trotzdem sollte, insbesondere vor dem Hintergrund der Produktzulassung, die
Verwendung eines volumetrischen Messverfahren zur Bewertung des thrombogenen Poten-
tials von TAVR angestrebt werden.
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Die Anwendung numerischer Simulationemodelle stellt eine kostengiinstige und effektive
Variante zur detaillierten Berechnung von Strémungseigenschaften dar, insbesondere flr
Anwendungen, die in vitro oder in vivo nur mit hohem Aufwand oder nicht messbar sind.
Die Modellbildung von Komponenten im Herz-Kreislauf-System ist aufgrund von komple-
xen Geometrien, anisotropen Materialeigenschaften, turbulenten Ubergangseffekten und
groBen Verformungen eine anspruchsvolle Herausforderung. Entsprechend dem Anwen-
dungskontext miissen Vereinfachungen und Annahmen definiert werden, mit denen die not-
wendigen medizinischen Eigenschaften abgebildet werden, das Modell sich jedoch auf die
Ermittelung der notwendigen Informationen beschrankt. Dabei sind weitere Herausforde-
rungen zu beriicksichtigen, wie beispielsweise das Erreichen einer akzeptablen Berech-
nungszeit, die Vermeidung von numerischen Instabilitdten und die sorgfaltige Verwendung
nicht-linearer Modelleigenschaften.

In dem Anwendungsfall der Durchstrémung eines TAVR miissen die strémungsbeeinflus-
senden Eigenschaften des TAVR definiert werden. Ein allgemeinglltiger Ansatz zur stro-
mungsmechanischen Bewertung von TAVR wurde bislang von regulatorischer Seite aus
nicht veréffentlicht. Im Jahr 2018 wurde allerdings von einer ISO-Arbeitsgruppe ein Positi-
onspapier publiziert, in dem Hinweise und Strategien zu numerischen Strdmungssimulatio-
nen im TAVR Anwendungsfeld definiert wurden [22].

Die Stromungseigenschaften im Umfeld eines TAVR sind maBgeblich durch die bidirektio-
nale Interaktion zwischen der Blutstrémung und der Bewegung der Klappentaschen beein-
flusst. Aufgrund dessen ist es notwendig, eine Kopplung zwischen dem Fluidbereich und
dem Strukturbereich innerhalb der Simulation vorzunehmen. In den folgenden Kapiteln wird
eine Methode zur numerischen Simulation der Durchstrémung von TAVR vorgestellt. Dazu
wird in Kap. 6.1 auf die regulatorischen Anforderungen zum Aufbau eines numerischen Si-
mulationsmodells eingegangen, in Kap. 6.2 bereits verdffentlichte numerische Modelle zur
strdbmungsmechanischen Analyse von TAVR vorgestellt, sowie in Kap. 6.3 ein Uberblick iber
die grundlegenden Gleichungen und Methoden zur Simulation einer Fluid-Struktur-Kopplung
gegeben. Das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte numerische Modell wird in Kap. 6.4 bis
6.8 hinsichtlich geometrischer Annahmen, Diskretisierungen, Materialeigenschaften, Rand-
bedingungen und Lésungsalgorithmen vorgestellt. AnschlieBend wird in Kap. 6.9 die Vali-
dierung des numerischen Modells mit den in Kap. 5.6 experimentell ermittelten Daten pra-
sentiert.
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6.1 Regulatorische Anforderungen an nhumerische Simulationen
zur Ermittlung des thrombogenen Potentials von TAVR

Analog zu den in Kap. 5.1 zusammengefassten normativen Anforderungen zur experimen-
tellen Ermittlung des Geschwindigkeitsfeldes von TAVR sind in der ISO 5840:1 (Anhang H)
auch Anforderungen und Empfehlungen zur rechnerischen Simulation von TAVR formuliert.
Diese beziehen sich auf die Erstellung eines Berechnungsmodells, die Verifizierung und Va-
lidierung sowie die Datenauswertung. Zudem ist ebenfalls eine Literaturquelle gegeben, die
auf ein Positionspapier der ISO-Arbeitsgruppe verweist [22]. In dem Positionspapier ist eine
detaillierte Aufschllisselung relevanter Aspekte bei dem Aufbau eines Berechnungsmodells
gegeben sowie konkrete Empfehlungen im Bezug auf die numerische Simulation von TAVR.

Nachfolgend sind die formulierten Anforderungen in der ISO 5840:1 (Anhang H) im Be-
zug auf numerische Simulationen von Herzklappenprothesen in Stichpunkten zusammen-
gefasst:
» Verwendung geeigneter numerischer Lésungsalgorithmen, die den physikalischen Sach-
verhalt angemessen und mit ausreichender Genauigkeit abbilden
« Verifizierung des Codes und Abschatzung von Diskretisierungsfehlern

+ Verwendung relevanter Abmessungen des Implantationsortes mit Begriindung getrof-
fener Vereinfachungen

+ Berlcksichtigung relevanter Aspekte des Implantationsszenarios

+ Auswahl geeigneter Fluid- und Materialeigenschaften, insbesondere in Bezug auf die
biologischen Eigenschaften, Temperatur, Viskositat und spezifisches Gewicht

+ Anwendung (patho-)physiologischer Randbedingungen

* Verwendung angemessener Konvergenzkriterien fur Erhaltungsgleichungen und die
Fluid-Struktur-Kopplung sowie Kontrolle der physikalischen Konvergenz an spezifi-
schen Punkten

« Durchfiihrung einer umfassenden Validierung anhand von Experimenten

» Abschéatzung der Blutschadigung, Schergeschwindigkeiten, Thrombozytenaktivierung,
WSS und Abschatzung des Washout mit den Simulationsergebnissen

Ein zentraler Aspekt der normativen Anforderungen ist eine fundierte Validierung der Er-
gebnisse. Dazu ist ein hoher Grad an Ubereinstimmung zwischen dem experimentellen
Aufbau und dem numerischen Modell gefordert. AuBerdem sind Empfehlungen fir die hy-
drodynamischen Parameter formuliert, die bei der Validierung des Simulationsmodells mit
experimentell ermittelten Daten verwendet werden sollen. Um eine geeignete Vergleichbar-
keit zu realisieren wird auBerdem vorgeschlagen die Randbedingungen der numerischen
Simulation (Druck- oder Volumenstromrandbedingung) aus dem experimentellen Aufbau zu
verwenden.
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Die im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Methode zur numerischen Simulation zur Er-
mittlung des Geschwindigkeitsfeldes von TAVR berlicksichtigt die in der ISO 5840:1 (An-
hang H) formulierten Anforderungen sowie die Empfehlungen aus der Publikation der ISO-
Arbeitsgruppe von Wei et al. (2018) [22].

6.2 Uberblick numerischer Modelle zur
stromungsmechanischen Analyse von TAVR

Numerische Modelle zur Analyse hdmodynamischer Eigenschaften von nativen Aortenklap-
pen oder Aortenklappenprothesen werden seit Gber 20 Jahren verbffentlicht [254]. Die Mehr-
heit der in diesen Uberblick mit einbezogenen numerischen Modelle wurde allerdings nach
2010 publiziert. Wie in einer Ubersichtsstudie von Luraghi et al. (2021) dokumentiert, wur-
den allein zwischen 2018 und 2020 ca. 30 Publikationen zu numerischen Modellen von
TAVR verdffentlicht [16]. Die Komplexitat der numerischen Modelle stieg in den letzten Jah-
ren aufgrund des technischen Fortschritts stetig an. Das Spektrum klinischer Anwendungen,
die mit der Analyse numerischer Modelle adressiert werden, ist ebenfalls in den letzten Jah-
ren erweitert worden. Wurden zun&chst vorrangig Machbarkeitsstudien veréffentlicht [219,
254-258], die die komplexe Interaktion zwischen den flexiblen Klappenbestandteilen und
der Blutstromung abbildeten, gelangen immer mehr klinische Komplikationen der TAVR in
den Fokus der Forschung. Adressiert werden dabei das Auftreten paravalvuldrer Leckage
[204, 220, 259], verschiedene Implantationsszenarien [20, 21, 230], der Einfluss der Koro-
narabgédnge [260-262] oder das Auftreten von Klappenthrombosen [18, 21, 163, 186, 263].
Vor dem Hintergrund der klinischen Anwendung wurden unterschiedliche Ansatze fur die L6-
sungsalgorithmen, Geometrie des Modells, Diskretisierungsmethoden, Materialeigenschaf-
ten und Randbedingungen verwendet. In Tab. 12 wurde eine Ubersicht (iber die bereits
publizierten Simulationsansatze mit entsprechenden Literaturangeben angefertigt. Fir die
grundlegenden Modelleigenschaften

+ Ldsungsalgorithmus * Materialverhalten Gewebe
* Modellgeometrie + Fluideigenschaften
« Netzadaption + Randbedingungen

wurden innerhalb der Literaturrecherche Kategorien bzw. Simulationsansatze definiert und
die verdffentlichten Analysen eingeordnet. Die im Rahmen der vorliegenden Arbeit verwen-
deten Simulationsansétze der verschiedenen Modelleigenschaften sind in Kap. 6.4 bis Kap.
6.8 erlautert.
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Tab. 12: Ubersicht {iber gewahlte Ansatze hinsichtlich des Ldsungsalgorithmus, Geometrie,
Netzadaption, Materialverhalten und Randbedingungen numerischer FSI Simulationen

von TAVR.
Modelleigenschaften

Simulationsansatze

Kontinuumsbasierter Solver
[18, 21, 23, 204, 219, 220,

Smoothed Particle

Lésungsalgorithmus 006, 229-231, 254-256, 258, Hyg?gg?g}lcs
261, 262, 264—269]
generisches Modell patientenspezifisches Modell
Geometrie [18, 219, 254256, 258, 261, [21, 23, 204, 220, 226,
262, 269, 274] 229-231, 259, 264-268]
netzkonform nicht netzkonform
Netzadaption [21, 196, 223, 254, 260, 262,
275281 [18, 19, 206, 282, 283]
linear elastisch hypal'-:srgtlraosﬁisch anisotrop
pateralverhalien (213 238, 231, [206, 220, 226, hyperelastisch
ewebe P eon 258, 270, 284, [20, 255, 259, 274]
260-263]
285]
newtonsch
. [20, 21, 204, 206, 219, 220, -
Fluideigenschaften 206, 230, 231, 255, 256, nicht-newtonsch [163, 284]
258-263, 277, 285]
generische RB in vitro RB klinische RB
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6.3 Zu lésende Gleichungen der numerischen
Fluid-Struktur-Interaktion Simulation von TAVR

Um das Geschwindigkeitsfeld im Umfeld eines TAVR zu berechnen, missen die physikali-

schen Grundgleichungen zur Beschreibung der strémungs- und strukturmechanischen Ei-

genschaften berechnet werden. Aufgrund der Interaktion zwischen der Blutstromung und

den TAVR-Komponenten, muss in den aufgestellten Gleichungen eine Kopplung zwischen

der Struktur- und Fluidumgebung berticksichtigt werden. Zun&chst ist dafiir die Art der Kopp-

lung zwischen der Struktur- und Fluidumgebung zu charakterisieren. Die Interaktion zwi-

schen den artifiziellen Klappentaschen des TAVR und der Blutstrémung innerhalb eines

Herzzyklus ist ein hochgradig instationarer Prozess, in dem sich die Blutstrémung in der
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Aortenwurzel sowie die Verformung der artifiziellen Klappentaschen gegenseitig beeinflus-
sen. Die Strémungscharakteristik ist wesentlich von der Verformung der artifiziellen Klap-
pentaschen und somit einer zeitlichen geometrischen Anderung der Fluidumgebung abhén-
gig. Die Verformung hingegen entsteht aufgrund der strémungsinduzierten Krafteinwirkung
auf die Oberflache der Klappentaschen. Aus diesem Grund wurde eine pseudostatische
oder unidirektionale Kopplung der Fluid- und Strukturumgebung ausgeschlossen. Die bi-
direktonale Kopplung beriicksichtigt die zweiseitige Interaktion, stellt damit aber auch die
anspruchsvollste Art der FSI-Simulationen dar. Um ein mdglichst detailliertes Strémungs-
feld um Umfeld eines TAVR zu berechnen und den Einfluss von TAVR-Designaspekten auf
das thrombogene Potential von TAVR zu untersuchen, wurde die Verwendung einer bidirek-
tionalen Kopplung allerdings als notwendig angesehen.

Entsprechend der Komplexitat des physikalischen Sachverhaltes werden fiir FSI-Simulationen
entweder monolithische oder partitionierte Berechnungsansatze formuliert. Kann der physi-
kalische Sachverhalt mit einem nichtlinearen algebraischen Gleichungssystem gelést wer-
den, das beide Integrationsgebiete impliziert, wird haufig ein monolithischer Ansatz formu-
liert, vgl. Abb. 41 (A).

(A)  monolithischer Lésungsansatz (B) partitionierter Lésungsansatz
T T T T s T s s s s T s s s s s s E e E S 1 T T T T T T s E s s s s s s s e s e E S 1)
! Zeitschritt ¢ t+1 1 ! Zeitschritt ¢ | t 41 ;
! S T i
| ! | !
1 1
] CFD + FEA ro CFD FEA i
1 1
| r i
| | | !
1 ! 1 !
| | | 1
1 1

Abb. 41: Schematischer Darstellung der unterschiedlichen Losungsansatze zur Berechnung ei-
ner Fluid-Struktur-Interaktion mit einem (A) monolithischen Ansatz und einem (B) par-
titionierten Ansatz.

Beide Teilbereiche werden bei dem mononlithischen Ansatz mit dem gleichen numerischen
Gleichungssystem gelést. Mit einem partitionierten Ansatz, der im Rahmen dieser Arbeit
verwendet wurde, werden die Erhaltungsgleichungen der Integrationsgebiete separat mit
unabhangigen spezialisierten Losungsalgorithmen berechnet, vgl. Abb. 41 (B). Dieses Ver-
fahren bendtigt weniger Speicherplatz gegenliber dem monolithischen Verfahren und er-
maglicht die Verwendung anwendungsspezifischer Losungsalgorithmen [22]. Die Kopplung
der Teilbereiche erfordert bei der partitionierten Methode die Definition einer Interaktionsfla-
che I'. Zur Anwendung eines partitionierten FSI-Ansatzes, wurden die klassischen Lésungs-
algorithmen zur Berechnung der Erhaltungsgleichungen in der Strémungs- und Struktur-
mechanik verwendet. Andere Lésungsalgorithmen, wie die Smoothed Particle Hydrodyna-
mics (SPH) Methode wurden auch im Kontext der TAVR Durchstrémung angewendet [271,
272). Die Methode bietet die Maglichkeit einer erheblich reduzierten Berechnungszeit, wurde
aber als nicht ausreichend genau hinsichtlich der zu berechnenden Strémung bewertet.
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Zur Formulierung der stromungsmechanischen Erhaltungsgleichungen wurde das Blut als
homogenes, isothermes und inkompressibles Fluid angenommen. Die Massen- und Impul-
serhaltung kénnen aus dem Reynoldschen-Transporitheorem abgeleitet werden. Fir das
Reynoldsche-Transporttheorem wird ein Kontrollvolumen betrachtet dessen extensive Zu-
standgréBe ¢ mit dem Term

©= [ poav (6.1)

unter Berlicksichtigung der Dichte p und einer intensiven ZustandsgréBe ¢ definiert werden.
Wird die zeitliche Anderung der extensiven ZustandsgréBe betrachtet, kann die linke Seite
der Erhaltungsgleichung aufgestellt werden:

d . (-) .
< sV — 2 5dV b (i — ) - id .
G otV =5 [ poav+ [ o) ida 62)

Die Flache A ist die Oberflache des Volumens V/, 7i ist der Vektor normal zur Oberflache und
il, die Geschwindigkeit mit der sich die Oberflache bewegt. Der Fluidgeschwindigkeitsvek-
tor wird (iber % definiert. Unter Annahme eines unveranderlichen Kontrollvolumens entspricht
die Oberflachengeschwindigkeit @, dem Wert null. Das Reynoldsche-Transporttheorem be-
sagt demzufolge, dass die Anderung der Menge einer extensiven ZustandsgréBe im Kon-
trollvolumen und die Anderung dieser Eigenschaft im Kontrollvolumen mit dem Nettofluss
des Fluids durch die Kontrollvolumenoberflachen gleichzusetzen ist.

Wird fir die ZustandsgroBe »1« eingesetzt, kann unter Anwendung des GauBschen Inte-
gralsatzes die Massenerhaltung abgeleitet werden:

p
L P 5V + fl V@AV = 0. (6.3)

Wird die Zustandsgrd Be des Transporttheorems mit der Geschwindigkeit gleichgesetzt, kann
daraus die Integralform der Impulserhaltung abgeleitet werden:

I

/ p-Liav + / pV - (i) dV = / V.gdV + / phdv. (6.4)
Jv ot Jv Vv JV

Die rechte Seite der Gleichung wird dementsprechend durch den Spannungstensor & und
einen Volumenkraftvektor b definiert. Der Spannungstensor setzt sich aus einem Druckterm
p und den viskosen Anteil des Spannungstensors = zusammen. Damit ergibt sich fir die
Impulserhaltung in kartesischen Koordinaten die Form:

D Juju; Oy dp

P ot *P Bz, ~ 0z; 0z

+ p- bi. (6.5)
Fir den Druckterm ist eine weitere unabhéngige Gleichung notwendig, um alle Zustands-

gréBen berechnen zu kdnnen. Daflir wird durch die Kombination von Impuls- und Massener-
haltung die Poisson-Gleichung verwendet.
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Zur stromungsmechanischen Modellierung der Durchstrémung einer Aortenklappe wird in
einigen Publikationen laminare Strémung angenommen [22, 226]. Zur Berechnung der Durch-
stromung einer erkrankten oder prothetischen Aortenklappe ist nach Wei et al. (2018) aber
davon auszugehen, dass wahrend eines Herzzyklus ein Umschlag von laminarer zu turbu-
lenter Stromung stattfindet [22]. Die auftretenden Turbulenzen kénnen durch direkte nume-
rische Simulation (DNS), Large-Eddy-Simulation (LES) oder Reynoldsgemittelten Navier-
Stokes-Gleichungen (Reynolds Averaged Navier-Stokes (RANS)) berechnet werden. Eine
DNS erméglicht detaillierte Berechnung der riumlichen und zeitlichen Turbulenzskalen, er-
fordert jedoch auch einen hohen Rechenaufwand. Um die Berechnungszeit in einem ak-
zeptablen Rahmen zu halten, wurden die turbulenten Effekte mittels RANS berechnet. In
einem RANS-Modell werden die kartesischen Geschwindigkeitskomponenten in einen mitt-
leren Wert @ und eine SchwankungsgroBe ' zerlegt. Die Gleichung 6.5 wird dementspre-
chend modifiziert:

ou; a s _ ap 7y L du;  Ou;
P 0—; +p- WJ (u.;uj + 'u,';-_'u,;-) = "o, + 3:172; +p-b; mit T =1 (5;t:j + 5:17:) (6.6)

In den RANS-Gleichungen ergeben die Reynoldsspannungsterme zusétzliche Unbekannte
uju’; und erzeugen mehr Unbekannte als Gleichungen, wodurch das Problem unbestimmt
wird. Die Losung des SchlieBungsproblems erfordert Approximationen, die durch Vorga-
be des Reynolds-Spannungstensors und turbulenter Skalarfliisse als Funktion empirischer
Parameter realisiert werden. Diese Approximationen werden auch als Turbulenzmodelle be-
zeichnet. Das ausgewahlte Turbulenzmodell ist in Kap. 6.7 beschrieben.

Zur Berechnung strukturmechanischer Analysen werden Grundgleichungen aufgestellt, um
eine mathematische Beziehung zwischen den einwirkenden Kraften F' und den daraus re-
sultierenden Verformungen d, Spannungen & und Dehnungen € zu bestimmen. Der Zusam-
menhang zwischen den einwirkenden Kraften und den resultierenden Verformungen kann
anhand der allgemeinen Bewegungsgleichung beschrieben werden:

M-d(t)+D-dt)+ K -d(t)=F (1) (6.7)

Die aus den einwirkenden Kréaften resultierenden Verformungen sind dementsprechend be-
einflusst von der Massenmatrix M, der Dampfungsmatrix D und der Steifigkeitsmatrix K.
Der mathematische Zusammenhang zwischen dem Verformungsvektor d und dem Deh-
nungsvektor € wird Gber die kinematische Vertraglichkeitsbedingung definiert

e=C-d (6.8)

wobei C fir die Differentialoperatormatrix steht. Der Zusammenhang zwischen den auf-
tretenden Spannungen & und den Dehnungen € wird (iber das vorliegende Materialgesetz
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gegeben. Im Fall eines linear elastischen, isotropen Materialverhalten wird der Zusammen-
hang Uber das Hookesche Gesetz bestimmt:

e=L""'.4

(6.9)

Die Elastizitdtsmatrix L wird dementsprechend unter den vorgenommenen Annahmen durch
das Elastizitadtsmodul (Young s Modulus) E und die Querkontraktionszahl (Poisson-Zahl) v
charakterisiert. Die Beschreibung des verwendeten Materialgesetzes erfolgt in Kap. 6.6.
Um eine Kopplung der strémungsmechanischen und strukturmechanischen FeldgréBen vor-
zunehmen, wurden an der Interaktionsflache I' TransfergréBen definiert, die eine Kopplung
der separaten Teilbereiche ermdglichen. Im Fall der FSI-Simulation zwischen der Blutstrd-
mung und dem TAVR, wurden die strémungsinduzierten Krafte F j1,:4 auf die Interaktions-
flache und die Verformungen der artifiziellen Klappentaschen d als TransfergroBen definiert.
Eine Ubertragung der TransfergréBen an der Interaktionsflache T kann durch einen implizi-
ten oder expliziten Kopplungsalgorithmus vorgenommen werden. Der schematische Ablauf
des expliziten Kopplungsalgorithmus ist in Abb. 42 (A) dargestellt.

(A) expliziter Kopplungsalgorithmus

(B) impliziter Kopplungsalgorithmus

& ;+1 L+ N B A Gl LN
i+ . -t
i=1 ‘ i=1 L ™ > i g i+ h >
CFD CFD CFD CFD
FEA ; FEA FEA FEA
- | L=

Abb. 42: Schematische Darstellung der unterschiedlichen Kopplungsalgorithmen zur Berech-
nung einer Fluid-Struktur-Interaktion mit einem (A) expliziten Kopplungsalgorithmus
und einem (B) impliziten Kopplungsalgorithmus.

Fir jeden Zeitschritt t; werden mit einer expliziten Kopplung die spezialisierten Losungsalgo-
rithmen fir die Integrationsgebiete gestaffelt nacheinander durchgefiihrt und anschlieBend
der nachfolgende Zeitschritt ¢; + 1 berechnet. Ein impliziter Kopplungsalgorithmus erfordert
Kopplungsiterationen i, innerhalb derer die Lésungsalgorithmen ausgefuhrt und Transfer-
groBen mehrfach Gbergeben werden, vgl. Abb. 42 (B). Die Kopplungsiterationen werden
fur jeden Zeitschritt t; ausgefihrt, bis die TransfergréBen ein Konvergenzkriterium erfillen.
Um Instabilitaten bei der Simulation zu vermeiden, wurde das implizite Kopplungsverfah-
ren angewendet. Aufgrund der zeitweise groBen Verformungen wahrend des Offnungs- und
SchlieBvorgangs der TAVR ist aber ein entsprechend kleiner Zeitschritt zu wahlen.

Der Ablauf der im Rahmen dieser Arbeit durchgeflhrten partitionierten, impliziten FSI-Simu-
lation wird in drei Ebenen unterteilt, die in Abb. 43 dargestellt sind. Der instationédre Vorgang
wird zeitlich diskretisiert in eine endliche Anzahl NV zu berechnender Zeitschritte ; bis ¢y,
fur die eine konvergierende Ldsung des globalen Systems berechnet wird. Innerhalb eines
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Abb. 43: Schematische Darstellung der unterschiedlichen lterationsebenen einer impliziten, par-
titionierten FSI. Die Ebenen Gliedern sich in die globale Ebene, in der die definierten
Zeitschritte ¢; berechnet werden, die Kopplungsebene, in der die Kopplungsiterationen
i durchgefiihrt werden, bis die TransfergrdBen, die zwischen den spezialisierten L&-
sungsalgorithmen ausgetauscht werden, konvergieren. Die kleinste Ebene stellen bei
beiden spezialisierten Lésungsalgorithmen dar, die nacheinander eine Anzahl von lte-
rationen n ausfihren, um die Erhaltungsgleichungen zu lsen.

globalen Zeitschrittes #; werden mehrere Kopplungsiterationen i durchgefihrt. Die Anzahl
der Kopplungsiterationen wird limitiert durch die Erflllung der dynamischen und kinemati-
schen Randbedingungen an der Interaktionsflache T". Die kleinste Simulationsebene ist die
Berechnung der struktur- und strémungsbezogenen Erhaltungsgleichungen mit spezialisier-
ten Lésungsalgorithmen. Auch innerhalb dieser Ebene wird eine iterative Lésungsermittlung
n durchgefuhrt, bis ein definiertes Konvergenzkriterium erreicht ist.

Um eine partitionierte Fluid-Struktur-Interaktion erfolgreich durchzuflhren, bedarf es zum
vollstandigen Lésen des Differentialgleichungssystems an den Grenzen der Integrationsge-
biete der Definition von Kopplungsbedingungen. Die Fluidgeschwindigkeit wird an der Inter-
aktionsflache I', entgegen der Annahme der Haftbedingung bei festen Begrenzungswéanden
(iy = 0), durch die Deformationsgeschwindigkeit der Festkdrperstruktur bedingt (dynami-
sche Kopplungsbedingung):

iy = i (6.10)

Die Geschwindigkeit der Blutstrémung entspricht also zu jedem berechneten Zeitpunkt der
Deformationsgeschwindigkeiten der artifiziellen Klappentaschen an der Interaktionsflache.
Zusétzlich muss die Deformationsgeschwindigkeit «, der Festkorperstruktur identisch mit
der Netzdeformationsgeschwindigkeit ;. in Normalenrichtung sein:

iy -7 = ) - 7. (6.11)
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Zudem gilt die kinematische Kopplungsbedingung des Kréaftegleichgewichts zwischen Fluid-
und Strukturseite:
off=0s-7 (6.12)

Die Ubertragenen stromungsinduzierten Krafte missen dementsprechend zu jedem Zeit-
punkt im Gleichgewicht mit den resultierenden Spannungen in der artifiziellen Klappenta-
sche sein. Sowohl die dynamische als auch die kinematische Randbedingung missen erfillt
sein, um eine exakte Ubertragung der FeldgréBen zu gewéahrleisten.

Die Genauigkeit der Ubertragung der TransfergréBen erfordert eine weitere Klassifizierung
der FSI-Simulationen. Die Vernetzung der Teilbereiche kann durch netzkonforme oder nicht
netzkonforme Methoden erfolgen. Eine der bekanntesten nicht netzkonformen Methoden ist
die Immersed-Boundary-Methode die urspriinglich von Charles Peskin erstmalig im Kon-
text der Herzklappendurchstrémung verdffentlicht wurde [286]. Uber einen kraftaquivalen-
ten Term aus der Strukturdeformation kann die Einfluss auf die Fluidumgebung berechnet
werden, sodass eine Netzadaption der Fluidumgebung nicht notwendig ist. Netzkonforme
Methoden gewahrleisten durch eine Anpassung des Fluidnetzes hingegen prazisere Ergeb-
nisse an der Interaktionsflache, sind jedoch mit einem héheren Berechnungsaufwand ver-
bunden. Beispiele fir diese Methode sind die Arbitrary Lagrangian Eulerian (ALE)-Methode
oder die Sub Grid Geometry Resolution (SGGR)-Methode. Fir die Bewertung des thrombo-
genen Potentials von TAVR wurde der Bereich im Neo-Sinus als ausschlaggebend bei der
Entstehung einer Thrombose identifiziert. Der Neo-Sinus wird begrenzt durch die artifiziel-
len Klappentaschen, also die fir die FSI-Simulation definierte Interaktionsflache zwischen
Struktur- und Fluidumgebung. Aus diesem Grund ist es essenziell prézise Ergebnisse der
FeldgrdBen in diesem Bereich vorliegen zu haben. Dies begriindet die Verwendung der ALE-
Methode zur Anpassung der Fluidumgebung an die strukturmechanischen Verformungen fir
die durchgefiihrten FSI-Simulationen.

Die ALE-Methode ist eine netzkonforme Methode, bei der die Vorteile einer Lagrangeschen
und einer Eulerschen Formulierung fir die Netzadaption der Fluidumgebung verwendet wer-
den. Sowohl fir die Strukturanalysen als auch die Strémungsanalysen werden die Umge-
bungen in diskrete, endlich viele Elemente unterteilt, sodass die FeldgréBen an diskreten
Punkten berechnet werden kénnen. Fiur Struktur- und Strémungssimulationen werden oft-
mals verschiedene Losungsansatze zur raumlichen Diskretisierung gewahlt. Fiir Strémungs-
simulationen wird ein Euler-Ansatz verwendet, mit dem das Kontinuum in raumfeste, globa-
le Koordinaten der Elementknoten unterteilt wird. Im Gegensatz dazu werden in struktur-
mechanischen Simulationen lokale Koordinaten, die rdumlich verénderlich sind, verwendet.
Dieser Diskretisierungsansatz wird als Lagrange-Ansatz bezeichnet. Dementsprechend ist
die Netzknotengeschwindigkeit i mit dem Euler-Ansatz zu jedem Zeitschritt der Simulation
i = (0. Bei dem Lagrange-Ansatz hingegen entspricht die Knotengeschwindigkeit iy der
Deformationsgeschwindigkeit i; eines beliebigen Punktes. Die Beriicksichtigung einer FSI
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erfordert mit der ALE-Methode eine Adaption der Fluidumgebung an die strukturelle Defor-
mation. Mit der ALE-Methode kann mit der Kombination aus Lagrange- und Euler-Ansatz
eine beliebige Deformation realisiert werden.

In Abb. 44 ist die beliebige Deformation der Fluidnetzes entsprechend der Klappenbewe-
gung eines TAVR in einer Querschnittsebene zu zwei verschiedenen Zeitpunkten darge-
stellt.

PR

der Netzdeformation bei der FSI-Simulation einer TAVR unter
Verwendung der ALE Methode — Unterscheidung der Netzknotengeschwindigkeit iy
als raumfest iy =0 (rot, Euler-Ansatz), mit dem strukturellen Segment deformierend
i =1i, (blau, Lagrange-Ansatz) oder beliebig deformierbar i, > ix >0 (ALE).

Die Verschiebung der Netzknoten der Fluidumgebung an der Interaktionsflache I ist iden-
tisch zur der Verschiebung der strukturellen Netzknoten (dynamische Kopplungsbedingung,
Lagrange-Ansatz), vgl. Abb. 44 (blaue Linie). An raumfest definierten Oberfldchen oder Seg-
menten in der Fluidumgebung bleibt hingegen der Euler-Ansatz bestehen, vgl. Abb. 44 (rot).
Zwischen den globalen und lokal veranderlichen Netzknoten an der Interaktionflache kén-
nen sich die Netzknoten im Fluidgebiet beliebig verschieben. Dabei ist die Verschiebung
der Netzknoten unabhangig von den lokal vorliegenden ErhaltungsgréBen im Fluid. Die Ver-
formung der Elemente zwischen der Euler und Lagrange Formulierung werden Uber eine
Formfunktion berechnet. In Kap. 6.5 ist die verwendete Formfunktion naher erldutert.

Um numerische Fehler oder Instabilitaten, aufgrund der Netzadaption, zu vermeiden, muss
in den Erhaltungsgleichungen die Netzknotengeschwindigkeit iy jedes Knotens in der Flui-
dumgebung mit berlcksichtigt werden. GemaRB dieser Forderung wird die konvektive Ge-
schwindigkeit & verwendet, die eine Differenz aus der tatsachlichen Fluidgeschwindigkeit i
und der Netzknotengeschwindigkeit ux reprasentiert:
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C=1u— g (6.13)

Die konvektive Geschwindigkeit wird in die Erhaltungsgleichungen der strémungsmechani-
schen Simulation einbezogen. Daflr wird die Strdomungsgeschwindigkeit @ im konvektiven
Term der Erhaltungsgleichungen durch die konvektive Geschwindigkeit ¢ ersetzt. Durch die
Deformation der Integrationsbereiche ist mit der ALE-Methode von einer zeitlichen Anderung
der Kontrollvolumen und deren Oberflache auszugehen. Der Term fiir die lokale Anderung
der ErhaltungsgréBe ¢ aus Gleichung 6.2 wird zerlegt in eine lokale Anderung von ¢ im
deformierten Kontrollvolumen und den Fluss durch die Seitenflachen des Kontrollvolumens:

f 9 pav =4 f pdV — f i - AidA. (6.14)
V=const. Ot dt Jv A(t)

Wird analog zur Massenerhaltung die intensive ZustandsgroBe ¢ =1 gesetzt, entsteht die
Massenerhaltung in ALE-Konfiguration:

; o
4 [ pdV — / p(@-it)dA = 0. (6.15)
dt Jy 1) Jag

Resultierend aus dieser Gleichung kann angenommen werden, dass die zeitliche Anderung
des Kontrollvolumens im direkten Zusammenhang mit der konvektiven Geschwindigkeit ¢
steht. Diese zuséatzliche Gleichung wird als Raumerhaltungsgesetz bezeichnet. Wird flr die
ErhaltungsgréBe ¢ die Stromungsgeschwindigkeit i eingesetzt, ergibt dies die Impulserhal-
tung der ALE-Konfiguration:

4 ] piadV + ] pe(i-iydA= [ o-idA+ [ phav. (6.16)

dt Jv ) A() A(t) Vi(t)
Mit dieser Formulierung der Navier-Stokes-Gleichungen kann die Durchstrémung einer phy-
sikalisch gekoppelten Fluidumgebung numerisch berechnet werden. Eine ausflhrlichere Ab-
handlung zu den grundlegenden Gleichungen der numerischen Struktur- und Strémungsme-
chanik bieten die Werke von Bathe (2002, Strukturmechanik) [287] und Laurien und Oertel
(2013, Stromungsmechanik) [288]. Die Herausforderungen einer Kopplung beider Teilberei-
che und die Berlcksichtigung der Fluid-Struktur-Interaktion in den zu l6senden Gleichungen
sind in der Fachliteratur von Souli & Benson (2013) und Jaiman & Joshi (2022) ausfuhrlich
erlautert [289, 290].
Zusétzlich zu den grundlegenden Gleichungen der struktur- und strdmungsmechanischen
Simulation wurden die zwei in Kap. 3.3 definierten Skalartransportgleichungen fiir die Be-
rechnung der Thrombosekennwerte in den Gleichungsystemen der FSI-Simulation berlick-
sichtigt. Die Berechnung der Thrombosekennwerte erfolgte ebenfalls implizit zu jedem lte-
rationsschritt der stromungsmechanischen Berechnung.
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6.4 Geometrische Modellannahmen der Aortenwurzel mit TAVR

Das in Kapitel 4 beschriebene Aortenwurzelmodell wurde als geometrische Grundlage fir
die gekoppelten numerischen Simulationen verwendet. Vor dem Hintergrund des Verwen-
dungskontextes des Modells wurden geometrische Vereinfachungen des TAVR getroffen,
die eine effiziente und trotzdem ausreichend detaillierte FSI-Simulation ermdglichten.

Das Stentgerust wurde als rigide angenommen und einzelne Stentstruts aufgrund des hohen
Vernetzungsaufwandes nicht berlicksichtigt, vgl. Abb. 45 (A) und (B). Die geometrischen Ge-
gebenheiten der Flgestelle zwischen Stentgerlst und prothetischen Klappentaschen wur-
den vernachlassigt. Resultierend aus der Symmetrie des Aortenwurzel- und TAVR-Modells
wurde nur ein Drittel des Modells berticksichtigt und entsprechende Kontakt- und Symme-
trieannahmen getroffen. Der Kontakt mit den weiteren artifiziellen Klappentaschen wurde mit
einem rigiden Kontaktmodul realisiert, welches die gesamte mégliche Koaptationsflache ab-
deckte, vgl. Abb. 45 (B). Die Einschrankung der artifiziellen Klappentaschenbewegung durch
den Stent wurde ebenfalls mit einem Konktaktmodul realisiert. Dazu wurde ein rigides Hohl-
zylindersegment definiert, das die zylindrische Form des Stents abbildet, vgl. Abb. 45 (C).
Koronarabgange wurden in dem Drittelmodell der Aortenwurzel nicht beriicksichtigt.

Flundumgebung

Aocrtenwurzelmodell

Prothetische :}!
Klappentaschen . |

Y

| l

\
-— Kontaktmodul |
Klappentaschen| |/

MNative X
Klappentaschen

b g - r JJ w

Abb. 45: Geometrische Annahmen des Modells: (A) Lokalisierung des TAVR Modells in der
Aortenwurzel, (B) Definition eines Kontaktmoduls zur Reproduktion des Kontaktes der
Klappentaschen untereinander und Vereinfachungen des TAVR-Designs, (C) Definition
eines Kontaktmoduls zur Bewegungseinschrankung der artifiziellen Klappentaschen
durch den Stent, (D) Fluidumgebung aus der inversen Geometrie der Festkdrperstruk-
turen.

Die Geometrie der Fluidumgebung definiert sich aus den entstandenen Kavitaten der struk-
turellen Bestandteile des Modells, vgl. Abb. 45 (D). Auch die Fluidumgebung wurde auf
ein Drittel des Modells beschréankt und somit die Simulationszeit erheblich reduziert, vgl.

Abb. 46.

Die Fluidumgebung bildet die drei bereits in Kap. 4.3 definierten Segmente ab: (I) den tubu-
laren ventrikularen Bereich, (II) den Sinusbereich und (I11) den tubularen aortalen Bereich,
der analog zum experimentell erstellten Aortenwurzelmodell einen verlangerten Auslassbe-
reich einschlieBt, vgl. Abb. 46 (A).
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Abb. 46: Geometriemodell der numerischen Simulation eines TAVR in der Aortenwurzel mit
der Fluidumgebung (blau), die das Lumen in der Aortenwurzel abbildet, den rigiden
Kontaktmodulen (rot) zur Nachbildung des Kontaktes mit den weiteren prothethischen
Klappentaschen und dem Stentgeriist und der prothetischen Klappentasche selbst.

Der ventrikulare Einlassbereich wurde hinsichtlich der Lange derart konzipiert, dass nu-
merische Artefakte keinen Einfluss auf die nachfolgende Strémung hatten, aber auch kein
ausgebildetes Stromungsprofil vorlag. Aufgrund der physiologischen Ausstrémung aus dem
Ventrikel war nicht von einem ausgebildeten Rohrstrémungsprofil auszugehen.

Um eine Trennung der Fluidumgebung durch die Klappentasche im geschlossenen Zustand
auszuschlieBen, wurde das Kontaktmodul, das den Kontakt mit den weiteren Klappenta-
schen modelliert, derart in der Fluidumgebung platziert, dass ein Spalt d, zwischen der
Symmetrieebene der Fluidumgebung und der artifiziellen Klappentasche auch im geschlos-
senen Zustand des TAVR erhalten bleibt, vgl. Abb. 45 (B1). Dies ist aufgrund der gewahlten
Netzadaption notwendig und wurde bereits in anderen FSI-Simulationen von TAVR ange-
wendet [196, 219, 257, 277, 285]. Die Spaltbreite wurde in Voruntersuchungen sukzessiv an-
gepasst, sodass eine mdglichst geringe Leckage in der geschlossenen TAVR-Konfiguration
auftrat, aber trotzdem eine Durchdringung der Klappentaschen durch das Kontaktmodul,
insbesondere wahrend des SchlieBvorgangs, minimiert wurde. Die finale Spaltbreite betrug
d,=0,07mm. Die in Abb. 46 rot dargestellten Kontaktmodule wurden nur strukturseitig in
der Simulation bericksichtigt und in der Fluidumgebung unterdriickt.

In Abb. 47 ist das vereinfachte TAVR-Modell, bestehend aus Klappentaschen und Skirtmo-
dell mit den geometriebeschreibenden Parameters dargestelit.
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Abb. 47: Darstellung des vereinfachten TAVR-Modells bestehend aus Klappentasche und Skirt
mit geometriebeschreibenden Parametern (A) in isometrischer Ansicht und (B) in Sei-

tenansicht der Klappentasche.

Die Geometrie der Klappentaschen ist zuriickzufihren auf das Klappentaschenmodell von

Pfensig et al. (2017) [291]. Die geometriebeschreibenden Parameter wurden allerdings mo-

difiziert und sind in Tab. 13 zusammengefasst.

Tab. 13: Verwendete geometriebeschreibende Parameter der Klappentaschen des vereinfach-
ten TAVR-Modells zur FSI-Simulation der Strémungsgeschwindigkeiten bei der Durch-
stromung eines TAVR, modifiziert nach [291].

Designparameter Formelzeichen Parameterwert
Klappentaschenhéhe hy. 19,0 mm
TAVR-Prototyp

Héhe des Skirt har 5,0mm
Durchmesser der basalen Dy, 24,0 mm
Ansatze

Klappentaschendicke dy, 200 pm
Skirtdicke dsp; 500 pm
Lunnulenwinkel Q 32,0°
Symmmetriewinkel Y 120,0°
Kommissurwinkel P 22,0°
Koaptationswinkel ) 32,0°
Bauchlinienrundung C 0,5

Zur Untersuchung geometrischer Designaspekte auf das thrombogene Potential von TAVR

wurde die Klappenhéhe variiert. Die resultierenden Geometriemodelle und Ergebnisse sind

in Kap. 7.2.1 dokumentiert. Fir die in Kap. 6.9 gezeigte Validerung des FSI-Modells wurde

das Klappentaschendesign hinsichtlich der Klappentaschenhéhe und Implantationshdhe an

den fur die PIV-Messung verwendeten TAVR-Prototypen angepasst, um einen mdglichst ho-

hen Grad geometrischer Ubereinstimmung zu erreichen. Zur Berechnung der strukturellen

Verformungen wurde nur die Geometrie der TAVR-Klappentaschen und der beiden Kontakt-

module verwendet. Das Skirtmodell fungierte als Wandbegrenzung der Fluidumgebung und

wurde in den strukturseitigen Simulationen nicht weiter beriicksichtigt.
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6.5 Raumliche Diskretisierung des numerischen Modells

Sowohl die Fluidumgebung als auch die Sturkturumgebung wurden zur numerischen Be-
rechnung der FeldgroBen raumlich diskretisiert und dabei in Volumenelemente unterteilt.
Aufgrund des instationaren Charakters der FSI-Simulation und damit einhergehenden De-
formation der Fluidumgebung war auBerdem eine dynamische Adaption der diskretisierten
Fluidumgebung an die Verformung der Klappentaschen notwendig.

Initiale rdumliche Diskretisierung

Die raumliche Diskretisierung der Integrationsgebiete wurde separat fir die jeweilige Um-
gebung durchgeflhrt. Zur Diskretisierung der Fluidumgebung wurden tetraeder- und he-
xaederformige Elemente verwendet. Das stromungsmechanische Integrationsgebiet wurde
in Segmente untergliedert, vgl. Kap. 6.4. Wahrend in den tubularen Ein- und Ausstrém-
bereichen ein blockstrukturiertes Netz erzeugt wurde, war zur raumlichen Diskretisierung
der komplexeren Sinusgeometrie eine unstrukiurierte Vernetzung mit Tetraederelementen
notwendig. Der jeweilige Verfeinerungsgrad in einem Segmentbereich wurde durch die Vor-
gabe von Elementkantenlangen gesteuert. Die raumliche Diskretisierung des strukturellen
Integrationsgebietes wurde ebenfalls durch die Vorgabe von Elementkantenléange definiert.

Um eine qualitativ hochwertige raumliche Diskretisierung der Geometrien zu gewabhrleisten,
wurde eine Sensitivitatsanalyse hinsichtlich der maximalen Elementkantenlangen durchge-
fihrt. Eine transiente Studie des gekoppelten FSI-Modells erforderte enorm hohe Brech-
nungszeiten, weshalb beide Integrationsgebiete getrennt voneinander mit stationaren Ansat-
zen analysiert wurden. Fir die Fluidumgebung wurde die geometrische Konfiguration wéh-
rend des maximalen Volumenstroms gewéhlt, in der die Klappentaschen in einem vollstén-
dig gedffneten Zustand sind. Somit konnten die artifiziellen Klappentaschen vereinfacht mit
dem Modell der nativen Klappentaschen dargestellt werden. Lokale Verfeinerungen der Ele-
mentkantenl&ngen wurden im Bereich der Aortenwurzel (Segment Aortenwurzel), in Wand-
ndhe des Sinus (Segment Wall) und im Bereich der Klappentaschen (Segment Klappen-
tasche) vorgenommen. Die Elementkantenldngen sowie die korrespondierende Elementan-
zahl fur verschiedene Verfeinerungsstufen in der Fluidumgebung ist in Tab. 14 dargestellt.

Tab. 14: Maximale Elementkantenlangen in verschiedenen Verfeinerungsbereichen der Flui-
dumgebung mit der resultierenden Elementanzahl innerhalb der Sensitivitatsanalyse.

Elementkantenlange

Aortenwurzel 55 45 40 3.0 2,0 15 .. 2,0
in107*m
Wall 5,3 4,5 4,0 3,2 27 22 1,0
in107%m
Klappentasche 5,0 4,9 4.4 40 4,0 40 0,9
in107*m
El'g,,mema“zah' 4405 6259 8832 12614 17061 25102 .. 142714
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Am Einlass wurde eine konstante Strdomungsgeschwindigkeit von 1,5m s~ vorgegeben. Um
eine Unabhangigkeit des Netzverfeinerung auf die Stromungsergebnisse zu gewahrleisten,
wurden die Geschwindigkeitsmagnitude bzw. Wandschubspannung an den Punkten P1 bis
P4 miteinander verglichen, vgl. Abb. 48 (A).

(A} Stromungssimulation (B) Struktursimulation
Ebene z =0 mm 2 " " "

: ] (1) big | 4 | Maximale Deformation entlang des
Geschwindigkeit 1 D bie 4 freien Randes der Klappentasche und
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0,16 i (9 Geschwindigkeitsmagnitude
P = in Jet-Strémung

0,12 L3 g i

3 (2} Geschwindigkeitsmagnitude
0,08 —  am Rand der Jet-Strémung
0.04 ('3) Geschwindigkeitsmagnitude
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Abb. 48: Definierte Punkte zur Analyse der notwendigen Elementanzahl der Fluid- und Struktur-
umgebung fir eine unabhangige Lésung der jeweiligen FeldgréBen.
Die Netzunabhé&ngigkeitsstudie der Strukturumgebung wurde mit einer statischen ventrikel-
seitigen Druckbelastung (p=7,5 mmHg) durchgeflhrt. Die resultierenden Verformungen der
Klappentasche wurden fiir verschiedene Verfeinerungsstufen an den Punkten P1 bis P4
analysiert, vgl. Abb. 48 (B). In Tab. 15 sind die definierten Elementkantenlangen und die
korrespondierende Elementanzahl der Strukturumgebung dargestellt.

Tab. 15: Maximale Elementkantenlangen der Strukturumgebung mit der resultierenden Elemen-
tanzahl innerhalb der Sensitivitatsanalyse.

Elementkantenlange

in 10-3 m 5,0 2,0 0,7 0,6 0,5 03 0,2

Elementanzahl 32 112 788 1062 1544 4150 9411

Die Ergebnisse der Netzverfeinerung fiir die Fluidumgebung zeigten eine Abweichung der
untersuchten Werte innerhalb der Konvergenzgrenze (4 3%) ab einer Gesamtelementan-
zahl von Giber 2,5 Mio. Elementen, vgl. Abb. 49 (A). Als Referenzwerte wurden die Ergebnis-
se der héchsten Verfeinerungsstufe (ca. 14 Mio. Elemente) verwendet.

Die Ergebnisse der Netzverfeinerung flir die Strukturumgebung zeigten eine relative Abwei-
chung der untersuchten Deformationen innerhalb der Konvergenzgrenze (£ 3%) ab einer
Elementanzahl von 4000 Elementen, vgl. Abb. 49 (B). Als Referenzwert wurden die Er-
gebnisse der héchsten Verfeinerungsstufe (ca. 9400 Elemente) verwendet. Um numerische
Fehler an der Interaktionsflache zu vermeiden, wurde trotz bereits konvergierender Netzver-
feinerung eine konsistente ElementgréBe zur der vorgegebenen ElementgréBe der diskreti-
sierten Fluidumgebung an der Interaktionflache (max. ElementgréBe 1, 5-10~* m) verwendet.
Die final definierten maximalen Elementkantenlangen sind in Tab. 16 zusammengefasst.
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Abb. 49: Ergebnisse der Netzunabhangigkeitsstudien fur die (A) Fluidumgebung und (B) Struk-
turumgebung — Darstellung der relativen Abweichung der untersuchten Metriken bezo-
gen auf den Referenzwert der héchsten berechneten Verfeinerungsstufe.

Je nach vorliegender Geometriekonfiguration ergaben sich leicht variierende Elementanzah-
len in der Fluid- und Strukturumgebung.

Tab. 16: Ubersicht der maximalen Elementkantenlingen, die zur initialen Vernetzung der Flui-
dumgebung und der Strukturelemente definiert wurden.

Segment ElementgréBe
Fluidumgebung

Aortenwurzel (Volumen) 4,0-107*m
Wall 2,2-107"m
Klappentasche 1,5-1074m
Strukturelemente

Kontaktmodule 1,0-107*m
Klappentasche 1,5:107*m

Dynamische rdaumliche Diskretisierung

GemaB den Ausflihrungen zur ALE-Methode aus Kap. 6.3 muss zur Erflllung aller netzbe-
zogenen Randbedingungen die Verschiebung an der Interaktionsfliche I' bis zu den raum-
festen Randflachen des Fluids absorbiert werden. Dafiir wurde eine diffusionsbasierte Me-
thode verwendet. Die Knotengeschwindigkeit uy jedes Knotens K; wurde durch eine Diffu-
sionsgleichung bestimmt:

V(v -Vug)=0 (6.17)

Der Einfluss der Knotenverschiebung an der Interaktionsflache auf die inneren Knoten wur-
de durch den Diffusionskoeffizienten ~ definiert. Dieser steht dabei in Abh&ngigkeit zum
normierten Volumen des jeweiligen Elements V.:

1

= P;L’tD
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Ist «p = 0 wird eine uniforme Verschiebung der Fluidnetzknoten vorgenommen. GrdBe-
re Werte fur den Diffusionsparameter o konservieren die Netztopologie kleiner Element-
volumina [292]. Fir die durchgefiihrten Simulationen wurde ein Diffusionsparameter von
ap =15 gewahlt. Treten groBe Deformationen der Volumenelemente auf, wird trotzdem die
Schiefwinkligkeit der Elemente erhdht. Dies fUhrt zu Instabilitdten beim Lésen der Erhal-
tungsgleichungen. Zur Vermeidung zu starker Elementdeformationen wurde ein Grenzwert
der Schiefwinkligkeit (Qskew mar < 0,85) fUr die Fluidelemente definiert. Ist der Grenzwert

nach einer Kopplungsiteration oder einem Zeitschritt Uberschritten worden, erfolgt eine au-
tomatische Neuvernetzung (engl. Remeshing) der Fluidumgebung [293].

6.6 Auswahl der Materialmodelle zur Abbildung der
rheologischen Bluteigenschaften und mechanischen
Klappentascheneigenschaften

Modell zur Abbildung der rheologischen Eigenschaften von Blut

Um die nicht-newtonsche Viskositat des Blutes in numerischen Simulationen der hamody-
namischen Strémung zu berticksichtigen, wurde ein rheologisches Modell benétigt, das den
Zusammenhang zwischen Viskositat und Scherrate definiert. Einige rheologische Modelle
bestehen aus empirischen Gleichungen und Modellansétzen, die auf experimentelle Daten
zurlickzufiihren sind. Anhand messbarer Viskositaten in Abhéngigkeit der Scherrate erge-
ben sich flr die Modellierung von Blut Bereiche, in denen eine hohe Relevanz der Scherrate
zu identifizieren ist und Bereiche, in denen das FlieBverhalten von Blut einem newtonschen
Fluid &hnelt. Bei hohen Scherraten kann die Betrachtung von Blut als newtonsches Fluid zu
physiologischen Ergebnissen filhren (5 > 200s™") [294]. Fir Stagnationsbereiche mit sehr
geringen Scherraten ist der nicht-newtonsche Charakter von Blut relevanter (4 < 200s™").

Anand et al. (2017) haben eine Ubersicht {ber die verwendeten empirischen Modelle, die
die Eigenschaften von Blut abbilden sollen, in Bezug auf die biomechanischen Faktoren
bei der Entstehung von Thrombose gegeben [153]. Ein bewahrtes Modell zur Beschreibung
der scherverdiinnenden Eigenschaft von Blut ist das Carreau-Yasuda-Modell [295]. Mit dem
empirischen Modell wird die Abh&ngigkeit der Viskositat von der Scherrate anhand flnf Pa-
rameter definiert:

X))

N (¥) = Moo + (M0 — 1) (1 + ( (6.19)

Entsprechend des Viskositatsverlaufs von Blut werden fir das Modell Grenzviskositaten fest-
gelegt, die die Grenze der Viskositat bei Scherraten gegen Null 7y und gegen Unendlich 7.,
definieren. Der scherverdiinnende Ubergang wird (iber die Power-Law Exponenten N, und
pey Und die Zeitkonstante A, realisiert. Die fir die FSI-Simulationen verwendeten Parameter
wurden von Cho und Kensey (1991) lbernommen und sind in Tab. 17 dargestellt [294].
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Tab. 17: Verwendete Parameter des Carreau-Modells nach Cho und Kensey (1991) zur Be-
schreibung der scherverdiinnenden Eigenschaften von Blut [294].

Parameter Formelzeichen Parameterwert
untere Grenzviskositat 1 0,0560kgm~—"s~1
obere Grenzviskositat Do 0,00345kgm~" s~
Exponent 1 Pey 2,0000
Exponent 2 Tley 0,3568
Zeitkonstante Ay 3,3130s

Die Verwendung von nicht-newtonschen Modellen im Umfeld einer Aortenklappe wird in der
Literatur kontrovers diskutiert. In einigen Publikationen wird argumentiert, dass die Scher-
ratenbereiche in denen eine hohe Relevanz der Scherbelastung auf die Viskositat vorliegt,
im Bereich der Herzklappendurchstrémung (5 <100s~') nicht vorliegen [163, 269, 277].
Zur ldentifikation der relevanten Scherratenbereiche ist in Abb. 50 der Viskositatsverlauf
in Abhangigkeit der Scherrate unter Anwendung des Carreau-Yasuda-Modells dargestelit.
Insbesondere im Bereich der Scherraten bis 4 < 4s~' sind relevante Verénderungen der
Viskositat in Abhangigkeit der Scherbelastung zu identifizieren.
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0.05
» 0.04 1
E 003
0.02
0.01

0.04

kg

|

dynamische Viskositét
m' s

0.0z +

Scherrate in s

0.01

dynamische Viskositat in kg m's™

0.00 + : . . . . . . . . .
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200
Scherrate in s

Abb. 50: Diagramm der dynamischen Viskositat in Abhangigkeit der vorliegenden Scherrate
zur Modellierung der scherverdiinnenden Eigenschaft von Blut unter Anwendung des
Carreau-Yasuda-Modells — Identifikation des relevanten Bereichs der Scherrate, in der
eine essenzielle Veranderung der dynamischen Viskositat vorliegt.

Um die Notwendigkeit der Verwendung des Modells zu Uberprifen, wurden die auftreten-
den Scherraten innerhalb eines kardiologischen Zyklus numerisch mit einer FSI-Simulation
berechnet. Insbesondere in den Bereichen des nativen Sinus und Neo-Sinus konnten zum
Ende der Diastole Scherraten im relevanten Scherbelastungsbereich identifiziert werden,
siche Abb. 51. Diese Erkenntnisse stehen in Ubereinstimmung mit den Untersuchungen
von Vita et al. (2016), die ebenfalls ein inhomogenes Auftreten der Scherraten bis hin zu
den Scherbereichen mit hoher Relevanz fir die resultierende Viskositdt registriert haben
[296].
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Das Auftreten von Scherbelastungen im relevanten Bereich ist zeitlich und értlich stark be-
grenzt festzustellen. Es wurde jedoch angenommen, dass die Anderung der Viskositat einen
wesentlichen Einfluss auf das Washout einer TAVR im Neo-Sinus hat. Dementsprechend
wird in den nachfolgenden FSI-Simulationen der nicht-newtonsche Charakter des Blutes mit
berlicksichtigt.

<V

t=0,856 s Scherrate in s dyn. Viskositét in kg m7 s
| . | .
0 2 4 0,0044 0,0560

v L‘L

Abb. 51: Darstellung der auftretenden Scherraten im Neo-Sinus und Sinus am Ende der Dia-
stole und der mit dem Carreau-Yasuda-Modell daraus berechneten dynamischen Vis-
kositaten mit der durchgefiihrten FSI-Simulation des TAVR — I|dentifikation relevanter
Bereiche in denen die nicht-newtonsche Eigenschaft von Blut im Modell bertcksichtigt
werden sollte.
Das verwendete Fluid, das die Eigenschaften von Blut reprasentiert, wird auBerdem als ho-
mogen, isotherm und inkompressibel betrachtet. Die Dichte des Fluids wurde mit pf = 1060 kg m3

angenommen [147, 219, 230, 231, 234, 269, 276, 277].

Strukturelle Materialeigenschaften der artifiziellen Klappentaschen

Die strukturellen Materialeigenschaften artifiziellen Klappentaschen sind im Wesentlichen
abhangig von dem verwendeten Material und dessen Konditionierung. Dementsprechend
gelten fir die verschiedenen TAVR jeweils spezifizierte Materialeigenschaften. Grundsatz-
lich ist das Gewebe bioprothetischer und nativer Klappentaschen komplex, gilt als nicht-line-
ar, anisotrop und mehrschichtig [297, 298]. Insbesondere fir die aus Perikardgewebe beste-
henden Klappentaschen der TAVR ist bekannt, dass verschiedene Grade der Anisotropie
erreicht werden. In vielen numerischen Analysen wurden hyperelastische Materialmodelle
wie das Odgen- oder Mooney-Rivlin Modell verwendet, vgl. Tab. 12. Obwohl das Perikard-
gewebe anisotrop und hyperelastische Eigenschaften aufweist, wird aber auch haufig ein
linear-elastisches Materialverhalten zur Vereinfachung in komplexen numerischen Simula-
tionen angenommen, um den Rechenaufwand auf einem akzeptablen Niveau zu halten, vgl.
Kap. 6.2 [147, 219, 223, 254, 256, 257, 299]. Die Annahme eines linear-elastischen Mate-
rialverhaltens macht die Simulation wesentlich stabiler, insbesondere wenn das komplexe
Kontaktverhalten der Klappentaschen mit beriicksichtigt wird. Aus einer Veréffentlichung
von Wei et al. (2018) geht hervor, dass die Verwendung hyperelastischer Materialmodelle
empfohlen wird, eine Verwendung vereinfachter Modelle jedoch auch erforderlich sein kann
[22].
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Entsprechend des Anwendungskontextes, bei dem die Berechnung der Strémungsgeschwin-
digkeiten im Umfeld des TAVR im Vordergrund standen, wurde die Annahme eines linear-
elastischen Materialverhaltens als gerechtfertigt eingeschétzt. Aufgrund des Komplexitats-
grades den die bidirektional gekoppelte FSI-Simulation unter Anwendung der ALE-Methode
bereits aufweist, wurde diese Vereinfachung fiir das Materialmodell der Klappentaschen ge-
troffen. Auftretende Spannungen und Dehnungen, die durch das Materialmodell beeinflusst
werden, wurden nicht eingehender untersucht. Zudem konnte in Kap. 6.9 gezeigt werden,
dass die Verformung der Klappentasche akzeptable Ergebnisse im Vergleich mit dem im
Rahmen dieser Arbeit verwendeten TAVR-Prototypen aufwies. Das Elastizitdtsmodul wurde
entsprechend der Angaben von DeHart et al., Bavo et al. und Pan et al. mit £ = 1 MPa und
die Poisson-Zahl mit v = 0,45 definiert [219, 254, 281]. Fir die artifiziellen Klappentaschen
wurde eine Dichte von ps=1100kgm~2 angenommen. Das FSI-Modell kann zukunftig mit
einem nicht-linearen Materialverhalten erweitert werden, um konkrete Perikardeigenschaf-
ten bswp. von TAVR-Prototypen in die Analyse mit einflieBen zu lassen.

6.7 Definition physiologischer Randbedingungen zur
numerischen Simulation eines TAVR

Insgesamt wurde der simulierte Herzzyklus in drei Phasen unterteilt: (I) die diastolische
Vorspannung, (1I) die systolische Auswurfphase und (III) die diastolische Phase. Fir alle
drei Phasen wurden unterschiedliche Randbedingungen definiert. Zur Vergleichbarkeit mit
den experimentell durchgefihrten Analysen wurden die Druck- und Volumenstromkennlinien
des hydrodynamischen Herzkreislaufsystems verwendet. In Abb. 52 sind die exemplarisch
experimentelle Daten und die Einteilung der drei Phasen dargestellt.

Systole Diastole

1 > 1
E 08 0.8
2 — Volumenstrom o
‘2’ < £
g g 06 = = Druckdifferenz 08 8
E@ 5]
=2 o g
0. -
S 4 o5 5
o E o =
£ 02 02% 3
2 €5
S 0 0o 2

02 | 0.2
0,05 0,00 0,35 1,00

Narmierte Zykluszeit ¢/T
Abb. 52: Verwendete Druck- und Volumenstromrandbedingungen fir die in drei Phasen einge-
teilte FSI-Simulation eines Herzzyklus.
Die diastolische Vorspannung der Klappentaschen wurde anhand der diastolischen Druck-
differenz des aortalen und ventrikuldren Drucks berechnet. Der Differenzdruck wurde im
ersten Berechnungsschritt normal zur Oberflache auf die aortale Seite der Klappentaschen
aufgebracht.
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Die resultierenden Normal- und Scherspannungen in der Klappentasche, sowie die Defor-
mationen, wurden als initiale Bedingung fur die systolische Folgeberechnung verwendet,
vgl. Abb. 53. Das wahrend der diastolischen Vorspannungsphase berechnete Geschwindig-
keitsfeld wurde hingegen nicht als initiale Bedingung in die systolische Phase transferiert
sondern @ = O flr alle Elemente vorgegeben.

l Verschiebung Norrnit?rle
i inmm Von Mises Spar:l_nungan

' 30 I 1.0

15 05

l 00

I 00

Abb. 53: Vergleich der Klappendeformation im konstruierten spannungsfreien Zustand (links)
und dem mit der diastolischen Druckdifferenz belasteten Zustand (rechts) mit farbska-
lierter Deformation und Von Mises Vergleichsspannungen.

Die systolische Auswurfphase beginnt zeitlich im Herzzyklus mit dem vorliegen eines an-
tegraden Volumenstroms. Als strémungsinduzierende Randbedingung wahrend der systo-
lischen Phase wurde der experimentell ermittelte Volumenstrom am Einlass und ein Refe-
renzdruck von p =0 mmHg am Auslass vorgegeben. Aufgrund der erhéhten Normal- und
Scherspannungen in der Klappentasche wurde zu Beginn der systolischen Phase der dia-
stolische Druck, wie bei der diastolischen Vorspannung, auf die Klappentaschen aufge-
bracht. Innerhalb eines kurzen Zeitintervalls wurde der Druck jedoch auf 0 mmHg reduziert.
Das Zeitintervall wurde entsprechend der Zeitdauer bis zum Umschlag der Druckdifferenz
(p» > pa) zu Beginn der Systole angepasst.

Das vorliegende Geschwindigkeitsfeld zum Ende der systolischen Phase wurde als initia-
le Bedingung in der diastolischen Phase verwendet. Die gemessen Leckagestrdmungen
des TAVR-Prototypen wahrend der Diastole finden in diesem Modell keine Bericksichti-
gung, da sie fiir die Abschatzung des Thromboserisikos keinen relevanten Einfluss haben.
Der Volumenstrom am Einlass war aus diesem Grund wéhrend der diastolischen Phase
Q=0Lmin™". Eine Interaktion zwischen der Struktur- und Fluidumgebung wurde wahrend
dieser Phase nicht berlicksichtigt.

In Abb. 54 sind die verwendeten Randbedingungen in allen drei Phasen zusammengefasst.
Die Kommissurlinie der Klappentaschen wurde wahrend der vollstdndigen Simulation als fi-
xiert betrachtet. An den Wéanden des stromungsmechanischen Integrationsgebietes wurde
die Haftbedingung beriicksichtigt und die Strémungsgeschwindigkeit als u=0ms~' ange-
nommen bzw. als uy =u, an der Interaktionsflache.

95



6 Entwicklung einer Methode zur numerischen Simulation des Geschwindigkeitsfeldes im Umfeld
eines TAVR

I I1 III

Auslass
p=0

Auslass

Diastolischer Druck p=0

/ / u!=0\.

Verschiebung
inmm
| 30

Symmetrie Symmetrie

15

00

= iy

up = 4]
'
W
Nermierte
Von Mises Spannungen
1o |
05
. 0.0
Einlass Einlass
Q) Q=0

Abb. 54: Ubersicht der initialen Bedingungen und Randbedingungen der Fluid- und Strukturum-
gebung fir die drei simulierten Phasen des Herzzyklus: I diastolische Vorspannung,
IT systolische Auswurfphase und III diastolische Phase.

Strukturelle Kontaktbedingungen

Ausschlaggebend fiir das Konvergenzverhalten der strukturellen Lésungsberechnung ist die
Kontaktsimulation der Klappentasche mit den in Kap. 6.4 dargestellten Kontaktmodulen,
die den Kontakt zu den weiteren Klappentaschen und dem Stentgerlst modellieren. Tritt
eine Berlhrung der Klappentaschen mit einer Kontaktflache auf, sind Kontaktbedingungen
notwendig, die die physikalischen Verhaltnisse berlicksichtigen.

Der Kontakt zwischen der Klappentasche und den Kontaktmodulen wurde als reibungsbe-
haftet modelliert (Reibungskoeffizient: v, = 0,02). Zur Berechnung der Durchdringungen und
resultierenden Normalspannungen wurde das Augmented-Lagrange Verfahren verwendet,
das eine minimale Durchdringung zuldsst und gleichzeitig numerische Stabilitét gewahrleis-
tet. Zusatzlich wurde bei erhdhten Reaktionskraften eine automatische Bisektion des zu be-
rechnenden Zeitschrittes vorgenommen. Die Klappentaschen wurden als flexibler Kontakt-
kérper angenommen, der einen fest gelagerten, rigiden Zielkérper (Kontaktmodul) durch-
dringt. Die auftretenden Kontaktflachen und Reaktionskréfte wurden fir jede Kopplungsite-
ration berechnet.

Aufgrund der starken Verformung in einem vergleichbar kurzen Zeitintervall wahrend des
Offnungs- und SchlieBprozess, wurde ein Pinball-Radius 7pinpan = 3,0 mm gewahlt, der ein
friihzeitige Detektion des Kontakts ermdglichte.
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Turbulenzmodellierung in der Blutstromung

Einen weiteren Einfluss auf das berechnete Strémungsfeld haben auftretende Turbulenzen
bei der Durchstromung eines TAVR. Durch die Turbulenzen wird das Stromungsfeld und da-
mit auch abzuleitende FeldgréBen wie bspw. Scherraten beeinflusst. Wie bereits in Kap. 6.3
erlautert, ist fUr die Blutstrémung in der Aortenwurzel mit einem TAVR von einem laminar-
turbulenten Umschlag auszugehen. Der Umschlag von laminarer in turbulente Strémung
erfolgt beim Uberschreiten der kritischen Reynoldszahl Rey.,.;. Die Reynoldszahl gehért zu
den strémungsmechanischen dimensionslosen Ahnlichkeitskennzahlen und bildet das Ver-
haltnis von Trégheitskraften zu den Reibungskréften:

_u-d-p

Re

g (6.20)

Die Reynoldszahl wird definiert mit der mittleren Strémungsgeschwindigkeit u, einer charak-
teristischen Lange d, der Dichte des Fluids p und der dynamischen Viskositét 7. Eine Uber-
sicht Uber die angenommenen Reynoldszahlen in bereits publizierten in vitro und in silico
Studien zeigt eine groBe Varianz. Aufgrund unterschiedlicher klinischer Belastungssituatio-
nen, die in Simulationen dargestellt wurden, ist diese Varianz plausibel. Dementsprechend
treten bei in vitro und in silico Untersuchungen maximalen Reynoldszahlen von Re=2804
bis Re=9622 auf [23, 136, 146, 147, 151, 163, 206, 237, 277]. In Kapitel 6.3 wurde bereits
auf das entstehende SchlieBungsproblem durch die Berlicksichtigung turbulenter Schwan-
kungsgréBen hingewiesen sowie Losungsansatze vorgestellt. Aufgrund einer rechnerisch ef-
fizienten Lésung finden RANS-Modelle in komplexen Simulationen, wie der Durchstrémung
eines TAVR, haufig Anwendung [22, 197, 259, 300, 301]. Mit Modellen wie dem k-¢-Modell
oder k-w-Modell wird das SchlieBungsproblem mit Gleichungen fir die turbulente kinetische
Energie k, die turbulente Dissipation ¢ oder die turbulente spezifische Dissipationsrate w ge-
I6st. Eine Mischfunktion, die die Vorteile beider Modelle kombiniert, wird mit dem k-w-SST-
Modell realisiert. Damit kann der transiente Umschlag von laminarer zu turbulenter Strdmung
bei der Durchstrémung eines TAVR abgebildet werden, weshalb dieses Turbulenzmodell fiir
die durchgeflihrten FSI-Simulationen zur Berechnung der Strémungsgeschwindigkeiten im
Umfeld eines TAVR verwendet wurde [22, 259, 300]. Die Gleichungen zur Berechnung der
turbulenzspezifischen Parameter, die von dem strébmungsmechanischen Lésungsalgorith-
mus verwendet wurden, sind in der Theoriedokumentation des Ldsungsalgorithmus nach-
zuvollziehen [292]. Die verwendeten Modellparameter des k-w-SST-Modells sind in Tab. 18
aufgefihrt.

Tab. 18: Ubersicht tiber die verwendeten Modellkonstanten des k-w-SST-Turbulenzmodells zur
numerischen FSI-Simulation der Durchstrémung eines TAVR.
oen | own | oka | owa | ay | Ba | B2

1176 | 20 | 1,0 | 1168 | 031 | 0075 | 0,0828
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6.8 Verwendete Lésungsalgorithmen fir die Fluid- und
Strukturanalyse sowie deren Kopplung

Fur Berechnung des instationaren Geschwindigkeitsfeldes eines TAVR, das maBgeblich
durch die Interaktion zwischen der Blutstrémung und der Verformung der artifiziellen Klap-
pentaschen beeinflusst ist, wurde ein impliziter, partitionierter Kopplungsalgorithmus ver-
wendet. Zur numerischen FSI-Simulation wurden die Lésungsalgorithmen von ANSYS (AN-
SYS Inc., USA) verwendet. Mit der ANSYS Workbench kénnen anwendungspsezifische
Lésungsalgorithmen fur strukturmechanische (Transient Structural) und strémungsmecha-
nische (Fluent) Simulationen verwendet und iber das System Coupling-Tool miteinander
gekoppelt werden. Um die Komplexitét und Berechnungszeit eines Herzzyklus zu reduzie-
ren, wurden flr die erste und zweite Phase der Simulation (vgl. Kap. 6.7) eine gekoppel-
ten FSI-Simulationen durchgeflihrt. Aufgrund der geschlossenen Klappenkonfiguration in
der diastolischen Phase war von keinen wesentlichen Verformungen der Strukturumgebung
auszugehen. Aus diesem Grund wurden die Strémungsgeschwindigkeiten der diastolischen
Phase ausschlieBlich mit einer CFD Simulation berechnet.

Innerhalb eines Zeitschrittes wurden mindestens zwei und maximal funf Kopplungsitera-
tionen durchgefiihrt, wahrenddessen wurden die kinematischen und dynamischen Kopp-
lungsrandbedingungen bericksichtigt bis eine konvergente Lésung vorlag. Die maximale
Zeitschrittweite wurde anhand der Courant-Friedrich-Lewy-Zahl (CFL-Zahl) berechnet, die
angibt um wie viele Elemente mit der Elementlange Az sich eine FeldgrdBe (bspw. die Stro-
mungsgeschwindigkeit «) flr einen Zeitschritt At fortbewegt:

u - At

Ar (6:21)

Corr =
Um eine stabile Simulation zu gewahrleisten, ist die Zeitschrittweite so zu wéhlen, dass die
CFL-Zahl Crpr, <1 ist [302]. Die instationare Simulation wurde bei einer erwarteten max.
Geschwindigkeit von = 1,5ms~" und eine Elementkantenlange von Az =0,15 mm mit einer
Zeitschrittweite von At=0,1 ms durchgefiihrt.

Wéhrend einer Kopplungsiteration wurden nacheinander die spezifischen Lésungsalgorith-
men angewendet, deren Diskretisierungs- und Approximationsverfahren sowie weitere wich-
tige Simulationsansatze in Tab. 19 zusammengefasst sind. Grundséatzlich wurde die Finite-
Volumen-Methode zur Berechnung der Erhaltungsgleichungen verwendet.

Die Kopplung der beiden Intergrationsgebiete erfolgte durch den Austausch der Transfergrd-
Ben an der Interaktionsflache. Nach jeder Kopplungsiteration wurden die wirkenden Krafte
F und Verformungen d als Randbedingungen an den jeweiligen Ldsungsalgorithmus tber-
geben. Aufgrund der geringen Zeitschrittweite war eine Unterrelaxiation der TransfergréBen
bei den Kopplungsiterationen der TransfergréBen nicht notwendig.
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Tab. 19: Ubersicht der verwendeten numerischen Lésungsverfahren der strdmungsmechani-
schen und strukturmechanischen Integrationsgebiete.

Strukturumgebung - Klappentasche und Kontaktmodule

Approximationsalgorithmus Newton-Raphson-Verfahren
Kontaktformulierung Augmented-Lagrange

Fluidumgebung - Blutstromug in der Aortenwurzel

Druck-Geschwindigkeitskopplung SIMPLE

raumliche Approximation Second-Order Upwind

zeitliche Approximation Second-Order Upwind
transiente Netzadaption diffusionsbasierte ALE-Methode

6.9 Validierung der Simulationsergebnisse mit den
experimentell ermittelten Daten

Eine Herausforderung computergestitzter Simulation von biomedizinischen Implantaten ist
eine zuverlassige Validierung des numerischen Modells. Sowohl durch notwendige Simpli-
fikationen als auch durch die Herausforderung einer geeigneten experimentellen Validie-
rungsmessung, kdnnen nur schwer detaillierte Vergleiche durchgeflihrt werden. Daher sind
bei der Bewertung biomedizinischer Modelle die Relevanz des Berechnungsmodells und
die Validierungsnachweise in Bezug auf den Anwendungskontext von groBer Bedeutung.
Ein etabliertes Vorgehen zur Validierung der FSI Modelle von TAVR existiert bislang nicht.
Der am haufigsten verwendete Validierungsansatz besteht im Vergleich der geometrischen
Offnungsflache (engl. Geometric Orifice Area (GOA)) oder globaler hydrodynamischer Pa-
rameter [23, 223, 226, 269, 277]. Ein detaillierter Vergleich der Geschwindigkeitsverteilung
wurde bislang nur von Tango et al. und Sigiienza et al. publiziert [282, 303].

Im folgenden Kapitel wird ein Ansatz zur Validierung der Simulationsergebnisse vorgestellt,
der sowohl die Klappenkinematik als auch strémungsmechanische Metriken und Merkmale
umfasst. Daflr wurden die experimentell ermittelten Highspeed-Aufnahmen und Geschwin-
digkeitsdaten verwendet, die bereits in Kap. 5 vorgestellt wurden. Die verwendeten Vali-
dierungsparameter wurden auBerdem unter Berlcksichtigung der in der ISO 5840 (2021)
definierten Empfehlungen ausgewahlt und corientieren sich darliber hinaus an den Empfeh-
lungen von Wei et al. (2018, Positionspapier der ISO Working Group) [22].

6.9.1 Qualitativer und quantitativer Vergleich der Klappenkinematik

Um einen Vergleich der Klappenkinematik zwischen den numerischen Simulationsergeb-
nissen und experimentell ermittelten Daten durchzufihren, wurden Aufnahmen mit einem
Highspeed-Kamerasystem (CR600x2, Optronis, Kehl, DE) gemacht. Diese wurde proximal
des TAVR im Pulsduplikatorsystem lokalisiert, sodass qualitativ die Verformung der Klap-
pentaschen und die GOA wahrend der systolischen Phase ermittelt werden konnten, vgl.
Kap. 5.2.
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Fur die Validierung wurden folgende hydrodynamische Parameter am Pulsduplikatorsystem
eingestellt, vgl. Tab. 20, und anschlieBend der zeitabhéngige Volumenstrom als Einlass-
randbedingung in den FSI Simulationen verwendet, vgl. Kap. 6.7.

Tab. 20: Verwendete hydrodynamische Parameter im Pulsduplikatorsystem mit denen die
Highspeed-Aufnahmen zur Validierung der Klappenkinematik erzeugt wurden.

Systolendauer Herzfrequenz Herzleistung mittlerer aortaler Druck

SD=35% HF =70bpm CO=3,5Lmin™" MAP =100 mmHg

Es wurden jeweils zehn aufeinanderfolgende Zyklen fir drei unabhangige Messungen mit
einer Abtastfrequenz von f=500 Bildern pro Sekunde aufgenommen. Eine Auswahl der
damit detektierten Deformationen der Klappentaschen sind in Abb. 55 dargestellt. Der qua-
litative Vergleich mit den Simulationsergebnissen wurde (A) zu Beginn der TAVR-Offnung,
(B) bei halb gedffneter TAVR, (C) bei vollstandig geéffneter TAVR und (D) bei zur Halfte
geschlossener TAVR abgebildet.

Beginn der Offnung 50 % GOAG Volistandige Offnung 50 % GOA
Offnungsvorgang (GOA ) Schlietvorgang

in sifico

Abb. 55: Darstellung der Highspeed-Aufnahmen der Referenzklappe (in vitro) und der Simula-

tionsergebnisse (in silico) (A) zu Beginn der TAVR-Offnung, (B) bei halb gedffneter
TAVR, (C) bei vollstéandig gedffneter TAVR und (D) bei halb geschlossener TAVR.

Zur besseren Vergleichbarkeit ist die simulierte TAVR-Klappentasche (in silico) rotations-

symmetrisch vervielféltigt worden, sodass drei identische Klappentaschen dargestellt sind.

Die Abbildung zeigt insbesondere fiir den Offnungsprozess ahnliche Verformungen. Zum

letzten Zeitpunkt Abb. 55 (D) sind jedoch Unterschiede zwischen den in vitro und in silico

Ergebnissen in der Verformung der Klappentaschen zu erkennen.

Zum quantitativen Vergleich der Ergebnisse wurde die GOA aus den Einzelbildern der High-

speed-Aufnahmen sowie aus den rotationssymmetrischen Ergebnissen der Simulation er-

mittelt. Die dazu notwendigen Prozessschritte sind in Abb. 56 dargestellt.
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Abb. 56: Prozessschritte zur Ermittlung der GOA fir die Highspeed-Aufnahmen aus den in vitro
Daten sowie aus den in silico Daten.

Aus den Einzelbildern der Highspeed-Aufnahmen wurde anhand der Grauwertverteilung der
freie Rand der artifiziellen Klappentaschen detektiert. Durch eine Binérisierung der Einzel-
bilder wurde die Flache des Lumen ermittelt und auf die maximal mégliche Offnungsflache
(Kreisflache) referenziert. Somit konnte die GOA fir die gesamte Systolendauer in Abhéan-
gigkeit der Zeit zwischen experimentell erzeugten Daten und Simulation verglichen werden,
siehe Abb. 57. Die Auswertung der Highspeed-Aufnahmen erfolgte flir insgesamt zehn Zy-
klen fur drei verschiedene Messungen, bei denen die hydrodynamischen Parameter am
Pulsduplikator neu eingestellt wurden, sodass in der Abb. 57 eine gemittelte GOA mit Stan-
dardabweichung als in vitro Ergebnis dargestellt ist.
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Abb. 57: Vergleich der geometrischen Offnungsfliche (GOA) die sowohl aus den Ergebnissen
der Highspeed-Aufnahmen eines TAVR-Prototypens im Pulsduplikator (blau, mit Stan-
dardabweichung) ermittelt wurde, als auch mit der FSI-Simulation flr ein TAVR-Modell
berechnet wurde (rot).

Die mittels numerischer Simulation berechnete GOA zeigt eine gute Ubereinstimmung mit
den experimentell ermittelten Daten. Lediglich der Beginn der Klappenéffnung sowie der
Klappenschluss weisen einen geringen Zeitversatz auf. Die Offnungs- und SchlieBdauer
wurden ebenfalls anhand der GOA ermittelt. Die resultierenden Ergebnisse der Offnungs-
und SchlieBdauer sind in Tab. 21 dargestellt.
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Tab. 21: Quantitativer Vergleich der Klappenkinematik zur Validierung der numerischen Simu-
lation mit den experimentellen Ergebnissen der hAmodynamischen Untersuchung von
Aortenklappenprothesen.

Parameter in silico in vitro Eabs Erel
Offnungsdauer 42ms 40ms+3ms 2ms 5,00%
SchlieBdauer 114 ms 107ms+6ms 7ms 6,54%

eaps: absolute in sifico - in vifro Abweichung; e,.;: relative in silico - in vitro Abweichung

Der Beginn der Klappendffnung wurde mit einem Anstieg von >0,1% der GOA pro Zei-
tinkrement definiert, sowie die vollstandige Klappendffnung bei einer Anderung der GOA
pro Zeitinkrement von <0,1%. Die gleichen Gradienten wurden zu Ermittlung der Klappen-
schlieBdauer definiert.

6.9.2 Qualitativer und quantitativer Vergleich stromungsmechanischer Parameter
und Charakteristiken

Der gquantitative und qualitative Vergleich der stromungsmechanischen Parameter umfasst
nach regulatorischen Anforderungen die Druckbedingungen, Flussraten, maximalen Fluss-
raten, maximalen Geschwindigkeiten und die Gesamtauswurfzeit. Ein qualitativer Vergleich
der Strémungsgeschwindigkeiten wird nach ISO 5840 (2021) anhand des vorliegenden Stro-
mungsprofils und detaillierter quantitativ entlang einer Linie in der Strémung empfohlen [15].
Aufgrund der definierten Volumenstromrandbedingung wurden die mittlere transvalvulére
Druckdifferenz wéhrend der Systole und die auftretenden maximalen Geschwindigkeiten im
Stromungsjet und im Neo-Sinus als Vergleichsparameter in die Validierung mit einbezogen,
vgl. Tab. 22.
Tab. 22: Quantitativer Vergleich der strdomungsmechanischen Parameter zur Validierung der nu-

merischen FSI-Simulation mit den experimentellen Ergebnissen der h&modynamischen
Untersuchung von TAVR mittels PIV.

Parameter in silico in vitro Cabs Erel
mittlere transvalvulare 6,48 8,34 1,86 22,3%
Druckdifferenz (mmHg)

maximale 1,43 1,45 0,02 1,4%
Geschwindigkeiten im Jet

(ms™")

maximale 0,54 0,59 0,05 8,4%

Geschwindigkeiten im
Neo-Sinus (ms~")

Die mittlere transvalvuldre Druckdifferenz der numerischen Simulation weicht absolut um
1,86 mmHg von den experimentell ermittelten Daten ab (in silico: 6,48 mmHg vs. in vitro:
8,34 mmHg), woraus sich eine relative Abweichung von 22,5% ergibt. Die detektierten maxi-
malen Geschwindigkeiten in der Jet-Strdmung weichen hingegen nur geringfligig voneinan-
der ab (e, =0,02ms™1, e,.; = 1,4%). Ebenso wurden im Neo-Sinus vergleichbare maximale
Geschwindigkeitsmagnituden detektiert (in silico: 0,54 ms~" vs. in vitro: 0,59 ms~").
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Um noch einen detaillierteren Vergleich der auftretenden Strémungsgeschwindigkeiten und
-charakteristik in die Validierung mit einzubeziehen, wurde ein qualitativer Vergleich der in
silico und in vitro Ergebnisse fir die Ebene z=Dy/2 durchgefihrt. Die Vergleichspunkte
entsprachen den in Kap. 5.6 gezeigten Ergebnissen. Die Darstellungen der in silico und in
vitro Ergebnisse fir weitere Ebenen (z=Dp/4 und z=-Dy/4) sind in Anhang A.1 abgebildet.

Zu Beginn der Auswurfphase (t1) wurden Stromungsgeschwindigkeiten von ., <0,10m s~
in beiden Ergebnissen ermittelt. Die héchsten Geschwindigkeiten traten im Neo-Sinus auf,
in dem die Offnung der Klappentaschen beginnt, siehe Abb. 58.
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Abb. 58: Darstellung der lokal auftretenden Strdmungsgeschwindigkeiten und -vektoren in ei-
nem sagittalen Querschnitt der Aortenwurzel (z=0 mm) zum Zeitpunkt t1 (Beginn Aus-
wurfphase) fir die FSI-Simulation (links) und die PIV Messergebnisse (rechts).

In der Strdomungscharakteristik zu Beginn der Auswurfphase, in der der ventrikulare Druck
den aortalen Druck Uibersteigt (t2), istin den FSI Ergebnissen bereits eine Jet-Strdmung zen-
tral in der Aortenwurzel zu detektieren. Ein analoges Phanomen ist in den PIV Ergebnissen
nicht festzustellen. Strémungsgeschwindigkeiten bis v ag=0,5ms~" sind in beiden Fallen
im Neo-Sinus lokalisiert, in dem durch die Auswélbung der artifiziellen Klappentaschen das
Fluid aus dem Neo-Sinus beférdert wird, vgl. Abb. 59.

Wie bereits in Tab. 22 gezeigt, treten wahrend der Hauptsystole (t3) Strdmungsgeschwin-
digkeiten Uber 1,4ms~" auf, vgl. Abb. 60. Sowohl in den PIV-Ergebnissen als auch den
FSI-Ergebnissen lassen sich die charakteristischen Wirbel oberhalb der nativen Klappenta-
schen (durch das verdrangte Fluid im Neo-Sinus) und oberhalb der artifiziellen Klappenta-
schen identifizieren. Ebenso ist in beiden Darstellungen die héchste Geschwindigkeit im Jet
sinusseitig oberhalb des TAVR lokalisiert.

Waéhrend des weiteren Verlaufs der Systolendauer (t4) ist eine Verringerung der Jetbreite
fur die FSI- und PIV-Ergebnisse festzustellen, vgl. Abb. 61. Sowohl sinusseitig als auch auf
der gegenUlberliegenden Seite bilden sich nahe der GefaBwand Rezirkulationsgebiete aus,
die einen Riickfluss in den nativen Sinus erzeugen. In den PIV-Messungen ist der Riickfluss
zentral im Sinus jedoch geringer als in den FSI-Ergebnissen.
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Abb. 59: Darstellung der lokal auftretenden Strémungsgeschwindigkeiten und -vektoren in ei-
nem sagittalen Querschnitt der Aortenwurzel (z=0mm) zum Zeitpunkt {2 (p, > pa) fur
die FSI-Simulation (links) und die PIV Messergebnisse (rechts).
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Abb. 60: Darstellung der lokal auftretenden Strémungsgeschwindigkeiten und -vektoren in ei-
nem sagittalen Querschnitt der Aortenwurzel (z=0 mm) zum Zeitpunkt t3 (Hauptsysto-
le) fiir die FSI-Simulation (links) und die PIV Messergebnisse (rechts).
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Abb. 61: Darstellung der lokal auftretenden Strémungsgeschwindigkeiten und -vektoren in ei-
nem sagittalen Querschnitt der Aortenwurzel (z=0mm) zum Zeitpunkt t4 (spate Sy-
stole) fur die FSI-Simulation (links) und die PIV Messergebnisse (rechts).
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Zum Ende der Auswurfphase (t5) sind in der numerischen Simulation und in den PIV-Daten
Stromungsgeschwindigkeiten bis 0,5m s~ detektiert worden. Die bereits vorliegenden Re-
zirkulationsgebiete distal des TAVR erstrecken sich fast (iber den halben GefaBdurchmesser.
Zudem sind vergleichsweise hohe Strémungsgeschwindigkeiten im Neo-Sinus festzustellen,
die durch den SchlieBvorgang der artifiziellen Klappentaschen verursacht werden.

ts5
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Abb. 62: Darstellung der lokal auftretenden Strémungsgeschwindigkeiten und -vektoren in ei-
nem sagittalen Querschnitt der Aortenwurzel (z=0mm) zum Zeitpunkt t5 (Ende Aus-
wurfphase) flr die FSI-Simulation (links) und die PIV Messergebnisse (rechts).

Zu allen gezeigten Zeitpunkten wurden zudem die Geschwindigkeiten in Hauptstrémungs-
richtung v in der z=Do/2 Ebene entlang des GefaBquerschnitts bei y=5mm oberhalb des
TAVR verglichen, siehe Abb. 63. Dargestellt ist die Strémungsgeschwindigkeit in y-Richtung
Uber den normierten Radius des GefaBes aus den FSI-Simulationen (rot) und den PIV-
Messungen (blau). Zu den Zeitpunkten t1, t3, t4 und t5 liegen die berechneten Geschwindig-
keitswerte der FSI Simulation groBteils innerhalb der Standardabweichung der PIV-ermittelten
Messwerte. Zum Zeitpunkt {2 ist eine signifikante Abweichung in der Mitte der Aortenwurzel
zu verzeichnen. Mit Strdmungsgeschwindigkeiten von v=0,91ms~" (in silico) gegeniiber
v=0,26ms~" 4+ 0,02m s~ libersteigt die berechnete Geschwindigkeit in der Gef4Bmitte die
gemessenen Geschwindigkeiten um das 3,5-fache.

Zusammenfassung, Diskussion und Limitationen des Validierungsansatzes
Zusammenfassend wurde ein Validierungsansatz des FSI-Modells vorgestellt, mit dem die
Strdmungsgeschwindigkeiten im Umfeld eines TAVR berechnet wurden. Aufgrund der Kom-
plexitat der zeitlichen und drtlichen Geschwindigkeitsdnderungen wurden verschiedene Pa-
rameter und Vergleichswerte in den Validierungsansatz mit einbezogen.

Die Ergebnisse der Klappenkinematik zeigten gute Ubereinstimmungen zwischen Simula-
tion und Experiment. Die artifiziellen Klappentaschen des untersuchten TAVR-Prototypen
wiesen wéahrend des SchlieBprozesses in den Highspeed-Aufnahmen teilweise unterschied-
liche Verformungen auf, vgl. Abb. 55D. Ein Umschlagen der Klappentasche, wie in den FSI-
Ergebnissen detektiert wurde, konnte in den Highspeed-Aufnahmen ebenfalls bei einer der
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Abb. 63: Vergleich der ermittelten Geschwindigkeiten in Hauptstrdmunsrichtung fir die FSI-
Simulation und die PIV-Messungen anhand einer Linie in der Sagittalebene (z =0 mm)
des Aortenwurzelmodells mit TAVR.

drei Klappentaschen identifiziert werden. Aus den Highspeed-Aufnahmen ist auBerdem zu
erkennen, dass die drei Klappentaschen des TAVR-Protoypen eine unterschiedliche Klap-
penkinematik im SchlieBprozess zeigen. Dies kdnnte auf Imperfektionen bei der Fertigung
des TAVR-Protoypen oder unterschiedliche Materialeigenschaften der Klappentaschen zu-
rickgefuhrt werden. Generell wird eine einheitliche Klappenkinematik zur gleichmaBigen
mechanischen Belastung der TAVR-Klappentaschen angestrebt, weshalb diese Abweichung
nicht als Limitation des FSI-Modells angesehen wurde. Der Vergleich der GOA zwischen den
experimentell und numerisch ermittelten Daten zeigt ein leicht vorzeitiges Offnen und Schlie-
Ben der Klappentaschen aus den in silico Berechnungen. Die Offnungsdauer der FSI Simu-
lation ist mit Az =42 ms héher als die gemittelten Highspeed-Ergebnisse (At =40 ms + 3 ms),
befindet sich aber noch innerhalb der berechneten Standardabweichung. Die SchlieBzeit
hingegen weist eine At=7 ms langere Zeitdauer gegeniiber dem gemittelten in vitro Wert
auf. Fir die SchlieBzeit wurde jedoch in vitro auch eine hdhere Standardabweichung fest-
gestellt. Im Vergleich mit anderen durchgefiihrten Validierungen mittels GOA, wie beispiels-
weise von Siglienza et al., Wu et al. und Lee et al. [223, 274, 282], ist mit den erzielten
Ergebnissen von einem validen Modell hinsichtlich der Klappenkinematik auszugehen.
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Ein detaillierter Vergleich stromungsmechanischer Parameter wurde bislang nur von Tango
et al. (2018) und von Sigiienza et al. (2018) [282, 303] durchgeflihrt. Bei den globalen Ver-
gleichsparametern konnten fiir die maximal auftretenden Geschwindigkeiten im Jet und im
Neo-Sinus gute Ergebnisse erzielt werden. Die mittlere transvalvuldre Druckdifferenz wies
eine Abweichung von 1,86 mmHg auf. Eine Begrindung fir die hdhere Druckdifferenz in
den experimentell ermittelten Daten kdnnte die Lokalisation der Drucksensoren am Puls-
duplikator sein. Aufgrund der Modifikation des Pulsduplikators, durch den Einbau der PIV-
Prafkammer, wurde der Abstand des ventrikuldren und aortalen Drucksensors vergroBert.
Die daraus resultierende héhere Druckdifferenz wurde im FSI Modell nicht abgebildet.

Der qualitative und quantitative Vergleich der Geschwindigkeitsfelder wies sowohl bei den
PIV Messungen als auch bei den FSI Simulationen die in Kap. 3.1.2 beschriebene Stro-
mungscharakteristik auf. Eine groBe Diskrepanz zwischen den Ergebnissen ergab sich zum
Zeitpunkt t2, vgl. Abb. 63. Die Abweichung beschrankte sich jedoch auf den zentralen Be-
reich des GeféaBes. Ein dhnliches Phanomen wurde bereits von Tango et al. (2018) zu ei-
nem vergleichbaren Zeitpunkt im Herzzyklus festgestellt [303]. Auch in dieser Studie wurde
die Strémungsgeschwindigkeit im zentralen Bereich der Strdmung um das 3-fache (FSI:
Umaz =3,20ms~1 vs. PIV: 4pae=1,10ms~1+£0,15ms™") zu hoch berechnet [303]. Auf-
grund der erheblichen Dynamik bei der Offnung der Klappentaschen, kénnen kleine zeitli-
che Unterschiede im Zyklus zu deutlichen Unterschieden in der Strémungstopologie flhren.
Dementsprechend ist davon auszugehen, dass bei der FSI-Simulation bereits ein Vorwarts-
fluss durch die gedffnete TAVR erfolgte. Im Gegensatz dazu, war in den PIV-Messungen
noch keine Jet-Strdmung zu detektierten. Eine geringflgig friihere Offnung der TAVR war
auch in dem Vergleich der GOA zu erkennen, vgl. Abb. 57. Zudem ist simulationsbedingt,
wie in Kap. 6.4 beschrieben, ein Spalt zwischen Klappentaschen modelliert, sodass bereits
zu Beginn der systolischen Simulationsphase eine geringfiigige Offnungsflache vorhanden
war, die einen Vorwartsfluss durch die TAVR ermdéglichte.

Insgesamt zeigten die Ergebnisse der FSI-Simulation gute Ubereinstimmung mit den experi-
mentell ermittelten Ergebnissen. Geringflgige Abweichungen sind auf die Vereinfachungen
des FSI-Modells gegeniiber dem in vitro Modell zuriickzufihren:

+ Die aus Rinderperikard bestehenden Klappentaschen des TAVR-Prototypen wurden zur
Reduktion der Berechnungszeit mit einem linear-elastischen Materialverhalten modelliert,
obwohl Rinderperikard ein anisotropes, hyperelastisches Materialverhalten aufweist.

» Als TAVR-Prototyp wurde ein selbstexpandierender Stent aus Nitinol verwendet, der ei-
ne Deformation wéhrend des Herzzyklus aufweist (As <1,0mm). Die Verankerung der
Klappentaschen im FSI-Modell wurde jedoch als feste Einspannung modelliert.

« Das aus Silikon bestehende Aortenwurzelmodell, das flr die PIV-Messungen verwendet
wurde, weist ebenfalls eine minimale Verformung innerhalb des Herzzyklus auf, die in der
FSI-Simulation als rigide angenommen wird.
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« Zur Reduktion der Berechnungszeit wurden fiir das FSI-Modell Symmetrieannahmen ge-
troffen und das geometrische Modell auf ein Drittel der Klappentasche begrenzt.

+ Das Einstrémprofil der PIV-Messung wird durch die Kontraktion der Ventrikelmembran im
Pulsduplikator definiert. Am Einlass der Simulation wurde eine uniforme Geschwindigkeit
Uber den Querschnitt vorgegeben.

Alle Simplifikationen der FSI-Simulation haben keinen signifikanten Einfluss auf die Ergeb-

nisse gezeigt, sodass davon ausgegangen werden kann, dass die vorgestellte Methode zur

numerischen Berechnung des Geschwindigkeitsfeldes im Umfeld eines TAVR die hamody-
namischen Merkmale erfassen und reproduzieren kann.

6.10 Fazit zu dem entwickelten FSI-Modell zur Bestimmung des

transienten Geschwindigkeitsfeldes von TAVR

Das vorgestellte numerische Modell zur Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR
wurde unter Berlcksichtigung der normativen Anforderungen (vgl. Kap. 6.1) und aktuellen
FSI-Modellen zur Berechnung der Stromung von TAVR (vgl. Kap. 6.2) entwickelt. Mit der
Verwendung eines kontinuumsbasierten Lésungsalgorithmus wurde ein etabliertes Verfah-
ren der numerischen Strémungsmechanik angewendet, das den physikalischen Sachverhalt
mit ausreichender Genauigkeit abbilden kann. Die Verwendung von ANSYS als Simulations-
software garantiert einen verifizierten Code und ber(licksichtigt die von Wei et al. getroffenen
Empfehlungen beziiglich der zu verwendenden Software [22]. Die Software wurde zudem
schon mehrfach fir FSI-Studien von TAVR oder der Aortenklappe verwendet [21, 204, 261,
269, 277, 304]. Insbesondere die in ANSYS Fluent implementierte ALE-Methode zur dyna-
mischen Netzadaption ermdglichte eine Berechnung der Strémungsgeschwindigkeiten im
Umfeld der Interaktionsflache mit einem hohen Genauigkeitsgrad. Dies war fiir die Entwick-
lung des FSI-Modells von groBer Bedeutung, da die Oberflache artifizieller Klappentaschen
als Interaktionsbereich zwischen Blutfluss und Verformung des TAVR fungierte und gleich-
zeitig im thromboserelevanten Bereich liegt. Relevante Abmessungen des Implantationsor-
tes wurden durch die Erarbeitung des generischen Aortenwurzelmodells beriicksichtigt, das
TAVR-kohortenspezifische Parameterrelationen aus der retrospektiven Datenanalyse von
TAVR-Patienten beinhaltet. (Patho-)physiologische Randbedingungen wurden aus den in vi-
tro Untersuchungen mit einem kommerziell erhéltlichen Pulsduplikatorsystem generiert. Mit
diesem Ansatz konnten Randbedingungen erzeugt werden, die unterschiedliche klinische
Herzparameter berlicksichtigen (vgl. Kap. 7.1), und zur Validierung der FSI-Simulationen
den Randbedingungen der PIV-Messungen entsprach.

Die Materialeigenschaften der artifiziellen Klappentaschen und der Aortenwurzel wurden fiir
das entwickelte FSI-Modell deutlich vereinfacht. In anderen FSI-Simulationen wurde bereits
nicht nur das nicht-lineare Materialverhalten, sondern auch die anisotropen Materialeigen-
schaften berticksichtigt [255, 274]. Aufgrund der bereits in Kap. 6.6 erwahnten Variation im
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Materialverhalten der artifiziellen Klappentaschen in Kombination mit der Fokussierung auf
die stromungsmechanischen Gegebenheiten wird die normative Anforderung trotzdem als
erfullt angesehen. Die Relevanz der Verwendung des Carreau-Yasuda Modells zur Berlick-
sichtigung der scherverdiinnenden Eigenschaft von Blut konnte in Kap. 6.6 gezeigt werden.
Der relevante Bereich beschrankt sich jedoch auf eine kleine Region im Neo-Sinus, weshalb
auch in aktuellen Veréffentlichungen oftmals Blut als newtonsches Fluid bei der Durchstro-
mung von TAVR angenommen wird, vgl. Tab. 12. Als eine Limitation des FSI-Modells ist die
Vernachldssigung des Implantationsvorgangs des TAVR zu nennen. Zun&chst wurde eine
idealisierte Implantation des TAVR angenommen. Die Beriicksichtigung pathologischer Ana-
tomien bei der Implantation eines TAVR und geeigneter Materialmodelle des Stentgerists
sind durchflihrbar [228, 265, 305, 306], wurden im Kontext von FSI-Modellen zur Thrombo-
sebewertung bislang aber noch nicht angewendet.

Insgesamt sind bisher wenige Studien zur Bewertung des thrombogenen Potentials von TA-
VR mit FSI-Simulationen verdffentlicht worden. In einigen Analysen wurde das thrombogene
Potential anhand von nicht-gekoppelten CFD Simulationen bewertet [23, 186]. Vahidkhah et
al. veréffentlichten 2017 einen Vergleich unterschiedlich positionierter TAVR und verwende-
ten den Ansatz der Blutverweilzeit (vgl. Kap. 3.3) in einer unidirektionalen FSI-Simulation, bei
der die Verformung der artifiziellen Klappentaschen vorgegeben wurde [207]. Mit diesem An-
satz ist stets eine experimentelle Detektion der Verformung der Klappentaschen notwendig.
Einen bidirektionalen FSI-Ansatz verdffentlichten bereits 2015 Piatti et al., in dem sie Parti-
keltrajektoren und die Scherbelastung berechneten, die auf die Partikel wirkte [263]. Daflr
verwendeten sie einen expliziten Ldsungsansatz in Kombination mit einem nicht adaptierten
Fluidnetz. Fir die Untersuchung der Thrombozytenaktivierung sollte der Einfluss der Stro-
mungsgeschwindigkeiten nahe der Interaktionsflache geringer sein. Wird, wie im Rahmen
dieser Arbeit, sowohl die Thrombozytenaktivierung als auch die Thrombozytenaggregation
adressiert, ist eine netzkonforme Methode fir die FSI-Simulation vorzuziehen. Eine umfang-
liche Analyse hinsichtlich Thrombose-BewertungsgréBen zeigten Plitman-Mayo et al. [209].
In den durchgefiihrten CFD Simulationen wurde aber nur eine stationare Durchstrdmung der
gedffneten artifiziellen Klappentaschen durchgefihrt, sodass der wahrend des SchlieBpro-
zess nach Salmonsmith et al. entstehende Wirbel zur Auswaschung des Neo-Sinus nicht
mit berlicksichtigt wurde und der Vergleich der Thrombosebewertungsmethoden nur eine
Teilaspekt im Herzzyklus abbildet [143].

Zusammenfassend wurde im Rahmen dieser Arbeit ein numerisches FSI-Modell entwickelt,
das eine ausreichend hohe Genauigkeit zur Bewertung des thrombogenen Potentials von
TAVR ermoglicht. Eingehende Untersuchungen des Einflusses von Herzparametern und
TAVR-Designaspekten hinsichtlich des Thromboserisikos von TAVR werden in den nach-
folgenden Kapiteln vorgestellt.
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Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR

Die Ergebnisse der FSI-Simulationen zur Bewertung des thrombogenen Potentials von TA-
VR sind in drei Anwendungsbereiche untergliedert. Zunéchst wurden relevante hydrodyna-
mische Einflussfaktoren auf das thrombogene Potential von TAVR ermittelt, siehe Kap. 7.1.
Ziel der Analyse war es, notwendige Parameterraume fur die zulassungsrelevanten Untersu-
chungen von TAVR zu identifizieren. Der zweite Anwendungbereich (Kap. 7.2) bezieht sich
auf den Einfluss implantatspezifischer Aspekte, wie die Geometrie der Klappentaschen oder
die Implantationshéhe. Ziel dieser Analyse war es, Designaspekte fiir Neuentwicklungen von
TAVR mit reduzierten thrombogenen Potential abzuleiten. Im dritten Anwendungsbereich
wurden TAVR-Modelle entwickelt, die einige Designaspekte der artifiziellen Klappentaschen
bereits klinisch etablierter TAVR abbilden, vgl. Kap. 7.3. Die TAVR-Modelle wurden ebenfalls
mit der im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Methode zur Untersuchung des thromboge-
nen Potentials analysiert und in den klinischen Kontext eingeordnet.

7.1 Untersuchung relevanter hydrodynamischer
Einflussfaktoren auf das thrombogene Potential von TAVR

Die Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR soll nach der ISO 5840 mit variieren-
den Herzparametern durchgefiihrt werden [15]. In der nachfolgend beschriebenen Analyse
wurden verschiedene Kombinationen von Herzparametern (nachfolgend auch als hydrody-
namische Parameter bezeichnet) hinsichtlich der Relevanz flir das thrombogene Potential
von TAVR untersucht. Um in zukinftigen entwicklungsbegleitenden Analysen den Berech-
nungsaufwand zu reduzieren, wurde durch eine systematische Parametervariation sowohl
ein Referenzdatensatz als auch ein Worst-Case-Szenario identifiziert, mit denen zukiinftig
Untersuchung der TAVR durchgeflhrt werden sollten.

Der Einfluss hydrodynamischer Parameter auf das thrombogene Potential von TAVR wurde
anhand der in Kap. 3.3 definierten Kennwerten untersucht. Grundlage fiir die Berechnung
der Kennwerte waren die Stromungsergebnisse der FSI-Simulationen. Der Einfluss der hy-
drodynamischen Parameter wurde ber eine Variation der in den FSI-Simulation vorgege-
benen Randbedingungen analysiert. Wie bereits in Kap. 6.7 erlautert, wurden als Rand-
bedingung die zeitabhangigen Volumenstromkennlinien aus den Pulsduplikatormessungen
verwendet. Folgende Parameter wurden aus Tab. 7 fir die Untersuchungen ausgewahlt:

» Herzfrequenz (HF) » Systolendauer (SD)

+ effektives Herzzeitvolumen (CO) « mittlerer Aortaler Druck (MAP)
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Fir eine gezielte Untersuchung des Einflusses hydrodynamischer Parameter auf die Vo-
lumenstromkennlinien wurde ein Referenzdatensatz (Baseline) definiert. Ausgehend von
diesem Baseline-Parametersatz wurde in den folgenden Analysen jeweils einer der vier
Parameter variiert. Die Ubrigen hydrodynamischen Parameter entsprachen weiterhin den
Baseline-Werten. Die Auswahl der Parametervariation wurde anhand der in Kap. 5.2 (Tab. 8)
definierten (patho-)physiologischen Bedingungen getroffen, woraus sich die in Tab. 23 zu-
sammengefassten Parametersétze ergaben.

Tab. 23: Parameterraum zur Analyse relevanter hydrodynamischer Einflussfaktoren auf das
thrombogene Potential von TAVR.

Bezeichnung HF co sD MAP
(1) Baseline 70 bpm 5,0L min~! 35% 100 mmHg
(2) HF =50 bpm 50 bpm 5,0Lmin~" 35% 100 mmHg
(3) HF =90 bpm 90 bpm 5,0Lmin~" 35% 100 mmHg
(4) CO=2,0Lmin™! 70 bpm 2,0Lmin™! 35% 100 mmHg
5) CO=3,5Lmin! 70 bpm 3,5Lmin~"! 35% 100 mmH
(5) P g
(6) SD =50% 70 bpm 5,0 L min~" 50% 100 mmHg
(7) SD =75% 70 bpm 5,0Lmin~" 75% 100 mmHg
(8) MAP =80mmHg 70 bpm 5,0Lmin~" 35% 80 mmHg
9 =120 mmHg 70 bpm 5,0Lmin~ 35% 120 mmHg
MAP H b L min—1 H

HF: Herzfrequenz; CO: effektives Herzzeitvolumen; SD: Systolendauer; MAP: mittlerer aortaler Druck

7.1.1 Identifikation relevanter hydrodynamischer Parameter auf die
Stréomungseigenschaften von TAVR im Herzkreislaufmodell

Die Auswahl des Parameterraumes fir die Randbedingungen der FSI-Simulationen wurde
auf Grundlage der Druck- und Volumenstromkennlinien getroffen, die mit dem hydrodyna-
mischen Kreislaufmodell ermittelt wurden. Die Ergebnisse der Druck- und Volumenstrom-
kennlinien, gemittelt Uber zehn aufeinanderfolgende Zyklen, sind in Abb. 64 bis Abb. 67
dargestellt. Die daraus quantifizierbaren Flussparameter aller Messungen sind in Tab. 24
zusammengefasst.

Der Einfluss der Herzfrequenz (HF) auf die Druck- und Volumenstrombedingungen ist in
Abb. 64 in Abhangigkeit der normierten Zykluszeit innerhalb eines Herzzyklus dargestellt.
Anhand der Volumenstromkennlinien ist eine geringflgige Verschiebung der Kennlinie zu
héheren Werten und einem spateren Zeitpunkt des maximalen Volumenstroms im Zyklus
bei ansteigender Herzfrequenz festzustellen. Das Auswurfvolumen und die Zeitdauer des
Vorwartsflusses werden mit ansteigender Herzfrequenz hingegen geringer, vgl. Tab. 24. Fir
den maximalen Volumenstrom ist ein leichter Anstieg bei héheren Herzfrequenzen zu ver-
zeichnen. GroBe Unterschiede im SchlieBvolumen und der Regurgitationsfraktion sind nicht
zu registrieren. Das SchlieBvolumen wird mit ansteigender Herzfrequenz gesenkt, die Re-
gurgitationsfraktion indessen erhoht.
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Abb. 64: Im hydrodynamischen Kreislaufmodell gemessenen Druck- und Volumenstromkennli-
nien des verwendeten TAVR-Prototyps in Abhangigkeit der auf die Gesamtzykluszeit
normierten Zykluszeit flir drei unterschiedliche (patho-)physiologische Herzfrequenzen
(HF =50 bpm, HF = 70 bpm, HF =90 bpm).

Der Einfluss des effektiven Herzzeitvolumens (CO) auf die Druck- und Volumenstrombedin-
gungen ist in Abb. 65 dargestellt. Wahrend die Druckkennlinien nur geringfligige Unterschie-
de aufweisen, ist der Volumenstrom wéhrend der Auswurfphase bei einer héheren Effekti-
vitdt des Herzzeitvolumens erwartungsgeman erhéht. Demzufolge ist auch ein Anstieg des
maximalen Volumenstroms zu verzeichnen, vgl. Tab. 24, Das Pump- und Auswurfvolumen
musste fiir einen Anstieg des CO bei gleichbleibender Herzfrequenz und systolischer Zeit-
dauer proportial erhéht werden, vgl. Tab. 24. Die absolute Zeitdauer des Vorwartsflusses
sowie das SchlieBvolumen und die Regurgitationsfraktion wiesen keine signifikanten Unter-
schiede auf.
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Abb. 65: Im hydrodynamischen Kreislaufmodell gemessenen Druck- und Volumenstromkennli-
nien des verwendeten TAVR-Prototyps in Abhangigkeit der auf die Gesamtzykluszeit
normierten Zykluszeit fir drei unterschiedliche (patho-)physiologische effektive Herz-
zeitvolumen (CO=2,0Lmin~!, CO=3,5Lmin~", CO=5,0Lmin"").

Die resultierenden Druck- und Volumenstrombedingungen aus der Variation des prozen-
tualen Zeitanteils der Systole (Systolendauer, SD) bezogen auf die Gesamtzykluszeit ist in

112



7 Ergebnisse der numerischen Simulationen zur Bewertung des thrombogenen Potentials von
TAVR

Abb. 66 dargestellt. Sowohl fir die Druck- als auch Volumenstromkennlinien sind erhebliche
Unterschiede festzustellen. Aufgrund der Idngeren Systolendauer sinkt bei gleichbleiben-
dem effektiven Herzzeitvolumen der maximale Volumenstrom, vgl. Tab. 24. Die absolute
Zeitdauer des Vorwartsflusses hingegen stieg mit héherem systolischen Zeitanteil an. Auf
das Pump- und Auswurfvolumen hatte die Variation des systolischen Zeitanteils keinen Ein-
fluss. Auch die fir resultierenden SchlieBvolumen und die Regurgitationsfraktionen konnte
keine Tendenz bei ansteigender Systolendauer registriert werden.
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Abb. 66: Im hydrodynamischen Kreislaufmodell gemessenen Druck- und Volumenstromkenn-
linien des verwendeten TAVR-Prototyps in Abhangigkeit der auf die Gesamtzyklus-
zeit normierten Zykluszeit flir drei unterschiedliche (patho-)physiologische Anteile
der systolischen Phase bezogen auf die Gesamtzykluszeit (SD =35%, SD=50%,
SD =75%).

Der Einfluss des mittleren aortalen Drucks (MAP) auf die Druck- und Volumenstrombedin-
gungen ist in Abb. 67 dargestellt.
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Abb. 67: Im hydrodynamischen Kreislaufmodell gemessenen Druck- und Volumenstromkennli-
nien des verwendeten TAVR-Prototyps in Abhangigkeit der auf die Gesamtzykluszeit
normierten Zykluszeit fir drei unterschiedliche (patho-)physiologische Werte des mitt-
leren aortalen Drucks (MAP =80 mmHg, MAP = 100 mmHg, MAP =120 mmHg).
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Wahrend die Volumenstromkurve bei einer Variation der HF, des CO und der SD signi-
fikante Verdnderungen zeigte, ist die Volumenstromkurve fiir variierende Werte des mitt-
leren aortalen Drucks nahezu identisch. Lediglich die absoluten Druckwerte variieren bei
verschiedenen MAP. Die Druckdifferenz von aortalem zu ventrikuldrem Druck ist jedoch flr
verschiedene MAP komparabel.

Da in den numerischen Simulationen ein Referenzdruck am Auslass vorgegeben wird, vgl.
Kap. 3.1.1, wird nur eine Druckdifferenz zwischen Einstrémbereich und Ausstrombereich
beriicksichtigt, sodass der absolute Druckwert keinen Einfluss auf die Ergebnisse der nume-
rischen Simulation hat. Basierend auf diesen Erkenntnissen wird der Einfluss des mittleren
aortalen Drucks auf das thrombogene Potential von TAVR nicht weiter betrachtet. Aus die-
sem Grund wurde auf eine detaillierte Betrachtung der Flussparameter in Abh&ngigkeit der
MAP Variation verzichtet. Die beschriebenen Tendenzen der resultierenden Flussparameter
wurden aus den in Tab. 24 zusammengefassten Parameterwerten abgeleitet.

Tab. 24: Ergebnisse der resultierenden Flussparameter aus den Pulsduplikatormessungen mit
variierenden hydrodynamischen Parametern.

Baselin HF = HF = co= cO= SD=  SD=

aseli®  coppm 90bpm  2,0Lmin~'  3,5Lmin~" 50%  75%
Pumpvolumen 94,36 126,15 76,25 51,21 72,67 95,69 95,54
in mL 40,04  +0,04  +0,05 40,03 +0,04 +0,05 40,05
f,g'r‘iz';;luss 0,267 0375 0,205 0,244 0257 0373 0,485
gl 40,001 +0,000 0,001 40,001 40,010 40,001 0,001
Auswurfvolumen 78,46 10832 61,87 36,62 57,73 7977 78,43
in mL +0,86  +0,93  +0,35 40,30 +0,32 +0,60 40,56
ﬂjﬁ'ﬂrﬁi‘;mm 29,68 28,04 3157 17,12 2357 20,60 14,66
vt +0,29  +0,39  +0,24 40,21 +0,18  +0,33 40,25
SchlieBvolumen 2,18 238 2,09 233 220 3,38 3,19
in mL 40,35  +0,33  +0,11 40,34 +0,18  +0,36 40,11
Regurgitations- 8,89 807 10,10 19,93 11,26 9,39 7,41
fraktion in % +0,91 40,83  +1,21 11,42 +112 40,77 40,69

HF: Herzfrequenz; CO: effektives Herzzeitvolumen; SD: Systolendauer
Baseline Parametersatz: HF = 70 bpm, CO=5,0L min~', SD = 35%.

Der maximal auftretende Volumenstrom fiir jeden Parametersatz wurde auBerdem ermittelt,
um die vorliegenden Strémungsbedingungen auf eine strémungsmechanische Ahnlichkeit
zu untersuchen. Dazu wurde die maximale Reynolds-Zahl Renmayx, deren Definition bereits
in Kap. 3.1.1 gegeben wurde, und die Womersley-Zahl Wo berechnet, vgl. Tab. 27. Die
Womersley-Zahl wird verwendet, um eine dynamische Ahnlichkeit einer Strémung zu un-
tersuchen. Quantifiziert wird sie durch das Verhéltnis der instationdren Tragheitskraft zur
Reibungskraft:
D [w-p

Wo = —,|—F '
o=V (7.1)
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Die charakteristische Léange D wird, wie bei der Reynolds-Zahl, als Annulusdurchmesser
Dy definiert. AuBerdem werden zur Berechnung der Wo-Zahl die Dichte p, die dynami-
sche Viskositat  und die Frequenz der pulsatilen Strémung w verwendet. Die maximale
Reynolds-Zahl Remax und die Wo-Zahl sind fir alle Parametervariationen in Tab. 27 gezeigt.
Eine Reynolds-ahnliche Strémung ist aufgrund der Ergebnisse bei variierenden hydrodyna-
mischen Parametern nicht zu erwarten. Remax verhélt sich proportional zu einem Anstieg
der Herzfrequenz und des effektiven Herzzeitvolumens und umgekehrt proportional zu ei-
nem langeren systolischen Zeitanteil. Unterschiede der Wo-Zahl sind nur bei variierenden
Herzfrequenzen zu verzeichnen. Dieses Ergebnis ist plausibel, da die Frequenz der pulsati-
len Strémung bei unterschiedlichen HF verandert wird.
Tab. 25: Ergebnisse der resultierenden strémungsmechanischen Kennzahlen aus den Pulsdu-

plikatormessungen mit variierenden hydrodynamischen Parametern zur Untersuchung
der stromungsmechanischen Ahnlichkeit.

Baseline P~ HF = CO= cO= SD=  SD=
aselin® 5o0bpm  90bpm  2,0Lmin~'  3,5Lmin~" 50%  75%

Qumaz i 2968 2804 3157 17,12 2357 20,60 14,66

L min—!

Upaa iN 1,09 1,03 1,16 0,63 0,87 0,76 0,54

ms™!

Remax 79518 75157 84533 4586,5 63164 55168 39250

Wo 17,9 15,1 20,3 17,9 17,9 17,9 17,9

HF: Herzfrequenz; CO: effektives Herzzeitvolumen; SD: Systolendauer
Baseline Parametersatz: HF = 70 bpm, CO =5,0L min~", SD = 35%.

Zusammenfassend konnte festgestellt werden, dass drei von vier hydrodynamischen Para-
metern einen wesentlichen Einfluss auf die Volumenstromkennlinie innerhalb eines Herzzy-
klus und somit auf die fiir die FSI-Simulation verwendeten Randbedingungen haben. Eine
strémungsmechanische Ahnlichkeit fiir verschiedene Parametersétze ist aber nicht zu er-
warten. Insofern ist davon auszugehen, dass die Strémungsgeschwindigkeiten im Umfeld
eines TAVR von diesen Parametern beeinflusst werden und dementsprechend Auswirkun-
gen auf das thrombogene Potential von TAVR haben.
7.1.2 Einfluss hydrodynamischer Parameter auf das thrombogene Potential von
TAVR
Eine zentrale Hypothese dieser Arbeit war, dass das thrombogene Potential von TAVR von
dem vorliegenden Geschwindigkeitsfeld und den daraus ableitbaren Kennzahlen abhéngig
ist. Aus diesem Grund wurden FSI-Simulationen zur Ermittlung des zeitabhangigen Ge-
schwindigkeitsfeldes eines TAVR fur die in Tab. 23 vorgestellten Parametersétze durchge-
fuhrt. Ziel der Analyse war es, relevante Herzparameter zu identifizieren, die einen entschei-
denden Einfluss auf das thrombogene Potential von TAVR haben und dessen Beriicksichti-
gung in zulassungsrelevanten Untersuchungen unerldsslich ist. Zunachst sind nachfolgend
die Ergebnisse der FSI-Simulationen hinsichtlich der berechneten Geschwindigkeitsfelder
mit den verschiedenen Randbedingungen fir die HF, das CO und die SD dargestellt.
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Wie erwartet zeigten die Ergebnisse der FSI-Simulationen ein hochgradig instationares und
dreidimensionales Stromungsverhalten, wie bspw. in Abb. 68 (A) anhand von Stromlinien
dargestellt. Um TAVR-charakteristische Strémungstopologien und Unterschiede der Str-
mung bei verschiedenen Konfigurationen herauszustellen, ist in den folgenden Kapiteln die
Strdomung anhand der Mittelebene im Sinus und der Symmetrieebene, die die Strdmung
distal der TAVR-Attachments zeigt, dargestellt, vgl. Abb. 68 (B). Aufgrund der Symmetriean-
nahmen wurde die Symmetrieebene um 120° versetzt dargestellt, sodass ein Querschnitt
durch die Aortenwurzel entsteht, vgl. Abb. 68 (C).

(A) (B) (©)  wmittelevene Symmetrieebene

Symmetrie-
ebene

dreidimensionales Darstellungsebenen Projizierte Darstellung
Strémungsfeld im Modell der Stréomung

Abb. 68: Schematische Darstellung der verwendeten Ebenen zur Ergebnisdarstellung der FSI-
Simulationen; (A) dreidimensionale Stromung anhand von Stromlinien, (B) Definierte
Darstellungsebenen im Aortenwurzelmodell (C) Ergebnisdarstellung als Querschnit-
tebene des Aortenwurzelmodells.

Qualitativer Vergleich der berechneten Geschwindigkeitsfelder fiir unterschiedliche
Herzfrequenzen

Ein Vergleich der resultierenden Strémungsgeschwindigkeiten und -topologien im Umfeld
des TAVR in Abhangigkeit verschiedener Herzfrequenzen ist in Ab. 69 dargestellt. Die Va-
riation der Herzfrequenz erfolgte fur drei unterschiedliche Parameterwerte: HF =50 bpm;
HF =70bpm; HF =90 bpm. Die Geschwindigkeitsmagnitude ist farbskaliert dargestellt. Zu-
dem zeigen uniform skalierte Geschwindigkeitsvektoren die vorliegende Strémungscharak-
teristik fur drei verschiedene Zeitpunkte im Herzzyklus: (1) der Zeitpunkt unmittelbar nach
der Offnung der Klappentaschen, (2) der Zeitpunkt zu Beginn des Klappenschlusses und (3)
der Zeitpunkt unmittelbar nach dem Klappenschluss. Um Unterschiede in der Strémungsto-
pologie hervorzuheben, wurden Pfeile eingezeichnet, die charakteristische Strémungspha-
nomene der TAVR verdeutlichen.

Wie in Kap. 3.1.2 theoretisch beschrieben, bilden sich unmittelbar nach Offnung der Klap-
pentaschen sowohl distal der nativen Klappentaschen als auch distal der artifiziellen Klap-
pentaschen Rezirkulationsgebiete bei allen untersuchten Herzfrequenzen aus, vgl. Abb. 69
1A-1C. Die Lage der Rezirkulationsgebiete variiert bei unterschiedlichen HF zum Zeitpunkt
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(1) in dem Abstand zu den artifiziellen Klappentaschen. Bei einer vergleichsweise geringen
HF (50 bpm) ist der Abstand des Rezirkulationsgebietes zum TAVR hdher komparativ zu
héheren HF. Die Jet-Breite hingegen ist bei HF =50 bpm erkennbar schmaler.
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Abb. 69: Ausgewahlte Ergebnisse des Stromungsfeldes aus den FSI-Simulationen mit unter-
schiedlichen Herzfrequenzen (50 bpm, 70 bpm, 90 bpm). Darstellung der Geschwindig-
keitsvektoren und der farbskalierten Geschwindigkeitsmagnitude in einem Querschnitt
der Aortenwurzel.

Zu Beginn des SchlieBprozesses ist weiterhin ein antegrades Stromungsprofil distal des TA-
VR zu identifizieren, vgl. Abb. 69 2A - 2C. Nahe der GefaBwand, radial um den Vorwartsfluss-

bereich, hat sich ein Riickstrdomungsgebiet gebildet, das bei verschiedenen Herzfrequenzen
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unterschiedlich ausgepragt ist. Wahrend bei HF =50bpm und HF =90 bpm eine homogene
Rickstrémung Gber die gesamte Sinusbreite zu identifizieren ist, ist bei HF =70bpm eine
hohere Rickstrémung distal des Attachments der artifiziellen Klappentasche im Vergleich
zu der Riickstromung in der Mitte des Sinus zu erkennen.

Eine vergleichbare Stromungstopologie liegt auch unmittelbar nach dem Klappenschluss
vor, vgl. Abb. 69 3A-3C. Wahrend fir HF =50 bpm und HF =90 bpm eine zentral im Sinus
gelagerte Einstrdmung in den Neo-Sinus zu detektieren ist, kdnnte die Auswaschung bei
HF =70 bpm vielmehr durch die seitlich in den Neo-Sinus vorliegende Rickstrémung distal
der TAVR-Attachments bedingt sein.

Qualitativer Vergleich der berechneten Geschwindigkeitsfelder fiir unterschiedliche
effektive Herzzeitvolumen

Die Variation des effektiven Herzzeitvolumens erfolgte fiir folgende drei Parameterwerte:
CO=2,0Lmin~";CO=3,5Lmin~"; CO=5,0Lmin~". Die berechneten Strémungsgeschwin-
digkeiten und -topologien bei der Durchstrémung der TAVR Modelle sind zu ausgewahlten
Zeitpunkten im kardiologischen Zyklus (1-3) in Abb. 70 reprasentiert.

Zum Zeitpunkt (1) konnte flr alle Herzzeitvolumen die charakteristische Wirbelbildung dis-
tal der nativen Klappentaschen sowie den artifiziellen Klappentaschen identifiziert werden,
vgl. Abb. 701A-1C. Mit steigendem effektiven Herzzeitvolumen ist der Wirbel distal der ar-
tifiziellen Klappentaschen mit gréBerem Abstand zu dem freien Rand der Klappentaschen
in Hauptstrémungsrichtung gelagert. Die Jet-Strémung weist erwartungsgemés flr erhéhte
CO hohere Stromungsgeschwindigkeiten auf. Beide Beobachtungen sind auf den steileren
Anstieg der Volumenstromkennlinien mit héherem CO zurtickzufihren. Dementsprechend
treten zu einem friiheren Zeitpunkt im Herzzyklus bei CO=5,0L min—' vergleichbare Volu-
menstromwerte gegeniiber CO=3,5Lmin~" und CO=2,0Lmin~" auf. Die Jet-Strémung ist
zum gleichen Zeitpunkt im Herzzyklus (1) deswegen ausgepréagter.

Waéhrend der systolischen Phase bildet sich bei allen untersuchten CO ein langliches Re-
zirkulationsgebiet radial um die Jet-Strdmung aus, das zu einer Rickstrémung nahe der
GefaBwand fuhrt. Wahrend bei CO=2,0Lmin="! und bei CO=3,5Lmin~" die Riickstro-
mung &hnliche Strémungsgeschwindigkeiten aufweist, ist bei CO=5,0Lmin~" eine héhere
Rickstromung distal der TAVR-Attachment zu verzeichnen. Gleichzeitig ist die antegrade
Hauptstrémung mit steigendem CO zum gleichen Zeitpunkt im Herzzyklus héher.
Unmittelbar nach dem Klappenschluss ist fiir alle COs rezirkulierende Strémung unterschied-
licher Auspragung im Neo-Sinus zu identifizieren. Die Ergebnisse zeigen, dass die Rlckstrd-
mung mittig im Neo-Sinus mit steigendem CO geringer wird. Die Rlckstromung in den Neo-
Sinus distal der TAVR-Attachments nimmt hingegen mit steigendem CO zu.

118



7 Ergebnisse der numerischen Simulationen zur Bewertung des thrombogenen Potentials von
TAVR

. Systole . Diastole
0 - i
2] 168 ™ ——— CcO=2,0Lmin"
E = 1B;’_.’ Y ML min
’ggz"' NN — —-C0=35Lmin
i Y VA NG 71— CO=50L min?
3 €10 '
> s
. 3AC .
o] 0,2 = 04 0,6 0.8 1

normierte Zykluszeit 4T
Geschwindigkeits-

0,52

I 026
0,00

Geschwindigkeits- [/}
magnitude
in ms-1

1,00
I 0,80

- 0,80

TAVR
CO0=3,5L min"

TAVR
CO=5,0Lmin?

| 0,40
I 0,20

0,00
Geschwindigkeits-

magnitude
in ms-1

1,00
I 0,80
- 080

: 0,40
Iu.zo
I 0,00
Abb. 70: Ausgewahlte Ergebnisse des Stromungsfeldes aus den FSI-Simulationen mit unter-
schiedlichen effektiven Herzzeitvolumen (2,0Lmin~", 3,5Lmin~", 5,0Lmin~"). Dar-

stellung der Geschwindigkeitsvektoren und der farbskalierten Geschwindigkeitsmagni-
tude in einem Querschnitt der Aortenwurzel.

Qualitativer Vergleich der berechneten Geschwindigkeitsfelder fiir unterschiedliche
Systolendauern

Der Einfluss der Systolendauer (SD) auf das thrombogene Potential von TAVR wurde an-
hand drei unterschiedlicher prozentualer Anteile der Systolendauer untersucht. Daflir wurde
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der prozentuale Anteil der Systole in Relation zu Gesamtzykluszeit definiert mit SD = 35%,
SD =50% und SD =75%. Die resultierenden Stromungsgeschwindigkeiten und -topologien
zu drei ausgewahlten Zeitpunkten im Herzzyklus (1-3) sind in Abb. 71 dargestellt.
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Abb. 71: Ausgewahlte Ergebnisse des Stromungsfeldes aus den FSI-Simulationen mit unter-
schiedlich langen Systolendauern bezogen auf die gesamte Zykluszeit (35%, 50%,

75% Systole/Gesamtzykluszeit). Darstellung der Geschwindigkeitsvektoren und der
farbskalierten Geschwindigkeitsmagnitude in einem Querschnitt der Aortenwurzel.
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Fir einen Vergleich der Ergebnisse ist zu beachten, dass im Gegensatz zu den vorher ge-
zeigten Ergebnissen, die definierten Zeitpunkte (1-3) aufgrund der unterschiedlichen Systo-
lendauern zu verschiedenen relativen Zeitpunkten im Herzzyklus auftraten. Der Vergleich
der Ergebnisse anhand der dargestellten farbskalierten Geschwindigkeitsmagnitude ist dem-
entsprechend zu den gleichen charakteristischen Merkmalen im Herzzyklus, nicht aber zwin-
gend zur selben Zeit in Herzzyklus abgebildet. Die verwendeten Zeitpunkte sind in Abb. 71
mit roten Punkten in den Volumenstromkurven (SD = 35%: durchgehende Linie; SD =50%:
grob gestrichelte Linie; SD =75%: fein gestrichelte Linie) hervorgehoben.

Unmittelbar nach der vollstandigen Offnung der Klappentasche sind wesentliche Unterschie-
de hinsichtlich der Strémungsgeschwindigkeiten in der Jet-Strémung und der Lokalisation
der Rezirkulationsgebiete zu registrieren. Wird eine langere systolische Phase simuliert,
liegen geringere Strdmungsgeschwindigkeiten in der Jet-Strdmung vor. Dies ist auf den ge-
ringeren Volumenstrom wéhrend der systolischen Phase zurlickzufiihren, da das konstante
Schlagvolumen bei einer langeren systolischen Phase auch lber einen langeren Zeitraum
ausgeworfen wird. Der Zeitpunkt der vollstandigen Klappendffnung ist hinsichtlich der nor-
mierten Zykluszeit fir SD=75% am spatesten. Wird die SD geringer, liegt der Zeitpunkt
der vollstandigen Klappendffnung im Herzzyklus friiher vor. Aus diesem Grund ist das Re-
zirkulationsgebiet distal der artifiziellen Klappentaschen fir unterschiedliche SD ebenfalls
unterschiedlich lokalisiert. Wahrend sich das Rezirkulationsgebiet bei SD = 35% unmittelbar
distal der Klappentaschen befindet, ist eine zirkulierende Stromung mit steigender SD weiter
distal in der Aorta lokalisiert.

Die Stromungstopologie zu Beginn des Klappenschlusses zeigt fir alle drei SD komparable
Ergebnisse, wobei die antegraden Geschwindigkeiten bei geringeren SD noch héher sind.
Die Riickstrdémung nahe der GefaBwand ist jedoch in allen Ergebnissen &hnlich ausgepragt.

Der Zeitpunkt der vollstandig geschlossenen Klappentasche zeigt fiir SD = 35% und SD = 50%
die charakteristische zirkulierende Strdomungim Neo-Sinus. Flr SD = 75% ist hingegen mittig
im Sinusbereich eine zentrale Riickstrdomung in den Neo-Sinus zu registrieren.

Insgesamt zeigt der qualitative Vergleich der auftretenden Strdmungsgeschwindigkeiten und
-topologien, dass eine Variation der hydrodynamischen Parameter (HF, CO und SD) und der
daraus resultierenden Volumenstromrandbedingungen einen wesentlichen Einfluss auf die
Stromung im Umfeld eines TAVR hat. Grundsatzlich konnten die charakteristischen Stro-
mungseigenschaften, die in Kap. 3.1.2 beschrieben wurden, identifiziert werden. Die Er-
gebnisse zeigen jedoch auch, dass es sich um eine instationare und komplexe Stromung
handelt, flr die keine allgemeinen Tendenzen bei der Variation hydrodynamischer Para-
meter ermittelt werden konnten. Aufgrund der Variation der auftretenden Stromungen flr
unterschiedliche hydrodynamische Parameter sind auch Unterschiede in den Thrombose-
kennwerten zu erwarten. Die Ergebnisse der Thrombosekennwerte werden im Folgenden
eingehender untersucht.
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Vergleich des Einflusses der hydrodynamischen Parameter auf die Scherbelastung
in der Aortenwurzel

Zur Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR wurden in Kap. 3.3 zwei Kennwerte
definiert, die Aspekte der Thrombozytenaktivierung und -aggregation modellieren. Sowohl
der Kennwert SIT A als Vergleichsparameter fiir die Thrombozytenaktivierung als auch der
Kennwert »BRT als Vergleichsparameter fir die Thrombozytenaggregation wurden defini-
tionsgemé&B aus dem vorliegenden orts- und zeitabh&ngigen Geschwindigkeitsfeld berech-
net, vgl. Gl. 3.11 und GI. 3.14. Um den Einfluss des Geschwindigkeitsfeldes auf die SI7°A
und rBRT zu visualisieren, ist in Abb. 72 das Geschwindigkeitsfeld sowie die Verteilung
von SITA und BRT beispielhaft fiir den Baseline Parametersatz unmittelbar nach Klappen-
schluss im Querschnitt der Aortenwurzel dargestellt.

Stromungsgeschwindigkeit SITA
. £y

T

A

Geschwindigkeitsmagnitude in ms™ SITAinPas relative Blutverweilzeit
]
00 02 04 06 08 10 00 o0z 04 0B 0B 10 00 02 04 06 08 10

Abb. 72: Beispielhafte Darstellung der FSI-Simulationsergebnisse zur Berechnung der throm-
bosebewertenden Kennzahlen (SIT'A und rBRT) in Abhangigkeit der zeit- und orts-
abhangigen Strdomungsgeschwindigkeit.

Aus der orts- und zeitabhangigen Verteilung von SIT A und BRT wurden Vergleichkenn-
zahlen abgeleitet, die eine Gegeniiberstellung der Ergebnisse aus den hydrodynamischen
Parametervariationen ermdglichten. Mit dem ST A-Wert konnte ein Vergleich der auftreten-
den Scherspannungen bei der Durchstrémung der TAVR sowie die durch Konvektion be-
einflusste Verteilung von Fluid mit erhéhter Scherbelastung in der Aortenwurzel nach einem
Herzzyklus berechnet werden. Als Vergleichskennzahl wurde der gemittelte S1T A-Wert im
Neo-Sinus (SIT An.es) fUr alle hydrodynamischen Parametervariationen berechnet. Die ge-
mittelten SIT A ..s-Werte nach einem Herzzyklus sind in Abb. 73 dargestellt.

Bei einer konstanten HF und SD ist fur ein ansteigendes CO eine erhéhte Scherbelastung
im Neo-Sinus zu verzeichnen. In der Baseline Simulation (CO =5,0 Lmin~") lag die mittlere
Scherbelastung des Fluids im Neo-Sinus mit SIT Ay..s=0,279 Pas am héchsten im Ver-
gleich zu einer minimal geringeren Scherbelastung bei CO =3,5L min—" mit einem Wert von
SIT Ay.os =0,276 Pas. Die FSI-Simulation mit einem CO=2,0 L min~" fiihrte zu einem ge-
ringeren Wert gegeniiber den anderen beiden Konfigurationen von SIT Ay ..s =0,244 Pas.
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[ Vergleich der Scherbelastung fiir
) ‘ unterschiedliche hydrodynamische Parameter
Il Baseline: CO=50L min", HF = 70 bpm, SD = 35%
M CcO=20L min! HF =90 bpm
B co=35Lmin’ 8D = 50%
HF =50 bpm B so=75%
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Abb. 73: Ergebnisse der mittleren Scherbelastung (517 Ay..s) im Neo-Sinus fir die untersuch-
ten hydrodynamischen Parameter. Ein hoher Wert steht fiir eine erndhte Scherbelas-
tung und somit ein erhdhtes thrombogenes Potential.

Eine Variation der Herzfrequenz zeigte ebenfalls die hdchste Scherbelastung in der Baseline
Simulation. Fur eine Herzfrequenz von HF =50 bpm wurde eine mittlere Scherbelastung von
SIT An.os =0,277 Pa s berechnet, die nur marginal geringer als die in der Baseline Simulati-
on ist. Das Ergebnis der Scherbelastung fir HF = 90 bpm betrug STT Ancos =0,195Pas. Da
die SITA-Werte aus den vorliegenden lokalen Scherspannungen und deren Expositionszeit
auf das Fluid berechnet wurde, ist dieses Ergebnis plausibel. Bei einer héheren Remay flr
héhere HF sind auch héhere Scherspannungen im Fluid zu erwarten. Die kiirzere Exposi-
tionszeit, aufgrund der klrzeren Zyklusdauer, reduzierte den akkumulierten Vergleichswert.
Eine niedrigere Herzfrequenz fihrt hingegen zu einer geringeren Repay, vgl. Tab. 24, aber
auch zu einer langeren absoluten Expositionszeit der Scherspannungen auf das Fluid.

Die Scherbelastung bei héheren systolischen Zeitanteilen sinkt gegentber der Baseline Si-
mulation (SD=35%). Dabei sind zwischen einem systolischen Anteil von SD=50% und
SD =75% nur marginale Unterschiede festzustellen (SD=50%: SIT Ay..s=0,227 Pas vs.
SD =75%: SIT Ancos = 0,222 Pass). Fir die hdheren systolischen Zeitdauern wurde bei gleich-
bleibenden Auswurfvolumen ein geringerer Volumenstrom im Vergleich zu den Baseline Er-
gebnissen gemessen, weshalb auch eine geringere Scherbelastung nach einem Herzzyklus
plausibel ist.

Vergleich des Washout in der Aortenwurzel fiir die verschiedenen Parametersétze

Wie bereits in Kap.2.3 erldutert, ist nicht nur die Thrombozytenaktivierung ein elementarer
Faktor bei der Entstehung einer Thrombose, sondern auch die Thrombozytenaggregation.
Deswegen wurde in Kap. 3.3 neben dem SIT A-Wert auch ein Kennwert fir die Thrombo-
zytenaggregation bzw. das damit assoziierte Washout im Neo-Sinus definiert.
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Die Quantifizierung des Washout wurde anhand der Blutverweilzeit (BRT) durchgefihrt. Um
einen validen Vergleich der hydrodynamischen Parameter zu realisieren, wurde die Blutver-
weilzeit auf die Gesamtdauer des Herzzyklus normiert (rBRT") und Fluidregionen mit er-
hdhter Blutverweilzeit mittels eines Schwellenwertes » BRT' > 0,999 identifiziert. Die daraus
resultierenden Fluidvolumen mit erhdhter BRT wurden am Ende des Herzzyklus berechnet
(V.grr) und auf das Volumen des Neo-Sinus normiert (Vyeos):

V.BRT (7.2)

T = — .
BET I’J:'\-re.(.'-h‘?;

Die Neo-Sinus Region ist von besonderem Interesse fiir die Entstehung einer subklinischen
Klappenthrombose, da dort der Ursprung einer hypoattenuierenden Verdickung der artifizi-
ellen Klappentaschen lokalisiert wurde, vgl. Kap. 2.3. Die aus der Analyse hervorgehenden
prozentualen Anteile des Fluids mit erhdhter BRT im Neo-Sinus sind fir alle Parameterséatze
in Abb. 74 dargestellt.

Vergleich des Washout fiir unterschiedliche
hydrodynamische Parameter

B Baseline: CO=5,0L min', HF = 70 bpm, SD = 35%

B co=20L min! HF =90 bpm
B co=35Lmin’ SD = 50%
HF = 50 bpm B sp=75%
Effektives Herzzeitvolumen Herzfrequenz Systolendauer
(CO) (HF) (SD)
30% 30% 30%

Prozentualer Anteil des Fluids
mit erhéhter rBRT
o
*£

25% 25% 25%

20% 20% 20%

15% 15%

10% 10% 10%

5% 5% 5%
0% l 0% l 0% l -

Abb. 74: Ergebnisse des prozentualen Anteils des Fluids mit erhdhter Blutverweilzeit in Relation
zu dem Fluidvolumen des Neo-Sinus flir die unterschiedlichen untersuchten hydrody-
namischen Parameter. Ein hoher Wert steht fur ein geringes Washout und somit ein
erhdhtes thrombogenes Potential.

Der prozentuale Anteil mit erhéhter BRT im Neo-Sinus verhalt sich indirekt proportional zu
einem ansteigenden CO: CO=2,0Lmin™": rgrr =26,9%; CO=3,5Lmin~": rgrr=13,4%;
CO=5,0Lmin~"': rgrr =5,0%. Eine HF von 70 bpm ergab bei dem Vergleich unterschiedli-
cher Herzfrequenzen den geringsten Wert flir rgrr (5,0%). Sowohl eine niedrigere als auch
eine héhere HF flihrten zu hdheren prozentualen Anteilen von V,.grr im Neo-Sinus. Der An-
teil fur HF =50 bpm ist mit rgr7r =18,8% jedoch bedeutend héher gegentber rgrr =6,2%
bei einer HF von 90bpm. Ein nicht proportionales Verhalten zwischen Herzfrequenz und
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Washout kénnte durch eine modifizierte Klappenkinematik in Kombination mit den vorliegen-
den Strémungstopologien begriindet werden. Wie in Abb. 69 zu erkennen, ist die Rickstro-
mung in den Sinusbereich fir HF =50 bpm und HF =90bpm zentral im Sinus lokalisiert,
wéhrenddessen die Rickstrémung bei HF =70bpm an den Kommissurpunkten der artifizi-
ellen Klappentaschen registriert wurde. Dies flhrt zu einer modifizierten Wirbelbildung, die
das Washout im Neo-Sinus beglnstigen kdnnte. Die Differenzen in den vorliegenden Str-
mungsgeschwindigkeiten in der Rickstromung unmittelbar nach dem SchlieBprozess, vgl.
Abb. 69 3A unf 3C, kénnten im Zusammenhang mit dem kleinen prozentualen Anteil hoher
BRT bei HF =90 bpm gegeniber HF = 50 bpm stehen.

Die Veranderung des systolischen Zeitanteils (SD) im Zyklus flihrte generell zu sehr gerin-
gen Fluidvolumen mit erhéhter BRT im Neo-Sinus. Dies begriindet sich durch die langeren
Phasen, in denen die artifiziellen Klappentaschen in einem gedffneten Zustand sind und das
Volumen des Neo-Sinus minimal ist.

7.1.3 Fazit zur Untersuchung des Einflusses hydrodynamischer Parameter auf das
thrombogene Potential von TAVR

Zur Untersuchung relevanter hydrodynamischer Einflussfaktoren auf das thrombogene Po-
tential von TAVR wurde zunéchst ein Parameterraum mit neun verschiedenen Parameter-
satzen definiert. Die Parametersétze bestanden jeweils aus vier hydrodynamischen Para-
metern, von denen in jedem Parametersatz jeweils nur einer variiert wurde. Die restlichen
Parameter wurden im Vergleich zum Baseline Parametersatz konstant gehalten. Der Ein-
fluss der Parametervariation auf die stromungsmechanischen Ergebnisse des TAVR wurde
mit dem hydrodynamischen Kreislaufmodell untersucht. Die resultierenden Druck- und Volu-
menstromkennlinien sowie relevante Ergebnisse der Flussparameter wurden anschlieBend
miteinander verglichen und eine Vorauswahl der Einflussfaktoren getroffen. Als Parameter
mit einem wesentlichen Einfluss auf die Strémungseigenschaften im Herzzyklus wurden die
Herzfrequenz (HF), das effektive Herzzeitvolumen (CO) und der systolische Zeitanteil im
Gesamtherzzyklus (SD) identifiziert. Insbesondere der Vergleich strémungsmechanischer
Ahnlichkeitskennzahlen (Re-Zahl und Wo-Zahl) wies auf strémungsmechanisch nicht &hn-
liche Strdmungen bei variierenden hydrodynamischen Parametern hin, sodass Differenzen
in den zu berechnenden Geschwindigkeitsfeldern sowie der Strémungstopologie wéahrend
eines Herzzyklus erwartet wurden. Insgesamt wurden sieben FSI-Simulationen eines Herz-
zyklus mit unterschiedlichen Randbedingungen durchgefiihrt und deren Ergebnisse sowohl
hinsichtlich der Geschwindigkeitsfelder als auch der Kennzahlen flr die Bewertung des
thrombogenen Potentials von TAVR (ST Axeos und rgrr) verglichen.

Ein Vergleich des Washout zeigte erhebliche Unterschiede in den prozentualen Anteilen
des Fluidvolumens mit erhdhter BRT im Neo-Sinus fir die untersuchten hydrodynamischen
Parameter. Dementsprechend sind insbesondere das effektive Herzzeitvolumen (CO) und
die Herzfrequenz (HF) relevante Einflussfaktoren auf das Washout.
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Ein vergleichbares Ergebnis hinsichtlich des CO wurde in Analysen von Kumar et al. festge-
stellt, in denen die Identifikation von Bereichen Bereichen mit geringem Washout allerdings
anhand eines Schwellenwertes fiir sehr geringe Geschwindigkeiten quantifiziert wurde [188].

Die Analyse der Scherbelastung zeigte ebenfalls unterschiedliche Ergebnisse fir die ver-
schiedenen Parametersatze. Eine erhéhte Scherbelastung lag insbesondere bei einem an-
steigenden CO und einer geringeren HF vor. Eine Erhdhung des systolischen Zeitanteils
gegeniiber der Baseline fiihrte zu einer Reduktion der Scherbelastung. Der Ansatz der akku-
mulierten Scherbelastung innerhalb eines Herzzyklus wurde bereits von Piatti et al. mit einer
FSI-Simulation berechnet [263]. Die Arbeitsgruppe verwendete aber virtuelle Partikel deren
Scherhistorie anhand von Bahnlinien berechnet wurde. Die Scherbelastung der Partikel im
gesamten Fluid lag im Mittelwert bei 0,114 Pas und im Maximum bei 0,387 Pas. Die ver-
wendeten hydrodynamischen Parameter waren vergleichbar mit dem Baseline FSI-Modell
der vorliegenden Untersuchung. Mit dem im Rahmen dieser Arbeit vorgestellten Ansatz zur
Bewertung der Thrombozytenaktivierung konnten vergleichbare Ergebnisse erzielt werden.

Zur objektiven Vergleichbarkeit des thrombogenen Potentials von TAVR bei einer Variation
der hydrodynamischen Parameter wurden die Kennwerte des Washouts und der Scherbe-
lastung miteinander korreliert. Weil fur die vorgestellten Kennzahlen rgrr und SITAygeg NUP
begrenzt Referenzwerte in der Literatur vorlagen, wurden die Ergebnisse relativ zueinander
verglichen. Der hchste auftretende Wert fiir rgryr und SIT Aneos wurde als Maximalwert
mit dem Wert » 1« definiert. Die weiteren ermittelten Kennzahlen wurden in Relation zu dem
Maximalwert mit einem Wert zwischen »0« und » 1« bestimmt. Dieses Verfahren wurde fir
beide Kennzahlen durchgefiihrt und die resultierenden Vergleichskennzahlen miteinander
addiert, sodass ein Wert zwischen »0« (geringes thrombogenes Potential) und »2« (hohes
thrombogenes Potential) ermittelt wurde. Die Bewertung des Einflusses der hydrodynami-
schen Parameter auf das thrombogene Potential von TAVR ist in Tab. 26 zusammengefasst.

Tab. 26: Ergebnisse der Bewertungskennzahlen fiir BRT und SITA zur Beurteilung des Washout
bzw. der Scherbelastung im Neo-Sinus sowie dem daraus resultierenden thromboge-
nen Potential von TAVR zwischen »0« und »2«, wobei »2« ein hohes thrombogenes
Potential bedeutet.

Parametersatz Vergleichskennzahl Vergleichskennzahl thrombogenes

BRT SITA Potential
Baseline 0,18 1,00 1,18
HF =50 bpm 0,70 0,99 1,69
HF =90 bpm 0,23 0,70 0,93
CO=2,0Lmin~" 1,00 0,87 1,87
CO=3,5Lmin! 0,50 0,99 1,43
SD =50% 0,04 0,79 0,83
SD=75% 0,06 0,79 0,86

HF: Herzfrequenz; CO: effektives Herzzeitvolumen; SD: Systolendauer
Baseline Parametersatz: HF =70bpm, CO=5,0L min~!, SD =35%.
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Zusammenfassend konnte ein Einfluss auf das thrombogene Potential von TAVR bei vari-
ierenden hydrodynamischen Parametern identifiziert werden. Von regulatorischer Seite aus
wurde bislang nur eine Untersuchung mit verschiedenen CO bei der Bewertung des throm-
bogenen Potentials von TAVR gefordert [15]. Fir die Herzfrequenz und den systolischen
Anteil sind die Baseline-Werte empfohlen. Aus den im Rahmen dieser Arbeit gewonnen
Erkenntnissen ist auch die Herzfrequenz ein relevanter hydrodynamischer Parameter, der
sowohl das Washout als auch die Scherbelastung im Neo-Sinus bedeutend beeinflusst.

Es wird vorgeschlagen zur Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR mindestens
zwei Parametersatze zu definieren, die sowohl ein Baseline-Modell, als auch ein Worst-
Case-Szenario abbilden. Aufgrund der Ergebnisse des thrombogenen Potentials bei variie-
rendem CO wird eine Anpassung des Baseline Modells empfohlen. Die beiden vorgeschla-
genen Parametersétze sind in Tab. 27 dargestellt.

Tab. 27: Aus den Untersuchungen abgeleitete hydrodynamische Parametersatze zur Bewertung
des thrombogenen Potentials von TAVR mit einem Baseline und einem Worst-Case

Parametersatz.
Szenario CcO HF SD
Baseline 3,5Lmin~" 70bpm 35%
Worst-Case 2,0Lmin™? 50 bpm 35%

HF: Herzfrequenz; CO: effektives Herzzeitvolumen; SD: Systolendauer

7.2 Untersuchung geometrischer Einflussfaktoren auf das
thrombogene Potential von TAVR

Fir die Untersuchung und Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR ist nicht es
nicht nur essenziell geeignete Herzparametersatze zu definieren, die prothrombotische Sze-
narien abbilden. GleichermaBen relevant sind geometrische Faktoren des Klappentaschen-
designs von TAVR, um die Sicherheit und Effektivitat hinsichilich des thrombogenen Poten-
tials zu férdern. Dies soll im folgenden Abschnitt untersucht werden. Ziel war es, Empfeh-
lungen fir TAVR Konfigurationen abzuleiten und relevante geometrische Aspekte flr das
Thromboserisiko von TAVR zu identifizieren. Entsprechend der bislang publizierten klini-
scher Analysen wurden die folgenden geometrischen Einflussfaktoren auf die Thrombose-
neigung von TAVR identifiziert, die detaillierter untersucht wurden [83, 307, 308]:

+ die Hdhe der artifiziellen Klappentaschen (siehe Kap. 7.2.1),
+ die Implantationshdhe der artifiziellen Klappentaschen (siehe Kap. 7.2.2),

+ die rotatorische Ausrichtung der artifiziellen Klappentaschen (siehe Kap. 7.2.3).
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7.2.1 Einfluss der artifiziellen Klappentaschenhéhe auf das thrombogene Potential
von TAVR

Der Einfluss der Klappentaschenhéhe auf das thrombogene Potential von TAVR wurde mit
drei verschiedenen TAVR-Modellen untersucht, die die Klappentaschenhdhen £;. = 12,0 mm,
hi,=15,5mm und h; =19,0mm aufweisen, vgl. Abb. 75. Die Klappentaschenhéhe wurde
definiert Uber den Abstand der basalen Klappenansatze der artifiziellen Klappentaschen
zu den Kommissurpunkten der TAVR. Der basale Ansatz der Klappentasche aller TAVR-
Modelle wurde auf Héhe der Annulusebene platziert (y =0 mm). Fir alle FSI-Simulationen
wurde der zeitabhangige Volumenstrom aus den Pulsduplikatormessungen mit dem neu
definierten Baseline-Parametersatz als Randbedingung am Einlass verwendet.

(A) h,=12,0 mm (B) he=155mm {C) h,= 19,0 mm

— Basaler Ansatz artifizielle Klappentaschen
— - Ebene der Kommissurpunkte
Annulusebene

Abb. 75: Fiir die FSI-Simulationen verwendete Geometriekonfigurationen verschiedener Klap-
penhdhen von TAVR Klappentaschen (A) hy=12,0mm, (B) hi=155mm und (C)
hi. =19,0 mm fir die das thrombogene Potential bestimmt wurde.

Die aus den numerischen Simulationen des Herzzyklus resultierenden Strémungsgeschwin-

digkeiten sind fiir die verschiedenen Klappentaschenhéhen in Abb. 76 dargestellt.

Aufgrund der identischen strémungsinduzierenden Randbedingung flr alle drei Modelle,
wurden die Ergebnisse zu gleichen Zeitpunkten im Herzzyklus verglichen. Zu dem Zeit-
punkt (T1) sind in allen Konfigurationen charakteristische Rezirkulationsgebiete distal der
artifiziellen Klappentaschen zu erkennen. Fir die kirzesten artifiziellen Klappentaschen
(hi. =12,0mm) befindet sich der freie Rand der artifiziellen Klappentaschen und der der
nativen Klappentaschen auf der gleichen Hohe, weshalb sich nur ein Rezirkulationsgebiet
distal beider Klappentaschen bildet. Die beiden héheren Konfigurationen weisen jeweils ein
kleines Rezirkulationsgebiet distal der nativen Klappentaschen auf, das sich wahrend der
Offnungsphase der Klappentaschen aufgrund der Verdrangung des Fluids im Neo-Sinus
durch den Offnungsvorgang der artifiziellen Klappentaschen bildet. Ein weiteres groBeres
Rezirkulationsgebiet bildet sich distal der artifiziellen Klappentaschen aufgrund der Scher-
schicht zwischen der freien Jet-Strémung aus dem TAVR und der verhaltnism&Big
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Abb. 76: Ausgewahlte Ergebnisse des Stromungsfeldes aus den FSI-Simulationen von TAVR

mit unterschiedlichen Klappentaschenhdhen (hy: 12,0 mm, 15,5mm, 19,0 mm). Dar-
stellung der Geschwindigkeitsvektoren und der farbskalierten Geschwindigkeitsmagni-

tude in einem Querschnitt der Aortenwurzel.
langsamen Strémung in der Aortenwurzel. Zu dem Zeitpunkt (T2) ist bei allen Klappen-

taschenhéhen eine antegrade Strémung zu identifizieren, die fiir die mittlere Klappenta-
schenhéhe hj;=15,5mm die héchsten Strémungsgeschwindigkeiten zeigt. Wahrend das
Stromungsfeld flr i =19,0 mm eine gleichméBige Rickstrémung mittig im Sinus und dis-
tal der TAVR-Attachments aufweist, ist flr i, = 12,0 mm vorrangig eine Rlckstrémung distal
der TAVR-Attachments zu lokalisieren. Die Strémung der klrzesten Klappentasche ist durch
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eine geringere antegrade Strémung dafiir aber eine erhdhte Riickstrémung distal der TAVR-
Attachments charakterisiert. Zudem ist zum Zeitpunkt (T2) der SchlieBvorgang des nied-
rigen Klappentaschenmodells gegeniber den anderen beiden Modellen mit einer hdheren
Klappentasche leicht fortgeschritten.

Unmittelbar nach Ende des SchlieBvorgangs (T3) ist nur in dem Geschwindigkeitsfeld der
Klappentaschenhdhe h; =19,0mm ein Rezirkulationsgebiet mittig im Neo-Sinus zu erken-
nen. Sowohl fir das Modell ;. = 12,0 mm als auch A, = 15,5 mm ist eine Rickstrdmung seit-
lich in den Neo-Sinus distal der Klappentaschenattachments zu identifizieren.

Fir die TAVR-Modelle mit unterschiedlichen Héhen der artifiziellen Klappentaschen wur-
den ebenfalls beide Kennzahlen bestimmt, mit denen das thrombogene Potential der TAVR-
Modelle bewertet wurde. In Abb. 77 sind sowohl der prozentuale Anteil der Fluidvolumen
mit erhdhter Blutverweilzeit in Relation zu dem Neo-Sinus Volumen (rgrr) sowie die gemit-
telten Werte fir den Kennwert der scherinduzierten Thrombozytenaktivierung im Neo-Sinus
(SIT Aneos) abgebildet.

16 Vergleich der BRT im Neo-Sinus 0,300 Vergleich der SITA im Neo-Sinus

0,276 Pas
14% 13,23% 0,275

0,250 0,240Pas

10% 6,63% 0,225

8% 0,200
0,174 Pas

6% 0,175

Gemittelte SITAin Pas

4% 3,44% 0,150

Prozentualer Anteil des Fluids mit
erhbhter Blutverweilzeit

2% 0,125

0% 0,100
tye=12,0 mm h=155mm h=19,0 mm by =12,0 mm hy, =155 mm h, = 19,0 mm

Abb. 77: Ergebnisse des prozentualen Anteils des Fluids mit erhdhter Blutverweilzeit in Relati-
on zum Neo-Sinus rpgr (links) und der mittleren Scherbelastung (SITA) im Neo-Sinus
SITAn.os (rechts) fur unterschiedliche Klappentaschenhdhen der artifiziellen Klap-
pentaschen. Ein hoher Wert steht jeweils fiir ein geringes Washout bzw. fiir eine hohe
Scherbelastung und somit fiir ein erhdhtes thrombogenes Potential der TAVR.
Ein nahezu vollstandiges Washout trat bei dem TAVR-Modell mit der mittleren Klappen-
taschenhéhe auf (A =15,5mm). Mit 3,64% Fluidvolumen mit erhéhter BRT im Neo-Sinus
ist nur ein sehr geringer prozentualer Anteil des Neo-Sinus einem erhéhten thromboge-
nen Potential ausgesetzt. Fast das dreifache Fluidvolumen mit erhdhter BRT erzielte das
TAVR-Modell mit einer Klappentaschenhdhe von k. =12,0 mm (rgrr =9,63%). Den héchs-
ten prozentualen Anteil erhéhter BRT im Neo-Sinus weist das TAVR-Modell mit einer Klap-
pentaschenhéhe von hy =19,0 mm auf rgrr =13,23%.

Fur die Scherbelastung ist eine erkennbare Tendenz zwischen der Klappentaschenhéhe und
der wirkenden Scherbelastung zu identifizieren. Die niedrigste Klappentasche generierte
die geringste mittlere SITA im Neo-Sinus SIT Ay ..s=0,174 Pas. Das TAVR-Modell mit der
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hdchsten Klappentasche hingegen wies den hochsten SIT Ay..s Wert von 0,276 Pa s auf.
Fir das TAVR-Modell mit einer Klappentaschenhéhe von i, =15,5mm wurde eine mittlere
Scherbelastung im Neo-Sinus von SIT Ay..s = 0,240 Pa s berechnet.

Werden beide Kennwerte (rpr7 und SIT Aneos) in die Bewertung des thrombogenen Poten-
tials der TAVR-Modelle mit unterschiedlichen Klappenhdhen mit einbezogen, ergibt sich ein
Vergleichswert fir das thrombogene Potential, der zwischen »0« und »2« liegt. In der Be-
wertung entspricht der Wert »0« einem niedrigen thrombogenen Potential und demzufolge
der Wert »2« einem hohen thrombogenen Potential. Es ist jedoch darauf hinzuweisen, dass
es sich um Vergleichswerte handelt, die sich relativ zueinander verhalten und nicht absolut
mit den weiteren geometrischen Parameteruntersuchungen verglichen werden kénnen.
Das thrombogene Potential der drei TAVR-Modelle mit verschiedenen Klappentaschenhd-
hen ist in Tab. 28 gezeigt. Das geringste thrombogene Potential wies eine Klappentaschen-
héhe von h;, =15,5mm auf. Da das TAVR-Modell mit einer Klappentaschenhéhe von

hj, =19,0 mm sowohl flir SITA als auch fiir BRT den hdchsten Wert zeigte, wurde das throm-
bogene Potential mit dem Hochstwert »2« bewertet.

Tab. 28: Ergebnisse der Bewertungskennzahlen BRT und SITA zur Beurteilung des Washout
bzw. der Scherbelastung im Neo-Sinus sowie dem daraus resultierenden thromboge-
nen Potential.

Parametersatz Vergleichskennzahl Vergleichskennzahl thrombogenes
BRT SITA Potential

Klappenhdhe 0,73 0,63 1,36

hi:12,0mm

Klappenhdhe 0,26 0,87 1,13

hy:15,5mm

Klappenhdhe 1,00 1,00 2,00

hi::19,0mm

BRT: Blutverweilzeit; SITA: Scherinduzierte Thrombozytenaktivierung

7.2.2 Einfluss der Implantationshéhe der Klappentaschen auf das thrombogene
Potential von TAVR

Der Einfluss der Positionierung der Klappentaschen in Relation zur Annulusebene auf das
thrombogene Potential von TAVR wurde ebenfalls anhand von drei TAVR-Modellen unter-
sucht, vgl. Abb. 78. Die Implantationshéhe wurde daflir anhand des Abstandes der basalen
Ansatze der artifziellen Klappentaschen zu der Annulusebene definiert (Ay). Die Positionie-
rung der Klappentaschen erfolgte

* (A) sub-annular y=—5,0 mm unterhalb der Annulusebene,

+ (B) intra-annular exakt auf Héhe der Annulusebene 3 =0,0 mm,

» (C) supra-annular y=5,0 mm oberhalb der Annulusebene im Aortenwurzelmodell.
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Die FSI-Simulationen zur Berechnung der Durchstrdmung der TAVR-Modelle wurde eben-
falls mit der resultierenden Randbedingung aus den Pulsduplikatormessungen mit den in-
nerhalb dieser Arbeit neu definierten Basline-Parametern (HF =70bpm, CO=3,5Lmin~"
und SD =35%) durchgefiihrt.

(A) y=-5mm (B) y=0mm (C) y=5mm

y=0mm Ay

— Basaler Ansatz artifizielle Klappentaschen
Annulusebene

Abb. 78: Fiir die FSI-Simulationen verwendete Geometriekonfigurationen der TAVR-Modelle mit
verschiedenen Implantationshéhen: (A) sub-annular y = —5mm unterhalb der Annulu-
sebene, (B) intra-annular auf Héhe der Annulusebene y =0 mm und (C) supra-annular
y=5mm oberhalb der Annulusebene fir die das thrombogene Potential bestimmt wur-
de.

Die aus den numerischen Simulationen des Herzzyklus resultierenden Strémungscharakte-

ristiken sind zu ausgewahlten Zeitpunkten im Herzzyklus in Abb. 79 dargestellt.

Zum Zeitpunkt (T1) ist die charakteristische Wirbelbildung wahrend der systolischen Aus-
wurfphase dargestellt. Aufgrund der tieferen Positionierung der artifiziellen Klappentaschen
in dem sub-annularen TAVR-Modell (y=—5,0 mm) befindet sich der freie Rand der artifi-
ziellen Klappentaschen auf der gleichen Héhe wie der der nativen Klappentaschen. Wie
bereits in Kap. 7.2.1 fir das h;, =12,0 mm TAVR-Modell beschrieben, entsteht infolgedes-
sen kein weiteres Rezirkulationsgebiet distal der nativen Klappentaschen sondern nur ein
Rezirkulationsgebiet distal beider Klappentaschen. In den Ergebnissen der intra-annularen
und supra-annularen Positionierung der Klappentaschen sind hingegen zwei Rezirkulations-
gebiete zu identifizieren. Aufgrund des geringeren Fluidvolumens im Neo-Sinus, durch die
héhere Implantation des TAVR bei gleichbleibend hohen nativen Klappentaschen, ist bei
der supra-annularen Positionierung der Klappentaschen ein kleineres Rezirkulationsgebiet
distal der nativen Klappentaschen zu erkennen. Das Rezirkulationsgebiet distal der artifizi-
ellen Klappentaschen ist im Vergleich zu den anderen beiden Konfigurationen héher gela-
gert und reicht tiber den sinutubuléren Ubergang bis in den Aortenansatz. Zu Beginn des
SchlieBprozesses (T2) sind die héchsten Geschwindigkeiten der antegraden Strémung flr
die sub-annularen Klappentaschen zu dokumentieren. Gleichzeitig liegt fir y =—5mm auch
die héchste Rickstrémung in den Sinusbereich distal der TAVR-Attachments vor.

132



7 Ergebnisse der numerischen Simulationen zur Bewertung des thrombogenen Potentials von

TAVR

Diastole

]
o o w

Volumenstrom
in L min-
o

L ¢ 4 T T T
i} 01 02 03~ 04 05 06 0,7 08 08 1

normierte Zykluszeit 4T

h o w

Geschwindigkeits-
magnitude T i 5("."1
in ms-1

1,30
I 1.04

078

0,52

I 026
0,00

Geschwindigkeits- |17
magnitude
in ms-1

I 0,20
0,00
Geschwindigkeits- 13

magnitude 8]
in ms-1

1,00
I 0,80
- 080

: 0,40

I 0,20
I 0,00
Abb. 79: Ausgewahlte Ergebnisse des Stromungsfeldes aus den FSI-Simulationen von TAVR

mit unterschiedlichen Implantationshéhen (y =—5,0 mm; y=0,0mm; y =5,0 mm). Dar-
stellung der Geschwindigkeitsvektoren und der farbskalierten Geschwindigkeitsmagni-

tude in der Mittelebene des FSI-Modells.

Insgesamt zeigen die Ergebnisse unterschiedlicher Implantationshéhen aber vergleichbare
Stromungscharakteristiken. Unmittelbar nach Klappenschluss (T3) ist fiir die TAVR-Modelle

=—5mm und y=0mm eine zirkulierende Strémung mittig im Neo-Sinus zu identifizieren.
Fur das supra-annular platzierte TAVR-Modell ist kein Wirbel im Neo-Sinus festzustellen.

Trotzdem ist eine Strdomung in den Neo-Sinus erkennbar.
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Der Vergleich des Washouts (BRT) und der Scherbelastung (SITA) fiir die verschiedenen
TAVR-Modelle ist in Abb. 80 gezeigt.

6% Vergleich der BRT im Neo-Sinus 0300 Vergleich der SITA im Neo-Sinus

= ' 0273 Pas 0276 Pas
E 14% 13,23% 0,275
[}
2 E 12% ® 0,250
o= o
8 g 10% g 025 0210Pas
T '§ 8% 5 0,200
[ E g
g 8 6% g 0175
w5 5,00% E
2E 4% 0,150
££ &
g o 2,19%
<] 2% 0,125
o

0% 0,100

y=-50mm y=00mm y=+50mm y=-50mm ¥y=00mm y=+50mm

Abb. 80: Ergebnisse des prozentualen Anteils des Fluids mit erhéhter Blutverweilzeit (BRT) in
Relation zum Neo-Sinus rgrr (links) und der mittleren Scherbelastung (SITA) im Neo-
Sinus SIT Ancos (rechts) flr unterschiedliche Implantationshdhen der artifziellen Klap-
pentaschen. Ein hoher Wert steht jeweils fiir ein geringes Washout bzw. fiir eine hohe
Scherbelastung und somit fur ein erhdhtes thrombogenes Potential der TAVR.
Der prozentuale Anteil der Fluids mit erhéhter BRT ist flir die TAVR-Modelle mit einer sub-
annularen und supra-annularen Implantationshéhe der artifiziellen Klappentaschen deutlich
geringer (y=—5,0mm: rgrr=2,19% und y=5,0 mm: rgrr =5,00%), gegenlber einer intra-
annularen Positionierung (y = 0,0 mm: rgry = 13,23%). Der geringste Wert an Fluidvolumen
mit erhdhter BRT im Neo-Sinus liegt bei dem sub-annular implantierten TAVR-Modell vor.
Die mittleren SITA Werte sind im Neo-Sinus flr eine Implantationshéhe von y=—-5,0mm
und y=0,0mm annahernd gleich (SITAyeos=0,273Pas vs. SITAneos=0,276 Pas). Im
Neo-Sinus des supra-annular implantierten TAVR-Modell ist der mittlere SITA Wert mit
SITAneos =0,210 Pa s niedriger.
Die Korrelation beider Parameter zur Bewertung des thrombogenen Potentials der TAVR-
Modelle ergab das geringste thrombogene Potential fiir das supra-annular implantierte TAVR-
Modell. Der Wert unterscheidet sich jedoch nur geringfligig von dem thrombogenen Poten-
tial der sub-annular positionierten TAVR. Der Hochstwert sowohl fiir Vergleichskennzah-
len der BRT als auch der SITA wurde bei einer intra-annularen Implantation der TAVR-
Klappentaschen erzielt.

Der Einfluss der Implantationshéhe von TAVR auf das Thromboserisiko von TAVR wurde
bereits von Hatoum et al. (2018) [191] thematisiert. Die Analysen wurden jedoch fir den
Fall einer Valve-in-Valve Implantation durchgefihrt und sind dementsprechend nur bedingt
mit den im Rahmen dieser Arbeit erzielten Ergebnissen vergleichbar. Das Ergebnis von Ha-
toum et al. zeigte eine Zunahme des Sinuswashout flr tiefere Implantationshéhen. Eine
gegensatzliche Tendenz wurde von Pott et al. festgestellt [190]. Mit einer vergleichbaren
Analyse zu den im Rahmen dieser Arbeit durchgeflhrten Untersuchungen, konnte ebenfalls
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Tab. 29: Ergebnisse der Bewertungskennzahlen BRT und SITA zur Beurteilung des Washout
bzw. der Scherbelastung im Neo-Sinus sowie dem daraus resultierenden thromboge-
nen Potential.

Parametersatz Vergleichskennzahl Vergleichskennzahl thrombogenes
BRT SITA Potential

Implantationshéhe 017 0,99 1,16

y: —5,0mm

Implantationshéhe 1,00 1,00 2,00

y: 0,0mm

Implantationshéhe 0,38 0,76 1,14

y. +5,0mm

BRT: Blutverweilzeit; SITA: Scherinduzierte Thrombozytenaktivierung

ein geringeres Thromboserisiko flir den am hdchsten implantierten TAVR festgestellt wer-
den, gefolgt von dem am niedrigsten implantierten TAVR. Die Analysen wurden mit dem
Lagrange-Ansatz basierend auf experimentell ermittelten Daten durchgefiihrt, bei denen der
Neo-Sinus aber nur bedingt einsehbar war, vgl. Kap. 5.3.2.

Es ist auBerdem darauf hinzuweisen, dass es sich bei der vorgestellten Analyse um ei-
ne Modellbildung handelt, bei der ausschlieBlich strémungsmechanische und geometrische
Aspekte des Klappentaschendesigns beriicksichtigt wurden. Insbesondere eine sub-annulare
Implantation birgt zuséatzliche Herausforderungen hinsichtlich Komplikationen, wie einer si-
cheren Verankerung der TAVR in der Annulusregion oder dem Auftreten schwerer paraval-
vuldrer Leckage [309]. Aufgrund der rigiden Verankerung der Klappentaschen in den FSI-
Simulationen wurden derartige Aspekte bei der Bewertung der TAVR nicht beriicksichtigt.

7.2.3 Einfluss der rotatorischen Ausrichtung der Klappentaschen auf das
thrombogene Potential von TAVR

Mit in vitro Experimenten konnte bereits gezeigt werden, dass ein rotatorischer Versatz der
artifiziellen Klappentaschen in Relation zu den nativen Klappentaschen eine Veranderung
der Strdbmungstopologie erzeugt [310, 311]. Demzufolge ist ein Einfluss der rotatorischen
Ausrichtung artifizieller Klappentaschen auf das thrombogene Potential von TAVR erwartbar.

Der Einfluss der rotatorischen Ausrichtung der artifiziellen Klappentaschen in Bezug auf die
nativen Klappentaschen wurde anhand von drei unterschiedlichen Rotationskonfigurationen
untersucht. In Abb. 81 ist die Ausrichtung der artifiziellen Klappentaschen (rot) beziiglich
der nativen Kommissuren (blau) flir die drei Konfigurationen dargestellt. Zunachst wurde
(A) eine rotatorisch identisch mit dem nativen Kommissurverlauf positionierte Konfiguration
simuliert (¢ = 0°). Die beiden versetzt ausgerichteten Konfigurationen wurden mit einem Ver-
satzwinkel von (B) # =30° und (C) ¢ = 60° realisiert, sodass letztere Konfiguration den maxi-
mal mdglichen Versatz der prothetischen Klappentaschen zu den Kommissuren der nativen
Klappentaschen darstellt. Die FSI-Simulationen wurden mit den Randbedingungen aus den
Pulsduplikatormessungen mit HF = 70 bpm, CO=3,5L min~—" und SD =35% durchgefiihrt.
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(A) Rotation 00° (B) Rotation 30° (C) Rotation 60°

=== Native Kommissuren

=== TAVR Kommissuren

Abb. 81: Fiir die FSI-Simulationen verwendete Geometriekonfigurationen der rotatorischen Aus-
richtung der TAVR Klappentaschen (rot) (A) ausgerichtet an den nativen Kommissuren
(blau) #=0°, (B) um #=230° versetzt zu den nativen Kommissuren und (C) um #=60°
versetzt zu den nativen Kommissuren.

Die aus den FSI-Simulationen des Herzzyklus resultierenden Strémungen der TAVR-Modelle
mit unterschiedlichem rotatorischen Versatz in Relation zu den nativen Kommissuren sind in
Abb. 82 gezeigt.

Direkt nach der vollstidndigen Klappendffnung (T1) ist das charakteristische Wirbelbild flir
# = 0° erkennbar. Bei einem Winkelversatz der TAVR-Klappentaschen von £ =30° bildet sich
ebenfalls mittig im Sinus und distal der nativen Klappentaschen ein zirkulierendes Stro-
mungsgebiet aus. Auch distal der artifiziellen Klappentaschen ist (iber das gesamte Mo-
dell eine Wirbelbildung zu identifizieren. Bei einem Winkelversatz von #=60° hingegen ist
das TAVR-Attachment direkt mittig im Sinus lokalisiert, bei dem sinusseitig kein Rezirkula-
tionsgebiet durch die Offnung der TAVR-Klappentaschen entsteht. Eine durch die Rotation
der TAVR-Klappentaschen veranderte Strémungstopologie ist auch zu Beginn des Klappen-
schluss (T2) zu identifizieren. Die Rlckstrémung des Fluids ist bei einem Winkelversatz von
#=60° fast ausschlieBlich mittig im nativen Sinus lokalisiert. Distal des Neo-Sinus ist im
Gegensatz dazu nur eine schwach zirkulierende Strdomung zu detektieren. Fur die TAVR-
Modelle # =0° und # = 30° ist hingegen eine Rickstrémung mittig auf Seiten des Neo-Sinus
vorhanden. Diese Rickstrémung ist auch noch unmittelbar nach dem vollstdndigen Klap-
penschluss (T3) zu beobachten. Eine retrograde Strémung nahe der GefaBwand ist fir das
TAVR-Modell #=60° ebenfalls zu identifizieren. Diese flhrt jedoch eher zu einem Washout
im nativen Sinus.
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Abb. 82: Ausgewahlte Ergebnisse des Stromungsfeldes aus den FSI-Simulationen mit unter-
schiedlicher rotatorischer Ausrichtung bezogen auf die nativen Kommissuren (Win-
kelversatz: #=0°, #=30°, #=60°). Darstellung der Geschwindigkeitsvektoren und der

farbskalierten Geschwindigkeitsmagnitude in der Mittelebene des FSI-Modells.

In Abb. 83 sind die Vergleichskennzahlen der Thrombosebewertung (rgrr und SIT Aneos)
in der Neo-Sinus Region flir die verschiedenen rotatorischen Ausrichtungen der TAVR dar-
gestellt. Ein Versatz in der rotatorischen Ausrichtung im Vergleich zu der nativen Aorten-
klappe flhrte sowohl bei 6#=30° (rgrr=15,68%) als auch bei #=60° (rgrr=25,74%) zu
héheren prozentualen Anteilen und somit zu einer Verschlechterung des Washouts im Neo-
Sinus. Die mittlere Scherbelastung im Neo-Sinus nahm mit einem rotatorischen Versatz der
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TAVR-Klappentaschen ab, zeigte aber vergleichbare Werte bei einer Rotation von #=30°
und #=60°.

0% Vergleich der BRT im Neo-Sinus 0.300 Vergleich der SITA im Neo-Sinus
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Abb. 83: Ergebnisse des prozentualen Anteils des Fluids mit erhdhter Blutverweilzeit (BRT) in
Relation zu den Fluidvolumen im Neo-Sinus rg it (links) sowie der mittleren Scherbe-
lastung (SITA) im Neo-Sinus SIT An..s (rechts) fiir unterschiedliche rotatorische Aus-
richtungen der artifiziellen Klappentaschen. Ein hoher Wert beider Kennzahlen steht
fur ein erhéhtes thrombogenes Potential der TAVR.

Die Berechnung des thrombogenen Potentials der TAVR-Konfiguratonen wurde anhand der
Vergleichskennzahlen von BRT und SITA durchgefiihrt und ergab einen Wert von maxi-
mal »2«, was dem hdchsten thrombogenen Potential dieser Vergleichsanalyse entsprach. In
Tab. 30 sind die Vergleichswerte des BRT und SITA sowie daraus resultierend das thrombo-

gene Potential fir den Vergleich der rotatorischen Ausrichtung der TAVR zusammengefasst.

Tab. 30: Ergebnisse der Bewertungskennzahlen BRT und SITA zur Beurteilung des Washout
bzw. der Scherbelastung im Neo-Sinus sowie dem daraus resultierenden thromboge-
nen Potentials.

Parametersatz Vergleichskennzahl Vergleichskennzahl thrombogenes

BRT SITA Potential
Hth%tion 00 0,51 1,00 1,51
HRSteét(iJc‘:)n 60 1,00 0,87 1,87

BRT: Blutverweilzeit; SITA: Scherinduzierte Thrombozytenaktivierung

Der geringste Wert konnte bei einer optimalen Ausrichtung der TAVR-Klappentaschen ge-
geniber den nativen Klappentaschen erzielt werden. Aufgrund der geringeren Scherbelas-
tung und dem nur unwesentlich geringeren Washout bei einem rotatorischen Versatz der
TAVR-Klappentaschen von # = 30° liegt das thrombogene Potential dieser Konfiguration nur
knapp tber dem der ideal ausgerichteten TAVR. Das hochste thrombogene Potential wurde
bei 6= 60° identifiziert.
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7.2.4 Fazit zur Untersuchung der geometrischen Einflussparameter auf das
thrombogene Potential von TAVR

Die Untersuchungen der geometrischen Einflussparameter auf das thrombogene Potential
von TAVR wurde anhand von drei verschiedenen geometrischen Designaspekten durch-
gefiihrt. Daftr wurden Designs der TAVR-Klappentaschen mit unterschiedlichen Klappen-
taschenhdhen, Implantationshéhen und rotatorischen Ausrichtungen der artifziellen Klap-
pentaschen in Relation zu den nativen Klappentaschen modelliert. Alle drei Designaspekte
wurden in Vergleichsanalysen separat untersucht. Jede Vergleichsanalyse implizierte drei
Konfigurationen des jeweiligen Designaspekts. Das thrombogene Potential aller Konfigura-
tionen wurden mit der entwickelten in silico Methode analysiert. In Abb. 84 (A) sind die De-
signaspekte zusammengefasst, die in den jeweiligen Vergleichsanalysen das geringste und
das hochste thrombogene Potential aufwiesen. Werden alle drei einzelnen Designaspekte
mit dem jeweils geringsten thrombogenen Potential kombiniert, entsteht das in Abb. 84 (B)
gezeigte TAVR-Design.

(A) (B)

Zusammenfassung der Designparameter mit dem
geringsten und dem hochsten thrombogenen Potential

Designaspekt geringstes  héchstes thrombogenes

thrombogenes Potential Potential
Klappentasch hy=155mm he=19,0 mm
enhéhe (mittlere Klappenhéhe) (hohe Klappenhéhe)

y=0mm
Implantations y=+50mm y¥=0,0mm
héhe (supra-annular} (intra-annular)
h,=155mm

Rotation a=0° # = 60° y =+50mm ¥

#=0° ~Z

X

Abb. 84: Ergebnisse der FSI-Simulationen zur strdmungsmechanischen Bewertung des throm-
bogenen Potentials mit (A) der Zusammenfassung der Designparameter mit dem ge-
ringsten und héchsten ermittelten thrombogenen Potential der TAVR und (B) einem
abgeleiteten Designkonzept, dass alle Designaspekte mit dem geringsten thromboge-
nen Potential kombiniert.

Vergleichbare Analysen wurden von einer Arbeitsgruppe der Ohio State University durch-
gefihrt [25, 191, 192, 240]. In zahlreichen Studien wurden in vitro Analysen durchgefiihrt,
mit denen das Washout von TAVR quantifiziert wurde. Die Analysen adressieren dabei al-
lerdings den Fall einer Valve-in-Valve Implantation, bei der ein TAVR in eine chirurgische
Aortenklappenprothese implantiert wird und sind daher nur eingeschrénkt vergleichbar. In
der Studie von Hatoum et al. (2018) wurde sowohl die Implantationshéhe als auch die rota-
torische Ausrichtung der TAVR hinsichtlich des Washout analysiert. Dabei wurde, aufgrund
optischer Unzuganglichkeiten, jedoch nur der native Sinusbereich untersucht, weshalb ein
Vergleich mit den im Rahmen dieser Arbeit erzielten Ergebnisse als nicht sinnvoll angesehen
wurde.
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Weitere Publikationen, die das thrombogene Potential von TAVR hinsichtlich verschiedener
Designaspekte adressieren, wurden nach aktuellem Kenntnisstand nicht veréffentlicht. Die
gezeigten Ergebnisse unterstreichen jedoch die Relevanz der verschiedenen TAVR-Designs
auf das thrombogene Potential.

Um einen klinischen Bezug zu den erzielten Ergebnissen herzustellen, wurden zuséatzlich
zur Analyse der geometrischen Einflussfaktoren TAVR-Modelle konkreter klinisch etablierter
TAVR entwickelt und hinsichtlich des thrombogenen Potentials analysiert. Die Ergebnisse
dieser Analyse sind im folgenden Kapitel vorgestellt.

7.3 Vergleich des thrombogenen Potentials von TAVR-Modellen
klinisch etablierter TAVR

7.3.1 Geometrische Analyse und Modellbildung etablierter TAVR-Designs

Eine zentrale Hypothese dieser Arbeit war die Annahme, dass unterschiedliche Designs
von TAVR Einfluss auf das thrombogene Potential haben. Um diese Hypothese und das
entwickelte Bewertungsmodell zu Uberpriifen, wurden zuséatzlich klinisch etablierte TAVR
hinsichtlich ihrer Designaspekte analysiert und als TAVR-Modelle in die FSI-Simulationen
implementiert. Das thrombogene Potential der TAVR-Modelle wurde anschlieend bewertet
und mit klinischen Daten zur Detektion einer subklinischen Klappenthrombose verglichen.
Wie in Abb. 85 dargestellt, standen vier verschiedene kommerziell verwendete TAVR zur
Analyse der Designaspekte zur Verfigung: Evolut R (Medtronic plc), Sapien 3 (Edwards
Lifesciences Corp.), Portico (Abbott Laboratories) und Evolut Pro (Medtronic plc).

Die Untersuchungen der geometrischen Eigenschaften von TAVR wurden mit vergleichba-
ren Gr6Ben der TAVR durchgeflhrt. Auswahlkriterium fur die TAVR-GréBen war die Eignung
fir einen Implantationsdurchmesser von 24 mm, um die gemessenen Parameter in dem
bereits verwendeten TAVR-Modell anzuwenden. Entsprechend der in Abb. 8 gezeigten Im-
plantationsdurchmesser flr die verschiedenen TAVR-GrdBen wurde eine Evolut R in 29 mm,
eine Sapien 3 in 26 mm, eine Portico in 27 mm und eine Evolut Pro in 29 mm ausgew&hlt.

Vermessen wurden die Stenthéhe hg, die Klappentaschenhdhe k. und die duBere Skirthéhe
hsk, vgl. Tab. 31. Zwischen der ballonexpandierbaren Sapien 3 und den selbstexpandieren-
den Evolut R, Evolut Pro und Portico wurden deutliche Unterschiede in der Stenthdhe und in
der Klappentaschenhdhe festgestellt. Wahrend die Hohe des Klappenkdrpers der Sapien 3
ca. die Hélfte des Zielimplantationsdurchmessers aufweist, betragt die Hohe der Klappen bei
den selbstexpandierbaren TAVR das 0,8 bis 0,9-fache des Zielimplantationsdurchmessers.
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Abb. 85: Vermessung der Stenthéhe (hs), Hohe der Klappentaschen (h;) und der Skirthéhe
(hsr) von unterschiedlichen kommerziell erhalilichen TAVR zur Charakterisierung der
geometrischen Designaspekte.

Tab. 31: Darstellung CE-zertifizierter TAVR mit verschiedenen geometrischen Abmessungen
(Klappenhdéhe, Stenthéhe und Skirthéhe).

TAVR Stenthdhe Klappenhohe Skirthéhe
hgr hg hs
Evolut R 44,0mm 16,0 mm kein duBerer Skirt
Sapien 3 18,5mm 12,0mm 6,5mm
Portico 43,0mm 19,0mm 9,0mm
Evolut Pro 45,0mm 15,5mm 14,0 mm

Anhand der ermittelten Werte flir die Klappentaschen- und Skirthéhe wurden drei TAVR-
Modelle konstruiert, die ausgewéhlte Designaspekte der Portico, der Evolut Pro und der Sa-
pien 3 aufwiesen. Da die Evolut R und die Evolut Pro hinsichtlich der vermessenen Parame-
ter sehr ahnlich sind, wurden beide TAVR in dem Evolut TAVR-Modell zusammengefasst. Die
klinisch etablierten TAVR wurden entsprechend der in Kap. 7.2 definierten Designaspekte
bewertet und entsprechende TAVR-Modelle entworfen. Weitere konstruktive und materialbe-
dingte Aspekte der klinisch etablierten TAVR wurden nicht berlicksichtigt. Die resultierenden
TAVR-Modelle sind in Abb. 86 mit den zutreffenden Designaspekten dargestellt.

7.3.2 Vergleich der Kennzahlen zur stromungsmechanischen Analyse des
thrombogenen Potentials etablierter TAVR-Designs

Wie auch in den vorherigen Kapiteln beschrieben, wurde das zeitabhangige Strémungs-
feld der TAVR-Modelle klinisch etablierter TAVR mit FSI-Simulationen berechnet und daraus
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(A) Portico TAVR-Medell (B) Evolut TAVR-Modell (C) Sapien TAVR-Modell
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Abb. 86: Abgeleitete TAVR-Modelle fiir die Portico (/. =19,0mm, intra-annulare Positionie-
rung), die Evolut Pro (h=15,5mm, supra-annulare Positionierung) und die Sapien
3 (h=12,0 mm, intra-annulare Positionierung), die thromboserelevante Designaspek-
te der artifiziellen Klappentaschen beriicksichtigen.

die Kennzahlen zur Bewertung des thrombogenen Potentials abgeleitet. Wie auch in den
vorherigen vorgestellten FSI-Simulationen wurde der gemessene Volumenstrom des neu
definierten Baseline-Parametersatz verwendet. Die Strdmungstopologien zu ausgewéhlten
Zeitpunkten sind in Abb. 87 dargestellt.

Aufgrund der Unterschiede in der Klappentaschenhdhe und Implantationshéhe der drei
TAVR-Modelle sind zu Zeitpunkt (T1) erkennbare Differenzen in der Héhe und Auspra-
gung der Rezirkulationsgebiete distal der nativen Klappentaschen und artifiziellen Klappen-
taschen zu detektieren. Wahrend flr das Portico TAVR-Modell und das Evolut TAVR-Modell
separate Wirbel distal der nativen und artifiziellen Klappentaschen erkennbar sind, befinden
sich die artifiziellen Klappentaschen des Sapien TAVR-Modells auf gleicher héher wie die
nativen Klappentaschen sodass ein in Hauptstromungsrichtung langlicher Wirbel entsteht.
Eine Rezirkulationsstrémung distal der TAVR-Attachments tritt flir alle drei Modelle auf.

Zum Zeitpunkt der spaten Systole und dem Beginn des Klappenschlusses (T2) sind erhebli-
che Unterschiede in der Strémungscharakteristik der TAVR-Modelle erkennbar. Wahrend fiir
das Portico TAVR-Modell eine paritatische Rickstrémung entlang der GefdBwand beobach-
tet werden kann, konzentriert sich die retrograde Strémung fir das Evolut TAVR-Modell und
Sapien TAVR-Modell auf den Bereich distal der TAVR-Attachments. Diese Riickstrémung
ist, insbesondere flr das Evolut TAVR-Modell, auch noch nach dem vollstandigen Klappen-
schluss zu beobachten (T3). Zum Ende des Herzzyklus sind signifikante Unterschiede in
der Strémungstopologie, insbesondere in der Sinus-Region, festzustellen, die wesentliche
Unterschiede fur das thrombogene Potential von TAVR bedeuten kénnen.
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Abb. 87: Ausgewahlte Ergebnisse des Strdmungsfeldes aus den FSI-Simulationen der TAVR-
Modelle, die Designaspekte der klinisch etablierten TAVR abbilden. Darstellung der

Geschwindigkeitsvektoren und der farbskalierten Geschwindigkeitsmagnitude.
Der Vergleich thromboseassoziierter Kennzahlen im Neo-Sinus der drei TAVR-Modelle ist
in Abb. 88 dargestellt. Die mittlere Scherbelastung war fir das Sapien TAVR-Modell mit
SIT Ay.os =0,179 Pa s am geringsten. Die mittlere Scherbelastung des Fluids im Neo-Sinus
war flr das Portico TAVR-Modell deutlich héher (SIT Aye,s=0,276 Pas). Dieses Ergebnis
deckt sich mit den Erkenntnissen aus Kap. 7.2.1 zur Untersuchung verschiedener Klap-
pentaschenhdhen. Das TAVR-Modell der Evolut zeigte eine moderate Scherbelastung, die
zwischen den Ergebnissen der anderen beiden Modelle lag (ST Ay..s =0,253 Pas).

143



7 Ergebnisse der numerischen Simulationen zur Bewertung des thrombogenen Potentials von
TAVR

0300 Vergleich der SITA im Neo-Sinus 18% Vergleich der BRT im Neo-Sinus
' 0,276 Pas
0253Pas T 16%
0,250 .
" oTE 14% 13,23%
& 23
0,200 ‘o g
£ 0178Pas 8% 12%
< 3§ 0% 9,63%
Z 0150 TE
cEm 8%
8 <2
£ 0,100 & gy
E ® 5
] 2
Q cy 4%
0,050 8
§ 2%
o 0,17%
0,000 0%
Paortico Evolut Pro Sapien 3 Portico Evolut Pro Sapien 3
TAVR-Modell TAVR-Modell TAVR-Modell TAVR-Modell TAVR-Modell TAVR-Modell

Abb. 88: Ergebnisse des prozentualen Anteils des Fluids mit erhéhter Blutverweilzeit (BRT) in
Relation zu den Fluidvolumen im Neo-Sinus rppr (links) sowie der mittleren Scher-
belastung (SITA) im Neo-Sinus SIT Ay..s (rechts) flr unterschiedliche TAVR-Modelle
mit etablierten Klappentaschendesigns. Ein hoher Wert fir die BRT und die SITA ste-
hen fiir ein erhdhtes thrombogenes Potential der TAVR.

Der Vergleich der BRT im Neo-Sinus zeigte Unterschiede bei dem prozentualen Anteil des
Fluids, das nach einem Herzzyklus im Neo-Sinus verweilt. Wahrend bis zu 15% des Fluid-
volumens im Neo-Sinus fir das Portico TAVR-Modell (rgrr=13,23%) und das Sapien 3
TAVR-Modell (rprr =9,63%) detektiert wurden, ist das verbleibende Fluid mit erhéhter BRT

im Neo-Sinus des Evolut TAVR-Modells minimal (rprr=0,17%).

Die zusammenfassende Analyse zeigte, dass das Evolut TAVR-Modell insgesamt gegen-
Uber den anderen beiden TAVR-Modellen das geringste thrombogene Potential aufweist,
vgl. Tab. 32.

Tab. 32: Ergebnisse der Bewertungskennzahlen BRT und SITA zur Beurteilung des Washout

bzw. der Scherbelastung im Neo-Sinus sowie dem daraus resultierenden thromboge-
nen Potential.

Parametersatz Vergleichskennzahl Vergleichskennzahl thrombogenes

SITA BRT Potential
$§3?Moden 1,00 1,00 2,00
E:S’lgl\ﬂodell 0,92 0,01 0,93
‘?ﬁ\pfll:?Msodell 0,65 0,73 1,38

BRT: Blutverweilzeit; SITA: Scherinduzierte Thrombozytenaktivierung

Ausschlaggebend dafur ist das erheblich geringere Blutvolumen mit hoher Verweilzeit im
Neo-Sinus. Mit dem Sapien TAVR-Modell wurde zwar eine geringere Scherbelastung im
Neo-Sinus erzielt, gegeniliber dem Evolut TAVR-Modell zeigte das Sapien TAVR-Modell aber
ein gemindertes Washout. Die Hochstwerte sowohl fir die Scherbelastung als auch das
Blutvolumen mit erhdhter Verweilzeit wies das Portico TAVR-Modell auf und wurde somit
hinsichtlich des thrombogenen Potentials mit dem Wert »2« bewertet. Das TAVR-Modell der
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Evolut impliziert alle Designaspekte die in Kap. 7.2 separat betrachtet das geringste throm-
bogene Potential aufwiesen. Anhand der in Tab. 32 vorgestellten Ergebnisse der relativen
Vergleichswerte ist zu erkennen, dass die Kombination dieser Designaspekte zu einem ver-
gleichsweise geringen thrombogenen Potential flihrte.

Die gezeigten Ergebnisse des thrombogenen Potentials der TAVR-Modelle, die Designa-
spekte klinisch relevanter TAVR abbilden, wurden mit Pravalenzwerten einer subklinischen
Klappenthrombose verglichen. Damit wurde das Ziel verfolgt, einen Bezug zu realen klini-
schen Ergebnissen herzustellen und die Aussagefahigkeit des Bewertungsmodells zu verifi-
zieren. Wie bereits in Kap. 2.3.1 gezeigt, konnten mit dem RESOLVE- und SAVORY-Register
anhand von CT-Analysen Pravalenzwerte einer SLT fur verschiedene klinisch etablierte TA-
VR identifiziert werden. Die Ergebnisse einer Studie von Chakravarty et al. (2017) sind in
Abb. 89 zusammen mit den Ergebnissen des im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Bewer-
tungsmodells fiir das thrombogene Potential von TAVR dargestellt [11].

Klinische Daten zur Pravalenz einer Thrombogenes Potential nach dem

5% Klappenthrombose entwickelten Bewertungsmodells
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Abb. 89: Vergleich der klinischen Ergebnisse zur Pravalenz einer subklinischen Klappenthrom-
bose aus dem SAVORY- und RESOLVE-Register nach Chakravarty et al. [11] flr den
Portico TAVR, den Evolut TAVR und den Sapien TAVR mit den Ergebnissen des im
Rahmen dieser Arbeit entwickelten Vorgehensweise zur Bewertung des thrombogenen
Potentials. Die TAVR-Modelle implizierten definierte Designaspekie der realen TAVR,
bilden aber nicht das vollstandige Implantat ab.
Der Vergleich zeigt, dass die realen Tendenzen in der Prévalenz einer SLT flir die drei ver-
schiedenen Klinisch etablierten TAVR mit dem im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Be-
wertungsmodell Ubereinstimmen. Wie in dem Thrombosebewertungsmodell ermittelt, wurde

auch im realen klinischen Alltag bei der Portico TAVR am haufigsten eine SLT diagnostiziert.

Das Auftreten einer SLT kann durch die Detektion einer hypoattenuierenden Klappenverdi-
ckung (HALT), vgl. Kap. 2.3.2, in postoperativen Untersuchungen nach einer TAVR Implan-
tation detektiert werden. In einem Konsensdokument der Gesellschaft fiir kardiovaskulare
Computertomographie sind Hinweise zur fachgerechten Bewertung des AusmaBes einer
HALT gegeben [312]. Anhand der CT-Daten kann auch die Beschaffenheit und die Lokali-
sation einer im Entstehungsstadium befindlichen SLT detektiert werden.
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Um auch die Plausibilitdt der innerhalb dieser Arbeit dargestellten Ergebnisse hinsichtlich
der Lokalisation von Bereichen mit erhdhten thrombogenen Potential zu validieren, wurde
abschlieBend der Bereich mit erhéhter Blutverweilzeit mit klinischen Ergebnissen verglichen.
In Abb. 90 sind die Bereiche mit erhdhter BRT dargestellt, die anhand der FSI-Simulationen
ermittelt wurden. Die Ergebnisse decken sich mit den klinischen Beobachtung von Brown et
al., die die Form einer beginnenden Klappenthrombose als meniskus- oder halbmondférmi-
ge Verdickung beschrieben haben, die am basalen Ansatz der Klappentasche am dicksten
ist und sich Uber die Lédnge der Klappentasche erstreckt [105]. Mit der in dieser Arbeit ent-
wickelten Methode zur Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR kann somit nicht
nur der prozentuale Anteil des Fluids mit erhdhter BRT identifiziert werden, sondern auch
dessen lokale Verteilung im Neo-Sinus.

Portico Evolut Pro Sapien 3
TAVR-Modell TAVR-Modell TAVR-Modell

Abb. 90: Darstellung der lokalen Verteilung des Fluids mit erhéhter BRT nach einem Herzzy-

klus im Neo-Sinus fur die untersuchten TAVR-Modelle aus den FSI-Simulationen zur
Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR.

Fir alle TAVR-Modelle befindet sich Fluid mit erhéhter BRT an den basalen Ansétzen der

artifiziellen Klappentaschen. Die entwickelte Methode zur Bewertung des thrombogenen Po-

tentials von TAVR ist allerdings kein Vorhersagemodell zur Entstehung einer Thrombose. Ein

Vergleich der Fluidlokalisation aus den FSI-Simulationen mit der Beschreibung von Brown

et al. zeigt jedoch gleiche Bereiche in denen sich Blutbestandteile potenziell aggregieren

und an der Oberflache der artifiziellen Klappentaschen ablagern kénnten [105].

Zusammenfassend konnte gezeigt werden, dass sich die in Kap. 6 entwickelte Methode zur
numerischen Simulation der Strémungsgeschwindigkeiten von TAVR fir die Bewertung des
thrombogenen Potentials von TAVR eignet. Mit dem in Kap. 7.1 neu definierten Baseline-
Parametersatz konnten Vergleichsanalysen mehrerer geometrischer Designaspekte der TA-
VR hinsichtlich ihres thrombogenen Verhaltens durchgefiihrt werden. Aus den Ergebnissen
konnten Designkonfigurationen mit geringerem thrombogenen Potential abgeleitet werden.
Zusatzlich wurden klinisch etablierte TAVR hinsichtlich der eingeflihrten Designaspekte be-
wertet und ebenfalls mit der im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Methode hinsichtlich ihres
thrombogenen Potentials untersucht. Die Ergebnisse der Vergleichsanalyse waren kompa-
rativ zu klinisch ermittelten Daten der untersuchten TAVR, was die Validitat der entwickelten
Methode zur Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR unterstreicht.
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8 Zusammenfassung und Ausblick

Klinische Studien belegen den Erfolg des Transkatheter-Aortenklappenersatzes (TAVR),
dessen Anwendung als Therapieansatz einer Aortenklappenstenose in den letzten Jahren
kontinuierlich steigende Eingriffszahlen aufweist [1]. Die positive Resonanz auf das mini-
malinvasive Verfahren flihrte zu einer Erweiterung der Patientenkohorte, wodurch die durch-
schnittlich zu erwartende Lebensdauer der Patienten anstieg und somit auch die Bedeutung
postoperativer Komplikationen, die langfristig zu einem Funktionsverlust des Klappenimplan-
tats fiihren. Eine Limitation der Haltbarkeit von TAVR leitet sich aus dem Auftreten einer
subklinischen Klappenthrombose ab, die mit einer hypoattenuierenden Klappenverdickung
und infolgedessen mit einer reduzierten Klappenbewegung verbunden ist.

Die klinische Relevanz und die Entstehung der SLT ist jedoch noch nicht vollstandig verstan-
den. Aufgrund einer Prévalenz von bis zu 15% hat die U.S. Food und Drug Administration
sowohl CT-Substudien in den zulassungsrelevanten klinischen Studien als auch eine detail-
lierte Untersuchung zur Entstehung der SLT gefordert [11]. Nicht nur in klinischen Studien
ist eine nahere Untersuchung der SLT gefordert, sondern auch in der 2021 novellierten 1ISO
5840, in der Prifvorschriften flir die Sicherheit und Effektivitdt von Herzklappenprothesen
dokumentiert sind. Darin wurde eine Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR als
zulassungsrelevante Untersuchung impliziert.

Basierend auf Literaturstudien wurde ein ingenieurwissenschaftlicher Forschungsbedarf im
Bereich der Biofluidmechanik bei der Entwicklung eines Bewertungsmodells des thrombo-
genen Potentials von TAVR identifiziert. Das Ziel dieser vorgelegten Arbeit war daher, die
Entwicklung einer Methode zur Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR und
die Ableitung von Designkonzepten, die tendenziell ein geringeres Thromboserisiko aufwei-
sen. Eine wesentliche Annahme fiir die Entwicklung des Bewertungsmodells war, dass die
stromungsmechanischen Faktoren einen maBgeblichen Einfluss bei der Entstehung einer
Klappenthrombose haben. Um sowohl die klinische als auch die ingenieurwissenschaftliche
Fragestellung zu adressieren, wurden in vitro und in silico Methoden entwickelt, mit denen
eine kennzahlbasierte Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR vorgenommen
werden konnte. Anhand vorliegender Geschwindigkeitsfelder bei der Durchstrémung eines
TAVR wurden Thrombosekennzahlen berechnet, die sowohl den biomechanischen Sach-
verhalt der Thrombozytenaktivierung als auch der Thrombozytenaggregation adressieren.

Die vorliegenden Strdmungsgeschwindigkeiten bei der Durchstrémung eines TAVR sind
maBgeblich von der vorhandenen Anatomie abh&ngig. Um allgemeingdiltige Untersuchun-
gen durchzufiihren, in denen trotzdem die anatomischen Spezifikationen der TAVR-Patien-
tenkohorte abgebildet werden, wurde eine retrospektive Datenanalyse patientenspezifischer
CT-Daten durchgefiihrt, die im Vorfeld einer TAVR-Implantation aufgenommen wurden. Dar-
aus wurde ein generisches Aortenwurzelmodell abgeleitet, dass sowohl in den in vitro als
auch in silico Analysen Anwendung fand.
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Zur ldentifikation (patho-)physiologischer Geschwindigkeitsfelder von TAVR wurde eine in
vitro Prifmethode aufgebaut, mit der unter Anwendung der Particle Image Velocimetry tran-
siente Geschwindigkeitfelder von TAVR erfasst werden konnten. Folgende Entwicklungs-
schritte wurden fur den Aufbau der Methode durchgefihrt:

« Entwicklung und Fertigung einer geeigneten Implantationsumgebung, die das generische
Aortenwurzelmodell abbildet und die Anforderungen der Messmethode erfillt.

« Entwicklung einer Prifkammer, die eine flir die Messtechnik notwendige optische Zugang-
lichkeit zur GefaBinnenstrdmung garantiert.

» Berlcksichtigung pathologischer Druck- und Volumenstromrandbedingungen sowie rheo-
logischer Eigenschaften einer Blutstrémung.

+ Entwicklung eines geeigneten Messaufbaus zur detaillierten Detektion der Strémungsge-
schwindigkeiten in dem thromboserelevanten Bereich eines TAVR.

Anhand des vorgestellten in vitro Prifaufbaus konnten in anschlieBenden numerischen Be-
rechnungen die thromboseassoziierten Kennwerte ermittelt und somit die Leistungsfahig-
keit der Prlifmethode bestatigt werden. Der entwickelte PIV-Messaufbau grenzt sich von
dem aktuellen Stand der Technik durch einen 2D3C PIV-Aufbau mit Traversiersystem ab.
Mit diesem Prifaufbau konnte im Anwendungsgebiet der TAVR durch die Anordnung der
Kameras das dreidimensionale Strémungsfeld in dem thromboserelevanten Neo-Sinus de-
tektiert werden. Eine Limitation der in vitro Prifmethode ist der erhebliche Messaufwand
zur Detektion der hochgradig instationdren und dreidimensionalen Strémungsgeschwindig-
keiten im Umfeld eines TAVR. Ein zukiinftiger Ldsungsansatz wére die Verwendung eines
tomo PIV-Aufbau, mit dem lber weitere Kameras ein Messvolumen detektiert werden kann.
Hinsichtlich der optischen Zugénglichkeit und Messgenauigkeit ergeben sich zur préazisen
Rekonstruktion eines Geschwindigkeitsvolumens jedoch weitere Anforderungen.

Aufgrund der klinischen Bedeutung flir die Dauerhaltbarkeit der TAVR im Patienten wurde
neben der in vitro Methode auch eine in silico Methode zur Bewertung des thrombogenen
Potentials von TAVR entwickelt. Diese Methode kann mit ingenieurwissenschaftlichen Sim-
plifikationen zur Reduktion der Rechenzeit auch entwicklungsbegleitend fir mehrere Analy-
sen verschiedener TAVR-Konzepte eingesetzt werden. Die Anwendung numerischer Simu-
lationen zur Berechnung auftretender Stromungsgeschwindigkeiten eines TAVR bietet dafur
eine zeiteffiziente Variante mit der in vitro Limitationen wie die optische Zuganglichkeit (iber-
wunden werden konnten.

Die in silico Methode stltzte sich dabei im Wesentlichen auf einen partitionierten implizierten
Lésungsalgorithmus zur Simulation der Fluid-Struktur-Kopplung zwischen der Blutstrémung
und den artifiziellen Klappentaschen, mit dem eine zweckméaBige Genauigkeit in der Be-
rechnung der Strémungsmetriken erzielt werden konnte. Zuséatzlich wurden die Transport-
gleichungen zur Berechnung der Thrombosekennwerte in den numerischen Ansatz imple-
mentiert und verschiedene hydrodynamische Parameter und geometrische Designaspekte
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untersucht. Folgende Schwerpunkte wurden bei der Entwicklung des in silico Modells ge-
setzt:

+ Entwicklung eines implantatspezifischen Modells, das relevante Kompartimente eines TA-
VR abbildet und in das generische Aortenwurzelmodell implementiert werden konnte.

« Anwendungsspezifische Umsetzung der rdumlichen und zeitlichen Diskretisierung mit der
ALE-Methode fiir die Anpassung der Fluidumgebung an die starke Verformung der artifi-
ziellen Klappentaschen.

+ Implementierung von in vitro Messdaten als Randbedingungen der FSI-Simulationen.

« Erarbeitung notwendiger simulationsbezogener Komplexitdtsgrade flir die verschiedenen
Phasen im Herzzyklus, um eine Reduktion der Berechnungszeit zu erzielen.

Mit den experimentell ermittelten hydrodynamischen Parametern und PIV-gemessenen Stro-
mungsgeschwindigkeiten konnte eine detaillierte Validierung der Simulationsergebnisse durch-
geflhrt werden, die insgesamt eine hohe Approximationsgite des FSI-Simulationsmodells
zeigte. Insbesondere der Vergleich auftretender Strémungstopologien belegte die Validitat
der entwickelten in silico Methode.

Im Anschluss an die Entwicklung beider Methoden wurden umfangreiche Untersuchungen
zur Bewertung des thrombogenen Potentials von TAVR durchgeflhrt. Ziel war es, Desi-
gnempfehlungen flir neuartige TAVR zu erarbeiten, die ein reduziertes thrombogenes Po-
tential aufweisen. Dafiir wurden zunéchst aus den in vitro Messdaten des Pulsduplikatorsys-
tems verschiedene Randbedingungen generiert und in die FSI-Simulationen eingebunden.

Ein systematischer Vergleich verschiedener Parametervariationen zeigte relevante Unter-
schiede in den resultierenden Strémungsergebnissen sowie in den thrombosebewerten-
den Kennzahlen. Aus den Ergebnissen konnte eine Empfehlung fir die pathophysiologi-
schen Parameter abgeleitet werden, die zur Bewertung des thrombogenen Potentials von
TAVR untersucht werden sollten. Dafur wurde sowohl ein modifizierter Baseline Parame-
tersatz (HF =70bpm, CO=3,5L min~', SD =35%) als auch ein Worst Case Parametersatz
(HF =50bpm, CO=2,0Lmin~", SD =35%) definiert.

Ein weiterer Schwerpunkt der FSI-Simulationen war die Untersuchung geometrischer Ein-
flussfaktoren. Untersucht wurde der Einfluss der Klappentaschenhéhen ., der Implantati-
onshodhe (sub-annular, intra-annular, supra-annular) sowie die rotatorische Ausrichtung der
artifiziellen Klappentaschen auf das thrombogene Potential. Die Vergleichsanalysen wur-
den jeweils mit drei unterschiedlichen Konfigurationen durchgefiihrt. Anhand der definierten
Thrombosekennwerte konnten folgende Aussagen beziiglich des Thromboserisikos getrof-
fen werden:

« Sowohl eine niedrigere als auch eine héhere Klappentaschenhdhe zeigten gegentber
der mittleren Klappentaschenhéhe h;. = 15,5 mm erhéhtes thrombogenes Potential.
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» Sub-annular und supra-annular positionierte Klappentaschen zeigten ein geringeres
thrombogenes Potential gegenlber einer intra-annular positionierten Klappentaschen,
wobei die supra-annulare Positionierung das geringste thrombogene Potential aufwies.

+ Ein rotatorischer Versatz der artifiziellen Klappentaschen gegentber den nativen Klap-
pentaschen flhrt zu einer Erhéhung des thrombogenen Potentials von TAVR.

Aus den Untersuchungen konnten die genannten Designaspekte der artifziellen Klappenta-
schen abgeleitet werden, die voraussichtlich zu einer Reduktion des thrombogenen Poten-
tials fihren. Die Validitat dieser Thrombosebewertungen wurde abschlieBend in einem Ver-
gleich abgeleiteter TAVR-Modelle, die Designaspekte klinisch etablierter TAVR implizierten,
mit den klinischen Daten zur Pravalenz und Lokalisierung einer Klappenthrombose unter-
sucht. Mit dieser Analyse konnte gezeigt werden, dass das entwickelte Modell zur Bewer-
tung des thrombogenen Potentials von TAVR die klinischen Ergebnisse widerspiegelt und
eine valide Grundlage fir Untersuchungen im Entwicklungsprozess zuklnftiger TAVR ist.

In zukinftigen Arbeiten ist es vorstellbar, das entwickelte Thrombosebewertungsmodell von
TAVR in zulassungsrelevanten Priifungen einzusetzen. Dafiir kénnte eine Ubertragung der
Methode auf patientenspezifische Aortenwurzelgeometrien und eine Berlcksichtigung des
Implantationsprozesses von TAVR ein erster Schritt sein, um die Simplifikationen der Simu-
lationen zu reduzieren und realistischere Szenarien zu untersuchen. Ziel zulassungsrele-
vanter Untersuchungen kénnte es sein, virtuelle Patientenkohorten hinsichtlich des Throm-
boserisikos innovativer TAVR Konzepte zu untersuchen und somit das Risiko und die Kosten
aufwéndiger Tierversuche und préaklinischer Studien zu senken und die Sicherheit von TAVR
zu erhéhen.
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Thesen zur Dissertation

Beitrage zur Entwicklung von Aortenklappenprothesen —
Analyse des thrombogenen Potentials anhand stromungsmechanischer
Untersuchungen

vorgelegt von M.Sc. Finja Borowski

Die Implantation eines Transkatheter-Aortenklappenersatz (TAVR) ist eine vielversprechen-
de minimalinvasive Therapie flir Patienten mit einer schweren Aortenklappenstenose. Im
Rahmen der vorliegenden Arbeit ist sowohl eine experimentelle als auch eine numerische
Methode zur Ermittlung der Strdmungsgeschwindigkeiten im Umfeld eines TAVR entwickelt
worden. Basierend auf diesen Ergebnissen wurde ein kennzahlbasiertes Verfahren zur Be-
wertung des thrombogenen Potentials von TAVR erarbeitet. Die Ergebnisse der Dissertation
werden in folgenden Thesen zusammengefasst:

1. Durch den Erfolg der minimalinvasiven Implantation von TAVR bei inoperablen Patienten
oder Patienten mit sehr hohem Operationsrisiko, wurde diese Therapieform auch flr wei-
tere Patientengruppen mit geringerem QOperationsrisiko erschlossen. Einhergehend mit
der Erweiterung der Patientengruppe, stieg die durchschnittliche zu erwartende Lebens-
dauer der Patienten und damit die Bedeutung der dauerhaften Haltbarkeit eines TAVR.

2. Eine Limitation der Dauerhaltbarkeit von TAVR ist die Entstehung einer thrombotischen
Schicht auf den artifiziellen Klappentaschen, welche zur Degeneration und Verdickung
der Klappentaschen und schlussendlich zum Verlust der Funktionsfédhigkeit von TAVR
fihrt. Das Auftreten einer solchen Verdickung wird als subklinische Klappenthrombose
(SLT) bezeichnet.

3. In Kklinischen postoperativen Studien wurde das Auftreten einer SLT mit einer Pravalenz
von bis zu 15% bei Patienten festgestellt, die mit einem TAVR therapiert wurden. Die U.S.
Food und Drug Administration (FDA) hat demzufolge gezielte CT-Substudien in den zu-
lassungsrelevanten Studien fiir TAVR und eine detaillierte Untersuchung der Entstehung
einer SLT gefordert.

4. In aktuellen Studien wird auch heute noch die Entstehung einer Thrombose mit den von
Rudolf Virchow formulierten Faktoren in Verbindung gebracht. Daraus begriindet sich
eine Korrelation zwischen den vorhandenen hamodynamischen Eigenschaften und der
Entstehung einer Thrombose, die auch bei der Entstehung einer thrombotischen Schicht
auf den artifiziellen Klappentaschen vermutet wird.
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10.

Die hamodynamischen Faktoren bei der Entstehung einer Klappenthrombose werden
assoziiert mit lokalen Turbulenzen und hohen Scherraten, die auf die Blutbestandtei-
le wirken und entscheidend fir die Aktivierung von Thrombozyten sein kdnnen sowie
Stagnations- und Rezirkulationsbereichen, in denen Blutbestandteile eine erhdhte Ver-
weilzeit aufweisen. Liegen beide Sachverhalte vor, aggregieren beispielsweise Thrombo-
zyten zu Thromben, die sich an den artifiziellen Klappentaschen ablagern kénnen.

. Durch die Implantation eines TAVR in die stenosierte native Aortenklappe, welche bei die-

ser Therapieform nicht entfernt wird, entsteht eine Separation der Sinus in der Aortenwur-
zelin drei verbleibende native Sinus und drei Neo-Sinus. Die Neo-Sinus sind die Bereiche
zwischen den nativen verdréngten Klappentaschen und den artifiziellen Klappentaschen
des TAVR. Die Hamodynamik in diesem Bereich wird dementsprechend im Vergleich zu
einer nativen gesunden Aortenklappe modifiziert. Insbesondere die mit Thrombose as-
soziierten hAmodynamischen Faktoren werden durch die TAVR Implantation beglinstigt.

. Die aktuelle Relevanz der thrombotischen Neigung von TAVR bestatigt sich auch in der

2021 verdffentlichten novellierten 1ISO 5840, in der Prufvorschriften und die Dokumenta-
tion von Prifungen fir die Sicherheit und Effektivitdt von Herzklappenprothesen doku-
mentiert sind. In den allgemeinen Anforderungen ist, unter Anderem, die Bewertung des
thrombogenen Potentials von TAVR gefordert, jedoch sind keine konkreten Spezifikatio-
nen oder technischen Umsetzungen definiert.

. Im Rahmen dieser Arbeit wurde eine Methode entwickelt mit der das thrombogene Poten-

tial von TAVR bewertet werden kann. Die Methode umfasst die Berlicksichtigung aktueller
Bewertungsmodelle zur Vorhersage von Thrombosebildung, spezifische Anforderungen
auf dem Anwendungsgebiet der TAVR sowie die ingenieurwissenschaftliche Umsetzung
der normativ geforderten Prifungen, um die Sicherheit und Effektivitat der TAVR hinsicht-
lich des Thromboserisikos zu verbessern.

. Fir das Thrombose-Bewertungsmodell wurden zwei Kennwerte identifiziert, die die ha-

modynamischen Faktoren bei der Entstehung einer Thrombose abbilden. Die Kennzah-
len adressieren zum Einen den biomechanischen Vorgang der Thrombozytenaktivierung
und zum Anderen die Thrombozytenaggregation. Basierend auf einem kontinuumsba-
sierten Ansatz wurden fiir beide biomechanischen Stimuli Skalartransportgleichungen
zur Berechnung der entsprechenden Kennwerte verwendet.

Fir die Berechnung der Kennwerte zur Bewertung des thrombogenen Potentials von TA-
VR ist die Ermittlung der lokalen Stromungsgeschwindigkeiten im Umfeld eines TAVR
notwendig. Daflr kdnnen sowohl experimentelle Analysen als auch numerische Simula-
tionen verwendet werden. Beide Methoden weisen sowohl Vor- als auch Nachteile auf,
um die hochgradig dynamischen Stromungsgeschwindigkeiten im Umfeld eines TAVR zu
ermitteln.
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15.

Die Stromungsgeschwindigkeiten im Umfeld eines TAVR sind maBgeblich von der au-
Beren Geometrie, das heift von der Anatomie der Aortenwurzel abhéngig. Um verglei-
chende Analysen durchzufiihren, wurde im Rahmen dieser Arbeit ein generisches Aor-
tenwurzelmodell entwickelt, mit dem die charakteristische Anatomie von TAVR-Patienten
abgebildet wurde. Die Parameter des Modells basieren auf einer retrospektiven Analyse
von n =127 klinischen CT-Datenséatzen, die bei Patienten im Vorfeld einer TAVR Implan-
tation aufgenommen wurden.

Zur in vitro Detektion der Strdmungsgeschwindigkeiten im Umfeld eines TAVR wurde
das am IIB e.V. bestehende hydrodynamische Kreislaufmodell mit einem Particle Image
Velocimetry System erweitert. Die Entwicklung einer neuen Priifkammer ermdglichte den
notwendigen optischen Zugang zu der Strdmung im Umfeld der TAVR, insbesondere im
Neo-Sinus. Mit der Methode konnte ein detailliertes zeitabhangiges Geschwindigkeitsfeld
gemessen werden, das als Grundlage fir die Berechnung von Thrombosekennzahlen
verwendet wurde.

Um weitere detaillierte Erkenntnisse Uber das Strdomungsfeld eines TAVR zu ermitteln,
die experimentell nur sehr zeitaufwandig gemessen werden konnten, wurde ein numeri-
sches Modell entwickelt, das eine Fluid-Struktur-Kopplung implizierte und somit die drei-
dimensionale und hochgradig instationdre Strémung eines TAVR abbildet. Optische und
raumliche Limitationen konnten mit dem numerischen Modell Gberwunden und das Ge-
schwindigkeitsfeld auch innerhalb des TAVR berechnet werden.

Unter Verwendung der experimentell ermittelten Strémungsfelder und zusatzlichen Auf-
nahmen mit einem Highspeed-Kamerasystem wurde eine umfassende Validierung der
numerischen Ergebnisse hinsichtlich der Klappentaschenkinematik und den berechne-
ten Stromungsgeschwindigkeiten durchgefiihrt. Anhand der umfangreichen Validierungs-
messungen konnte festgestellt werden, dass die numerische Simulation die strdomungs-
mechanischen Merkmale eines TAVR erfassen und reproduzieren kann.

Fir eine umfassende Untersuchung des thrombogenen Potentials von TAVR wurden zu-
nachst hydrodynamische Parameter identifiziert, die flir zulassungsrelevante Untersu-
chungen von Bedeutung sind. Daflr wurden Pulsduplikatormessungen mit unterschied-
lichen Herzparametervariationen durchgefiihrt und die resultierenden Druck- und Volu-
menstromkennlinien untersucht. Die Herzfrequenz, das effektive Herzzeitvolumen (Car-
diac Output) und die Systolendauer, bezogen auf die Gesamtdauer des Herzzyklus, wur-
den als relevante Parameter zur Bewertung des thrombogenen Potential von TAVR iden-
tifiziert.
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Der Einfluss der hydrodynamischen Parameter auf das thrombogene Potential von TA-
VR wurde anhand des prozentualen Anteils von Fluid mit erhéhter Verweildauer (BRT)
bezogen auf das Volumen des Neo-Sinus und anhand der mittleren Scherbelastung (SI-
TA) bewertet. Insbesondere flr niedrige Herzfrequenzen und niedrige effektive Herzzeit-
volumen wurde ein erhéhtes thrombogenes Potential festgestellt. Basierend auf diesen
Erkenntnissen wurden Parametersatze fir zulassungsrelevante Untersuchungen vorge-
schlagen.

Ein weiteres Ziel der Arbeit war die Ableitung von Designkonzepten flr TAVR, die eine
geringer Thromboseneigung aufweisen. Hierflir wurden verschiedene Implantat- sowie
implantationspezifische Aspekte bei TAVR untersucht. Fir die Klappentaschenhdhe, die
Implantationshéhe in Relation zum Annulus sowie die rotatorische Ausrichtung der TAVR
relativ zur Aortenwurzel wurden jeweils drei Konfigurationen modelliert und das Potential
zur Thromboseneigung mittels numerischer Simulationen charakterisiert.

Aus den Simulationsergebnissen der geometrischen Analysen konnten fiir jeden Desi-
gnaspekt, anhand der kennzahlbasierten Vergleichswerte flr das thrombogene Poten-
tial, jeweils eine Konfiguration mit dem geringsten thrombogenen Potential identifiziert
werden. Die Konfigurationen wurden dabei aufgrund fehlender Vergleichswerte in be-
reits verdffentlichter Literatur relativ zueinander verglichen. Die Analysen ergaben ein
vergleichsweise geringes thrombogenes Potential fir eine Klappentasche mit einer mitt-
leren Klappentaschenhéhe, supra-annular positionierten Klappentaschen sowie einer ro-
tatorischen Ausrichtung, die mit den nativen Klappentaschen tbereinstimmt.

Die Validitat des Thrombose-Bewertungsmodells wurde abschlieBend in einem Vergleich
abgeleiteter TAVR-Modelle, die Designaspekte klinisch etablierter TAVR implizierten, mit
den klinischen Daten zur Pravalenz einer Klappenthrombose untersucht. Mit dieser Ana-
lyse konnte gezeigt werde, dass das entwickelte Modell zur Bewertung des thromboge-
nen Potentials von TAVR die klinischen Ergebnisse widerspiegelt und eine valide Grund-
lage fur entwicklungsbegleitende Untersuchungen zukinftiger TAVR ist.

In zukilnftigen Arbeiten ist es vorstellbar, das entwickelte Thrombosebewertungsmodell
von TAVR in zulassungsrelevanten Prifungen einzusetzen. Ziel bei der Entwicklung zu-
lassungsrelevante Untersuchungen kdnnte es sein, in virtuellen Patientenkohorten das
Thromboserisikos innovativer TAVR zu bewerten und somit das Risiko und die Kosten
fur aufwandige Tierversuche oder praklinische Studien zu senken und die Sicherheit von
TAVR zu erhéhen.
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