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Einleitung

1.1 Allgemeines

Der Ersatz oder die Rekonstruktion geschédigter Herzklappen ist der zweithdufigste herz-
chirurgische Eingriff. So wurden im Jahre 2007 allein in Deutschland mehr als 21.000 isolierte
Herzklappenoperationen durchgefiihrt, mit jahrlich steigender Tendenz [35]. Griinde fir eine
Herzklappen-Operation sind Stenosen der Klappen, bedingt durch Kalzifizierung oder Miss-
bildung der Klappensegel und Insuffizienzen, z.B. durch Dilatation der Klappenbasis oder
Prolaps der Klappensegel. Diese Vitien fithren zu einer erhéhten Volumen- bzw. Druckbelas-
tung der jeweiligen Herzkammer, welche unbehandelt zu einer pathologischen Erweiterung
der Kammer und Herzinsuffizienz fithren kann [6, 86, 87]. Bei Mitralklappen-Insuffizienzen
treten durch die Uberdehnung des linken Vorhofes auch Herzrhythmusstérungen auf, in Form
atrialer Fibrillation [34, 81]. Am héufigsten von pathologischen Verinderungen betroffen ist
die Aortenklappe, welche mehr als 68 % aller Herzklappenoperationen ausmacht, gefolgt von
der Mitralklappe mit etwa 35 %, bei beiden vermutlich bedingt durch die héhere Druckbe-
lastung im linken gegeniiber dem rechten Kreislauf. Pulmonal- und Trikuspidalklappe sind
mit jeweils weniger als einem Prozent deutlich seltener operationspflichtig [35].

In vielen Féllen ist eine Rekonstruktion der erkrankten Herzklappe zur Wiederherstellung der
Hamodynamik nicht mehr moglich, so dass diese ersetzt werden muf}. Dazu kommen seit der
ersten Implantation einer kiinstlichen Klappe durch Hufnagel im Jahre 1954 [40] verschiede-
ne Formen mechanischer Ventile (Kugel-Kéfig-Prothesen, Kippscheibenprothesen, heute vor-
nehmlich Zweifligelklappen) zum Einsatz. Mechanische Herzklappen zeichnen sich durch eine
hohe Langlebigkeit aus, erfordern jedoch aufgrund der Thrombogenitit der Materialien eine
lebenslange Antikoagulation. Das kombinierte Risiko von Blutungen und Thrombembolien
betrégt dabei etwa 4 % pro Patientenjahr [1]. Auch das Vorhandensein eines Klappenge-
rausches und das Auftreten von Hamolyse sind von Nachteil [46, 59]. In jiingerer Zeit werden
daher vermehrt auch biologische Substitute verwendet, welche nach ihrer Herkunft einge-
teilt werden in Xenografts (Konstrukte aus Rinderperikard und komplette Herzklappen vom
Schwein), Allografts (kryopreservierte Herzklappen von menschlichen Spendern) oder Auto-
grafts (korpereigene Pulmonalklappe als Aortenklappenersatz im Rahmen der sogenannten
Ross-OP [65]). Vorteile der Bioprothesen sind die guten hdmodynamischen Eigenschaften
und ihre sehr geringe Thrombogenitét, nachteilig ist jedoch die begrenzte Lebensdauer. Bei
Implantation in Aortenposition und Patienten jiinger als 65 Jahre betrégt die Reoperations-
rate aufgrund von Klappenversagen nach 15 Jahren 26 %, bei Mitralklappen sogar 44 % [36].
Hauptursachen sind Kalzifierung der Klappensegel und mechanisch sowie immunologisch be-
dingte Degeneration des Materials [16]. Dennoch steigt der Anteil der bioprothetischen Herz-
klappen stetig an und liegt zur Zeit bei etwa 75 % bei Aorten- und 23 % bei Mitralklappen,
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bezogen auf die Gesamtzahl der Eingriffe. Mitralklappen werden hauptséchlich rekonstruiert
(57 % der Falle), im Vergleich ist aber auch hier die Zahl der Bioprothesen grofier als die der

mechanischen Ersatzklappen [35].

Abb. 1.1: Verschiedene Formen heute verwendeter kiinstlicher Herzklappen
(von links: mechanische Zweifliigelklappe, gerahmte Perikard-Bioprothese
und glutaraldehydfixierte Herzklappe vom Schein)

Fiir die Weiterentwicklung kiinstlicher Herzklappen sowie zur Erweiterung rekonstruktiver
Verfahren sind Erkenntnisse {iber die Funktion und Dynamik der nativen Klappen von grofler
Bedeutung. Im Vergleich zu den heute gebrauchlichen artifiziellen Substituten (siehe Abb.
1.1) zeichnet sich eine gesunde native Herzklappe durch einen sehr geringen Stromungswider-
stand (d.h. geringer Energieverlust), kompetentes Schlulverhalten sowie einer normalerweise
lebenslangen Haltbarkeit aus, bei minimalem Materialaufwand. Dabei spielen strukturelle
und auch funktionelle Gegebenheiten eine Rolle [92]. So zeigen Untersuchungen, dass z.B. die
Geometrie der Aortenklappe (mit Taschenklappensegel und Sinus von Valsalva als Einheit)
fiir die Verteilung der Krifte zwischen Segel und Wand relevant ist [7, 33], wobei durch die-
se Konfiguration die Belastung des Klappensegels reduziert wird. Auch die dreidimensionale
Form der Klappensegel triagt zur Stress-Reduktion bei. Gegeniiber flach gebauten Klappen-
segeln, wie sie bei den Perikard-Prothesen zu finden sind, zeigt sich bei einem entsprechend
modellierten Segel eine um 34 % geringere Belastung an den Kommissuren [54].

Die Dynamik der Aortenwurzel trigt ebenso zur Funktion und Stabilitdt der Klappe bei.
Die Zunahme des Durchmessers in der Systole, bedingt durch das Zusammenwirken von
ansteigendem Druck in der Aorta und der Elastizitit der Gefiiwand, unterstiitzt den Off-
nungsprozess der Aortenklappe aktiv und bewirkt gleichzeitig eine Streckung des freien Se-
gelrandes im geoffneten Zustand [63]. Ohne diese flexible Interaktion, z.B. bei Bioprothesen
mit festem artifiziellen Rahmen, aber auch bei schwerer Arteriosklerose oder prothetischem
Ersatz der Aortenwurzel, ist die Bewegung der Klappensegel unregelméflig und von starker
Faltenbildung des Segelrandes gekennzeichnet [26, 47]. Diese Deformationen erhohen die Be-
lastung der Klappensegel und fithren zu verstéarkerter Kalzifizierung und Degeneration der
Klappe [64, 77]. In vergleichenden Untersuchungen konnte ein signifikanter Unterschied im
Kalzifizierunsgrad zwischen gerahmten (37 % der gesamten Segelfliche nach 107 Zyklen) und
flexiblen Bioprothesen (16 %) gezeigt werden [24]. Die Flexibilitdt einer Klappe begiinstigt
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auch die Himodynamik. Mit 3-5 mmHg mittlerem transvalvuldren Druckgradienten [27, 73]
zeigen pulmonale Autografts und zum Zeitpunkt der Implantation auch Allografts im Ver-
gleich dhnlich giinstige Stromungseigenschaften wie die native Aortenklappe und auch bei den
Bioprothesen erweisen sich die flexibleren ungerahmten Klappen gegeniiber den gerahmten
mit einem um durchnittlich 3,5 mmHg niedrigeren Gradienten als vorteilhaft [48].

Ein weiterer, sehr interessanter Aspekt ist das besondere Schliefverhalten der nativen Aorten-
bzw. Pulmonalklappe. Begiinstigt durch ihre feine Struktur 6ffnet die Klappe schnell bis zur
maximalen Offnung, um dann unmittelbar entgegen der noch ansteigenden Stréomung bereits
wieder langsam zu schlieflen (siehe hierzu auch Abb. 2.3). Im Verlauf der Systole verrin-
gert sich dabei die Offnungsfliche auf etwa die Hélfte [39, 83]. Dieser Vorgang unterstiitzt
einen schnellen finalen Klappenschlu3 mit geringen RiickfluBvolumina, welches bei héheren
Herzfrequenzen (und damit verkiirzter Diastole) eine ausreichende Befiillung des Ventrikels
gewahrleistet. Allgemein wird dieses Schlieverhalten der Wirkung von Stromungswirbeln in
den Sinus hinter den Klappensegeln zugeschrieben [8], dies versucht man z.B bei einer neuen
dreifliigeligen mechanischen Herzklappe auszunutzen [56]. Dariiberhinaus hat auch die Form
und Dynamik der linksventrikuldren Ausflussbahn einen Einflu8 auf den Klappenschluf3. Die
Klappe stellt den engsten Querschnitt der Ausflussbahn dar, die Stromungsgeschwindigkeit
ist hier am hochsten und demnach der Druck in der Flissigkeit niedrig (Satz von Bernoul-
li: die Summe der potentiellen und kinetischen Energie bleibt konstant), wodurch die Segel
nach innen gezogen werden [2]. Auch dieser Effekt wird bei einer experimentellen Herzklappe
bereits angewendet, hier jedoch bei umgekehrter Fliigelbewegungsrichtung zur Verbesserung
der Offnung [93].

Abb. 1.2: Endoskopische Aufnahme einer
Aortenklappe unter Systemdruck. Erkennbar
sind aortal gelegene tragende Kollagenfaser-
biindel, welche die diastolische Belastung des
Klappensegels aufnehmen. (Photo: Klinik fur
Herzchirurgie)

Fiir die Funktionalitdt von Herzklappen ist auch die Betrachtung der Materialeigenschaften
der nativen Klappen wichtig. Diese bestehen technisch gesehen aus einem Verbundwerkstoff,
komponiert aus verschiedenen Materialien, welche jeweils einzelne Funktionen iibernehmen
[25]. So sorgt z.B. die Endothelschicht fiir eine glatte, stromungsgiinstige und athrombogene
Oberflache, die bindegewebigen Strukturen fiir die Dichtigkeit und die verschiedenen elasti-
schen Fasern (Elastin, Kollagen) fiir den Halt der Klappe. Dies ermoglicht optimale Funktion
bei minimalen Materialeinsatz. Der Hauptanteil der Belastung wird dabei von wenigen kraf-
tigen Kollagenbiindeln tibernommen, die in der Gefiwand verankert sind (Abb. 1.2). Das

dazwischen liegende Klappengewebe ist diinn (0,01 - 0,05 mm), woraus sich auch die grofie
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Beweglichkeit der nativen Klappensegel ergibt [23, 25]. Bei mechanischen Ersatzklappen ist
eine solche Adaption beim derzeitigen Stand der Technik nicht méglich, durch das Fehlen
geeigneter Werkstoffe. Bei Bioprothesen liegt in der Anlage das gleiche Kompositmaterial
zugrunde, diese Strukturen werden jedoch durch den Fixierungsprozefl beeintrachtigt und
morphologisch verdndert [75], in Abhéngigkeit der Faktoren bei der Fixierung [29, 90].

Aus den genannten Zusammenhéngen ergibt sich die Notwendigkeit detailierter Studien der
biologischen Herzklappen und ihrer Substitute. Neben Untersuchungen am Menschen (Tomo-
graphien, Katheter-Untersuchungen, Echokardiographie) und Experimenten am Versuchstier
kommen dafiir auch Kreislaufsimulatoren zum Einsatz. Diese zeichnen sich durch eine gute
Zuganglichkeit zum Untersuchungsobjekt (Moglichkeit der Manipulationen der Herzklappe
wahrend der Messungen) und einer guten Reproduzierbarkeit der Messungen (keine indi-
viduellen Abweichungen zwischen Versuchstieren oder -personen) aus. Die Platzierung von
Sensoren ist auflerhalb des Korpers einfacher und préziser und durch die Verwendung durch-
sichtiger Blutersatzfliissigkeiten besteht die Moglichkeit einer qualitativ wie auch zeitlich
hochauflésenden bildlichen Darstellung der Herzklappe, wie sie in vivo nicht realisierbar ist.
Abhéngig von der Ausgestaltung des Modells kénnen so sehr detailierte Ergebnisse gewonnen
werden und geeignete Kreislaufsimulatoren tragen erheblich zur Reduktion von Tierversuchen

bei.

1.2 Historischer Uberblick

Schon Leonardo da Vinci (1452 - 1519) bediente sich eines Modell-Aufbaus fiir seine Unter-
suchungen zur Funktion der Aortenklappe [44]. Abb. 1.3 zeigt eines seiner Arbeitsblétter,
auf dem rechts oben das Schema eines Versuchsaufbaus zu erkennen ist. Es handelt sich hier
um ein Glasmodell, nach einem Wachsabguss der Aortenwurzel eines Ochsen. Obwohl auf
dieser Seite keine ndheren Angaben zum Versuchsablauf gemacht wurden, kann aus ande-
ren Studien da Vincis darauf geschlossen werden, das zur Visualisierung der Strémung von
ihm Getreidekorner oder eingeférbtes Wasser verwendet wurden [31]. In wie weit da Vinci
bei diesen Studien auch die Eigenschaften des Kreislaufsystemes beriicksichtigt hat, ist nicht
bekannt.

Fine erste Beschreibung des arteriellen Systems als hydraulische Zirkulation, bestehend aus
einem Volumenspeicher und einem Stromungswiderstand, stammt von dem Physiologen Otto
Frank aus dem Jahr 1899 [30]. Das einfache, aber auch heute noch gebrauchte 2-Element-
Modell wurde dann 1930 von Broemser und Ranke [12] um einen zusétzlichen Widerstand
fiir die Aortenklappe und die proximale Aorta erweitert, als Grundlage fiir die nichtinvasive
Ermittlung von kardialen Parametern, z.B. der Bestimmung des Schlagvolumens. Mit dem
Aufkommen von Herzklappen-Operationen am offenen Herzen nach der erfolgreichen Einfiih-
rung der Herz-Lungen-Maschine entstanden auch erste Kreislauf-Simulatoren fiir Studien der

Funktion der nativen Herzklappen zur Verbesserung der rekonstruktiven Mafinahmen. So be-
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schreibt erstmalig McMillan 1952 einen einfachen Testaufbau, bei dem ein nativer Ventrikel
postmortem von der Herzspitze her iiber eine ventilgesteuerte Druckquelle perfundiert wurde,
um damit das Offnungs- und SchlieBverhalten von gesunden und pathologisch veridnderten
Aortenklappen mit Hilfe von Filmaufnahmen zu untersuchen [58]. Einen dhnlichen Aufbau
verwendete Davilla 1956 zur Beobachtung der Mitralklappe, dieses Modell besaf§ bereits einen

pulsatilen Kolbenantrieb und ein einfaches arterielles System [22].

Abb. 1.3: Studien zur Aortenklappe
von Leonardo da Vinci.

(RL19082 recto, (©The Royal Collec-
tion/Windsor Castle, England)

Die Antriebssysteme dieser frithen Modelle wurden im Laufe der Jahre vielfach modifiziert
und verbessert, alle Modelle besaflen jedoch noch das biologische Herz aus zentrales Element
und waren fiir die Untersuchung der darin enthaltenen Herzklappen vorgesehen [11, 45]. Mit
der Entwicklung von kiinstlichen Ersatzklappen entstand die Notwendigkeit vergleichender
Untersuchungen vor einer Implantation [5], doch erst in den siebziger Jahren gelangten voll-
standig artifizielle Kreislaufsimulatoren zur Reife [19, 80]. Einen wesentlichen Beitrag zur
Entwicklung moderner Kreislauf-Simulatoren stellt hier eine Arbeit von Westerhof et al. aus
dem Jahr 1971 dar, welche grundlegend die Konstruktion eines an die Kreislaufphysiologie
angepafiten arteriellen Nachlastmodells beschreibt [91]. Davon ausgehend begannen zuerst
stromungsdynamische und funktionelle Untersuchungen der sich verbreitenden mechanischen
Herzklappen, aber auch schon an ersten Entwiirfen biologischer Ersatzklappen, dhnlich den
heuten ungerahmten Perikardklappen [79]. Ab den achtziger Jahren werden Bioprothesen
systematisch untersucht [28].

Neben den Studien zur Hidmodynamik verschiedener kiinstlicher Herzklappen werden ent-
sprechend gestaltete Kreislauf-Simulatoren heutzutage z.B. auch fiir Untersuchungen der
Langzeithaltbarkeit (grofle Zyklenzahl bei hohen Schlagfrequenzen) [17, 41, 66] oder der
Kalzifizierung biologischer Herzklappen [32] eingesetzt. Ebenso kommen Simulatoren in der
Entwicklung und Evaluation von Herzunterstiitzungssystemen zum Einsatz [62]. Zusammen

mit computergestiitzten Simulationen fithrt man auch direkte Studien des Kreislaufsystems
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durch, z.B bei prothetischem Ersatz der Aorta. Da artifizielle Simulatoren keine Aussagen
iiber Veranderungen der Herzfunktion bei Klappenersatz bzw. Eingriffen in das arterielle Sys-
tem geben konnen, werden heutzutage teilweise auch wieder isolierte biologische Herzen in

solche Systeme integriert, in Funktion einer ’lebenden’ Pumpe [3, 38].

1.3 Untersuchung nativer Herzklappen

Bedingt durch die im Vergleich zu artifiziellen Herzklappen sehr feinen Strukturen der nati-
ven Klappensegel, insbesondere die der Aorten- und Pulmonalklappe, interagieren diese sehr
viel sensibler mit dem sie umstromenden Fluid, so dass eine mdéglichst prézise Simulation der
natiirlichen Strémungsverhéltnisse fiir die Untersuchung solcher nativer Klappen erforderlich
wird. Ebenso ist ein addquater Verlauf des ventrikuldren und arteriellen Druckes von Bedeu-
tung, da das Verhalten der Taschenklappen auch durch die zyklische Dehnung der elastischen
Geféaiwand beeinflusst wird. Dabei ist der Druckverlauf in einem Kreislaufsystem weniger
abhéngig vom Volumenverlauf (der charakteristische Volumenaussto des Herzens 14t sich
z.B. mit einen entsprechend angesteuerten Pumpkolben verhéltnisméflig leicht realisieren)
als hauptséichlich von den Eigenschaften des nachfolgenden vaskuldren Systems. Dieses auch
oft mit dem Begriff "Windkessel’ bezeichnete System ist in der Natur ein komplexes Zu-
sammenspiel einer Vielzahl von parallel und hintereinander geschalteten volumen-elastischen
Elementen und Stromungswiderstédnden, von der Aorta bis hin zu den Arteriolen und den
Kapillargefafien [60, 61], welches die Fortleitung des Blutes vom Herzen weg in verschiedener
Weise beeinflusst. Ein Teil des in der Systole ausgeworfenen Blutes (ca. 50 %) wird dabei
voriibergehend gespeichert, hauptséichlich in der Aorta, und erst wiahrend der Diastole ab-
héngig von den Widerstédnden weiter geleitet. Der urspriinglich pulsatile Strom wandelt sich
so im Laufe des Weges zuriick zum Herzen in einen fast gleichméBigen Fluss des Blutes in der
Vena cava um. Die grofiten Widersténde finden sich dabei im Bereich der terminalen Arterien
und Arteriolen (45 - 50 % des Gesamtwiderstandes), der Kapillargefafie (25 - 30 %) und der
Venolen (3 - 4 %). Auf das verbleibende vendse System entfallen nur ca. 3 % des gesamten
Widerstandes [15].

In vereinfachter Form 143t sich das vaskuldre System so als Kombination aus dem peripheren
Widerstand und der aortalen Volumendehnbarkeit darstellen. Die Beziehung zwischen dem

Druck und dem Volumenstrom ergibt sich dabei wie folgt:

o =" 1 0

Hierbei ist Q der Volumenstrom aus dem Herzen, P der Druck in der Aorta, R der periphere
Widerstand und C die Volumendehnbarkeit der Aorta. Streng genommen représentieren die
Parameter R und C zusammengesetzte Werte des gesamten vaskuldren Systems. Betrachtet
man dieses System vom Herzen aus, kommt noch ein Stromungswiderstand fiir die Herzklap-

pe und die proximale Aorta hinzu [12]. Neuere Untersuchungen zeigen, dass zudem auch die
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Massentragheit des Blutes einen Effekt auf die Windkesselfunktion hat [14, 78]. Dabei wird
zu Beginn der Systole der Beschleunigung der Blutes zunéchst ein Widerstand entgegenge-
setzt, im spéteren Verlauf behélt das Blut dann trotz bereits verlangsamter Herzkontraktion
sein Bewegungsmoment bei. In diesem Sinne wird fiir den proximalen Zweig entsprechend
ein induktiver Widerstand eingefiigt. Abb. 1.4 zeigt die heute gebrduchlichen Windkessel-
Modelle. Dabei sind R,, der periphere und R, der sog. charakteristische Widerstand, L der

Massentragheits-Widerstand und C das Volumenspeicherelement (Compliance).

SHIE oL []w ok []w

Abb. 1.4: Verschiedene Modelle des arteriellen Systems [30, 12, 78]

Fiir den Aufbau eines Kreislauf-Simulators, welcher fiir die Untersuchung von Herzklappen
vorgesehen ist, ergibt sich der charakterische Widerstand aus der zu untersuchenden Klappe
und der Massentriagheitswiderstand durch das stromende Medium selbst.

Neben den genannten Faktoren spielen in einem Kreislaufsystem auch die Art der Wellenaus-
breitung und Wellenreflexionen fiir den Druckverlauf eine Rolle. Die Pulswelle breitet sich im
Gefaflsystem schneller aus als der Volumenfluf3, abhangig von der Elastizitdt und der Grofle
des jeweiligen Geféafles, die Ausbreitungsgeschwindigkeit betrdgt dabei in der Aorta 4 bis 6
m/s, in kleineren Geféafien bis zu 10 m/s [15]. An allen Orten, an denen der Widerstand im
Verlauf abrupt ansteigt (z.B. an der Bifurkation der abdominalen Aorta und an den Ka-
pillaren) wird die Pulswelle reflektiert und gelangt noch wéihrend der Systole zuriick zum
Herzen. Durch Uberlagerung erhoht sich die Amplitude des Aortendruckes gegeniiber einem
rein durch den Volumenstrom bewirkten Druckverlauf [53]. Die Verzogerung des Volumen-
stroms gegeniiber dem Druck wie auch die Wellenausbreitung héngen unmittelbar mit dem
Dehnungsvermdégen der Gefafle, besonders dem der thorakalen Aorta zusammen. In den oben
gezeigten Modellen, und héufig auch in Lehrbiichern so angegeben, wird die Druck-Volumen-
Beziehung der Aorta als lineares Verhéltnis angenommen (iiblicher Wert ca. 1 ml/mmHg
beim Erwachsenen). Verschiedene Studien zeigen hier jedoch eine progressive Abnahme der
Dehnbarkeit mit steigendem Druck, assoziiert mit den elastischen Eigenschaften der Kolla-
gene [4, 57, 71]. Dies bedeutet, dass sich das elastische Verhalten des Systems im Verlauf
des Zyklus verdndert, mit Einfluss sowohl auf den Volumenstrom wie auch auf den Druck.
Solche Faktoren und auch Abhéngigkeiten von der Geometrie (Stromungsgeschwindigkeiten,
Abstiande zu Reflexionspunkten oder Wellenverstérkung bei Resonanz [88]) sollten bei einer

Nachbildung des arteriellen Systems mit berticksichtigt werden.
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1.4 Zielsetzung und Aufgabenstellung

Aufgrund der Komplexitit des natiirlichen Kreislaufsystems kann dieses in vitro nur in sehr
begrenzter Form aufgebaut werden. Bei den meisten in der Literatur aufgefithrten Kreislauf-
simulatoren wird dieser arterielle Teil durch ein einzelnes oder wenige volumen-elastische
Elemente und einfache Stromungswiderstdnde wie Lochblenden oder Klemmschlduche reali-
siert [43, 68, 69, 72], welche, wie auch die eigenen Vorversuche zeigen, den Druckverlauf der
Aorta nicht in der charakteristischen Weise abbilden. Hierbei zeigt sich héufig in der zwei-
ten Halfte der Systole ein unphysiologischer Abfall des Aortendruckes, dessen Ursachen und
Auswirkungen im Folgenden noch n&her untersucht werden. In natura steigt der Druck in der
proximalen Aorta in der zweiten Systolenhélfte hingegen an, es kann daher davon ausgegangen
werden, dass sich diese Unterschiede im Druckverlauf bei der Untersuchung nativer Klappen
und ungerahmter Bioprothesen wegen ihrer elastischen Eigenschaften ungilinstig auswirken.
Nur wenige, sehr komplex aufgebaute Modelle erreichen natiirlichen Werten entsprechende
Druck- und Flufiverlaufe [70], bei diesen Systemen erschwert jedoch die grofie Zahl der zu
justierenden Elemente die Einhaltung gleichbleibender Versuchsbedingungen iiber einen lan-
geren Zeitraum bzw. bei zeitlich auseinander liegenden Messungen.

Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung eines pulsatilen Linksherz-Simulators, welcher einer-
seits die natiirlichen Druckverlaufe soweit darstellen sollte, dass die Untersuchung nativer
Herzklappen und biologischer Substitute moéglich wird, andererseits mit moglichst wenig va-
riablen Elementen arbeitet, um fiir lang angelegte vergleichende Untersuchungen einen ho-
hen Grad der Reproduzierbarkeit der Messungen zu gewéhrleisten. Als Basis diente hierbei
ein Modell mit einem kurvengesteuerten Kolbenpumpenantrieb und einem konventionellen
arteriellen System, bestehend aus einer Luftkammer zur Simulation der aortalen Volumen-
dehnbarkeit, einer Fliissigkeitsdule fiir den konstanten diastolischen Gegendruck und einer
Lochblende als peripherem Widerstand. Zur Aufgabe gehorten die Konstruktion bzw. Aus-
wahl und Beschaffung der Komponenten, der Aufbau eines solchen Simulators inklusive der
notwendigen Messtechnik und die Vermessung des Systems. Anschlielend sollte durch Modi-
fikationen der Bauteile des arteriellen Nachlastsystem der aortale Druckverlauf innerhalb des
Systems einem physiologischen Verlauf angenédhert werden. Zur Evaluation dieses Modells
wurden an nativen porcinen Aortenklappen verschiedene funktionelle Parameter wie Druck-
verlauf, Volumenstrom, Klappenbewegungen und dynamische Durchmesserverdnderungen auf
unterschiedlichen Ebenen der Aortenwurzel vermessen und mit Daten nativer Klappen aus

der Literatur verglichen.



Material und Methoden

2.1 Material und Praparation

Fiir alle Versuche mit nativen Klappen wurden Aortenklappen von Schweinen verwendet.
Diese sind aufgrund ihrer nahezu gleichen Anatomie und den vergleichbaren physiologischen
Verhéltnissen als Ersatz fiir humane Herzklappen gut geeignet [74]. Die Schweineherzen wur-
den am Morgen des Versuchtages in der Norddeutschen Fleischzentrale Liibeck unmittelbar
nach der Schlachtung der Tiere entnommen und anschliefend die Aortenwurzel mit dem klap-
pentragenden Apparat unter Beibehaltung eines etwa 1 cm breiten Muskelrandes proximal
der Klappe herausprépariert. An diesem Muskelrand wurde dann zur spéteren Befestigung in
der Versuchsapparatur eine 1,5 cm lange Dacron-GeféBprothese (Hemashield Platinum, Bo-
ston Scientific Corp., Wayne, USA) in fortlaufender Technik angeniht. Die Koronararterien
wurden jeweils mit einer Ligatur verschlossen, anschlieBend wurde die Aorta 3 cm oberhalb
des sinutubuliren Uberganges abgesetzt und zur distalen Befestigung mit Hilfe von Kabel-
bindern auf einen zylindrischen Anschluflstiick fixiert. Bis zum Beginn der Versuche wurden

die so vorbereiteten Aortenwurzeln in physiologischer Kochsalzlosung gelagert.

2.2 Versuchsaufbau

Fiir die Untersuchungen der Funktionalitdt biologischer Herzklappen wurde in Eigenleistung
an der Klinik fiir Herzchirurgie ein neuartiger Linksherz-Simulator entwickelt [67], welcher
die wesentlichen Funktionen und Bestandteile des natiirlichen Herzens nachbildet.

Der grundlegende Aufbau des Simulators ist in Abb. 2.2 dargestellt: Ein offenes Reservoir (1)
mit einstellbarer Fliissigkeitshche stellt den atrialen Vordruck bereit. Von dort aus gelangt
die Fliissigkeit iiber zwei parallel angeordnete selbststeuernde Scheiben-Ventile (2), welche die
Mitralklappe darstellen, in einen kurzhubigen Membrankolben (3), der von einer der natiirli-
chen Volumenkurve des Herzens angepassten Steuerscheibe (4) angetrieben wird. Der Antrieb
ist frequenzvariabel und durch Austausch der Steuerscheiben kénnen verschiedenen Schlag-
volumina eingestellt werden. Eine einstellbare Luftkammer (5) am Pumpenausgang simuliert
die Elastizitit des Ventrikels, eine weitere Kammer unmittelbar unterhalb der Klappenebe-
ne (nicht dargestellt) ahmt die Stromungsverhéaltnisse der linksventrikulédren Ausflussbahn
nach. Die zu untersuchenden Herzklappen werden oberhalb davon freistehend zwischen den
zwei Halterungen in einem Testraum (6) montiert, welcher bedarfsweise mit physiologischer
Kochsalz-Losung befiillt werden kann, um eine Austrocknung des biologischen Materials zu
vermeiden. Oberhalb der Klappenhalterung befindet sich eine Umlenk-Kammer (7) mit einem
optischen Fenster, welches eine Beobachtung und Dokumentation der Klappenbewegung er-

moglicht. Das arterielle Nachlastsystem des Simulators ist aus drei Elementen aufgebaut: einer
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hohenvariablen Fliissigkeitssdule (8), welche fiir einen konstanten diastolischen Geféfidruck
sorgt, einer justierbaren Luftkammer (9) zur Simulation der charakteristischen Dehnbarkeit
der Aorta und einem speziell entwickelten peripheren Widerstandselement (10). Am oberen
Ende der Siule befindet sich ein Uberlauf (11), von dem aus die Fliissigkeit wieder zuriick in

das atriale Reservoir gelangt.

Abb. 2.1: Schematische Darstellung des Linksherz-Simulators (links) und fertiger
Aufbau (rechts). (1) atriale Vorlast, (2) Mitralklappe (3) Kolben, (4) elektrischer
Antrieb mit Steuerscheibe, (5) Ventrikel-Compliance, (6) Testraum mit Klappe, (7)
Umlenk-Kammer mit Sichtscheibe, (8) hohenvariable Fliissigkeitssaule, (9) Aorten-
Compliance, (10) peripherer Widerstand, (11) Riicklauf, (P) Druckmessung, (Q)
Volumenmessung, (V) Videokamera

2.3 Anpassung des arteriellen Systems

Zu Beginn der Arbeit war im arteriellen Teil des Kreislauf-Simulators noch eine einfache ge-
lochte Platte als peripherer Widerstand eingebaut sowie eine zylindrische Luftkammer mit
einstellbarem Luftvolumen zur Simulation der aortalen Dehnbarkeit. Bei den ersten Mes-
sungen mit diesem System zeigte sich ein nicht-physiologischer Druckverlauf, gekennzeichnet

durch eine Absenkung des aortalen Druckes ab etwa einem Drittel der Systole und starken
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Oszillationen (vergl. auch Abb. 3.3 a). Ein Druckverlauf dieser Art ist fiir Untersuchungen
biologischer Klappen nicht akzeptabel.

Zur Verbesserung des Modells wurde zunéchst eine Anpassung des Dehnungselementes ange-
strebt, welches in der vorliegenden Form einer luftgefiillten Kammer nur eine lineare Druck-
Dehnungs-Charakteristik besitzt, im Gegensatz zum druckabhéngigen nichtlinearen Verlauf
bei der nativen Aorta. So zeigen beispielsweise mathematische Simulationen eines Modells
unter Verwendung eines entsprechend angepassten Elementes deutlich bessere Ergebnisse
in Bezug auf den Druckverlauf [57]. Zur Anpassung ist es notwendig, den genauen Druck-
Dehnungsverlauf der Aorta zu ermitteln. Dafiir wurden aus frischen Schweine-Aorten mit
Hilfe eines speziellen Zweiklingen-Messers 3 mm breite und 2 cm lange Proben in Umfangs-
richtung herausgeschnitten und an einer Kraft-Dehnungs-Messvorrichtung bis zur maximalen
Ausdehnung vermessen. Aus den ermittelten Daten wurden mit Hilfe des Laplace’schen Ge-
setzes (0 = p-d/2w, mit 0 Wandspannung, p Innendruck, d Durchmesser und w Wanddicke
des Gefafles) die jeweiligen Druck-Dehnungs-Verldufe berechnet und aus 19 Proben in 5%-
Dehnungs-Schritten ein Mittelwert gebildet. Gleiche Messungen wurden dann auch an einer
Membran aus elastischen Kunststoff (Polyurethan, n = 12) vorgenommen, als ein mogliches
Material fiir das Dehnungselement. Dabei stellte sich jedoch heraus, dass dieser Kunststoff
fiir die Simulation des arteriellen Systems nicht in Frage kommt, aufgrund einer im Vergleich
zur Aorta praktisch gegensétzlichen Dehnungs-Charakteristik. Dies gilt ebenso fiir andere
elastische Materialien wie Silikon oder Kautschuk.

Aus diesem Grunde wurde die Modifikation des Dehnungselementes wieder verworfen und
stattdessen die Moglichkeit eines dynamisch verédnderlichen Widerstandes untersucht. Zur
Dampfung der Ostzillationen im Druckverlauf waren probeweise zuerst ein feinmaschiges Netz-
gewebe und spéter ein Einsatz aus offenporigen Schaumstoff in das Rohr der arteriellen Fliis-
sigkeitssdule eingebracht worden. Dabei zeigte sich fiir das Maschengewebe kein Effekt, bei
Verwendung des Schaumstoffes hingegen wurde die Amplitude der Schwingung geringer und
auch der vorher beobachtete Druckabfall in der Systole war weniger ausgepragt, insbesondere
bei der Montage des Einsatzes im oberen Ende der Saule, wo dieser dann wie ein periphe-
rer Widerstand arbeitet. Daraufhin wurde der urspriingliche Lochscheiben-Widerstand ganz
entfernt und verschiedene Schaumstoffe mit unterschiedlichen Porengréien (0,7 bis 1,2 mm),
Dichte (16 bis 23,5 kg/m?), sowie Elemente verschiedener Linge (5 bis 15 cm) vermessen.
Schrittweise konnte so zunéchst der angestrebte systolische Druck von 120-125 mmHg er-
reicht werden und durch Variation insbesondere der Elastizitat des Schaumstoffes auch eine
Anpassung des systolischen Druckverlaufes an vergleichbar physiologische Verhéltnisse. Der
Schaumstoff-Einsatz war bei diesen Messungen innerhalb der Séule nur am oberen Ende ge-
gen das Herausrutschen gesichert, ansonsten bis auf die Reibung gegeniiber der Rohrwand
frei beweglich. Durch die Verwendung eines durchsichtigen Rohrstiickes konnte gut beob-
achtet werden, wie das elastische Material wahrend der Systole durch den Staudruck des
Fliissigkeitsstroms komprimiert wurde. Es war zu vermuten, dass sich dabei wegen einer An-

derung der Porengrofle infolge der Kompression auch die Charakteristik des Widerstandes im
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Verlauf der Systole verdndert, mit dem beobachteten positiven Effekt auf den Druckverlauf.
Zur Uberpriifung der Widerstandscharakteristik wurden daher abschliefend die statischen
Druckdifferenzen tiber dem Element bei verschiedenen Flussraten von 2 bis 18 L/min ge-
messen und mittels polynomischer Regression analysiert. Vergleichend dazu ergeben sich fiir
einen konventionellen Strémungswiderstand die Druckdifferenzen aus Ap = z - p/2 - w? (mit
z Widerstandsbeiwert, p Dichte der Fliissigkeit, w Stromungsgeschwindigkeit)[9].

Das endgiiltige Widerstandselement besteht aus einem 10 cm hohen zylindrischen Block aus
kompressiblen, offenporigen Kunststoffmaterial (Eulastic HR23, Kabelwerk Eupen, Belgien),
mit einer PorengréBe von ca. 0,9 mm, einem spezifischen Gewicht von 21 kg/m? und einem
Deformationskoeffizienten von 0,5 N/mm. Der Durchmesser des Elements betrigt 5,2 cm,
bei einem Rohrdurchmesser von 5,0 cm. Mit diesem Widerstand wurden alle nachfolgenden

Untersuchungen durchgefiihrt.

2.4 Datenerfassung und -auswertung

2.4.1 Hamodynamische Parameter

Druckwerte wurden mit Hilfe zweier kapazitiver Druckaufnehmer Envec Ceracore M (End-
ress-+Hauser, Maulburg, Deutschland) gemessen. Diese waren fiir den linksventrikuléren Druck
4 cm unterhalb und fiir den aortalen Druck 6 cm oberhalb der Klappe angebracht (Abb.
2.2, P). Dieser Abstand wurde gewahlt, um mogliche Verfilschungen der Druckmessungen
durch Wirbelbildung hinter der Klappe auszuschliefen. Die Druckaufnehmer waren dabei so
kalibriert, dass der durch die Hohendifferenz bedingte hydrostatische Druckunterschied aus-
geglichen wurde. Die Sensoren waren firmenseitig auf einen Messbereich von -20 bis +160
mmHg eingestellt, die Auflésung liegt bei 0,02 mmHg. Der Volumenfluss durch die Klappe
wurde mit einem Ultraschall-FlussmeBgerat TS-410 (Transonic Inc., Ithaca, USA) erfasst,
dessen Sensor direkt unterhalb der Klappe montiert war (Abb. 2.2, Q). Dieser Sensor misst
den Volumenfluss durch Differenzen in der Laufzeit des Ultraschallsignals zwischen dem Sen-
der und Empfianger und kann Volumenfliisse bis zu 20 L/min erfassen. Der Sensor arbeitet
bidirektional, mit einer Auflésung von 2 ml/min.

Die Druck- und Flusswerte wurden mittels eines Analog-Digital-Wandlers erfasst und aufge-
zeichnet. Die Messfrequenz betrug 500 Werte pro Sekunde. Pro Messung wurden mindestens
zehn aufeinander folgende Herzzyklen aufgezeichnet (zur Mittelwertbildung), bei gleichzeiti-
ger Videoaufnahme je zwei Herzzyklen, aufgrund der begrenzten Bildspeicherkapazitat der
Kamera. Hier wurden dann entsprechend mehrere Messungen nacheinander durchgefiihrt. Die
Auswertung der Daten erfolgte geméafl der internationalen Norm fiir die Testung von Herz-
klappen (ISO 5840 [42]). Als klappenspezifische Parameter wurden der mittlere Druckgradient
iiber die Klappe (entspr. dem Mittelwert der positiven Druckdifferenzen in der Systole), der
maximale Druckgradient, das Schlievolumen (entspr. dem Volumen, welches wahrend der

SchlieBbewegung der Klappe zuriick in den linken Ventrikel fliefit) und das Leckvolumen in
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der Diastole ermittelt. Zur Beurteilung des Kreislaufsystems wurden zusétzlich die maximale
Druckanstiegsgeschwindigkeit (dp/dt max., entspr. der grofiten Steigung der Aortendruck-
Kurve zu Beginn der Ejektionsphase), der maximale und mittlere Aortendruck sowie verschie-
dene Zeitabstande wie die Zeitdauer bis zum Erreichen des maximalen Flusses, die Dauer des
Vorwartsflusses und der Zeitpunkt sowie die Dauer des Klappenschlusses ausgewertet.

Aus den aufgenommenen Daten kénnen auch die spezifischen Werte des arteriellen Systems
ermittelt werden. Fiir die Berechnung der Impedanzen wurden die Druck- und Flufiverlaufe
mit Hilfe der Software Mathcad (Mathsoft Inc., Cambridge, USA) tiber eine Fast-Fourier-
Transformation in ihre einzelnen Frequenzanteile zerlegt und der jeweilige Quotient aus
Druck- gegen FluBamplitude gebildet. Der Mittelwert der Impedanzen von der zweiten bis
zwolften Vielfachen (ausgehend von Literaturangaben) der Grundfrequenz entspricht der cha-
rakteristischen Impedanz der proximalen Aorta, der Gesamtimpedanz bei 0 Hertz abziiglich

der charakteristischen Impedanz entspricht dem peripheren Widerstand [91].

2.4.2 Dimensionen der Aortenwurzel

Fiir die Messungen von Durchmesser- und Langenveranderungen der nativen Aortenwurzel
wihrend des Herz-Zyklus wurden auf Hohe des sinutubuliren Ubergangs (STJ), an den Kom-
missuren (COM), in der Mitte der Sinus von Valsalva (SIN) und auf Héhe des chirurgischen
Annulus (ANN) jeweils drei Ultraschall-Mikrometer (Sonometrics Corp., London, Kanada)
von auflen mit einem Faden an die Aortenwurzel angeheftet. Die genaue Anordnung der
Mikrometer-Kristalle ist in Abb. 2.2 dargestellt. Bei den Sensoren handelt es sich um sehr
leichte Kristalle (Gewicht ca. 20 mg) mit einem Durchmesser von 1 mm, welche bidirektional

Abstéande untereinander mit einer Ausflosung von 0,06 mm erfassen kénnen.

Abb. 2.2: Anordnung der Ultraschall-Mikrometer

Die Aufzeichnungsfrequenz betrug 180 Werte pro Sekunde. Mit Hilfe eines parallel aufge-
nommenen Triggersignals konnten die Mikrometermessungen bedarfsweise mit den Druck-,
Fluss- und Videodaten synchronisiert werden. Aufgezeichnet wurden jeweils gleichzeitig die
Abstédnde der Sensoren einer Ebene zueinander. Diese Messung wurde dreimal pro Ebene

durchgefiihrt. Aus den drei Distanzen, welche die Seiten a, b und ¢ eines Dreiecks darstellen,
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konnte dann mit Hilfe der Heron’schen Fliachenformel und des Sinussatzes [13] der Radius R

des Umbkreises berechnet werden:

a-b-c - S:(a+b+c)

:40\/5-(.97@(5711)(870) 2

Aus diesen Werten wurden Durchmesser bzw. Querschnittsfliche der jeweiligen Ebene bei

R

maximalen systolischem und minimalen diastolischem Druck ermittelt. Die prozentualen Ver-
anderungen der Wurzeldimensionen werden in Bezug auf den diastolischen Wert angegeben.
Dartiiberhinaus wurden die Distanzen zwischen den Mikrometern 4 - 10, 5 - 11 und 6 - 12
(sieche Abb. 2.2) vermessen und daraus die jeweiligen Hohenveranderungen des nichtkorona-
ren (ncs), rechtkoronaren (rcs) und linkskoronaren Aortensinus (lcs) bestimmt als Maf fiir

die Langenveranderungen der Aortenwurzel wahrend des Zyklus.

2.4.3 Offnungs- und Schlieverhalten

Mittels einer Hochgeschwindigkeitskamera Motionscope HR-1000 (Redlake Imaging Corp.,
Morgan Hill, USA) konnten die Bewegungen der Aortenklappensegel wihrend jeweils zweier
aufeinander folgenden Zyklen aufgezeichnet werden. Die Kamera befand sich senkrecht ober-
halb der montierten Aortenklappen (Abb. 2.2, V).
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Die Aufzeichnung erfolgte bei den Versuchen mit einer Rate von 500 Bildern pro Sekunde
simultan zur Messung der Druck- und Flusswerte. Die Videosequenzen wurden anschlieffend

digitalisiert und in eine Folge von Einzelbildern iiberfithrt. Mit Hilfe einer selbstentwickelten
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Bildanalyse-Software wurde dann bildweise die Bewegung der einzelnen Klappensegel vermes-
sen und daraus die prozentuale Klappendffnungsfliche in Bezug auf die maximale Offnung
berechnet. Hierbei ergibt sich die Offnungsfliche naherungsweise aus der Addition der Fli-
chen von sechs Dreiecken, welche jeweils durch den gemessenen Abstand zwischen Segelmitte
und Klappenzentrum (L), dem halben Durchmesser der Klappe (R) und dem halben Winkel
zwischen den Kommissuren () bestimmt wurden. Abb. 2.3 zeigt exemplarisch die Entwick-
lung der Klappenoffnungflache iiber eine Systole und den dazugehérigen Volumenstrom. Fiir
den Vergleich mit dem Verhalten der natiirlichen Aortenklappe [39, 50, 82, 83, 85] wurden
folgende spezifische Offnungsflichen- bzw. Flusswerte und Zeitabstinde analysiert: Die in-
itiale Offnungsfliche am Ubergang von isovolumetrischer Kontraktion zur Ejektionsphase,
die Dauer des Offnungsvorganges bis zur maximalen Klappenéffnung und der Volumenfluss
zu diesem Zeitpunkt, des Weiteren die Klappenoffnungsfliche bei maximalem Volumenfluss
(Fliche A) und die Offnungsfliche am Ende der Ejektionsphase (Fliche B). Dariiber hinaus
wurden fiir alle Phasen des Offnungs- und SchlieBvorganges die zeitlichen Abstinde ausge-

wertet, gerechnet jeweils von Beginn der Ejektionsphase.

2.5 Versuchsdurchfiihrung

Die Untersuchungen wurden bei einer Herzfrequenz von 64 pro Minute und einem Schlag-
volumen von 55 ml durchgefithrt. Der Vorhofdruck betrug 5 - 6 mmHg, der voreingestellte
diastolische Druck 80 mmHg. Als Testfliissigkeit wurde 0,9%ige physiologische Kochsalzlo-
sung mit einer Dichte von 1,05 g/ml und einer Viskositiat von 0,9 mPa-s verwendet. Die
Versuche wurden fiir die ersten zwei Versuchsreihen bei 37 °C, fiir die beiden anderen Reihen
bei Umgebungstemperatur durchgefiihrt.

Fiir die Evaluation des Modells (Vergleich mit Daten nativer Klappen) wurden vier Versuchs-
reihen durchgefiihrt. Dabei wurden in einer initialen 1. Reihe (n = 12) allgemeine Messungen
zum Druckverlauf, zur Klappenbewegung und den zyklischen Dimensionsverdnderungen (in
dieser ersten Reihe nur auf Ebene der Kommissuren) durchgefiihrt. Diese Messreihe diente
zur Uberpriifung und Justierung aller Funktionen des Simulators. In einer 2. Reihe (n = 18)
wurden dann ausfiihrlich die zyklische Dimensionséinderungen in allen Ebenen vermessen, so-
wie zusétzlich die longitudinale Dehnung. Um den méglichen Einfluss der Arbeitstemperatur
innerhalb des Kreislauf-Simulators auf Parameter wie das Dehnungsverhalten der Aorten-
wurzel und das Bewegungsmuster der Taschenklappensegel zu ermitteln, wurden in einer 3.
Reihe (n = 12) noch einmal die Dimensionsdnderungen fiir alle Ebenen vermessen und in
einer 4. Reihe (n = 8) nochmals die Klappenbewegungen. In allen Messreihen wurden Druck-

und Flufiverlaufe zur Beurteilung der Himodynamik der Klappen aufgenommen.
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2.6 Statistik

Die Mefireihen wurden zum Teil parallel zu weiteren Untersuchungen durchgefiihrt, dadurch
bedingt variiert die Gruppenstérke.

Die im folgenden dargestellten Werte sind als Mittelwert + Standardabweichung angegeben.
Vergleiche der hdmodynamischen und dimensionalen Werte der vier Messreihen untereinander
wurden parameterweise nach dem allgemeinen linearen Modell durchgefiihrt, im Falle von
Signifikanzen wurde der Tukey-Test als Folgetest benutzt.

Die Gegeniiberstellung mit physiologischen Daten aus der Literatur erfolgt deskriptiv.



Ergebnisse

3.1 Vorversuche

3.1.1 Dehnungselement

Abb. 3.1 zeigt den fiir eine Modifikation des arteriellen Dehnungselementes ermittelten Druck-
Dehnungsverlauf von frischen Schweine-Aorten und einer Membran aus Polyurethan. Deutlich
erkennbar ist eine gegenldufige Charakteristik des Kunststoffes. Fiir den Bereich physiologi-
scher Driicke weist dieser eine im Vergleich zur Aorta sehr geringe Dehnbarkeit auf (nur 10 %
gegeniiber 60 % bei ca. 200 mmHg), bei hohen Driicken hingegen ist die Dehnbarkeit tiber-

proportional grof3.
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Abb. 3.1:
Druck-Dehnungsverlauf
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Der Dehnungsverlauf der Aorta zeigt erwartungsgemaf eine hohe Dehnbarkeit bei niedrigen
Driicken und progressiv abnehmende Werte bei steigendem Druck. Der Verlauf ist qualitativ
vergleichbar mit physiologischen Charakteristika [53], die ermittelten Dehnungswerte sind im
Vergleich etwas niedriger als Literaturangaben (gemessenene 25 % bei 80 mmHg und 40 %
bei 120 mmHg gegeniiber 33 % bzw. 44% [55]).

3.1.2 Widerstandselement

Fiir die Anpassung des arteriellen Systems an naturnahe Verhéltnisse wurde in das Modell
ein kompressibles Widerstandselement integriert. Die Ergebnisse der statischen Messungen

zur Bestimmung der Charakteristik dieses Widerstandes sind in Abb. 3.2 dargestellt:
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Die Analyse des Kurvenverlaufes weist fir das Element einen in 3. Ordnung vom Volumen-
strom abhéngigen Verlauf der Druckdifferenz iiber den Widerstand aus. Die polynomische
Regression ergab fiir die Druckdifferenz Ap = 0,0208Q3 + 0,0833Q2 + 2,3017Q - 1,2502 (mit
Q Volumenstrom), der Korrelationsfaktor betragt r = 0,9998.

3.1.3 Druckverlauf

Die anfénglichen Messungen des Aortendruckverlaufes, bei denen verschiedenene Schaumstoff-
Einsétze als peripherer Widerstand variiert wurden, waren jeweils einzelne Messungen, deren
Ergebnisse hier nicht explizit dargestellt sind. Abb. 3.3 zeigt exemplarisch den Druckverlauf
im arteriellen Teil des Systems bei Verwendung des endgiiltigen Widerstandselements (Kurve
b). Im Vergleich dazu ist der Druckverlauf mit einer konventionellen Lochplatte als Wider-
stand dargestellt (Kurve a), beide an der gleichen Aortenwurzel aufgenommen. Nach einem
vergleichbaren frithsystolischen Druckanstieg fallt hier der Druck noch vor Erreichen eines
addquaten Maximaldruckes im weiteren Verlauf der Systole stark ab, wohingegen sich bei
dem dynamisch-kompressiblen Widerstandselement eine gleichméfiiger Verlauf des Druckes
iiber die Systole einstellt, welcher in der Ejektionsphase angendhert einem physiologischen
Verlauf (Kurve c) folgen kann. In der Riickflulphase fallt auch hier der Druck stérker ab
als es in vivo zu beobachten ist und pendelt sich dann nach Klappenschluf3 auf den von der
Flissigkeitssaule vorgegebenen diastolen Druck ein.

Abb. 3.4 zeigt die dazugehorigen Flussverlaufe und Klappenbewegungen fiir beide Wider-
standsvarianten. Fiir den Volumenstrom ergeben sich sowohl in der Amplitude wie auch
beim zeitlichen Verlauf der systolischen Ejektion keine wesentlichen Unterschiede zwischen
den Varianten. Bei den Bewegungen der Taschenklappensegel zeigt sich bei Verwendung des
konventionellem Widerstandes im Vergleich ein etwas unregelméfigerer Verlauf gegentiber
dem dynamischen Widerstand, mit einer geringereren Offnungsfliche in der mittleren Systole

(Fliche A: 76,5 % der maximalen Offnungsfliche, gegeniiber 90,6 %), die anderen spezifischen
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Offnungswerte sind miteinander vergleichbar (siehe auch Tab. 3.4). Die gegeniiberstellenden
Messungen mit beiden Widerstandsvarianten wurden noch an zwei weiteren Aortenwurzeln
durchgefiihrt, mit vergleichbarem Ergebnis.
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Abb. 3.3: Druckverldufe in der Aorta ascendens. (a) mit konventionellem
Widerstand, (b) mit dynamischem Widerstand, (c) idealer physiologischer
Verlauf
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Abb. 3.4: Vergleich des Flussverliufe (links) und Offnungflichen (rechts)
bei konventionellem Widerstand (diinne Linien) und dynamischem Wider-
stand (dicke Linien)



ERGEBNISSE 22

Aus den Daten dieser drei Messungen wurden die in Abb. 3.5 dargestellten spezifischen Werte

der beiden arteriellen Systeme ermittelt:
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Abb. 3.5: Vergleich von Impedanz und Phasenwinkel bei konventionellem
Widerstand (diinne Linien) und dynamischem Widerstand (dicke Linien)

Die berechneten Werte fiir den peripheren Widerstand betragen 1,699 + 0,07 mmHg-s/ml
bei konventionellem Widerstand und 2,063 £+ 0,19 mmHg-s/ml bei dynamischen Widerstand
und liegen damit fiir beide Konfigurationen hoher als die in der Literatur angegebenen Werte.
Fiir Erwachsene werden hier Werte von 0,86 bis 1,26 mmHg-s/ml [60, 61, 70] beschrieben.
Bei der charakteristischen Impedanz liegt der Wert bei Verwendung des dynamischen Wider-
standes mit 0,076 + 0,02 mmHg-s/ml im Bereich der physiologischen Daten (0,036 - 0,068
mmHg-s/ml), bei einem konventionellen Widerstand ergibt sich mit 0,139 £+ 0,01 mmHg-s/ml
ein hoherer Wert.

3.2 Hamodynamische Messungen

In der ersten Messreihe konnte fiinf Proben wegen unzureichender Druckverldufe nicht ver-
wertet werden, ebenso eine der zweiten Messreihe. Bei drei weiteren Messungen der zweiten
Reihe war der elektronische Datenaufnehmer defekt. Je eine Messung der zweiten und der
vierten Messreihe wurden wegen einer offensichtlichen Stenose der Klappe verworfen, eine
Klappe der dritten und eine der vierten Messreihe zeigten einen atypischen, verlangsamten
Klappenschlufl und wurden ebenfalls ausgeschlossen (Einzelwerte der Messungen siehe Tab.
D.3 im Anhang). Die Ergebnisse der himodynamischen Messungen sind in Tab. 3.1 aufge-
flihrt. Fir die transvalvuldren Druckgradienten und das Schlieffvolumen ergaben sich dabei

keine Unterschiede zwischen den Messreihen, lediglich im Vergleich des mittleren Gradienten
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zwischen der ersten und vierten Reihe war ein Unterschied feststellbar (ca. 1,8 mmHg; p =
0,013). Ein Einfluss der Arbeitstemperatur (37 °C fiir die beiden ersten Reihen und 20 °C
in Folge) konnte ebenfalls nicht festgestellt werden. In der ersten und zweiten Reihe zeigten
je 4 Klappen und in der dritten Reihe eine Klappe geringgradige Insuffizienzen (0,22 - 0,94

ml/Diastole), die Mehrzahl der untersuchten Klappen war ohne messbare Leckagen.

Mittlerer Spitzen- Schlievolumen  Druckanstieg

Druckgradient [mmHg| [ml] [mmHg/s]

1. Reihe (n = 7) 477 £1,03 12,30 £ 1,02 -2,97+0,76  876,4 + 107,2
n=13) 5744113 1421 +3,48 -3,04+0,72 6543 + 140,7
524 + 0,60 12,56 + 1,97 -2,99 40,70  676,9 + 172,2
6,56 = 0,26 14,99 + 1,34 -3,13+0,79 866,7 £ 82,0

Tab. 3.1: Ergebnisse der haimodynamischen Messungen

Die ermittelten Werte sind vergleichbar mit denen von aortalen Homografts (5,5 + 2,1 mm-
Hg mittlerer bzw. 11,4 + 4,6 mmHg maximaler Druckgradient [27]) und Autografts (3,7 £
2,1 mmHg bzw. 7,4 + 6,2 mmHg [73]) aus echokardiographischen Untersuchungen. Werte
flir Schlieffvolumina lassen sich lediglich in vitro ermitteln, hier werden fiir frisch entnomme-
ne aortale Homografts vergleichbarer Grofle Werte zwischen 1,4 und 3,6 ml angegeben [89].
Unterschiede zwischen den Messreihen ergaben sich bei der maximalen aortalen Druckan-
stiegsgeschwindigkeit. Die Werte der 1. und 4. Reihe decken sich mit Daten aus der Literatur
(898 + 373 mmHg/s [76]), die der 2. und 3. Reihe sind kleiner (p-Werte: 0,013 bzw. 0,046
gegeniiber der 1. Reihe und 0,019 der zweiten gegentiber der 4. Reihe), liegen aber noch im
Bereich der Streuung des Vergleichswertes.

Die folgenden Werte wurden als Parameter der Funktionalitdt des artifiziellen arteriellen
Systems erhoben, mogliche Gruppenunterschiede wurden bei der Mittelwertbildung nicht be-
riicksichtigt. Der maximale Aortendruck betrug im Mittel 133,3 + 6,1 mmHg und war damit
hoher als urspriinglich angestrebt, der mittlere Aortendruck lag bei 89,5 + 1,4 mmHg. Die
Auswertung des zeitlichen Ablaufes der simulierten Herzschldge ergab fiir die Gesamtdauer
eines Zyklus 0,941 + 0,002 s (gemessen wurde jeweils vom Beginn einer Ejektionsphase zur
nédchsten), dies entspricht mit einer Frequenz von 63,8 Schligen pro Minute dem voreinge-
stellten Wert. Die Dauer der Ejektionsphase betrug 0,288 + 0,016 s (entspr. 30,6 + 1,7 %
der Zyklendauer), die Zeit vom Beginn des Vorwiértsflusses bis zum Maximalwert des Flusses
betrug 0,099 + 0,013 s (entspr. 34,4 + 3,6 % der Ejektionsdauer). Zusitzlich wurde, ab-

weichend von der normgerechten Bestimmung des Schlieffvolumens wie oben [42], noch der
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Zeitabstand zwischen dem Beginn des Riickflusses und dem ersten (stérksten) Minimum der
Flusskurve ermittelt, da dieser Wert in Zusammenhang mit dem finalen Klappenschluss zu
stehen scheint. Hier ergab sich ein Wert von 0,040 + 0,006 s (0,027 - 0,05 s; zum Vergleich
siehe Kap. 3.4).

3.3 Dimensionale Veradnderungen

Die Ergebnisse der Messungen der Durchmesserdnderungen der Aortenwurzel wihrend des
Herz-Zyklus zeigt Tab. 3.2. Dabei konnten in der ersten Messreihe vier Messungen wegen zu
starker Storungen des Mess-Signals nicht verwertet werden, in der zweiten und dritten Mess-
reihe je zwei Messungen (Einzelwerte siehe Tab. D.4). Der statistische Vergleich zwischen
der 2. und 3. Messreihe, mit unterschiedlichen Temperaturen, ergab keine Unterschiede. Die

Reihen wurden daher bei der Mittelwertbildung zusammengefasst.

Durchmesser [mm)] Differenz

Systole Diastole [mm] (%]

STJ (n=17) 32,39 +3,23 29,00+ 2,53 3,39+ 1,04 11,62+ 3,07
COM (n=32) 36,30 +£2,8) 30,63 +2,35 557+0,92 17,87 +2,63
SIN (n=15) 41,58 +4,64 3846+ 4,26 3,12+0,76 8,10 + 1,87

) 39,00 +4,05 38,11 +4,01 0,89+ 0,30 2,35+ 0,74

Tab. 3.2: Groflendnderung der Aortenwurzel wihrend des Zyklus

Die Ebenen unterscheiden sich signifikant in ihrer relativen Ausdehnung wihrend der Systole
(p < 0,001 fiir alle Vergleiche), die stirkste Dehnung ist dabei an den Kommissuren zu beob-
achten (ca. 18 % fiir einen Druckbereich von 80 bis 130 mmHg). Dies gilt entsprechend auch
bei den absoluten Werten, fiir Sinus und sinutubulireren Ubergang stellt sich dort jedoch
kein Unterschied dar.

Die Gegeniiberstellung mit Daten aus der Literatur zeigt fiir die Expansion des sinutubuléren
Ubergangs Werte von 11 % [55] und 17,1 % [51] bzw. 14 - 29 % [33] Ausdehnung iiber den
Zyklus, fur die Kommissuren Werte von 16 % [10] bzw. 28 % [51] und fiir die Sinus von
Valsalva 13 - 17 % [33, 51]. Die gemessenen Dehnungen liegen damit am unteren Rand der
beschriebenen Werte. Ein wesentlicher Unterschied zu natiirlichen Werten zeigt sich in der
Ebene des chirurgischen Annulus. Im Modell ergibt sich eine Vergréflerung des Durchmessers
wahrend der Systole (um 2,35 %), in vivo hingegen wird der Durchmesser der Aortenwurzel-

Basis in einer Grofenordnung von 9 - 22 % kleiner [21, 84].
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Tab. 3.3 zeigt die longitudinalen Verinderungen der Dimensionen der nativen Aortenwurzel
wahrend eines Herz-Zyklus. Diese Werte wurden nur in der 2. Messreihe erhoben (Einzelwerte
Tab. D.5), da die Anordnung der Sonomikrometer bei den spiateren Messungen aus Griinden

einer genaueren Zuordnung der Ebenen gedndert wurde.

Hohe [mm] Differenz

Systole Diastole [mm] (%]

nes (n=10) 16,65 + 1,79 1563 + 1,39 1,02+ 0,55 6,41 + 3,19
res (n=13) 18,64 + 3,83 17,25 4+3,62 1,29 +0,78 8,32 & 4,23
les (n = 14) 19,48 £ 3,19 18,51 + 3,01 0,91 + 0,41 4,86 + 2,06

Tab. 3.3: Groflendnderung der Aortenwurzel in Léngsrichtung

Die Ergebnisse zeigen, dass sich die Aortenwurzel wéihrend der Systole auch der Lénge nach
ausdehnt, tendenziell mit Unterschieden zwischen den einzelnen Abschnitten, dies liefl sich
sich jedoch nur bei den relativen Differenzen zwischen dem rechts- und linkskoronaren Sinus
statistisch belegen (p = 0,024). In vivo zeigt sich dieses asymmetrische Verhalten der Aor-
tenwurzel deutlicher. Nach Lansac et al. vergroflert sich die Lénge des nichtkoronaren Sinus
im Verlauf des Zyklus um 5,1 + 0,6 %, die des rechtskoronaren um 11,5 + 1,0 % und des
linkskoronaren Sinus um 8,7 + 1,4 % [52] und fithrt dabei zu einer Verénderung der Neigung
gegeniiber der Annulus-Ebene, was bei den vorliegenden Messungen nicht untersucht werden
konnte. Im Vergleich liegen die ermittelten Dehnungswerte, wie bei den radialen Messungen,
im unteren Bereich der angegebenen Daten. Eine andere (in vitro-) Studie beschreibt fiir die
longitudinale Ausdehnung hohere Werte [38]. Dort wird eine um 15 + 8 % kleinere diastoli-
sche Linge gegeniiber der Systole angegeben (entspr. umgerechnet 17,6 % Ausdehnung), bei

jedoch stark variierenden Charakteristika der einzelnen Aortenwurzeln.

3.4 Offnungs- und SchlieSverhalten

Anhand der Videoaufzeichnungen mit hoher Bildrate und synchroner Messung von Volumen-
strom und transvalvuldren Druck konnten die Phasen des Offnungs- und SchlieBvorgangs der
Aortenklappen im vorliegenden Kreislaufsimulator sehr detailiert untersucht werden. Dabei
waren bis auf zwei Klappen der ersten Messreihe (wegen Fehler bei der Aufzeichnung) alle
vorgesehenen Aortenklappen verwertbar, zusédtzlich wurde je zwei weitere aus der 2. und 3.
Messreihe mit aufgenommen. Wie bereits bei den vorigen Messungen zeigte sich beziiglich

der zwei Arbeitstemperaturen kein Unterschied zwischen den Messsreihen, die dargestellten
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Ergebnisse in Tab. 3.4 sind zusammengefafite Mittelwerte, gegeniibergestellt den Daten aus

verschiedenen Tierversuchsstudien.

Literaturangaben
Messungen [39] [50] [82, 83] [85]
Init. Offnung (%] 4,6 + 2,0 8 - 13,2 £ 5,6 -
Daver [ms] 4834+ 10,9 362+8,9 266+0,8 17,6+ 1,6 30,0+ 5,6
Fluss [%)] 73,1+ 4,4 75 412 + 3.8 - 72 4 17
Flache A [%)] 78,6 £ 5,7 - - - 92 £8
Fléche B [%] 95,3 £4,1 54,7+6,8 7187,7 526 +£7,5 22 £ 17

Tab. 3.4: Offnungs- und SchlieBverhalten der nativen Aortenklappe

Ahnliche Werte finden sich auch in einer neueren echokardiographischen Studie [37]. Fiir
die Dauer des Offnungsvorganges der Aortenklappe wird dort ein Wert von 76 4 30 ms an-
gegeben, fiir die Offnungsfliche zum Ende der Ejektionsphase (Fliche B) 68 4 12 % der
maximalen Offnung. Abb. 3.6 zeigt exemplarisch die beobachteten Offnungsflichen zu den

markanten Zeitpunkten des Zyklus:

Abb. 3.6: Offnungsverhalten der nativen Aortenklappe (von links: Offnung zum
Ende der isovolumetrischen Kontraktion, maximale Klappendffnung, Offnung
zum Zeitpunkt des maximalen Vorwiartsflusses und zum Beginn des Riickflusses)

Bei der Auswertung zeigte sich in Abweichung zum beschriebenen Protokoll, dass die Flache
B (in der Literatur allgemein der Ubergang zwischen der langsamen, mittsystolischen und
der schnellen finalen SchlieBbewegung) nicht mit dem Ende der Ejektionsphase und damit
dem Beginn des Riickflusses tibereinstimmt. In den Aufzeichnungen lief3 sich dieser Punkt bei
fast allen Klappen vor dem Beginn des Riickflusses identifizieren, nach 0,259 + 0,029 s (siehe
Tab. D.6). Der Riickflufl begann erst nach 0,296 + 0,019 s, die zu diesem Zeitpunkt ermittel-
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ten Offnungsflichen betragen dann 33,8 & 6,8 % des Maximalwertes. Anhand der Abb. 3.7
1a83t sich das enge Zusammenspiel der untersuchten Parameter und deren Bedeutung fiir die

Funktion der nativen Aortenklappe demonstrieren.
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Bereits mit dem Beginn der isovolumetrischen Kontraktion dehnt sich die Aortenwurzel, dem
steigenden linksventrikuldren Druck folgend, im Bereich der Kommissuren aus (oberes Bild),

in Folge entsteht eine erste Klappenoffnung (gemessen 4,6 + 2 %), noch ohne messbaren Vor-
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wirtsfluss [82]. Ubersteigt der linksventrikulire den Aortendruck (3. Bild von oben), setzt
der Vorwartsfluss ein (unteres Bild), die Klappe 6ffnet sich schnell (48,3 £ 11 ms) bis zur
maximalen Offnung und erreicht diese vor dem Fluss-Maximum [39, 85]. Die fortschreitende
Expansion der Aortenwurzel unterstiitzt diesen Vorgang und hélt dabei den freien Segelrand
gerade und faltenfrei (Abb. 3.6). Unmittelbar darauf beginnt sich die native Klappe wieder
langsam zu schlieflen, gegen den Vorwértsfluss [85] und erreicht zum Ende der Ejektionsphase
hin eine verbleibende Offnung von nur noch rund der Hélfte ihrer maximalen Offnung [39, 83],
wie es in Abb. 3.6 erkennbar ist. Mit Beginn des Riickflusses schliefit sich die Klappe nun
schnell (40,0 + 10 ms), die gleichzeitige Verringerung des Durchmessers der Wurzel wirkt un-
terstiitzend. Die Klappe ist vollstandig geschlossen mit Erreichen des starksten Riickflusses,
ein Vergleich mit den Zeitwerten aus Kap. 3.2 zeigt bei allen auch bildweise ausgewerteten
Klappen eine gute Ubereinstimmung dieses Zeitpunktes (Abweichungen von -0,008 bis +0,012
s, n = 10) zum beobachteten Klappenschlu8.

3.5 Nachuntersuchungen

Im Hinblick auf zukiinftliche Verbesserungen des Kreislaufsimulators wurde abschlieend noch

einmal der Einfluss der Aortendehnbarkeit auf die Qualitdt der Druckkurven untersucht.
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Abb. 3.8: Druckverlauf in der Aorta ascendens mit
thorakaler Aorta als Element des Kreislaufsystems

Abb. 3.8 zeigt exemplarisch einen Druckverlauf, fiir den anstelle der Umlenkkammer (Abb.
2.2, 7) eine vollstdandige thorakale Aorta in das System eingesetzt wurde. Erkennbar ist ein
exponentieller Verlauf des Druckes in der Diastole, wie er auch in vivo zu finden ist, im

Vergleich mit den vorigen Messungen ist der Druckverlauf insgesamt gleichférmiger.



Diskussion

4.1 Zum Thema

Seit dem Beginn der Herzklappen-Chirurgie werden fiir Studien nativer und artifizieller Herz-
klappen auch Kreislauf-Simulatoren eingesetzt [22, 58], welche zur Nachbildung der arteriellen
Seite das von Otto Frank [30] eingefiihrte und spéter von Bromser und Ranke [12] erweiterte
Windkessel-Modell verwenden. Dieses besteht aus einer Kombination von Volumenspeicher-
elementen und Stromungswiderstdnden (im einfachsten Fall je ein Element, siehe Abb. 1.4),
die sich technisch als Teile einer hydraulischen Zirkulation aufbauen lassen, ein Hauptgrund
fiir die verbreitete Anwendung. Bei vielen der kompakten Systeme zeigt sich aber trotz sorg-
faltig justierter Charakteristik des arteriellen Systems [68, 72] und addquatem Volumenverlauf
ein unphysiologischer systolischer Verlauf des aortalen und auch linksventrikuldren Druckes
[43, 68, 69, 72|, der nach anfanglich reguldren Anstieg in der frithen Ejektionsphase noch vor
Erreichen des Maximaldruckes wieder abfillt. Ein Verlauf dieser Art zeigte sich zu Beginn
dieser Arbeit auch bei dem hier vorgestellten Kreislauf-Simulator (siehe Abb. 3.3, a). Zu-
riickzufithren ist dies vermutlich auf den Einfluss der Massentriagheit des Fluids in starren
artifiziellen Systemen. In der Ejektionsphase wirft das Herz bzw. entsprechend eingerichte-
te Kreislaufsimulatoren das Blut mit starker Beschleunigung aus (ca. 70 % des Volumens
bereits im ersten Drittel der Systole [2]), danach verlangsamt sich die Kontraktion des Herz-
muskels bzw. die Bewegung des Pumpkolbens, die Fliissigkeit hingegen behélt ihre Geschwin-
digkeit vorerst bei, nur allméahlich gebremst durch den peripheren Widerstand. Ein rigides
Antriebssystem wie eine Kolbenpumpe folgt der Bewegung des Fluids nicht und als Folge
des Auseinanderstrebens vermindert sich der Druck zwischen Antrieb und Fliissigkeitsséule.
In vivo tritt dieser Effekt durch die Beweglichkeit des Herzens und der Aorta im Thorax
nicht auf. Aulerdem wird ein Teil des Volumens unmittelbar nach Austritt aus dem Ventrikel
bereits in der proximalen Aorta aufgefangen und abgebremst. Eine solche enge raumliche
Verbindung des Volumenspeichers mit der zu untersuchenden Herzklappe 148t sich in den
Kreislauf-Simulatoren wegen der notwendigen Halterungen fiir die Klappe, der Platzierung
von Sensoren und Beobachtungsmoglichkeiten meist nicht realisieren.

Fiir Untersuchungen biologischer Herzklappen ist ein addquater Druckverlauf jedoch erforder-
lich. Aufgrund der Elastizitét der umgebenden Strukturen wird das Verhalten insbesondere
der nativen Aorten- bzw. Pulmonalklappe von dem Innendruck im gesamten Bereich des
Ausflusstraktes beeinflufit [63, 82], da dieser direkt das Mafl der Ausdehnung bestimmt. Die
zyklischen Verédnderungen der radialen und auch axialen Dimensionen [21, 33, 51, 52] wirken
dabei auf das Offnungs- und SchlieBverhalten der Klappen ebenso ein wie auf den Strémungs-
widerstand und die Riickfluvolumina. Dies gilt analog auch fiir alle flexiblen (ungerahm-

ten) Bioprothesen. Ein Beispiel fiir das komplexe Zusammenspiel der beteiligten Faktoren

29
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zeigt sich in Abb. 3.7. Unter diesem Aspekt war eines der vordringlichen Ziele dieser Arbeit
das Erreichen eines artifiziellen Druckverlaufes, welcher dem physiologischen Verlauf soweit
nahe kommt, dass das Verhalten nativer Herzklappen hinsichtlich Stromungseigenschaften,
Dehnungs- und Bewegungscharakeristika im Kreislauf-Simulator vergleichbar zu natiirlichen
Verhéltnissen bleibt. Dies konnte durch die beschriebene Modifikation des arteriellen Nach-
lastsystems (Verwendung eines dynamisch verdnderlichen peripheren Widerstandes) erreicht
werden. Da die Aortenklappe die am héufigsten operierte Klappe des menschlichen Herzens
ist [35], wurden diese Weiterentwicklung und alle Untersuchungen fiir Werte der systemischen
Zirkulation durchgefiihrt und aus Griinden der besseren Verfiigbarkeit (im ’frischen’ Zustand)
an porcinen Aortenklappen. Diese sind funktionell hinreichend mit humanen Klappen ver-
gleichbar [74].

4.2 Dehnungselement, Widerstand

Urspriinglich war auch eine Anpassung des Volumenspeicherelementes vorgesehen, welches
sich in theoretischen Simulationen [57] als aussichtsreich erwiesen hat. Auch die eigenen Un-
tersuchungen mit vollstdndigen nativen thorakalen Aorten als Element des arteriellen Systems
zeigen sehr gute Ergebnisse fiir den Druckverlauf (siche Abb. 3.8). Die bauliche Umsetzung ist
allerdings aufgrund der starken Nichtlinearitit des aortalen Druck-Dehnungsverlaufs (Abb.
3.1) kaum moglich. Die im vorliegenden Aufbau des Kreislauf-Simulators (und auch iiblicher-
weise) eingesetzte Luftkammer weist nach dem allgemeinen Gasgesetz (p-V=konst.) in jeder
Bauform nur eine strikt lineare Druck-Dehnungs-Beziehung auf, speichert also im Bereich
physiologischer Driicke weniger Volumen als die Aorta. Noch gréflere Abweichungen dazu er-
geben sich bei den elastischen Kunststoffen (hier Polyurethan). Bei ca. 200 mmHg ergibt sich
nur ein Sechstel der Dehnung verglichen mit der Aorta (10 % gegeniiber 60 %), die Zunahme
des Volumens in einem zylindrischen Gefafl betragt dann 21 %, gegentiber mehr als 150 % bei
der Aorta. Aufgrund einer solchen Diskrepanz zwischen den Werten wurde die Verwendung
von Kunststoffen fiir einen arteriellen Volumenspeicher ausgeschlossen.

Die ermittelten Werte beim Druck-Dehnungsverlauf der Schweine-Aorten sind im Vergleich
mit Dehnungswerten der natiirlichen Aorta etwas zu niedrig. In der Literatur wird fiir die
Aorta bei einer Druckzunahme von 0 - 80 mmHg eine Dehnung von durchschnittlich 33 %, fir
0 - 120 mmHg eine Dehnung von 44 % angegeben [55]. Beim dargestellten Dehnungsverlauf
der porcinen Aorta liegen die Werte bei 25 % bzw. 40 % bei 80 und 125 mmHg. Der Un-
terschied ist gering und lafit sich moglicherweise darauf zuriickfiihren, dass die Aortenwand
beim Schwein mit durchschnittlich gemessenen 2,37 £+ 0,19 mm dicker und damit auch steifer
ist als beim Menschen (1,7 + 0,3 mm [49]). Unabhéngig von diesen absoluten Werten weisen
die porcine und humane Aorta ein vergleichbares progressiv ansteigendes Druck-Dehnungs-
Verhéltnis auf, zuriickzufithren auf den &hnlichen inneren Aufbau, mit Elastin und Kollagen

als wechselwirkende bestimmende elastische Faktoren [4, 71]. Die Konstruktion eines ver-
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gleichbaren hydraulischen Bauelementes fiir einen Kreislauf-Simulator erfordert vermutlich
ebensolche im Verbund wirkende Materialkombinationen. In Ermangelung einer geeigneten
Loésung wurde die urspriingliche Luftkammer beibehalten, auch weil diese sehr einfach und
prazise durch Variation des Luftvolumens auf unterschiedliche (reguldre und pathologische)
Charakteristika justierbar ist.

Entscheidenden Einflufl auf die Kontur des Druckverlaufes hat im vorliegenden Fall das neu in
das System integrierte Widerstandselement aus leicht deformierbaren Schaumstoff. Wieder-
holte Messungen mit unterschiedlichen Materialeigenschaften zeigten, dass ein Schaumstoff
mit einer Porengroe von 0,9 mm und einem Deformationskoeffizienten von 0,5 N/mm am bes-
ten geeignet erscheint. Dabei bestimmt die Porengréfie das Widerstandsmaf, die Deformation
das Maf3 der moglichen Widerstandsénderung. Die resultierenden systolischen Druckverlaufe
kommen einem theoretischen physiologischen Verlauf gut nahe. Der absolute Wert des Wi-
derstandes kann durch die Lénge des Elementes variiert werden. Durch die offen feinporige
Struktur, dhnlich einem Netz von Arteriolen, eignet sich ein derartiger Schaumstoff gut als
Aquivalent eines peripheren Widerstandes, wie es z.B. von Pantalos et al. fiir deren Ver-
suchsaufbau beschrieben wird [62]. Dort als fest eingebauter Widerstand, dessen Wert durch
Kompression mit einer verstellbaren Druckplatte erhoht werden kann. In &hnlicher Weise er-
hoht sich auch der Widerstandswert des eingesetzten Elementes, hier erfolgt die Kompression
jedoch zyklisch wéhrend jeder Systole, durch den Stau des Fluids vor dem Widerstand. Die
ermittelte Kennlinie des Elementes zeigt eine entsprechende Zunahme der Druckdifferenz in
3. Ordnung zum FluB (siche Abb. 3.2). Wahrend der Messungen konnte beobachtet werden,
dass sich das Schaumstoff-Element in der Systole um ca. 1 cm zusammenschiebt, es ist zu
vermuten, dass diese Kompression die Erhohung des Widerstandswertes bewirkt, die Fliis-
sigkeitssdule daduch abgebremst und der Druck in der zweiten Hélfte der Systole erhalten

wird.

4.3 Druck- und Fluf3verlauf

Bei dem anfangs aufgebauten arteriellen System (mit gelochter Platte als peripherem Wider-
stand) ergab sich wie oben beschrieben ein systolischer Druckverlauf mit einer abfallenden
Charakteristik ab etwa einem Drittel der Ejektionsphase (Abb. 3.3, a). Der dabei erreichte
systolische Druck betrug in dieser Konfiguration nur etwa 110 mmHg, trotz eines rechnerisch
ausreichenden Wertes fiir den peripheren Widerstand. Der friihsystolische Druckanstieg ist
hingegen mit den anderen Messungen vergleichbar. Eine Gegeniiberstellung mit dem Verlauf
des Volumenstroms (Abb. 3.4) zeigt, dass der Beginn der Druckverringerung wie vermutet
etwa mit dem Erreichen des maximalen Flusses zusammenfallt.

Durch die Verwendung des dynamisch-kompressiblen Widerstandes konnte dieser Druckabfall
vollstandig vermieden werden (Abb. 3.3, b). Der Aortendruck zeigt nun einen stetigen Verlauf

und erreicht den angestrebten maximalen Druckwert von 125 mmHg in der zweiten Halfte
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der Systole, wie es typisch in vivo zu beobachten ist [53]. Jedoch ohne die charakteristische
zweite Welle, die im Korper durch Reflektion entsteht, was in dem Simulator aufgrund der
abweichenden geometrischen Verhéltnisse nicht darstellbar ist. Auch der diastolische Verlauf
der Druckkurve weicht vom physiologischen Bild ab. In vivo wird das von der Aorta gespei-
cherte Volumen in der Diastole abhéngig vom Stromungswiderstand allméahlich abgegeben,
der Druck zeigt einen exponentiell abfallenden Verlauf, aus dem sich rechnerisch die Charak-
teristik des Volumenspeichers ableiten &8t [57]. Im vorliegenden Fall sinkt der Aortendruck
mit Beginn des Riickflusses gleich auf den durch die Hohe der Fliissigkeitssaule eingestellten
Wert ab, obwohl in dem System ein vergleichbarer Volumenspeicher (eingestellt 1 ml/mmHg)
integriert ist. Moglicherweise spielt hier die Anordnung des Volumenspeichers innerhalb des
System eine Rolle (vergl. auch Abb. 3.8). Dieser liegt im Kreislaufsimulator aus baulichen
Griinden relativ entfernt vom eigentlichen Ausflusstrakt und den Druckmesspunkten, eine
rdumlich ndhere Anordnung wére vermutlich giinstiger.

Die Werte fiir den peripheren Widerstand sind in den vorliegenden Messungen sowohl fiir den
urspriinglichen als auch den neu entwickelten Stromungswiderstand hoher als solche fiir die
humane systemische Zirkulation angegeben [60, 61]. Dabei war im vorliegenden System der
periphere Widerstand so abgestimmt, dass ein systolischer Druck von 120-130 mmHg erreicht
wurde, wie er durchschnittlich beim Menschen vorherrscht. Das Auswurfvolumen pro Zyklus
war mit 55 ml jedoch geringer als die etwa 70 ml, wie es fiir einen Erwachsenen normalerweise
vorliegt [2]. Der totale periphere Widerstand errechnet sich nédherungsweise aus dem Quoti-
enten des mittleren arteriellen Druckes und des mittleren Flusses [14, 78], eingesetzt ergibt
sich so fiir das kleinere Volumen ein héherer Widerstandswert, wie vorliegend. Der berechnete
Wert des sog. charakteristischen Widerstandes entspricht bei Verwendung des dynamischen
Widerstandselementes annédhernd physiologischen Daten, fiir den konventionellen Widerstand
ist der Wert hoher, hier zeigt sich untypisch ein erhohter Einzelwert bei 5 Hz, welcher sich
entsprechend im Mittelwert auswirkt. Abweichungen zu den natiirlichen Werten ergeben sich
beim Phasenverlauf im System mit dem neuen Widerstand. Normalerweise sind die Phasen-
winkel beim Menschen (und auch allen anderen Séugetieren) fiir niedrige Frequenzen negativ
[60], d.h. der Druck lduft dem Fluss hinterher, ein solches Bild ist auch im urspriinglichen
System zu beobachten (siche Abb. 3.5). Beim neuen System ist der Phasenwinkel auch bei
diesen niedrigen Frequenzen bereits positiv, moglicherweise darauf zuriickzufithren, dass die
Flissigkeit durch den dynamischen Widerstand in der Systole ’abgebremst’ wird, der Druck
nun zeitgleich mit dem Fluss oder sogar frither ansteigt. Dieser Zusammenhang zwischen dem
Volumenfluss und dem értlichen Druckverlauf ist nicht zu verwechseln mit der (schnelleren)
Ausbreitung der Pulswelle durch das System bei inkompressiblen Medien.

Die Flufiverhéltnisse werden durch die beiden unterschiedlichen Ausfithrungen des peripheren
Widerstandes nicht beeinflufit. Der durch die Form der Antriebsscheibe der Kolbenpumpe
und der Einstellung der ventrikuldren Luftkammer vorgegebene Volumenausstofl verlauft bei
den Widerstandsvarianten nahezu identisch, dies gilt sowohl fiir die Amplitude als auch fir
den zeitlichen Ablauf (Abb. 3.4). Die Kontur ist dem natiirlichen Volumenverlauf angelehnt
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[15]. Auch bei den Klappenbewegungen ist nur ein geringer Unterschied zwischen den beiden
Modellen feststellbar. Offnungs- und SchlieBgeschwindigkeit sind nahezu identisch, lediglich
in der mittleren Systole ist die Offnungsfliche bei der konventionellen Variante kleiner und
die Taschenklappensegel bewegen sich unregelméfiger. Dies ist moglicherweise bedingt durch
eine geringere Dehnung der Aortenwurzel bei einem in diesem Fall geringeren Innendruck,

Untersuchungen dazu waren in dem Stadium der Arbeit nicht durchgefithrt worden.

4.4 Messungen

4.4.1 Hamodynamik

Bei der Auswertung der himodynamischen Parameter gab es eine Abweichung gegeniiber der
internationalen Norm [42]. In der ISO 5840, Absatz 3.33, wird der mittlere Druckgradient der
Klappe als arithmetisches Mittel der Druckdifferenzen zwischen Aorta und Ventrikel wéhrend
der gesamten Ejektionsphase definiert. Dies gilt in einem modernen Kreislauf-Simulator mit
physiologischem Druckverlauf nur fiir z.B. mechanische Herzklappen mit hohen Gradienten,
bei denen ein positiver Druckunterschied fiir die gesamte Dauer des Vorwértsflusses besteht.
Bei Klappen mit niedrigen Gradienten {ibersteigt der physiologische aortale Druck bereits
im Verlauf der Ejektionsphase wieder den ventrikuliaren Druck (siehe hierzu auch Abb. 3.7),
die Differenz wird dann negativ. Ein iiber die gesamte Ejektionsdauer berechneter Mittelwert
wiirde so fiir eine objektive Beurteilung der Herzklappe zu niedrig ausfallen. Aus diesem
Grund wurden die mittleren Gradienten nur aus den positiven Druckunterschieden berechnet,
wie es klinisch allgemein iiblich. Der maximale Gradient wird hiervon nicht beeinfluft.

Erfreulicherweise ergab sich fiir die beiden unterschiedlichen Arbeitstemperaturen (20 °C und
37 °C) fiir alle Messungen kein statistisch signifikanter Unterschied, was somit fiir alle Arten
von Herzklappen Untersuchungen bei einfacher Umgebungstemperatur erlaubt. Die ermittel-
ten maximalen und mittleren Druckgradienten der nativen porcinen Aortenklappen waren
mit durchschnittlich 13,5 mmHg bzw. 5,5 mmHg erwartungsgeméafl niedrig und decken sich
mit Werten von aortalen Homografts und Autografts [27, 73]. Auch die SchlieBvolumina ent-
sprechen Werten aus der Literatur [89], wobei sich aufgrund der elastischen Eigenschaften bei
nativen Klappen vermuten 1a8t, dass die Werte neben dem Schlielverhalten der Klappensegel
auch von der Grofle und moglicherweise dem Grad der Elastizitdt abhéngig sind. Der Ver-
gleichswert ist fur Klappen von 22 mm Durchmesser angegeben, was der durchschnittlichen
Grofe der verwendeten porcinen Klappen entspricht. Auf eine vergleichende Auswertung von
Leckvolumina wurde bei den vorliegenden Messungen verzichtet, da gesunde native Aorten-
klappen normalerweise keine Insuffizienzen aufweisen und auch bei den getesteten Klappen
fanden sich nur bei 7 von 34 ausgewerteten Klappen geringgradige Leckagen. Dabei lielen
sich anhand des Bildaufzeichnungen keine sichtbaren Offnungen erkennen, eine andere mog-
liche Ursache fiir Leckvolumen waren auch undichte Néhte an den Prothesen unterhalb der

Klappe.
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Einschrénkend sei hier zu erwéhnen, dass die Messungen aus Griinden der Visualisierung der
Klappen mit physiologischer Kochsalzlésung als Medium durchgefiihrt wurden. Diese weist
eine niedrigere Viskositéit als Blutplasma auf (0,9 mPa-s gegentiber ca. 3 mPa-s), so dass die
ermittelten Werte fiir die Druckgradienten im Vergleich kleiner ausfallen. Eine Alternative
ware die Beimengung von Glycerin (ca. 30 %) zur Viskositéitssteigerung. Dieses hinterlaft
jedoch sehr zdhe Riickstdnde im gesamten Aufbau, die sich schwer entfernen lassen, ebenso
konnte das porose Widerstandselement verstopfen. Auf die Anwendung wurde verzichtet.
Fiir vergleichende Studien sollten die systematischen Abweichungen nur geringe Bedeutung
haben, da sie bei allen Untersuchungsobjekten gleichermaflen auftreten.

Neben den klappenspezifischen Parametern wurden auch verschiedene Werte zur Beurteilung
der Funktion des Kreslauf-Simulators erfasst. Die Druckanstiegsgeschwindigkeit ist dabei das
Ma$ fiir die Stérke des Volumenauswurfs (in vivo die Kontraktilitdt des Herzens, iiblicher-
weise am ventrikuldren Druck wihrend der isovolumetrischen Kontraktionsphase gemessen),
bei einer artifiziellen Pumpe ein Indikator fiir die addquate Nachbildung des natiirlichen
Verlaufes. Hier wurde der Wert am Aortendruck wihrend der Ejektionsphase (dem tatséch-
lichen Volumenauswurf) ermittelt. Dabei waren Unterschiede zwischen den vier Messreihen
zu beobachten. In der ersten und letzten Reihe war der Wert fiir die aortale Druckanstiegs-
geschwindigkeit mit etwa 870 mmHg/s vergleichbar mit Literaturangaben [76], die Werte der
2. und 3. Messreihe waren signifikant niedriger. Alle Einstellungen am Kreislauf-Simulator,
insbesondere die Justierung der ventrikuldren Luftkammer in ihrer Funktion als elastischer
Anteil des Ventrikels (bei einer praktisch unendlich hohen Kontraktilitat der starren Kolben-
pumpe), waren in den Messreihen gleich, als mogliche Ursachen fiir die Unterschiede kommen
nur Leckagen an der Befestigung unterhalb der Klappe (Volumenverlust), eine unzureichend
stabile Befestigung (durch Bewegung in der Prothese wiirde dann ventrikelseitig zusétzlich
Volumen aufgenommen werden) oder eine andere Dehnbarkeit der Aortenwurzeln in Frage.
Fiir Letzteres ergeben aber die Werte der Dehnungsmessungen kein Indiz.

Der systolische Aortendruck war mit durchschnittlich 133 mmHg in allen Messungen héher
als angestrebt, dies deutet darauf hin, dass der Widerstand des Systems insgesamt noch zu
grof} ist, hier wurde mittlerweile ein entsprechend gekiirztes peripheres Element mit geringe-
rem Widerstand installiert. Der arterielle Mitteldruck war mit knapp 90 mmHg niedriger als
der native Wert von etwa 100 mmHg, dies ist eine Folge des nicht physiologischen diastoli-
schen Druckverlaufes, der Anteil des Druckes im sonst exponentiell abfallenden Verlauf fehlt
in der Mittelwertsberechnung. Die Auswertung des zeitlichen Ablaufes der aufgezeichneten
Herzschlége bestitigt die in der Konstruktion vorgesehenen Werte. Die Frequenz betrug 64
Zyklen pro Minute, die Ejektionsphase entsprach dabei ca. 30 % des Zyklus. Eingestellt war
eine Systolendauer von 35 % der Zyklendauer, welche noch die isovolumetrische Kontrakti-
on und die Riickflussphase bis zum Klappenschluss beinhaltet. Der Verlauf der Flusskurve
entspricht ebenfalls den Vorgaben, bei dem der maximale Volumenausstofl bei etwa einem
Drittel der Ejektionspahse erreicht werden sollte. Die Zeitdauer vom Beginn der Phase bis

zum maximalen Fluf} liegt bei 34 % der Phasendauer.
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Ein neuer Aspekt bei der Ermittlung der himodynamischen Parameter einer Herzklappe
zeigt sich bei der Analyse des Klappenschlusses. Fiir flexible biologische Klappen mufl im
Vergleich zu mechanischen Substituten die Auswertung des Schlieffivolumens als Teil der Re-
gurgitation tiberdacht werden. Wie die Messungen zeigen, ergibt sich eine starke Korrelation
zwischen dem ersten Minimum der Fluflkurve und dem beobachteten Klappenschluss aus
den Videoaufzeichnungen. Nach Norm wird das SchlieSvolumen als die Flache (das Integral)
zwischen der Flusskurve und der Null-Linie in dem Intervall vom Ubergang in den Riick-
fluss bis zum erneuten Erreichen der Null-Linie (bei kompetenten Klappen) berechnet, bei
insuffizienten Klappen wird die rechte Grenze des Intervalls durch Anlegen einer Tangente
an die Flulkurve bestimmt (ISO 5840, Abb. 1). Der tatsichliche Klappenschluss erfolgt den
Messungen zufolge bei der nativen Aortenklappe jedoch friither. Dies bedeutet, dass nur etwa
die Hélfte des Volumens im Sinne einer Regurgitation wiahrend der Schlufiphase zuriick in
den Ventrikel stromt, der folgende Anteil offensichtlich nur die Klappentaschen ausfiillt und
in der Aorta verbleibt. Dieser Anteil kann somit nicht als Volumen- und damit Energieverlust
der Klappe bewertet werden. Ahnliches sollte zumindest auch fiir ungerahmte Bioprothesen
gelten, die Bedingungen bei gerahmten biologischen Klappen miifiten noch néher untersucht

werden.

4.4.2 Dehnungsfiahigkeit

Die Messungen der dimensionalen Verdnderungen der Aortenwurzel wéihrend des Herzschlages
zeigen deutlich die hohe Dehnungsfahigkeit biologischer Klappen. Mit rund 18 % Zunahme
des Durchmessers zwischen Diastole und Systole ist die Ausdehnung der Aortenwurzel im
Bereich der Kommissuren (genauer: im Dreieck zwischen den Segelanheftungsrandern) im
Vergleich am grofiten. In der Literatur werden dort sogar Werte bis zu 28 % angegeben [51].
Die Dehnung der Sinus und der Aorta in Hohe des sinutubuldren Uberganges sind mit 8 %
und 12 % niedriger, was sich damit erkléren 148t, das dort nur die aortale Druckdifferenz von
etwa 40 mmmHg zwischen Diastole und Systole wirkt, wihrend der Bereich unter den Kom-
missuren von der Druckamplitude im Ventrikel (ca. 120 mmHg) beeinflufit wird. Auflerdem
wirken in der Diastole Kréfte auf die Klappensegel und weiter auf die Kommissuren, bedingt
durch den Druckunterschied zwischen Aorta und Ventrikel bei geschlossener Klappe. Der Un-
terschied zwischen Sinus und sinutubulidren Ubergang ergibt sich nur relativ, aufgrund des
groBeren Durchmessers der Sinus (38 mm gegeniiber 29 mm, auflen gemessen), die absoluten
Durchmesseréinderungen sind gleich. Die ermittelten Werte fiir diese Ebenen sind mit denen
aus der Literatur vergleichbar [33, 51, 55|, liegen aber tendenziell im unteren Wertebereich,
was sich auch schon bei der Ermittlung der Druck-Dehnungskennlinie der porcinen Aorta in
den Vorversuchen gezeigt hat. In der Ebene des chirurgischen Klappenannulus verhélt sich
das Modell unterschiedlich zur natiirlichen Aortenwurzel. Im Modell dehnt sich der Annulus
wahrend der Systole gering aus, in Folge des ventrikuldren Druckanstieges, in vivo hingegen

verringert sich der Durchmesser der Klappenbasis im Verlauf der Systole [21, 84]. Tatséch-
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lich liegt die gedachte Linie des chirurgischen Annulus auBer am Ubergang zum anterioren
Mitralklappensegel im Myokard und diese Anteile der Basis kontrahieren in der Systole. Die
Angaben in der Literatur dazu sind allerdings unterschiedlich und es bestehen Unterschiede
in der Komposition des linksventrikuldren Ausflusstraktes bei Menschen und Versuchstieren
[20, 84]. Im Modell ist die Klappenbasis passiv, fiir weitere Studien wird in Zukunft ein
auflenliegender Kompressionsring die Kontraktion der Muskulatur simulieren.

Die gemessenen longitudinalen Dehnungswerte sind vergleichbar mit Literaturdaten, auch
konnte tendenziell das beschriebene asymmetrische Dehnungsverhalten beobachtet werden
[52]. Statistisch lieB sich dies jedoch nur zwischen dem rechts- und linkskoronaren Sinus
nachweisen. Die grofite Ausdehnung findet sich dabei im rechtskoronaren Sinus (8 % gemessen
bzw. 11 % im Vergleich). In einer anderen zum Vergleich herangezogenen Studie wird fiir die
Léngsausdehnung ein deutlich hoherer Wert von fast 18 % angegeben [38], allerdings war in
dem Aufbau das schlagende Herz in einer Apparatur aufgehingt. Es kann vermutet werden,

dafl durch das Eigengewicht dabei eine zusétzliche Langendehnung auftritt.

4.4.3 Klappenbewegung

Ein wichtiges Kriterium fiir die Giite des neuen Kreislaufsystems war das Offnungs- und
im Besonderen das Schlieffverhalten der nativen Aortenklappe, welches aufgrund der feinen
Struktur der Taschenklappensegel stark von duBeren Faktoren beeinflufit wird [2, 8, 82].
Im Gegensatz zu prothetischen biologischen Herzklappen zeigt die native Aortenklappe und
ahnlich wohl auch die Pulmonalklappe ein einzigartiges Bewegungsverhalten (siehe Abb. 2.3
und auch Abb. 3.7), dessen unterschiedliche Phasen in verschiedenen Tierversuchsstudien
[39, 50, 83, 82] und neuerlich auch echokardiographischen Untersuchungen dokumentiert
sind [37]. Es war das Bestreben wahrend dieser Arbeit, dieses charakteristische Verhalten
im Kreislauf-Simulator moglichst naturgetreu nachvollziehen zu kénnen, um spéter Verénde-
rungen z.B. bei Eingriffen an der Klappe und der Aorta entsprechend erkennen zu koénnen.
Ein Vergleich der ermittelten Werte (Tab. 3.4) zeigt eine gute Ubereinstimmung mit den
Angaben der einschlégigen Literatur. So 148t sich zum Ende der isovolumetrischen Kontrak-
tion bereits die initiale Offnung erkennen (Abb. 3.6, linkes Bild), mit gemessenen Werten
von ca. 5 % etwas kleiner als beschrieben. Es folgt eine schnelle Offnung der Klappe, hier
in durchschnittlich 48 ms, dieser Wert ist deutlich grofler als die Literaturangaben. Haufig
lagen aber auch die Herzfrequenzen bei den Versuchstieren héher (70 bis 150 pro Minute),
was moglicherweise eine Einflul auf die Offnungsgeschwindigkeit hat. Eine Untersuchung des
Offnungsverhalten bei verschiedenen Frequenzen wurde im Rahmen der Arbeit nicht durch-
gefiihrt, dies ist Teil einer Folgearbeit. Die Aortenklappe erreicht ihre maximale Offnung vor
dem maximalen Fluss (dieser wird erst nach ca. 99 ms erreicht, siehe auch Kap. 3.2), die
Klappe schlieBt sich bereits langsam wieder und hat zu dem Zeitpunkt nur noch eine Off-
nung von gemessenen 79 % der maximalen Flache. Dieser Wert wird in der Literatur nur

von einem Autor angegeben und betrigt dort 92 % [85]. Im weiteren Verlauf der Ejektions-
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phase setzt sich dieser allméahliche Schliefivorgang fort, bis die Klappe nur noch zu 55 %
gedffnet ist. Der ermittelte Wert deckt sich gut mit den Vergleichswerten, wobei dieser am
Ubergang zwischen der langsamen SchlieBbewegung in der mittleren Systole zum schnellen
finalen SchlieBbewegung gemessen wurde. Bei den vorliegenden Messungen liegt dieser Punkt
im Mittel 40 ms vor dem Beginn des Riickflusses, abweichend von beschriebenen Protokoll.
Auch van Steenhoven et al. beschreiben, dass der schnelle Klappenschluss bereits vor Ende
der Ejektionsphase einsetzt, die Klappe hat dann eine noch kleinere Offnungsfliiche von ge-
messenen 34 % (22 % [85]). Dies lieB sich fiir den grofien Teil der untersuchten Klappen finden
(als Ausnahme nicht in Abb. 2.3, jedoch in Abb. 3.7 zu erkennen). Der zeitliche Zuordnung
der verschiedenen Messwerte liegt im vorliegenden System im Bereich weniger Millisekunden,
somit erscheint ein Zeitversatz als Ursache nicht plausibel, einschrinkend ist zu sagen, daf
die Festlegung des Punktes subjektiv vom Untersucher abhingig ist und bei unregelméfiigem
Flachenverlauf nicht eindeutig identifiziert werden kann. Der folgende endgiiltige Klappen-
schluss verlduft dhnlich schnell wie die Offnung (ca. 40 ms), Werte dazu sind in der Literatur
nicht angegeben.

Einige Einschrinkungen der beschriebenen Messungen der Offnungsflichen sind zu nennen.
Da der Abbildungsmafistab bei den einzelnen Messungen zur optimalen Darstellung der je-
weiligen Klappe an der Kamera unterschiedlich eingestellt werden mufl und dieser Wert nicht
bestimmbar ist, kann die Klappenoffnungsfliche nicht als absolute Fliche in cm? angegeben
werden, was fiir vergleichende Untersuchungen wiinschenwert wire. Weiterhin wird bei der
Berechnung von einigen Annahmen ausgegangen (z.B. gleicher Winkel und gleiche Gréfien der
Klappensegel), was weder fiir porcine noch fiir humane Klappen genau zutrifft [52]. Dadurch
ergibt sich in den Werten ein systematischer Fehler. Zur genaueren Bestimmung der Offnungs-
flaichen wurde daher bereits in Zusammenarbeit mit dem Institut fiir Signalverarbeitung und
Prozefirechentechnik der Universitdt zu Liibeck ein neuartiges Bildverarbeitungsprogramm
erarbeitet, welches Segelrander und eingeschlossene Offnungsfliiche aus den Videodaten iden-

tifizieren kann und bildpunktgenaue Flachenwerte ausgibt [18].

4.5 Schluf3folgerungen

Anhand der durchgefithrten Messungen von linksventrikuldren und aortalen Druckverlaufen,
dimensionalen Grofiendnderungen und Klappendffnungsflichen 148t sich der enge Zusammen-
hang dieser Parameter untereinander fir die reibungslose Funktion der nativen Aortenklappe
demonstrieren (Abb. 3.7). So zeigt sich z.B eine direkte Abhéngigkeit des kommissuralen
Durchmessers von Ventrikeldruck und daraus resultierend eine Wirkung auf die Aortenklap-
pe, die sich vor Beginn der Ejektionsphase 6ffnet. Analog wird die Ausdehnung des Sinus und
der Aorta am sinutubuliren Ubergang vom systolischen Aortendruck bestimmt, die GréBen-
zunahme unterstiitzt den Klappenoffnungsprozess und bewirkt gleichzeitig eine Streckung

des freien Segelrandes im geoffneten Zustand [63](siche dazu auch Abb. 3.6). Dies besté-



DISKUSSION 38

tigt die Aussage der Aufgabenstellung, dass eine addquate Darstellung des Druckverlaufes
innerhalb eines Kreislaufsystems eine notwendige Voraussetzung fiir Untersuchungen von
biologischen Herzklappen ist. Bei ungerahmten artifiziellen Bioprothesen wird der Einflufl
bedingt durch die niedrigere Dehnungsfahigkeit geringer, die Auswirkungen bei Bioprothesen
mit festen Rahmen bedarf weiterer Untersuchungen. Hier ist zu erwarten, dass ebenso wie bei
den mechanischen Ersatzventilen bedingt durch das starre Auflengeriist keine physiologische
Segelbeweglichkeit mehr gegeben ist.

Die Einfiihrung des neuen peripheren Widerstandes in das arterielle System des Kreislauf-
Simulators hat eine entscheidende Verbesserung des Druckverlaufes bewirkt, systolisch nimmt
der Druck nun einen Verlauf, der dem physiologischen dhnlich ist. Eine weitere Verbesserung
wéaren durch den Finsatz eines Volumenspeichers mit aortaler Druck-Dehnungscharakteristik
moglich, wie die Nachuntersuchungen zeigen. Mit einer nativen thorakalen Aorta im System
ergibt sich ein vollstdndig systolisch und diastolisch adédquater Verlauf des aortalen Druckes
(Abb. 3.8). Bedauerlicherweise 1483t sich diese komfortable Losung praktisch nicht nutzen, da
die geschlossene Aorta keine visuelle Beobachtung der untersuchten Klappe zulafit.

Die vorgestellten Ergebnisse der Messungen an nativen porcinen Aortenklappen sind mit den
Literaturdaten vergleichbar. Hinsichtlich hdmodynamischer Parameter, wie Druckgradien-
ten, Schlie- und Leckvolumina, Dehnungsverhalten im Verlauf des Zyklus auf verschiedenen
Ebenen der Aortenwurzel und den Klappenbewegungen konnten keine oder nur geringfigige
Unterschiede zu den Werten nativer Klappen in vivo festgestellt werden. Unter Beachtung
anatomischer Unterschiede zwischen porcinen und humanen Herzklappen und biochemischen
Einfliissen, die sich auflerhalb des Korpers nicht darstellen lassen, ist das vorgestellte System
ausreichend befdhigt fiir auch komplexere Untersuchungen nativer Herzklappen, z.B. deren
Verhalten nach rekonstruktiven chirurgischen Mafinahmen. Aufgrund der zufriedenstellenden
Ergebnisse wurden mit dem vorgestellten System bereits solche weiteren Untersuchungen
in der Klinik fiir Herzchirurgie durchgefiihrt, zu Verfahren des klappenerhaltenden Aorten-
Ersatzes [26]. Die Eignung des vorgestellten Kreislauf-Simulators fiir Untersuchungen nativer
Herzklappen mit ihren sensiblen Strukturen macht dieses System ebenso geeignet fiir arti-
fizielle biologische und mechanische Klappen, auch wenn dies im Rahmen der Arbeit nicht

explizit untersucht worden ist.



Zusammenfassung

Fiir funktionelle Studien nativer und artifizieller Herzklappen werden neben Untersuchungen
am Menschen (Tomographie, Echokardiographie) und Experimenten am Versuchstier auch
Kreislauf-Simulatoren eingesetzt. Besonders fiir die feinstruktrierten hochflexiblen nativen
Klappen ist dabei jedoch die addquate Darstellung des physiologischen Druckverlaufs wichtig,
welcher von den komplexen Eigenschaften des arteriellen Systems bestimmt wird. Dieses kann
in geeigneter Form in vitro nur mit sehr begrenzten Mitteln aufgebaut werden.

Im Rahmen einer eigenen Entwicklung eines Kreislaufs-Simulators fiir Untersuchungen der
Funktion nativer Herzklappen an der Klinik fiir Herzchirurgie zeigte sich die Verwendung
eines speziellen dynamisch variablen Strémungswiderstandes in der Simulation des arteri-
ellen Systems als geeignet, anndhernd physiologische Druckverhéltnisse zu generieren. Um
die Tauglichkeit des Systems zu beurteilen, wurden an porcinen Aortenklappen klappen-
spezifische Parameter wie Druckgradienten, Schlie- und Leckvolumina bestimmt und mit
experimentellen Daten aus der Literatur verglichen. Zusitzlich wurde das Offnungs- und
SchlieBverhalten der Klappen simultan aufgezeichnet, ebenso in verschiedenen Ebenen die
dynamischen Verdnderungen in den Dimensionen der Aortenwurzeln wahrend des Zyklus.
Die Messungen ergaben fiir die Druckgradienten 5,5 + 1 mmHg, SchlieBvolumina von 3 +
0,7 ml, vergleichbar mit Werten von Homo- oder Autografts. Die zyklische Ausdehnung der
Aortenwurzel betrug fiir den sinutubuliren Ubergang 11,6 + 3 %, fiir die Kommissuren
17,9 + 2,6 % und fir die Sinus 8,1 + 1,9 %, die Werte lagen damit am unteren Rand der
Vergleichswerte. Besonderer Wert wurde wegen des spezifischen Verhaltens der natiirlichen
Aortenklappe auf den Vergleich der Klappenbewegungsparameter gelegt. Die initiale Offnung
betrug 4,6 £ 2 % der maximalen Fliche, die Offnungszeit betrug 48 + 10 ms, bei einem
Fluss von 73 + 4 % des maximalen Wertes, zum Zeitpunkt des maximalen Fluss betrug
die Klappenofinung 79 £+ 6 %, zum Ende der Ejektionsphase 55 £+ 4 %. Die Werte sind
vergleichbar mit Literaturangaben.

Aus den gewonnenen Werten 148t sich ein enger Zusammenhang zwischen den Parametern
ableiten. Der Druckverlauf beeinflufit bei einer nativen Aortenklappe direkt die Ausdehnung
der Kommissuren und der Aorta und wirkt so unmittelbar auf die Bewegung der Klappe ein.
Dies bestétigt die Notwendigkeit eines addquaten Druckverlaufes im Kreislaufsystem. Die
gute Ubereinstimmung der Mefergebnisse mit Daten der nativen Aortenklappe zeigt, dass die
Bedingungen im vorliegenden Aufbau ausreichend die natiirlichen Bedingungen simulieren,
um Untersuchungen an biologischen Herzklappen durchzufithren zu koénnen. Diese Eignung
macht das System ebenso verwendbar fiir artifizielle biologische und mechanische Klappen,

auch wenn dies im Rahmen der Arbeit nicht explizit untersucht worden ist.
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Messwert-Tabellen

Dehnung Druck [mmHg] Dehnung Druck [mmHg]
(%] Aorta  Polyurethan (%] Aorta  Polyurethan
5 99,7 116,7 65 212,4 906,3
10 35,6 198,0 70 235,0 937,2
15 49,7 271,7 75 261,6 965,2
20 65,0 349,2 80 293,2 989,1
25 80,6 427,8 85 331,6 1007,8
30 94,8 512,2 90 380,0 1025,7
35 111,5 999,3 95 4443 1042,7
40 125,7 679,9 100 525,5 1056,8
45 141,7 736,1 105 617,8 1067,7
50 158,0 787,2 110 737,5 1078,2
55 176,4 834,1 115 876,5  1087.5
60 194,5 872.4 120 10189 ;

Tab. D.1: Druck-Dehnungs-Verlauf der Aorta

Fluss [I/min] Druckdifferenz Fluss [I/min] Druckdifferenz

[mmHg] [mmHg]
-0,07 0,00 7.41 20,11
1,31 1,80 8,13 93,00
2,15 3,36 9,37 29,30
3,15 5,57 10,16 34,31
4,03 7,90 10,89 40,96
5,14 11,32 11,85 49,55
6,02 14,55 14,68 80,68
6,95 18,17 18,06 135,50

Tab. D.2: Charakteristik des Widerstandselementes
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MESSWERT-TABELLEN

Mittlerer ~Spitzen- Schlie- Leckage- Max. Mittl. dp/dt
Druckgradient Volumen Aortendruck  max.

A105N 3,26 11,44 -4,19 -0,22 139,8 88,9 896,1
A107N 5,47 11,69 -3,00 - 139,5 89,5 910,3
A109N 5,11 13,07 -3,50 -0,66 145,2 90,5 932,1
A110N 6,16 14,00 -2,35 -0,25 145,8 90,2 10184
A111IN 4,50 11,62 -2,63 - 130,0 88,1 7279
A112N 4,09 11,69 -2,17 -0,61 135,8 894 773,5
A201IN 5,51 12,65  -3,11 . 1258 874 5726
A202N 5,53 11,42 -4,32 - 126,56 88,2 538,1
A203N 5,59 13,79 -3,35 - 125,8 89,0 512,9
A204N 4,72 11,72 -2,49 - 123,1 87,7 555,0
A205N 4,01 9,67 -2,96 - 128,4 89,5 523.,5
A206N 5,42 11,53 -2,85 - 1394 924 571,2
A207N 4,55 11,82 -2,03 - 139,0 93,2 600,5
A208N 5,50 13,87 -2,09 -0,77 136,9 89,6 703,1
A209N 5,64 14,16 -3,07 -0,34 129,0 88,5 654,5
A210N 7,73 18,34 -2,23 -0,72 134,7 88,8 806,9
A215N 5,71 15,09 -3,54 - 128,3 89,2 738,4
A216N 7,19 19,34 -4,18 - 127,2 88,9 7240
A218N 7,58 21,36 -3,27 -0,94 140,1 91,5 1005,1
A301IN 4,41 13,26 -3,99 - 136,7 89,6 1074,2
A303N 5,61 14,29 -2,73 -0,15 135,2 88,8 567,9
A304N 5,87 15,10 -3,96 - 132,3 87,2 645,8
A306N 5,82 14,13 -2,39 - 125,0 - 687,4
A308N 4,66 11,02 -2,16 - - - 562,6
A309N 5,66 13,02 -2,56 - - - 5478
A310N 4,84 10,85 -2,42 - 136,1 91,0 638,5
A311IN 4,59 8,92 -3,21 - 125,0 87,3 551,3
A312N 5,73 12,47 -3,51 - 134,8 90,1 816,5
A401N 6,53 15,76 -4,09 - 132,5 90,5 958,2
A402N 6,17 13,99 -3,51 - 127,8 88,3 880,6
A403N 6,59 15,89 -1,83 - 136,6 90,4 959,7
A404N 6,62 16,16 -3,15 - 133,56 89,8 759,2
A406N - - -3,52 - - - 802,4
A407N 6,91 13,13 -2,65 - 137, 7 904 840,1

Tab. D.3: Himodynamik der Aortenklappe - Einzelmessungen (Druck-

gradienten in mmHg, Volumina in ml, Druckanstieg in mmHg/s)
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MESSWERT-TABELLEN

STJ COM SIN ANN
Sys Dia Sys Dia Sys Dia Sys Dia
A101IN - - 34,587 29,450 - - - -
A102N - - 39,985 33,532 - - - -
A103N - - 31,671 27,014 - - - -
A105N - - 41,132 33,798 - - - -
A106N - - 36,273 31,665 - - - -
A107N - - 37,401 31,384 - - - -
A110N - - 30,969 25,867 - - - -
A112N - - 36,882 30,490 - - - -
A201N 29,512 26,582 36,582 30,134 - - 36,635 35,770
A203N - - 37,848 32,173 - - 40,352 39,554
A204N - - 37,906 33,461 - - 39,196 38,771
A207N - - 36,848 30,087 - - - -
A208N - - 33,748 29,403 40,337 37,707 36,470 35,461
A209N 31,920 28,040 36,937 30,806 44,547 40,218 38,064 37,128
A210N - - 33,149 28,094 37,859 35,212 35,683 34,530
A211IN 25,507 23,423 30,487 26,483 - - - -
A212N 30,415 26,635 33,027 27,757 38,590 34,750 33,385 32,679
A213N 31,688 28,204 35,044 28,922 39,374 36,084 35,296 34,431
A214N - - 36,800 30,556 42,844 39,915 36,011 35,253
A215N - - 39,680 33,586 46,288 43,112 40,836 40,161
A216N 33,016 29,595 40,622 33,786 - - 50,165 49,547
A217N 30,227 27,815 37,388 33,400 - - - -
A218N 29,781 28,619 33,109 28,401 - - 37,821 36,726
A301N 36,198 32,786 - - 41,630 38,934 35,164 34,433
A303N 30,629 27,544 33,022 28,666 34,681 33,365 - -
A304N 34,961 31,786 33,727 29,426 - - - -
A306N 34,793 30,835 35,373 30,781 - 37,245 - -
A307N 33,460 30,182 37,695 32,292 40,786 37,774 44,438 42,754
A308N 29,118 26,271 32,569 27,648 33,475 30,670 - -
A309N 35,492 31,410 39,011 32,988 48,929 45,892 39,196 38,679
A310N 37,499 31,939 37,533 32,239 47,723 43,915 40,227 39,145
A311IN - - 39,224 32,675 45,038 40,941 43,823 42,568
A312N 36,528 31,373 39,097 33,201 - - 39,241 38,414

Tab. D.4: GroBendnderung der Aortenwurzel (zirkumferenziell) - Einzel-
messungen (Werte sind Durchmesser in mm)
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MESSWERT-TABELLEN

nc re le
Sys Dia Sys Dia Sys Dia

A201IN 19,057 16,988 17,276 16,194 19,298 17,998
A202N 16,290 14,774 23,124 20,717 21,295 19,490
A203N ; - 20356 17,156 22,137 21,271
A204N - - - - 18,191 17,180
A205N 17,084 16,073 20,380 19,250 22,739 21,391
A206N - - 25,049 23,268 23,075 22,281
A207N 18,840 17,758 18,889 17,421 16,555 16,073
A208N - - - - 15,857 15,544
A209N 17,252 16,194 17,637 17,036 - -

A210N 15,568 15,183 - - 13,090 12,608
A211IN - - 10,539 9,288 - -

A212N 14,894 14,413 18,263 17,541 - -

A213N 14,052 13,691 17,108 15,905 18,961 18,022
A214N 14,942 14,124 18,720 17,758 18,840 18,119
A215N 18,528 17,084 13,282 12,079 18,311 17,084
A216N - - 21,728 20,645 25,169 24,254
A217N - - - - 19,177 18,672
A218N - - - - - -

Tab. D.5: Groflendnderung der Aortenwurzel (longitudinal) - Einzel-

messungen (Werte sind Durchmesser in mm)
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MESSWERT-TABELLEN
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