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1 Einleitung 

1.1 Aortenklappenstenose 

1.1.1 Epidemiologie, Ätiologie und Pathophysiologie 

Erkrankungen der Aortenklappe stellen eine häufige Behandlungsursache im klinischen Alltag 

dar. Etwa 0.3% der 18-44-jährigen und 11.7% der über 75-jährigen zeigen Anzeichen eines 

Aortenklappenvitiums (Nkomo et al. 2006). Die Aortenklappenstenose (AS) ist in Europa und 

Nordamerika die häufigste behandlungsbedürftige Herzklappenerkrankung. Sie zeigt sich 

primär als kalzifizierende AS bei 2-7% der über 75-jährigen (Iung et al. 2003). Aufgrund des 

demographischen Wandels ist zu erwarten, dass die Zahl der behandlungsbedürftigen AS, als 

eine Erkrankung des Alters, in Zukunft noch ansteigen wird.  

Die gesunde Aortenklappe ist ein komplexes Gebilde, bestehend aus drei Taschen aus 

Kollagenfasern. Diese müssen der starken und andauernden hämodynamischen Belastung im 

menschlichen Körper standhalten. Bei der AS verdicken und kalzifizieren die Klappen in einem 

schleichenden Prozess (Warren und Yong 1997), der zu einer Verringerung der 

Öffnungsfläche führt. Eine AS kann angeboren, degenerativ oder rheumatisch bedingt sein. 

Degenerative Prozesse an den Klappen sind der häufigste Grund für eine AS (Iung et al. 2003). 

Die Läsionen entstehen, ähnlich dem autoinflammatorischen Prozess der Atherosklerose, 

durch Lipideinlagerungen, Makrophagen- sowie Immunzelleinwanderung und 

Basalmembranrupturen (Otto et al. 1994; Goldbarg et al. 2007). Auch Risikofaktoren wie 

Diabetes mellitus, Alter, Hypercholesterinämie, Hypertension oder Nikotin sind denen der 

Atherosklerose sehr ähnlich  (Boon et al. 1997; Stewart et al. 1997). Angeborene AS treten oft 

im Zusammenhang mit bikuspiden Aortenklappen auf (Hoffman und Christianson 1978). Hier 

kommt es zu einer Endothelschädigung durch die anhaltende mechanische Belastung der 

Klappensegel (Pawade et al. 2019). Bei der rheumatischen AS verdicken sich die 

Taschenklappen durch entzündliche Prozesse und die Kommissuren verkleben (Boudoulas et 

al. 2013). Diese Form der AS entwickelt sich oft nach einer unbehandelten 

Streptokokkeninfektion und tritt daher besonders in Entwicklungsländern auf, deren niedrige 
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Inzidenz in Industrienationen sich durch die leichte Verfügbarkeit von Antibiotika erklären lässt 

(Liu et al. 2015; Boudoulas et al. 2013). 

Über eine Verringerung der Öffnungsfläche gemäß des Kontinuitätsgesetzes, führt die AS zu 

einer Erhöhung der Blutflussgeschwindigkeit und des Druckgradienten zwischen dem linken 

Ventrikel und der Aorta ascendens. Dies führt zu einer Druckbelastung des linken Ventrikels 

und zu einer höheren Nachlast. Die Druckbelastung führt kompensatorisch zu einer 

konzentrischen Hypertrophie der Kammermuskulatur, um die Ejektionsfraktion und das 

Schlagvolumen vorübergehend zu erhalten (Grossman et al. 1975; Carabello und Paulus 

2009). Gleichzeitig wird dadurch die koronare Blutflussreserve reduziert (Marcus et al. 1982) 

und durch die Wandverdickung die diastolische Funktion beeinträchtigt, wodurch es zu 

Lungenödemen und Atemnot kommen kann (Carabello und Paulus 2009). 

1.1.2 Einteilung der Aortenklappenstenose 

Der Schweregrad der AS wird mittels echokardiographischer Kriterien bestimmt (Vahanian et 

al. 2007). Die aussagekräftigsten Parameter sind die maximale Flussgeschwindigkeit (Vmax), 

der transvalvuläre Druckgradient und die Klappenöffnungsfläche (KÖF). Weitere, zum Teil 

prognoserelevante Parameter sind Ventrikelfunktion, Schlagvolumen bzw. 

Schlagvolumenindex (SVI), Wanddicke und der Grad der Klappenverkalkung (Vahanian et al. 

2022).  In den Leitlinien der European Society of Cardiology (ESC) wird die schwere AS in die 

folgenden vier Kategorien eingeteilt (Vahanian et al. 2022): 

1. High-Gradient AS (valve area < 1 cm², peak velocity ≥ 4,0 m/s, mean 

gradient > 40 mmHg) 

Ungeachtet der linksventrikulären Funktion und den Flussbedingungen wird bei einer 

KÖF < 1 cm² und einem Druckgradienten > 40 mmHg von einer schweren AS ausgegangen 

(Baumgartner et al. 2017). 

2. Low-flow, low-gradient AS mit reduzierter LVEF (valve area < 1 cm², mean 

gradient < 40 mmHg, LVEF < 50%, SVI ≤ 35 ml/m²) 
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Diese Form der AS stellt eine diagnostische Herausforderung dar. Wichtig ist, zwischen der 

pseudoschweren AS und der wahren AS zu unterscheiden. Ist die Flussrate, beispielsweise 

durch eine Herzinsuffizienz, gering, so sinkt der transvalvuläre Druckgradient und kann 

fälschlicherweise zur Diagnose einer milden Form der AS führen. Gleichzeitig kann die, durch 

den reduzierten Öffnungsdruck geringere, Klappenöffnungsfläche als schwere AS 

fehlinterpretiert werden (Annabi et al. 2018).  Bei der wahren AS ist es die schwere Stenose, 

die zu einer erhöhten Nachlast führt, weshalb sich das Schlagvolumen und der transvalvuläre 

Druckgradient reduzieren (Joseph et al. 2017). Bei der pseudoschweren AS reduziert eine 

Kombination aus einer moderaten AS und einem reduziertem Schlagvolumen den 

transvalvulären Druckgradienten (Joseph et al. 2017). Sie ist definiert durch die Zunahme der 

KÖF auf > 1 cm² bei Normalisierung der transvalvulären Druckbedingungen (Baumgartner et 

al. 2017). Zur Differenzierung wird die Dobutamin-Stress-Echokardiographie durchgeführt um 

Patienten zu identifizieren, die noch kontraktile Reserven besitzen und die Flussrate steigern 

können, da dies mit einem besseren Outcome assoziiert ist (Annabi et al. 2018). 

3. Low-flow, low-gradient AS mit erhaltener LVEF (valve area < 1 cm², mean 

gradient < 40 mmHg, LVEF ≥ 50%, SVI ≤ 35 ml/m²) 

AS dieser Art betreffen klassischerweise alte Patienten mit Hypertonie und einem kleinen, 

hypertrophem Ventrikel (Baumgartner et al. 2017). Hier sollten Messfehler oder andere 

Ursachen für die AS ausgeschlossen werden und in der Computertomographie (CT) der Grad 

der Kalzifikation genauer bestimmt werden, da dieser mit einem fortgeschrittenem 

Krankheitsstadium und einer schlechten Prognose assoziiert ist (Vahanian et al. 2022; 

Hachicha et al. 2007). 

4. Normal-flow, low-gradient AS mit erhaltener LVEF (valve area < 1 cm², mean 

gradient < 40 mmHg, LVEF ≥ 50%, SVI ≥ 35 ml/m²) 

Patienten die diese Kriterien erfüllen, haben meistens nur eine moderate 

Aortenklappenstenose (Vahanian et al. 2022).  
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Tabelle 1 fasst die Einteilung der verschiedenen Formen der AS zusammen. 

Tabelle 1: Einteilung der AS, HG: high-gradient. LFLGR: low-flow, low-gradient, reduced LVEF. LFLGP: low-flow, 
low-gradient, preserved LVEF, NFLGP: normal-flow, low-gradient, preserved LVEF 

Classification AS mean gradient valve area LVEF SVI peak velocity 

HG > 40 mmHg < 1 cm²   ≥ 4,0 m/s 

LFLGR < 40 mmHg < 1 cm² < 50% ≤ 35 ml/m²  

LFLGP < 40 mmHg < 1 cm² ≥ 50% ≤ 35 ml/m²  

NFLGP < 40 mmHg < 1 cm² ≥ 50% ≥ 35 ml/m²  

 

1.1.3 Klinischer Verlauf 

Charakteristisch für die AS ist eine lange Dauer der Phase, in der sich die zunehmende 

Ausflussobstruktion entwickelt, die Patienten aber asymptomatisch bleiben (Stanger 2020). 

Selbst bei einer schweren AS gilt die Hälfte der Patienten als asymptomatisch oder es werden 

keine klappenspezifischen Symptome wahrgenommen (Otto et al. 1997). Sobald die ersten 

Symptome auftreten, ist die Prognose ohne eine Behandlung sehr schlecht. Die 

Überlebensrate ist nach einem Jahr 68%, nach 10 Jahren nur noch 18% (Varadarajan et al. 

2006). Eine Intervention verbessert die Überlebenswahrscheinlichkeit und den Verlauf 

drastisch (Varadarajan et al. 2006). Doch auch der Verlauf und die Prognose einer 

asymptomatischen AS ist nicht risikofrei, denn Symptomfreiheit garantiert nicht, dass 

irreversible Umbauprozesse nicht bereits stattfinden oder stattgefunden haben (Stanger 

2020). Die Fragestellung, ob eine asymptomatische und hochgradige Aortenklappenstenose 

invasiv behandelt werden sollte, ist Gegenstand aktueller Studien. 

1.1.4 Diagnostik 

Ein wichtigster Bestandteil der Diagnostik einer AS ist die körperliche Untersuchung und die 

Anamnese. Hierbei kann das charakteristische spindelförmige raue Systolikum mit Puctum 

maximum im 2. ICR parasternal rechts mit Fortleitung in die Carotiden auskultiert werden und 

Symptome wie Angina pectoris, Synkopen oder Kurzatmigkeit hinweisgebend sein (Grimard 

et al. 2016; Vahanian et al. 2007).  
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Die transthorakale Echokardiographie (TTE) ist das zentrale nicht-invasive diagnostische 

Mittel zur Feststellung und Beurteilung einer AS (Baumgartner et al. 2017). Die wichtigsten 

Kriterien zur Beurteilung und Klassifizierung sind der mittlere transvalvuläre Gradient, die 

Klappenöffnungsfläche und die maximale Flussgeschwindigkeit (Stanger 2020; Vahanian et 

al. 2022). Die transösophageale Echokardiographie (TEE) ist der TTE aufgrund der höheren 

Bildqualität überlegen, und kann bei schlechter Bildqualität oder beim Verdacht auf 

Endokarditis-bedingter Prothesenfehler eingesetzt werden. Das TEE wird auch während einer 

chirurgischen Intervention verwendet, um die Herzklappenverhältnisse detaillierter 

darzustellen (Vahanian et al. 2022; Stanger 2020). Ergänzend dazu kann auch das CT den 

Kalzifikationsgrad der Klappe valide bestimmen und  ist besonders bei der Diagnostik der low-

gradient AS relevant (Baumgartner et al. 2017; Pawade et al. 2019). Da hiermit auch die 

aufsteigende Aorta detailliert dargestellt werden kann, ist das CT ein essentieller Bestandteil 

bei der präoperativen Planung einer TAVI und ein wichtiges Diagnoseinstrument bei Verdacht 

auf eine Dilatation der Aorta (Vahanian et al. 2022). 

Bei asymptomatischen Patienten mit schwerer Aortenklappenstenose kann der klinische 

Verlauf durch Sportbelastungstests prognostiziert werden (Stanger 2020). Hochrisikopatienten 

zeigen dabei schlechte Testergebnisse und haben ein sechsfach erhöhtes Risiko für einen 

plötzlichen Herztod (Rafique et al. 2009). Zusätzliche prognostische Parameter wie die 

Zunahme des mittleren Druckgradienten oder die Veränderung der linksventrikulären Funktion 

unter Belastung, können in einer Stress-Echokardiographie gewonnen werden (Vahanian et 

al. 2022). Andere prädiktive Faktoren sind ein dilatierter linker Vorhof (Lancellotti et al. 2010), 

eine linksventrikuläre Hypertrophie und ein pulmonaler Hypertonus (Stanger 2020). Auch die 

valvulo-arterielle Impedanz (Briand et al. 2005) und die subendokardiale Muskeldysfunktion 

(Kusunose et al. 2014) sind weitere Kriterien der Risikoabschätzung. 

Eine Diagnostik mittels Magnetresonanztomographie (MRT) wird in den ESC-Leitlinien dann 

empfohlen, wenn ein Verdacht auf myokardiale Fibrose oder eine Amyloidose vorliegt, da 
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beide Entitäten eine schlechte Langzeitprognose haben und oft eine Klappenintervention nach 

sich ziehen (Vahanian et al. 2022). 

Ist es nicht möglich, die Stenose mit nicht-invasiven Verfahren zu erfassen oder stimmen die 

Ergebnisse nicht mit dem klinischen Erscheinungsbild überein, kann die Diagnostik auf 

invasive Maßnahmen wie dem Herzkatheter ausgeweitet werden (Vahanian et al. 2022).  

1.2 Therapie der Aortenklappenstenose 

1.2.1 Medikamentöse Therapie  

Das Fortschreiten der AS kann medikamentös nicht gebremst oder rückgängig gemacht 

werden, obwohl es große pathogenetische Gemeinsamkeiten mit der Atherosklerose gibt 

(Stanger 2020). Allerdings wird die Krankheit weiter erforscht und ihre Pathophysiologie nicht 

zuletzt aufgrund aktuell laufender klinischer Studien im Bereich Kalzifikation und Fibrose 

immer besser verstanden (Zheng et al. 2020).  

1.2.2 Aortenklappenersatz 

Die einzige effektive Therapie der AS zur Verbesserung der Überlebensprognose ist der 

Ersatz der Aortenklappe, um eine ausreichend große Öffnungsfläche der Klappe zu erzielen. 

Der Klappenersatz erfolgt entweder durch eine interventionelle Einbringung mittels Katheter-

Technik, ein sogenannter Transkatheter-Aortenklappenersatz (TAVI = transcatheter aortic 

valve implantation) oder durch den chirurgischen Klappenersatz (SAVR = surgical aortic valve 

replacement). Generell ist es wichtig zwischen der Prognose und dem perioperativen Risiko 

individuell abzuwägen, da die verfügbaren Empfehlungen zur Risikoeinschätzung nicht immer 

einheitlich oder generell geeignet sind (Stanger 2020). Bei einer schweren symptomatischen 

AS wird die invasive Therapie aufgrund der schlechten Prognose grundsätzlich empfohlen 

(Vahanian et al. 2022). Die Indikation wird strenger gestellt bei Patienten, die aufgrund von 

schweren Nebenerkrankungen keine Lebensqualität gewinnen würden oder eine 

Lebenserwartung von unter einem Jahr haben (Baumgartner et al. 2017). Bei symptomfreien 

Patienten, die keine prädiktiven Faktoren für eine Zustandsverschlechterung haben, ist ein 

‚‚watchful waiting‘‘ gerechtfertigt und eine Operation ab dem Einsetzen von Symptomen sofort 
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indiziert (Généreux et al. 2016). Die absoluten Operationsindikationen für den 

Aortenklappenersatz mittels SAVR oder TAVI bei einer symptomatischen hochgradigen AS 

sind Angina pectoris, Synkopen oder Dyspnoe, wobei ein Drittel der Patienten alle drei 

Symptome aufweisen (Schmid 2014). Bei asymptomatischen AS ist die Operationsindikation 

charakterisiert durch eine Abnahme der linksventrikulären Pumpfunktion, pathologische 

Belastungstests, schnelle Progression und extreme Stenosen (Schmid 2014). Grundsätzlich 

sollte es das Ziel sein, eine Klappe zu implantieren, die zum einen eine größtmögliche KÖF 

besitzt und zum anderen eine möglichst physiologische Wurzel- und Auswurfbewegung 

ermöglicht (Stanger 2020).  Die Auswahl der richtigen Klappengröße spielt dabei eine 

übergeordnete Rolle. Auch bei der Auswahl der Klappenart und der Implantationstechnik muss 

das Risikoprofil des Patienten evaluiert und die Behandlung individuell angepasst werden. Die 

europäischen Leitlinien empfehlen, Entscheidungen über die Prozedur und Behandlung in 

einem Heart Team, bestehend aus erfahrenen Herzchirurgen, interventionellen Kardiologen, 

Kardioanästhesisten und Radiologen, zu treffen (Vahanian et al. 2022). Im Folgenden werden 

die Vor- und Nachteile der verschiedenen Klappenersatzmöglichkeiten dar- und verschiedene 

Klappentypen vorgestellt. 

1.2.2.1 Interventioneller Aortenklappenersatz 

Beim TAVI sind die Taschen der Ersatzklappe in einem faltbaren Gerüst verankert. Dieses 

Gerüst wird meistens durch die Leiste, seltener über die Herzspitze oder andere 

Zugangswege, arteriell eingebracht und auf einem Draht bis zur Aortenklappe vorgeschoben. 

Die erkrankte Klappe wird nicht entfernt, sondern durch die Prothese verdrängt. Von diesem 

Verfahren profitieren besonders Patienten, die ein zu hohes perioperatives Risiko haben und 

deren Alternative eine alleinig medikamentöse Behandlung wäre (Leon et al. 2010). Die 

Ergebnisse der TAVI sind mit denen eines chirurgischen Eingriffs vergleichbar (Leon et al. 

2016). In der EVOLUT und PARTNER 3 Studie konnte gezeigt werden, dass die TAVI bei 

geringem Operationsrisiko dem SAVR bezüglich den Endpunkten Tod oder Schlaganfall nicht 

unterlegen ist (Leon et al. 2021; Popma et al. 2019). Auch bei einem höheren Operationsrisiko 

war TAVI dem chirurgischen Ersatz nicht unterlegen (Krittanawong et al. 2023; Sardar et al. 
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2017). Zwar erholen sich Patienten nach einer TAVI schneller, jedoch ist die Rate an 

Schrittmacherimplantationen, Gefäßkomplikationen und Klappeninsuffizienzen höher als beim 

SAVR (Vahanian et al. 2022; Siontis et al. 2019). Dies ist von Bedeutung, weil sich diese 

Komplikationen negativ auf das Langzeitüberleben auswirken (Nazif et al. 2019; Greason et 

al. 2017).  

1.2.2.2 Chirurgischer Klappenersatz 

Der konventionelle Zugang für den SAVR ist die mediane Sternotomie. Neuere 

minimalinvasive Zugänge sind die Hemisternotomie oder die anterolaterale Minithorakotomie. 

Diese sollen bei einem isoliertem Aortenklappenersatz möglichst immer gewählt werden, da 

er mit einem kürzerem Aufenthalt auf der Intensivstation, besserer Atemmechanik, kleinerer 

Narbe und einem geringerem Infektionsrisiko assoziiert ist (Stanger 2020). Der SAVR erfordert 

die kurzfristige Stilllegung des Herzens und den Einsatz einer Herz-Lungen-Maschine (HLM), 

die während der Operation die Funktion von Herz und Lunge übernimmt und das Blut 

außerhalb des Körpers in einem künstlichen Kreislauf zirkulieren lässt (Stanger 2020). Nach 

der Inzision der Aorta wird die erkrankte Klappe herausgeschnitten und der Anulus debridiert 

(Schmid 2014). Für den SAVR stehen mechanische und biologische Klappenprothesen zur 

Verfügung. Die Charakteristika der einzelnen Klappenarten und -modelle sind im folgenden 

Kapitel dargestellt. Das perioperative Mortalitätsrisiko bei einem isoliertem SAVR liegt im Mittel 

bei 3,3%. Es beträgt für mechanische Prothesen 2,4 %, für biologische Prothesen 3,4 % und 

für Homografts 5,4 % (Vahanian et al. 2012). Weitere sehr wichtige unabhängige Faktoren für 

das perioperative Mortalitätsrisiko nach SAVR sind Alter, Komorbiditäten oder linksventrikuläre 

Dysfunktion aber auch die Operationsdauer, die Ischämiezeit und besonders die 

Aortenklemmzeit (Ranucci et al. 2012; Salis et al. 2008; Vahanian et al. 2012). 

 

1.3 Prothesentypen 

Bei der Wahl der Herzklappe wird zwischen dem Blutungsrisiko durch die Antikoagulation und 

dem thrombotischen Ereignis bei der mechanischen Klappe auf der einen und dem 

Degenerationsrisiko der biologischen Klappe auf der anderen Seite abgewogen (Baumgartner 
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et al. 2017). Auch der Lebensstil, die Lebenserwartung und die Präferenz des informierten 

Patienten sollen zur Entscheidungsfindung herangezogen werden (Vahanian et al. 2022).  

1.3.1 Mechanische Herzklappenprothesen 

Es gibt viele verschiedene Arten von mechanischen Klappenprothesen, welche sich in Aufbau 

und Funktionsweise unterscheiden. Beispiele sind in Abbildung 1 dargestellt. 

 

Abbildung 1: Mechanische Klappenprothesen v.l.n.r.: Starr-Edwards 1260 Kugelprothese, Björk-Shiley-
Kippscheibenprothese, typische Doppelflügelprothese (modifiziert nach Stanger 2020) 

Kugelprothesen, bestehend aus zwei Metallringen und einem Silikonball, werden heute nicht 

mehr implantiert. Es gibt allerdings noch einige ältere Patienten, die ein solches Implantat 

erhalten haben, weshalb sie klinisch noch relevant sind (Pibarot und Dumesnil 2009). 

Heutzutage werden primär Doppelflügelprothesen verwendet (Stanger 2020). Der Vorteil der 

mechanischen Klappen ist die lange Haltbarkeit bei einem geringen Reoperationsrisiko 

(Hammermeister et al. 2000). Allerdings besteht bei allen mechanischen Klappen, aufgrund 

des Fremdmaterials, den hohen Scherkräften an den Scharnieren und den entstehenden 

unphysiologischen Jets um die Klappe, das Risiko einer thromboembolischen Komplikation 

(Head et al. 2017). Deshalb müssen Patienten ab der Operation mit Antikoagulanzien vom 

Cumarin-Typ behandelt werden und der INR muss postoperativ zwischen engen Grenzen (2.0-

3.0) gehalten werden, um die Risiken für Blutungen oder thrombotische Ereignisse zu 

minimieren (Head et al. 2017; Larsen 2017). Wenn dies bereits der Fall ist oder wenn keine 

Kontraindikation für eine Antikoagulation mit Cumarinen besteht und der Patient eine gute 

Lebenserwartung (Alter < 50 Jahren) besitzt, kann eine mechanische Klappe eingebaut 

werden (Pibarot und Dumesnil 2009).  
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1.3.2 Ross-Operation 

Die Ross-Operation stellt eine Alternative zum mechanischen Klappenersatz bei 

ausgewählten jungen Patienten dar (Stanger 2020). Die Behandlung von AS bei jungen 

Patienten ist insofern eine besondere Herausforderung, da die Anforderungen an die 

Haltbarkeit der Klappe naturgemäß sehr hoch sind (Fujita et al. 2021). In der Ross-Operation 

wird an der Aortenposition die körpereigene Pulmonalklappe implantiert (Autograft). So wird 

versucht, die Klappenhaltbarkeit zu maximieren, während auf Antikoagulation verzichtet 

werden kann (Fujita et al. 2021). An der Pulmonalposition wird ein Homograft implantiert, 

welches durch das pulmonale Niedrigdruckgebiet zwar länger hält als an der Aortenposition 

(Aklog et al. 2000), aber dennoch Ausgangspunkt einer Degeneration sein kann. Die Prozedur 

birgt somit das Risiko, eine Zweiklappenerkrankung zu verursachen (Schmid 2014). Dennoch 

ist klappenassoziierte Sterblichkeit sehr gering; die Ross-Operation ist die bisher einzige 

Intervention bei AS, die die Lebenserwartung der Patienten auf das Niveau der gesunden 

Allgemeinbevölkerung hebt (Fujita et al. 2021). 

1.3.3 Biologische Herzklappenprothesen 

Es werden gestentete konventionelle-, rapid-deployment- und Katheter-Klappen von nicht-

gestenteten Klappen unterschieden (Kueri et al. 2019). Die Klappensegel der gestenteten 

Klappen sind durch ein Drahtgerüst verstärkt, welches von einem Nahtring umgeben wird, der 

eine supra- oder intraannuläre Implantation erlaubt (Rodriguez-Gabella et al. 2017). Das 

Gerüst kann entweder faltbar sein, wie bei Katheterklappen oder „rapid-deployment“-Klappen 

vom Typ Perceval oder es ist rigide wie bei konventionellen, biologischen Prothesen oder 

„rapid-deployment“-Klappen vom Typ Intuity (Kueri et al. 2019). Stentless-Klappen sind ohne 

Gerüst und Ring konzipiert, wodurch sowohl andere chirurgische Einsetztechniken möglich 

sind, als auch eine größere Öffnungsfläche und eine bessere hämodynamische Performance 

erreicht wird (Rodriguez-Gabella et al. 2017; Christ et al. 2014).  
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Abbildung 2: Übersicht verschiedener Bioprothesen (modifiziert nach Stanger 2020) 

Biologischen Herzklappen sind entweder aus Schweineklappen selbst oder aus Rinder- oder 

Schweineperikard hergestellt und haben den Vorteil, dass ihre Anwendung keine lebenslange 

Antikoagulation erfordert (Head et al. 2017). 

 

Abbildung 3: Risiko der Reoperation und Blutung nach AVR mit mechanischer oder biologischer Prothese. BP, 
Biologische Prothese; MP, mechanische Prothese (van Geldorp et al. 2009) 

Die Nachteile sind die Anfälligkeit für ein Klappenversagen durch degenerative Prozesse, 

besonders bei Patienten < 65 Jahren (Hammermeister et al. 2000) und die leicht schlechtere 
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hämodynamische Performance im Vergleich zur mechanischen Klappe (Weber et al. 2012). 

Wie in Abbildung 3 zu sehen ist, ist zwar das Risiko einer Reoperation bei den biologischen 

Klappen höher als bei mechanischen Prothesen, doch ist das Lebenszeitrisiko einer 

Reoperation mit 7,3% niedrig im Vergleich zum Lebenszeitrisiko einer Blutungen von 22% (van 

Geldorp et al. 2009).  

1.3.3.1 Konventionelle Bioprothesen 

Bei diesen Prothesen sind die Klappensegel auf ein starres nicht-faltbares Stentgerüst 

aufgezogen, das der Chirurg nach Entfernen der alten Klappe mit 12-18 Stichen in den Anulus 

einnäht (Kueri et al. 2019). Dafür werden meist filzarmierte Fäden verwendet. Sie werden aus 

Rinderperikard oder Schweineklappen hergestellt. Obwohl es keine Unterschiede in den 

Überlebensraten gibt (Hickey et al. 2015), gelten Klappen aus Rinderperikard gegenüber 

Schweineperikard überlegener (Kueri et al. 2019), da einige Studien hämodynamische Vorteile 

mit geringeren transvalvulären Druckgradienten und größeren Öffnungsflächen zeigen 

konnten (Chambers et al. 2008; Sharma et al. 2015). Die konventionelle Prothese zeichnet 

sich unter allen biologischen Klappentypen dadurch aus, dass die Langzeithaltbarkeit am 

besten nachgewiesen ist (Kueri et al. 2019). Des Weiteren ist das Risiko einer paravalvulären 

Leckage gering, das Schlaganfallrisiko klein und eine postoperative Schrittmacherimplantation 

eher selten (Ensminger et al. 2018). Der isolierte Aortenklappenersatz ist ein technisch 

standardisierter Eingriff, kann aber stark in Operationslänge, Ischämiezeit, und 

Aortenklemmzeit variieren. Diese sind aber sehr wichtige unabhängige Prädiktoren für die 

Überlebenswahrscheinlichkeit nach SAVR (Ranucci et al. 2012; Salis et al. 2008). 

1.3.3.2 Rapid-deployment-Prothesen 

Bereits in den 1960er Jahren wurden klinische Studien mit nahtfreien Herzklappen 

veröffentlicht, um die Eingriffe durch die geringere Implantationskomplexität reproduzierbarer 

zu machen und die kardiopulmonale Bypasszeit zu verkürzen (MAGOVERN und CROMIE 

1963). Die Idee wurde aber aufgrund von paravalvulären Leckagen und thrombotischen 

Ereignissen zunächst nicht weiterverfolgt. Zeitgleich mit der Entwicklung der TAVI-Technik 
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wurde die Technik der „sutureless“- oder Rapid-deployment-Prothesen (RDV) erneut 

aufgegriffen (Carrel und Heinisch 2020).  

 

Abbildung 4: Links: Perceval Plus; Rechts: Edwards Intuity Elite Valve System (modifiziert nach Sakata et al. 2023) 

RDV sind biologische Klappenprothesen aus Rinderperikard, die wie die konventionellen 

Bioprothesen, nach der Dekalzifikation des Aortenanulus und dem Entfernen der 

Klappensegel in den Aortenanulus eingebracht werden. Sie benötigen zum Teil keine Nähte, 

sondern sind mit eigenen Verankerungsmechanismen ausgestattet, die eine schnellere 

Implantation durch minimalinvasive Zugangswege ermöglichen. Für die klinische Verwendung 

sind zwei Klappentypen zugelassen (siehe Abbildung 4): die Perceval Prothese (LivaNova, 

London, Großbritannien) und die Edwards Intuity Elite Prothese (Edwards Lifesciences, Irvine, 

California USA). Es konnte für beide Prothesen gezeigt werden, dass die Operationszeit im 

Vergleich zum SAVR mit herkömmlichen biologischen Prothesen um bis zu 40% (Perceval) 

bzw.  45% (Intuity) verkürzt und die Aortenklemmzeit stark reduziert werden kann (Laborde et 

al. 2016; Kocher et al. 2013; Salmasi et al. 2022). Die Klappen werden meist über eine 

Ministernotomie in den Körper eingebracht, es besteht aber auch die Möglichkeit des Zugangs 

über eine laterale Minithorakotomie (Glauber et al. 2015). Bei der Verwendung der RDV 

ergeben sich durch die subanulären Komponenten relativ hohe postoperative 

Schrittmacherimplantationsraten (Di Eusanio und Berretta 2020; Bouhout et al. 2017). Als 

Hybridlösung müssen sich RDV sowohl mit TAVI als auch dem konventionellen chirurgischen 

Aortenklappenersatz messen lassen.  
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1.4 Fragestellung und Zielsetzung 

Die Aortenklappenstenose stellt eine der häufigsten, operationsbedürftigen kardiovaskulären 

Erkrankungen dar, bei der die eingeschränkte Öffnungsfähigkeit der Aortenklappe zu einer 

zunehmenden Druckbelastung des Herzens führt. Die einzige definitive Behandlung dieser 

Erkrankung ist der operative oder interventionelle Klappenersatz. Bei dem konventionell 

operativen Klappenersatz unterscheidet man zwischen mechanischen und biologischen 

Klappenprothesen. Ihnen gegenüber steht die TAVI, ein interventioneller Klappenersatz, der 

insbesondere bei Patienten mit hohem Operationsrisiko und/oder fortgeschrittenem Alter 

Anwendung findet. Als dritte Option wurden die sutureless- oder RDV-Prothesen, wie die 

Edwards Intuity Elite Rapid Deployment Valve entwickelt. Sie sollen die Vorteile des 

minimalinvasiven interventionellen Ansatzes mit denen des chirurgischen Klappenersatzes 

vereinen. Da diese Klappen im klinischen Einsatz noch neu sind, ist es von Bedeutung, ihre 

hämodynamischen Leistungsparameter systematisch und unter Minimierung von Störfaktoren 

zu erfassen. Durch eine umfassende hämodynamische Analyse können Rückschlüsse auf 

Patientenversorgung und potenzielle Optimierungen im Vergleich zu etablierten Prothesen wie 

der Perimount Magna Ease Prothese zuverlässig gezogen werden. Dies ist besonders wichtig, 

um die Edwards Intuity Elite Rapid Deployment Valve im klinischen Alltag sicher und effizient 

einsetzen zu können. 

In dieser Arbeit liegt der Fokus auf der umfassenden Untersuchung der hydrodynamischen 

Eigenschaften der RDV-Klappe vom Typ Edwards Intuity Elite in einem ex vivo 

Versuchsaufbau. Diese neuartige Prothese ermöglicht eine schnelle Implantation durch 

minimalinvasive Zugangswege und wurde speziell entwickelt, um die operative Belastung für 

den Patienten zu reduzieren. Jedoch ist es wichtig, die hydrodynamischen Leistungsparameter 

dieser Klappe in einem kontrollierten, experimentellen Umfeld zu untersuchen und mit einer 

etablierten biologischen Klappenprothese, wie der Edwards Perimount Magna Ease, zu 

vergleichen, um ein besseres Verständnis ihrer Leistungsfähigkeit zu erlangen und um 

mögliche Schlussfolgerungen für den Klinikbetrieb daraus abzuleiten. Die Zielsetzung der 

vorliegenden Arbeit ist es daher, in einem ex vivo Modell zur systematischen Analyse der 
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hydrodynamischen Eigenschaften von Aortenklappenprothesen, die Edwards Intuity Elite 

Klappe hinsichtlich kritischer Parameter wie Druckgradienten, Öffnungsfläche, und 

Öffnungscharakteristika zu evaluieren. Dabei wird besonders Wert darauf gelegt realitätsnahe 

Bedingungen zu schaffen, um die Messergebnisse klinisch relevant interpretieren zu können. 

Die Ergebnisse der Edwards Intuity Elite Klappe werden anschließend, mit der in gleicher 

Weise gemessenen PME-Prothese verglichen, die als etablierter Standard für biologische 

Aortenklappen gilt. Ziel dieses Vergleichs ist es, die Vor- und Nachteile beider Klappentypen 

unter hydrodynamischen Gesichtspunkten zu bewerten, um klinische Entscheidungsprozesse 

zu unterstützen und potenzielle Optimierungen beim Einsatz der INT im klinischen Alltag zu 

identifizieren. 
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2 Material und Methoden 

2.1 Verwendete Bioprothesen 

Für die Versuchsreihen wurden zwei Bioprothesen der Größe 21 verwendet. Zwischen den 

Versuchsreihen wurden sie in einer Glutardialdehyd-Lösung (0,625%) aufbewahrt und bei 

5°Celsius gekühlt gelagert. 

2.1.1 Edwards Intuity Elite 

 

Abbildung 5: Fotographie und schematische Darstellung der INT mit Maßangaben des Innen- und 
Außendurchmessers des Stentrahmens 

Die Basis der Edwards Intutiy Elite (INT) bildet ein Edelstahl-Stentrahmen, welcher die 

Implantation mittels Ballonexpansion ermöglicht. Das Klappengerüst oberhalb ist aus einem 

Kobalt-Chrom beschichteten flexiblen Stent gefertigt, an dessen Innenseite drei unabhängige 

Klappensegel aus Rinderperikard befestigt sind. Das Stentgerüst ist mit Polyesterstoff 

überzogen. Bei der verwendeten Prothese hat der Stentrahmen einen Innendurchmesser von 

5,82 mm und einen Außendurchmesser von 8,06 mm. Ein Nahtring aus Silikonkautschuk an 

der Unterseite dient zum Vorlegen und Knoten von drei Haltefäden, die die Positionierung im 

Aortenanulus erleichtern. Diese werden im Nadir des jeweiligen Aortensinus gestochen. Für 

die Implantation ist der Ballon in ein auf die Bioprothese angepasstes Platziersystem integriert, 

welches der kontrollierten Expansion des Stentrahmens dient. Nachdem das Klappensystem 

korrekt positioniert ist, wird der Ballon mit Kochsalzlösung aufgeblasen und der Stentrahmen 
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wird expandiert. Abbildung 6 zeigt eine schematische Zeichnung der 

Implantationsverhältnisse. 

 

Abbildung 6: schematische Zeichnung, Edwards Intutity Elite mit Platziersystem, Positionierung im Aortenanulus 
während der Ballonexpansion (modifiziert nach Eudailey und Borger 2016) 

 

2.1.2 Edwards Perimount Magna Ease  

Die Edwards Perimount Magna Ease Prothese (PME) ist eine konventionelle biologische 

Aortenklappenprothese, die für eine supraanuläre Implantation ausgelegt ist. Sie bildet die 

Grundlage des Aufbaus der INT. Sie besteht aus drei unabhängigen bovinen Perikardsegeln. 

Diese sind auf der Innenseite eines Kobalt-Chrom beschichteten flexiblen Stents angebracht, 

welcher mit Polyesterstoff überzogen ist. Der Innendurchmesser der verwendeten Prothese 

beträgt 6,04 mm, der Außendurchmesser 8,06 mm. Ein Nahtring aus Silikonkautschuk an der 

Unterseite dient der Implantation in der Aortenwurzel (vgl. Abbildung 7).  
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Abbildung 7: Fotographie und schematische Darstellung der PME mit Maßangaben des Innen- und 
Außendurchmessers des Stentrahmens 

 

2.2 Präparate und Verankerungsmechanismus 

Für die Versuche wurden Schweineherzen verwendet, da sie in Anatomie und Funktionsweise 

dem menschlichen Herzen sehr ähnlich sind (Crick et al. 1998). Die verwendeten 

Schweineherzen wurden direkt nach Schlachtung der Tiere in einer regionalen Metzgerei in 

das herzchirurgische Labor der Universität zu Lübeck geliefert und dort bis zu ihrer 

Verwendung bei -18 °Celsius gelagert wurden. Vor der Präparation wurden sie am Morgen 

des Versuchstags in warmem Wasser aufgetaut. Die Aortenwurzel mit dem klappentragenden 

Apparat wurde herauspräpariert und die Koronararterien jeweils mit einer Ligatur 

verschlossen. Beide Ventrikel sowie das anteriore Mitralsegel wurden entfernt. Proximal der 

Klappe wurde ein 2 cm breiter Muskelrand beibehalten. Zur späteren Befestigung im 

Linksherzsimulator wurde eine 1,5 cm lange Dacron-Gefäßprothese (Hemashield Platinum, 

Boston Scientific Corp., Wayne, USA) in fortlaufender Technik am Muskelrand angenäht. 

Anschließend wurde die Aorta 4 cm oberhalb des sinutubulären Übergangs abgesetzt. Bis zur 

Versuchsdurchführung wurden die präparierten Aortenwurzeln mit physiologischer 

Kochsalzlösung umspült. Zur Untersuchung in der Versuchsapparatur wurden die Präparate 

distal mit Kabelbindern auf einem zylindrischen Anschlussstück fixiert.  
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Abbildung 8: Aortenwurzel-Präparat mit Dacron-Gefäßprothese und dem Anschlussstück für den Pulsduplikator 

Da die zu untersuchende INT größtenteils durch Expansion des Metallstents im Anulus fixiert 

wird, erfordert die Prothese ein Widerlager im Annulus, welches bei Patienten mit AS durch 

die fast immer vorhandene Kalzifikation des Annulus gegeben ist. Auf die vorgesehenen drei 

kommissuralen Haltenähte wurde verzichtet, um eine leichtere Explantation zu ermöglichen. 

Im Schweinemodell ist eine Kalzifikation nicht vorhanden, so dass hier die Gefahr bestand, 

dass die Klappe während der Perfusion embolisiert. Um dieses Problem zu beheben, wurde 

ein Verankerungsmechanismus entwickelt, der einerseits die sichere Verankerung der Klappe 

gewährleistet, andererseits die Klappenfunktion möglichst wenig beeinflusst. Versuche ein 

Wiederlanger für den Metallstent mit selbstgenähten Filzringen (Bard Peripheral Vascular Inc., 

Tempe, USA) zu simulieren, erzielten nicht den gewünschten Effekt und die Bioprothese 

embolisierte, insbesondere bei der Simulation größerer Druckwerte.  
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2.3 Versuchsaufbau 

Für die hydrodynamische Evaluierung der Aortenklappen mussten die wesentlichen 

Bestandteile und Funktionen des menschlichen Herzens simuliert werden. Hierfür wurde ein 

Linksherzsimulator (vgl. Abbildung 9) verwendet, der durch Scharfschwerdt et al. an der Klinik 

für Herz- und thorakale Gefäßchirurgie des UKSH Lübeck entwickelt wurde.  

 

Abbildung 9: Pulsduplikator im herzchirugischen Forschungslabor, UKSH Lübeck 

Abbildung 10 stellt den grundlegenden Versuchsaufbau dar: Der atriale Vordruck wird durch 

ein offenes Reservoir mit einstellbarer Flüssigkeitshöhe simuliert. Über ein selbststeuerndes 

Scheibenventil, das die Mitralklappe imitiert, gelangt die Flüssigkeit zu einem kurzhubigen 

Membrankolben. Dieser wird von einer frequenzvariablen Kurvenscheibe (3) angetrieben. Die 

Scheibe ist entsprechend der physiologischen Volumenkurve des Herzens konfiguriert und 

kann ausgetauscht werden, um unterschiedliche Schlagvolumina darzustellen. Die Elastizität 

des linken Ventrikels wird durch eine einstellbare Luftkammer am Pumpenausgang 
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realisiert (5). Zur Wahrung der Übersicht nicht dargestellt, ist eine weitere Kammer unterhalb 

der Klappenebene, welche die Strömungsbedingungen des linksventrikulären Ausflusstraktes 

(LVOT) nachahmt. Im Testraum darüber werden die zu untersuchende Präparate freistehend 

zwischen zwei Halterungen montiert. Durch das optische Fenster (7) der Umlenk-Kammer 

oberhalb des Testraums kann die Klappenbewegung dokumentiert werden. Dem Rückfluss in 

das atriale Reservoir vorgeschaltet, ist das arterielle Nachlastsystem. Dieses setzt sich 

zusammen aus einer höhenvariablen Flüssigkeitssäule (8) für den konstanten diastolischen 

Gefäßdruck, einem peripheren Widerstandselement (10) und einer einstellbaren Luftkammer 

zur Imitation der aortalen Compliance (9) (Scharfschwerdt 2009).  
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Abbildung 10: Schematische Darstellung Linksherzsimulator (modifiziert nach Scharfschwerdt 2009) 

 

2.4 Datenerfassung und -auswertung 

2.4.1 Hämodynamische Parameter 

Der Volumenfluss über die Klappe wurde mittels eines Ultraschall-Flussmessgerätes TS410 

(Transonic Inv. Ithaca, USA) berechnet. Dieser war unmittelbar unterhalb des Testraums 

(Abbildung 10, Q) angebracht und hat bidirektional Volumenflüsse bis 20 l/min, mit einer 

Auflösung von 2 ml/min erfasst. Druckwerte wurden durch zwei kapazitive Druckaufnehmer 

Envec Ceracore M (Endress+Hauser, Maulburg, Deutschland) gemessen. Der 

linksventrikuläre Druck (LVP) wurde 4 cm unterhalb, der aortale Druck (AP) 6 cm oberhalb der 
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Aortenklappe gemessen (Abbildung 5, P). Das Messgerät war auf einen Messbereich von -20 

bis 160 mmHg mit einer Auflösung von 0,02 mmHg eingestellt und war so kalibriert, dass der 

hydrostatische Druckunterschied durch die Höhendifferenz ausgeglichen wurde. Druck- und 

Flusswerte wurden mittels eines Analog-Digital-Wandlers und einer Messfrequenz von 500 

Werten pro Sekunde erfasst und aufgezeichnet.  

 

Abbildung 11: Druck - und Volumenkurven einer nativen Schweineaortenklappe in einer Beispielmessung. Die 
gestrichelten Linien markieren Messpunkte 

Zur Mittelwertbildung wurden pro Messung mindestens zehn aufeinander folgende Herzzyklen 

aufgezeichnet. Als klappenspezifische Parameter wurden der mittlere transvalvuläre 

Druckgradient (MPG), der maximale Druckgradient (peak-to-peak), das Schlussvolumen und 

das Leckagevolumen bestimmt. Abbildung 11 zeigt die Druck- und Volumenkurven einer 

exemplarischen Messung mit einer nativen Schweineherzklappe. Drücke sind in mmHg und 

Volumenfluss (Q(V)) in L/min angegeben. Zu sehen sind zwei Zyklen. Der MPG wird zwischen 

den Punkten t1 und t2 ermittelt und entspricht dem Mittelwert der Differenz zwischen 

linksventrikulären und aortalen Drucks. Hier entspricht t1 dem Zeitpunkt, an dem der 

linksventrikuläre Druck den aortalen Druck übersteigt und t2 dem Zeitpunkt, an dem er wieder 

unter das Niveau des aortalen Drucks sinkt. Der maximale Druckgradient wird ebenfalls 
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zwischen diesen Punkten ermittelt. Zwischen den Punkten t3 und t4 wird das Schlussvolumen 

bestimmt. Es entspricht dem Volumen, das während der Schlussphase in den linken Ventrikel 

fließt und ist als Fläche im negativen Flussbereich definiert. Nach dem Klappenschluss 

zurückfließendes Volumen wird als Leckagevolumen bezeichnet und zwischen den Punkten 

t4 und t5 bestimmt.  

2.4.2 Öffnungs- und Schließverhalten  

Das Öffnungs- und Schließverhalten der verschiedenen Klappenprothesen wurde mithilfe 

einer Hochgeschwindigkeitskamera (Motionscope HR-1000, Redlake Imaging Corp., Morgan 

Hill, USA) dokumentiert. Diese war oberhalb des Sichtfensters angebracht und zeichnete die 

Bewegungen mit 500 Bildern pro Sekunde auf. Die Aufzeichnung erfolgte synchron zur 

Erfassung der Druck- und Flusswerte. Die Einzelbilder wurden anschließend digitalisiert und 

in Videosequenzen umgewandelt. Diese wurden mithilfe einer von Michael Scharfschwerdt 

entwickelten Bildanalysesoftware (AVGOA) zur Bestimmung der geometrischen 

Öffnungsfläche bildweise analysiert. Die Software berechnet die geometrische 

Klappenöffnungsfläche (GOA) näherungsweise aus der Addition der Flächen 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 (α) bestimmt wurden (Scharfschwerdt). Dies ist in Abbildung 12 

schematisch abgebildet. 
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Abbildung 12: Links: exemplarisches Bild einer nativen Schweineherzklappe zu Beginn einer Auswurfphase. 
Rechts: Schematische Darstellung der näherungsweisen Berechnung der geometrischen Öffnungsfläche 
(modifiziert nach Scharfschwerdt 2009) 

Für die Berechnung werden außerdem das Bildformat, der Durchmesser des inneren 

Prothesenrings (vgl. Abbildung 5) und die visuelle Öffnungsfläche, welche manuell für jedes 

Bild markiert wurde, benötigt. Die Ergebnisse wurden in das Tabellenkalkulationsprogramm 

Microsoft Excel 2024 (Microsoft Corporation, Redmond, Washington, USA) übertragen. Durch 

die bekannte Aufzeichnungsgeschwindigkeit der Kamera konnte jedem Bild mit gemessener 

GOA eine Zeit zugeordnet werden und so ein genauer zeitabhängiger Verlauf des Öffnungs- 

und Schließverhaltens erstellt werden. Für die Analyse der Klappensegelbewegungen und die 

zeitliche Veränderung der GOA während einer Auswurfphase wurden verschiedene Parameter 

definiert: Die Zeit der Klappensegelbewegung während der Klappenöffnung wurde als „rapid 

valve opening time“ (RVOT), während des Klappenschlusses als „rapid valve closing time“ 

(RVCT) definiert. Die Zeit dazwischen, während die Klappensegel sich nur minimal bewegen 

und sich die Öffnungsfläche langsam reduziert, wurde als „slow systolic closure“ (SSC) 

bezeichnet. Die Differenz der GOA zwischen Beginn und Ende der SSC wurde mit „orifice area 

difference“ (OAD) betitelt.  
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2.5 Versuchsdurchführung 

Es wurden 10 Versuchsreihen mit je einem Aortenwurzel-Präparat durchgeführt. Bei jedem 

Präparat wurden pro Klappe fünf Messungen aufgezeichnet. Es wurde mit einer Frequenz von 

64/min und mit vier verschiedenen Pumpeneinstellungen gemessen. Das Schlagvolumen der 

Pumpeneinstellungen sind in Tabelle 2 dargestellt. 

Tabelle 2: Schlagvolumina der verschiedenen Pumpeneinstellungen (Pump) des Pulsduplikators 

Pump Schlagvolumen in [ml] 
4 55 
5 70 
6 90 
7 105 

 

Als erstes wurde die native Aortenklappe im Linksherzsimulator gemessen. Für die 

nachfolgenden Messungen wurden dann die Segel der nativen Aortenklappe entfernt. Die 

Reihenfolge des Einbaus der beiden Bioprothesen wurde nach jedem Präparat geändert. Die 

INT wurde mit drei Haltenähten an ihrem Platziersystem befestigt und in die Aortenwurzel des 

gleichen Präparats eingebracht. Nach visueller Kontrolle der Positionierung wurde der Stent 

durch den Ballon expandiert. Anschließend wurde eine Tabaksbeutelnaht mit einem 3-0 nicht 

absorbierbaren monofilen Faden (Gore Medical, Newark, USA) von außen auf Höhe des 

Stents gestochen, um dessen Halt zu sichern. Das Platziersystem wurde anschließend 

entfernt. Die Messung erfolgte analog zur nativen Aortenklappe. Nach gewebeschonender 

Bergung der INT wurde die PME-Prothese eingenäht. Die Implantation begann mit einer U-

Stichnaht mit filzarmierten 2-0 Fäden (Seracor, Serag-Wiessner, Naila, Deutschland). Zur 

besseren Übersicht wurden die Fäden alternierend in zwei verschiedenen Farben vorgelegt 

und zuerst die Kommissuren gestochen. Als alle Fäden am Präparat vorgelegt waren, wurden 

die Fäden durch den Nahtring der Bioklappe gestochen, die Klappe in ihre supraanuläre 

Position gebracht und die Fäden in üblicher Technik verknotet.  
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2.6 Statistik 

Die statistische Auswertung wurde mit der Statistiksoftware R: A language and enviroment for 

statistical Computing (Version 4.4.1) (R Foundation for statistical Computing, Vienna, Austria) 

durchgeführt. Die Daten wurden zunächst auf Normalverteilung untersucht. Diese war nicht 

gegeben und die Voraussetzungen für eine einfaktorielle ANOVA waren somit nicht erfüllt. Da 

mehrere unabhängige Stichproben miteinander verglichen werden sollten, wurde 

anschließend der Kruskal-Wallis-Tests angewendet, um zu überprüfen, ob es signifikante 

Unterschiede zwischen den medianen der Testgruppen gibt. Danach wurde mithilfe des Dunn-

Post-hoc-Test ermittelt, welche Ergebnisgruppen sich signifikant unterscheiden. Das 

Signifikanzniveau war mit p < 0,05 definiert. Um der Alphafehler-Kumulierung 

entgegenzuwirken, wurden die Signifikanzniveaus der Post-hoc-Analyse mit der Bonferroni-

Korrektur adjustiert. Anschließend wurde jeweils die Effektstärke für die Ergebnisse berechnet. 

Eine lineare Regressionsanalyse wurde durchgeführt, um die Beziehung zwischen dem Fluss 

(flow) durch die Klappe und dem mittleren Druckgradienten bzw. der errechneten 

Öffnungsfläche zu untersuchen. In dieser linearen Regressionsanalyse wurde der 

Zusammenhang zwischen einer abhängigen Variablen y (MPG und EOA) und einer 

unabhängigen Variablen x (flow) modelliert. Die Formel für die verwendete lineare 

Regressionsanalyse lautet: 

𝑦𝑦𝑖𝑖 =  𝛽𝛽0 + 𝛽𝛽1 ∙ 𝑥𝑥 + 𝜖𝜖 

Dabei steht 𝑦𝑦𝑖𝑖 für die abhängige Variable, 𝑥𝑥 für die unabhängige Variable, 𝛽𝛽0 ist der 

Achsenabschnitt (Intercept), 𝛽𝛽1 ist der Regressionskoeffizient (Steigung), der die Veränderung 

von 𝑦𝑦𝑖𝑖 bei einer Änderung von 𝑥𝑥 um eine Einheit beschreibt, und 𝜖𝜖 ist der Fehlerterm, der die 

Abweichung der Beobachtungen vom Modell beschreibt.  
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3 Ergebnisse 

Die Messwerte einer nativen Klappe mussten wegen offensichtlichen Messfehlern bei allen 

Pumpeneinstellungen aus der Auswertung ausgeschlossen werden (n = 4). Die Messungen 

der zu evaluierenden Klappenprothesen im selben Präparat wurden in die Auswertung mit 

einbezogen. 

3.1 Mittlere Druckgradienten 

Die Ergebnisse sind in Abbildung 13 zusammen mit der statistischen Auswertung dargestellt. 

Tabelle 3 gibt einen Überblick über die deskriptive Statistik. 

Tabelle 3: Messwerte der mittleren Druckgradienten. Werte in [mmHg] 

Klappenart (n) mean [SD] median [q1; q3] IQR min max 

Native (36) 3,87 [0,69] 3,80 [3,46; 4,32] 0,86 2,72 6,11 

INT (40) 6,85 [1,46] 6,59 [5,81; 7,63] 1,82 4,35 11,25 

PME (40) 8,95 [2,46] 8,55 [7,08; 10,1] 3,04 5,24 15,08 

Der mittlere Druckgradient der nativen Klappe betrug 3,87 ± 0,69 mmHg und war damit der 

niedrigste Messwert. Der mittlere Druckgradient der INT betrug 6,85 ± 1,46 mmHg. Die PME-

Prothese hatte den höchsten mittleren Druckgradienten von 8,95 ± 2,46 mmHg. Der 

Interquartilsabstand war bei der PME war am größten, bei der nativen Klappe am niedrigsten. 
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Abbildung 13: Messergebnisse der mittleren Druckgradienten der untersuchten Klappen und Ergebnisse des 
Kruskal-Wallis-Tests und des Dunns-Tests (eckige Klammern) 

Das Ergebnis des Kruskal-Wallis-Test zeigt, wie in Abbildung 13 erkennbar, einen 

grundsätzlichen signifikanten Unterschied zwischen den gemessenen Klappen (p < 0,001). 

Der mittlere Druckgradient der INT war signifikant größer (p < 0,001) als der Gradient der 

nativen Klappe. Die PME-Prothese wies ebenfalls einen signifikanten Unterschied zur nativen 

Klappe (p < 0,001) auf. Der Unterschied zwischen den Klappenprothesen untereinander war 

auch signifikant (p = 0,01). Die berechnete Cohens-Effektstärke des Signifikanzniveaus 

zwischen der nativen Klappe und der PME-Prothese war hoch (r = 1,01). Zwischen der nativen 

Klappe und der INT war mit die Effektstärke ebenfalls hoch (r = 0,68) und ebenso zwischen 

der INT und der PME-Prothese (r = 0,33).  

Die Messung des mittleren Druckgradienten ergab für die INT signifikant niedrigere Werte als 

für die PME-Prothese. Die niedrigsten Werte wurden für die native Schweineherzklappe 

gemessen. 
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3.2 Öffnungsflächen 

Die Öffnungsfläche der untersuchten Klappen wurde aus den gemessenen hydrodynamischen 

Parametern berechnet. Die Ergebnisse sind in Abbildung 14 zusammen mit der statistischen 

Auswertung dargestellt. Tabelle 4 gibt einen Überblick über die deskriptive Statistik. 

Tabelle 4: Messwerte der Errechneten Klappenöffnungsfläche. Werte in [cm²] 

Klappenart (n) mean [SD]  median [q1; q3] IQR min max 

Native (36) 2,29 [0,34] 2,41 [2,01; 2,67] 0,61 1,87 2,99 

INT (40) 1,80 [0,19] 1,79 [1,67; 1,93] 0,27 1,44 2,19 

PME (40) 1,55 [0,17] 1,53 [1,45; 1,65] 0,20 1,19 1,99 

 

Die mittlere errechnete Klappenöffnungsfläche (EOA) der nativen Klappe wurde mit 

2,29 ± 0,34 cm² gemessen. Dies war der höchste gemessene mittlere Wert für die 

Klappenöffnungsfläche. Die mittlere EOA der INT war kleiner und betrug 1,80 ± 0,19 cm². Den 

kleinsten Wert der mittlere EOA wurde mit 1,55 ± 0,17 cm² bei der PME-Prothese erhoben. 

Der Interquartilsabstand war bei der PME am geringsten und bei der nativen Klappe am 

größten. 
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Abbildung 14: Messergebnisse EOA der untersuchten Klappen und Ergebnisse des Kruskal-Wallis-Tests und 
des Dunns-Tests (eckige Klammern) 

Der Kruskal-Wallis-Test zeigte einen signifikanten Unterschied zwischen den Gruppen 

(p < 0,001). Die EOA der nativen Klappe war hochsignifikant größer als die der INT (p < 0,001) 

und der PME (p < 0,001). Die Klappenprothesen zeigten auch untereinander einen 

hochsignifikanten Unterschied der EOA mit größeren Werten der INT (p < 0,001). Die 

berechnete Cohens-Effektstärke des Signifikanzniveaus zwischen der nativen Klappe und der 

PME-Prothese war hoch (r = 1,02). Zwischen der nativen Klappe und der INT und zwischen 

der INT und der PME-Prothese waren die Effektstärke ebenfalls hoch (r = 0,58) bzw. (r = 0,44). 

Die Messung der EOA der drei verschiedenen Klappen ergab signifikant größere Werte der 

INT im Vergleich zur PME-Prothese. Die größte Öffnungsfläche hatte die native 

Schweineherzklappe.   
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3.3 Lineare Regressionsmodelle für den mittleren Druckgradienten 

Die lineare Regression wurde durchgeführt, um den Zusammenhang zwischen dem Fluss und 

dem mittleren Druckgradienten für die drei Herzklappen zu analysieren und deren spezifische 

Trends und Korrelationen zu vergleichen. 

 

Abbildung 15: Lineare Regressionslinien des mittleren Druckgradienten (MPG) in Abhängigkeit vom Durchfluss 
(flow) für drei verschiedene Klappengruppen (NATIVE, INT, PME) 

Abbildung 15 illustriert den Zusammenhang zwischen dem mittleren Druckgradienten und dem 

Fluss (flow) über die jeweilige Herzklappe. Zu jedem Datensatz wird eine lineare 

Regressionslinie dargestellt, die den durchschnittlichen Trend der gemessenen Druckwerte in 

Abhängigkeit von der Flussrate für jede Klappe beschreibt. Aus dem Diagramm lässt sich 

ablesen, dass der mittlere Druckgradient mit zunehmendem Flow für alle drei Herzklappen 

ansteigt, jedoch mit unterschiedlichen Steigungen. Die PME-Prothese zeigt die Zunahme mit 

der höchsten Steigungsrate des MPG mit steigendem flow (blaue Regressionslinie), gefolgt 

von der INT (graue Regressionslinie) und der nativen Klappe (schwarze Regressionslinie).  

Die Ergebnisse zeigen, dass die PME-Prothese eine stärkere Zunahme des MPG in 

Abhängigkeit des Flusses aufweist als die INT-Prothese oder die native Klappe. 
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Die Ergebnisse der linearen Regressionsanalysen sind in Tabelle 5 zusammengefasst. 

Tabelle 5: Zusammenfassung der Ergebnisse der linearen Regressionsmodelle für den mittleren 
Druckgradienten von Native, INT und PME 

Zusammenfassung der Regressionsergebnisse  
 Dependent variable:   
 MPG 
 (Native) (INT) (PME)  

flow 0,163*** 0,448*** 0,781*** 
 (0,033) (0,069) (0,104)     

Constant 1,587*** 0,684 -1,628 
 (0,468) (0,960) (1,433)      

Observations 36 40 40 
R2 0,422 0,527 0,597 
Adjusted R2 0,404 0,515 0,586 
Residual Std. Error 0,536 (df = 34) 1,031 (df = 38) 1,581 (df = 38) 
F Statistic 24,773*** (df = 1; 34) 42,397*** (df = 1; 38) 56,184*** (df = 1; 38)  
Note: *p<0,1; **p<0,05; ***p<0,01 

 

In der NATIVE-Gruppe ergab die Analyse eine hochsignifikante Beziehung zwischen dem 

Fluss und dem mittleren Druckgradienten (p < 0,001). Das Modell erklärte 42,2% der Varianz 

von MPG (R² = 0,422), wobei das angepasste R² bei 40,4% lag, was auf eine moderate 

Anpassung des Modells an die Daten hinweist. Der Regressionskoeffizient für den Fluss (flow) 

betrug 0,163 (Standardfehler = 0,033). Mit jeder Erhöhung des Flusses um eine Einheit steigt 

also der mittlere Druckgradient um 0,163 mmHg. Dieser Effekt ist statistisch hochsignifikant (p 

< 0,001). 

In der INT-Gruppe ergab die Analyse eine hochsignifikante Beziehung zwischen Fluss und 

mittlerem Druckgradienten (p < 0,001). Das Modell erklärte 52,7 % der Varianz von "MPG" 

(R² = 0,527), mit einem angepassten R² von 51,5%. Dies deutet auf eine stärkere Anpassung 

im Vergleich zur NATIVE-Gruppe hin. Der Regressionskoeffizient für den Fluss betrug 0,448 

(Standardfehler = 0,069). Also führt eine Erhöhung des Flusses um eine Einheit zu einer 
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Erhöhung des mittleren Druckgradienten um 0,448 mmHg. Dieser Effekt ist hochsignifikant 

(p < 0,001). 

Die Analyse in der PME-Gruppe zeigte die stärkste und hochsignifikante Beziehung zwischen 

Fluss und mittlerem Druckgradienten (p < 0,001). Das Modell erklärte 59,7% der Varianz von 

MPG (R² = 0,597), mit einem angepassten R² von 58,6 %, was auf die beste Anpassung des 

Modells unter den drei Gruppen hinweist. Der Regressionskoeffizient für den Fluss betrug 

0,781 (Standardfehler = 0,104). Mit jeder Erhöhung des Flusses um eine Einheit steigt also 

der mittlere Druckgradient um 0,781 mmHg. Dieser Effekt ist ebenfalls hochsignifikant 

(p < 0,001).  

Alle drei Gruppen zeigen eine signifikante positive Beziehung zwischen dem Fluss und dem 

mittleren Druckgradienten. Der Effekt des Flusses auf den Druckgradienten war in der PME-

Gruppe am stärksten, gefolgt von der INT- und dann der NATIVE-Gruppe. Die Anpassung des 

Modells, gemessen an R² und angepasstem R², war ebenfalls in der PME-Gruppe am 

höchsten, was darauf hindeutet, dass das Modell in dieser Gruppe die Variabilität des mittleren 

Druckgradienten am besten erklärt. 
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3.4 Lineare Regressionsmodelle für die Öffnungsfläche 

Die lineare Regression wurde durchgeführt, um die unterschiedlichen Zusammenhänge 

zwischen dem Fluss und der Öffnungsfläche für die drei Herzklappen zu analysieren und deren 

spezifische Trends und Korrelationen zu vergleichen. 

 

Abbildung 16: Lineare Regressionsanalysen der EOA in Abhängigkeit vom Durchfluss (flow) für drei 
verschiedene Klappengruppen (NATIVE, INT, PME) 

Diese Abbildung beschreib den Zusammenhang zwischen der Öffnungsfläche (EOA) und dem 

Fluss (flow) über die drei Herzklappengruppen. Die linearen Regressionslinien verdeutlichen 

den durchschnittlichen Trend der effektiven Öffnungsfläche in Abhängigkeit von der Flussrate 

für jede Klappe. Zu erkennen ist, dass die EOA bei allen Klappen bei zunehmendem Fluss 

größer wird. Dieser Effekt ist am deutlichsten bei der nativen Klappe zu sehen. Am geringsten 

steigt die Vergrößerung der Öffnungsfläche bei der PME-Prothese an.  

Bei größeren Flussvolumina steigt die effektive Öffnungsfläche bei der Nativen Klappe und der 

INT stärker an als bei der PME-Prothese. 

Die Ergebnisse der Regressionsanalyse der Öffnungsfläche sind in Tabelle 6 

zusammengefasst.   
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Tabelle 6: Zusammenfassung der Ergebnisse der linearen Regressionsmodelle für der EOA von Native, INT und 
PME  

Zusammenfassung der Regressionsergebnisse  
 Dependent variable:   
 EOA 
 (Native) (INT) (PME)  

flow 0,112*** 0,064*** 0,041*** 
 (0,008) (0,008) (0,009)     

Constant 0,819*** 0,928*** 0,990*** 
 (0,111) (0,110) (0,123)      

Observations 36 40 40 
R2 0,860 0,630 0,359 
Adjusted R2 0,855 0,620 0,342 
Residual Std. Error 0,127 (df = 34) 0,118 (df = 38) 0,136 (df = 38) 
F Statistic 208,204*** (df = 1; 34) 64,597*** (df = 1; 38) 21,313*** (df = 1; 38)  
Note: *p<0,1; **p<0,05; ***p<0,01 

 

In der NATIVE-Gruppe ergab die Analyse eine signifikante Beziehung zwischen dem Fluss 

und der Öffnungsfläche (p < 0,001). Das Modell erklärte 86,0% der Varianz der Öffnungsfläche 

(R² = 0,860), wobei das angepasste R² bei 85,5% lag, was eine sehr gute Anpassung des 

Modells an die Daten zeigt. Der Regressionskoeffizient für den Fluss (flow) betrug 0,112 

(Standardfehler = 0,008), das bedeutet, dass mit jeder Erhöhung des Flusses um eine Einheit 

die Öffnungsfläche um 0,112 cm² zunimmt. Dieser Effekt war statistisch signifikant (p < 0,01).  

In der INT-Gruppe ergab die Analyse eine signifikante Beziehung zwischen Fluss und 

Öffnungsfläche (p < 0,001). Das Modell erklärte 63,0% der Varianz der Öffnungsfläche 

(R² = 0,630), mit einem angepassten R² von 62,0%. Die Erklärung der Varianz ist etwas 

schwächer als in der NATIVE-Gruppe. Der Regressionskoeffizient für den Fluss betrug 0,064 

(Standardfehler = 0,008), also führt eine Erhöhung des Flusses um eine Einheit zu einer 

Vergrößerung der Öffnungsfläche um 0,064 cm². Dieser Effekt war hochsignifikant (p < 0,001). 

In der PME-Gruppe zeigte die Analyse eine signifikante, aber schwächere Beziehung 

zwischen Fluss und Öffnungsfläche (p < 0,001). Das Modell erklärte 35,9% der Varianz der 
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Öffnungsfläche (R² = 0,359), mit einem angepassten R² von 34,2 %. Der 

Regressionskoeffizient für den Fluss betrug 0,041 (Standardfehler = 0,009), also führt eine 

Erhöhung des Flusses um eine Einheit die Öffnungsfläche um 0,041 cm². Auch dieser Effekt 

war statistisch signifikant (p < 0,001).  

Die Ergebnisse der linearen Regressionsanalysen zeigen in allen drei Gruppen eine 

signifikante positive Beziehung zwischen dem Fluss und der Öffnungsfläche. Der Effekt des 

Flusses auf die Öffnungsfläche war in der NATIVE-Gruppe am stärksten. Die INT-Gruppe 

zeigte ebenfalls eine starke Anpassung, während die PME-Gruppe eine schwächere, aber 

dennoch signifikante Beziehung aufwies. Dies zeigt, dass der Fluss ein bedeutender Prädiktor 

für die Öffnungsfläche ist, wobei die Stärke dieses Zusammenhangs zwischen den Gruppen 

variiert. 
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3.5 Auswertung des Bildmaterials 

Mithilfe einer hochauflösenden Kamera wurden Bilder von den Klappen synchron zu den 

hämodynamischen Aufzeichnungen gemacht. Die Klappenöffnungsfläche wurde geometrisch 

anhand dieser Aufnahmen gemessen. Die relative Veränderung der GOA beider 

Klappenprothesen während einer Auswurfphase ist in Abbildung 17 dargestellt.   

 

Abbildung 17: relative Veränderung der GOA der Klappenprothesen (INT, PME) im zeitlichen Verlauf einer 
Auswurfphase 

Die Abbildung vergleicht den Verlauf der relativen Änderung der GOA beider Prothesen 

während einer Auswurfphase. Die GOA beider Prothesen vergrößert sich zu Beginn einer 

Auswurfphase schnell und zeigt während der Öffnung geringe Schwankungen.  Zum Ende der 

Auswurfphase verringert sich die GOA beider Prothesen langsam, bevor es zu einer schnellen 

Abnahme bis zum Vollständigen Schluss der Klappen kommt. Die PME öffnet etwas früher 

und erreicht schneller ihre maximale Öffnungsfläche als die INT. Nach 250 ms verringert sich 

die GOA der INT nicht so stark wie bei der PME und es kommt zu einer späteren schnellen 

Abnahme der GOA. Im Folgenden werden die Öffnungs- und Schließbewegung der beiden 

Prothesen genauer quantifiziert und beschrieben. 
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3.5.1 Edwards Intuity Elite 

In Abbildung 18 sind exemplarisch Videobilder der INT während einer Auswurfphase 

dargestellt. 

 

Abbildung 18: Bilder einer Auswurfphase der INT in der Ansicht von oben. A: während der Öffnung, B: maximale 
Öffnung, C: Schließung, D: vollständig geschlossen 

Die dargestellten Videobilder zeigen exemplarisch die implantierte INT während einer Systole 

in der Draufsicht. Die Klappensegel öffnen sich gleichmäßig (Bild A) und sind in Bild B maximal 

geöffnet. Sie beschreiben eine fast zirkuläre Öffnungsfläche. Wenn der Ventrikeldruck gegen 

Ende der Systole unter den Aortendruck fällt (Bild C) beginnen die Segel zu kollabieren, wobei 

ein Segel langsamer (im Bild C am unteren linken Bereich deutlich zu erkennen) schließt. Dies 

konnte auch in anderen Messreihen mit der INT beobachtet werden. Am Ende der Systole sind 



40 
 

die Klappensegel geschlossen und gleichmäßig adaptiert (Bild D). Transvalvuläre Leckagen 

während der Diastole konnten nicht beobachtet werden.  

Die geometrische Klappenöffnungsfläche (GOA) der INT während einer Systole wurde mittels 

einer Bildanalysesoftware bestimmt. Die Ergebnisse sind in Abbildung 19 dargestellt. 

 

Abbildung 19: Zeitlicher Verlauf der GOA der INT in cm² während einer Austreibungsphase. RVOT: rapid valve 
opening time, SSC: slow systolic closure, RVCT: rapid valve closing time, OAD: orifice area difference 

Die Abbildung zeigt den zeitlichen Verlauf der geometrischen Öffnungsfläche (GOA) der INT 

in Abhängigkeit von der Zeit in Millisekunden (ms). Die GOA ist auf der y-Achse in cm² 

angegeben, während die Zeit auf der x-Achse in Millisekunden (ms) aufgetragen ist.  Zu Beginn 

(0 ms) ist die GOA 0 cm² und die Klappe ist geschlossen. Es folgt die schnelle Öffnungsphase, 

in der die GOA schnell ansteigt und innerhalb von 72 ms (RVOT) ihren maximalen 

Öffnungsbereich erreicht. Zwischen 72 ms und 360 ms schwankt die GOA gering und liegt hier 

im Mittel bei 2,06 cm². In dieser Phase findet die maximale Klappenöffnung statt, die einen 

maximalen Fluss durch die Klappe hindurch ermöglicht. Im Verlauf beginnt sich die Klappe 

langsam zu schließen (SSC). Die Öffnungsfläche ist nicht konstant, sondern zeigt geringfügige 

Schwankungen. Die Differenz zwischen der Öffnungsfläche zu Beginn und zum Ende der 
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SSC-Phase ließ sich mit 0,21 cm² messen (OAD). Nach 360 ms beginnt die GOA wieder 

schnell abzunehmen. Innerhalb von 55 ms (RVCT) fällt die GOA auf 0 cm² ab und die Klappe 

ist bei 414 ms wieder vollständig geschlossen. 

Die Messungen der geometrischen Öffnungsfläche der INT ergaben ein schnelles Öffnungs- 

und Schließverhalten sowie eine Plateau-Phase, die durch geringfügige Schwankungen und 

eine langsame Öffnungsflächenabnahme charakterisiert ist.  
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3.5.2 Edwards Perimount Magna Ease 

Exemplarische Videobilder der PME-Prothese während einer Auswurfphase sind in Abbildung 

20 dargestellt. 

 

Abbildung 20: Bilder der PME-Prothese während einer Auswurfphase in der Ansicht von oben. A: Während der 
Öffnung, B: maximale Öffnung, C: Schließung, D: vollständig geschlossen 

Die dargestellten Bilder zeigen die die PME-Prothese nach ihrer Implantation in den 

Aortenanulus während einer Systole in der Draufsicht. Die Klappensegel öffnen sich im 

Vergleich zur INT ungleichmäßiger (Bild A) und sind in Bild B maximal geöffnet. Hier erscheint 

die Öffnungsgeometrie weniger zirkulär als bei der INT. Wenn der Ventrikeldruck gegen Ende 

der Systole unter den Aortendruck fällt (Bild C) beginnen die Segel zu kollabieren, wobei auch 

hier ein Segel, hier in Bild C am Bildrand zu erkennen, langsamer schließt. Dies konnte auch 
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in anderen Messreihen mit der PME-Prothese beobachtet werden. Am Ende der Systole sind 

die Klappensegel geschlossen und gleichmäßig adaptiert (Bild D). Transvalvuläre Leckagen 

während der Diastole konnten nicht beobachtet werden.  

Die geometrische Klappenöffnungsfläche der PME-Prothese während einer Systole wurde 

mittels einer Bildanalysesoftware bestimmt. Die Ergebnisse sind in Abbildung 21 dargestellt. 

 

Abbildung 21: Zeitlicher Verlauf der GOA in cm² während einer Austreibungsphase der PME-Prothese. RVOT: 
rapid valve opening time, SSC: slow systolic closure, RVCT: rapid valve closing time, OAD: orifice area difference 

Die Abbildung zeigt den zeitlichen Verlauf der geometrischen Öffnungsfläche (GOA) der PME-

Prothese in Abhängigkeit von der Zeit in Millisekunden (ms). Die GOA ist auf der y-Achse in 

cm² angegeben, während die Zeit auf der x-Achse in Millisekunden (ms) aufgetragen ist.  Zu 

Beginn (0 ms) ist die GOA 0 cm² (Klappe geschlossen). Es folgt die schnelle Öffnungsphase, 

in der die GOA schnell ansteigt und innerhalb von 68 ms (RVOT) ihren maximalen 

Öffnungsbereich erreicht. Zwischen 68 ms und 350 ms schwankt die GOA gering und liegt im 

Mittel bei 1,70 cm². In dieser Phase findet die maximale Klappenöffnung statt, die einen 

maximalen Fluss durch die Klappe hindurch ermöglicht. Im Verlauf beginnt sich die Klappe 

langsam zu schließen (SSC). Die Öffnungsfläche ist nicht konstant, sondern zeigt 
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geringfügigen Schwankungen. Die Differenz zwischen der Öffnungsfläche zu Beginn und zum 

Ende der SSC-Phase ließ sich mit 0,39 cm² messen (OAD). Nach 350 ms beginnt die GOA 

wieder rasch abzunehmen. Innerhalb von 52 ms (RVCT) fällt die GOA auf 0 cm² ab und die 

Klappe ist bei 402 ms wieder vollständig geschlossen. 

Die Messungen der geometrischen Öffnungsfläche der PME-Prothese ergaben ein schnelles 

Öffnungs- und Schließverhalten sowie eine Plateau-Phase, die durch geringfügige 

Schwankungen und eine langsame Öffnungsflächenabnahme charakterisiert ist. Letztere war 

bei der PME-Prothese deutlicher ausgeprägt. Die Abnahme der Öffnungsfläche während der 

SSC war bei der PME-Prothese deutlicher ausgeprägt.  
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4 Diskussion 

In der vorliegenden Arbeit wurde das hydrodynamische Verhalten der INT mithilfe eines 

Pulsduplikators charakterisiert und der PME sowie der nativen Klappe verglichen. Die 

Ergebnisse lassen sich wie folgt zusammenfassen: 

1. Die INT zeigt eine größere EOA und kleineren MPG als die PME, jedoch kleinere EOA

und größere MPG als die native Klappe.

2. Die Klappenprothesen zeigen unterschiedliches Öffnungs- und Schließverhalten. Die

INT hat eine größere GOA und hat eine geringer OAD als die PME.

3. Die native Klappe weist die stärkste Korrelation zwischen dem transvalvulären Fluss

und der EOA auf, gefolgt von der INT und der PME. Der ausgeprägteste

Zusammenhang zwischen dem transvalvulären Fluss und dem MPG zeigt sich bei der

PME gefolgt von der INT.

4.1 Diskussion der Ergebnisse 

Die Messung des mittleren Druckgradienten ergab für die INT signifikant niedrigere Werte als 

für die PME-Prothese (6,85 ± 1,46 vs. 8.95 ± 2,46 mmHg, p = 0,01). Die niedrigsten Werte 

wurden für die native Schweineherzklappe gemessen (3,87 ± 0,69 mmHg). Diese Ergebnisse 

stimmen mit Studien überein, die der Intuity-Prothese geringere Druckgradienten zuschreiben 

als ihrem konventionellen Vorläufer (Rahmanian et al. 2018; Lu et al. 2020; Salmasi et al. 

2022). Ai et al. untersuchten die gleichen Klappenprothesen mit einem ähnlichen 

Versuchsaufbau. Ihre Messungen ergaben für den mittleren Druckgradienten der 21er INT-

Prothese kleinere Werte als bei der PME-Prothese  (16.8 ± 1.3 mmHg vs. 23.4 ± 0.51 mmHg, 

p < 0.001) (Ai et al. 2017). Sie verwendeten allerdings kein biologisches Gewebe, sondern 

fertigten einen LVOT und einen Aortenanulus aus elastischen Gummimaterial. Das im 

Vergleich zu biologischem Gewebe andere hämodynamische Verhalten dieses Materials 

könnte die absolut höheren Werte erklären. Ähnliche hämodynamische Verhältnisse konnten 

Sadri et al. zeigen, indem sie 23 mm INT- und PME-Prothesen in ein explantiertes 

menschliches Herz implantierten. Sie maßen einen mittleren Druckgradienten von 
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7,92 ± 0,37 mmHg bzw. 10,13 ± 0,48 mmHg (Sadri et al. 2020). Sie verwendeten für die 

hämodynamischen Messungen kein humanes Gewebe, sondern 3D-Modelle aus CT-

Analysen der linksventrikulären Strombahn des explantierten Herzens aus Harz. Diese 

Ergebnisse sind den eigenen hier vorliegenden Ergebnissen sehr ähnlich. Zu beachten ist 

allerdings, dass bei Sadri et al. eine größere Klappe verwendet wurde.  

Untersuchungen zur Hämodynamik der beiden Klappen im Vergleich in vivo lassen ähnliche 

Verhältnisse vermuten. Wahlers et al. verglichen mittels Propensity-Score-Matching Daten von 

Patienten, die im Rahmen der multizentrischen TRITON-Studie eine INTUITY-Klappe erhalten 

haben mit Daten von Patienten, die einen konventionellen Aortenklappenersatz (Perimount 

Magna Ease-Klappe) in der prospektiven Perimount Magna Ease-Postmarktstudie erhalten 

hatten. Ein Jahr nach Implantation hatten Patienten mit Intuity-Prothese mit 9,0 ± 3,4 mmHg 

geringere mittlere Druckgradienten als Patienten mit der PME-Prothese (13,4 ± 5,5 mmHg) 

(Wahlers et al. 2018). Die eingebauten Prothesen hatten in dieser Studie im Mittel eine Größe 

von 23 mm (Wahlers et al. 2018).  Sohn et al. verglichen postoperative Echokardiographie-

Daten von Patienten, die in ihrer Klinik entweder eine INT- oder eine PME-Prothese erhalten 

haben. Zusätzlich stratifizierten sie anhand der verwendeten Klappengröße. Der MPG der 

Prothesen der Größe 21 war signifikant (p = 0,001) kleiner bei der INT- als bei der PME-

Prothese (12,7 ± 4,2 vs. 15,6 ± 5.3 mmHg) (Sohn et al. 2023).  

Die mittleren Druckgradienten der beiden Prothesen sind in den in-vivo-Studien im Vergleich 

zu den hier erhobenen Daten absolut größer. Auch in anderen in-vitro-Studien zeigten sich 

absolut höhere Werte. Dies könnte durch die verschiedenen Konfigurationen der 

Kreislaufsimulationen und den unterschiedlichen verwendeten Prothesengrößen erklärt 

werden. Dennoch konnten die eigenen Daten zum mittleren Druckgradienten zeigen, dass die 

INT-Prothese im direkten und standardisierten Vergleich signifikant niedrigere Werte des 

Druckgradienten aufweist als die PME-Prothese. 

Die Messung der EOA der drei verschiedenen Klappen ergab signifikant größere Werte der 

INT im Vergleich zur PME-Prothese (1,80 ± 0,19 cm² vs. 1,55 ± 0,17 cm², p < 0,001). Die 
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größte Öffnungsfläche hatte die native Schweineherzklappe (2,29 ± 0,34 cm²).   Diese Daten 

sind vergleichbar mit den Ergebnissen von Ai et al., die in ihrem in-vitro-Versuch ebenfalls 

kleinere Werte für die PME-Prothese gemessen  hatten (1,85 ± 0,06 cm² vs. 1,56 ± 0,01 cm², 

p < 0,001) (Ai et al. 2017). 

Auch in mehreren klinischen Studien wurde die EOA der beiden Prothesentypen evaluiert. In 

der großen TRANSFORM-Studie betrug die EOA der INT-Prothese 1,7 cm² (Barnhart et al. 

2017). Eine 8-Jahres Follow-Up Studie von Patienten nach PME Implantation ergab eine EOA 

der Prothese von 1,5 ± 0,5 cm² (Tsui et al. 2022). Eine Propensity-matched Studie von 

Rahmanian et al, beschreibt die EOA der Intuity-Prothese mit 1,11 ± 0,11 cm² und der PME 

mit 0,95 ± 0,08 cm² (p < 0,001) (Rahmanian et al. 2018). Die Werte der EOA wurden hier zwar 

absolut kleiner gemessen, dennoch ist das Verhältnis ähnlich.  Nach Auswertung ihrer Daten 

gaben Sohn et al eine EOA der beiden Prothesen von 1,73 ± 0,52 cm² (INT) vs. 

1,53 ± 0,41 cm2 (PME), (p < 0,001) über alle gewählten Größen an(Sohn et al. 2023). 

Die hier erhobenen Daten der EOA, sind also sowohl den experimentellen also auch den 

klinischen Ergebnissen von Einzel- und Vergleichsstudien sehr ähnlich. Dies zeigt, dass der 

Versuchsaufbau bezüglich der EOA die in-vivo Bedingungen realistisch darstellt und dass 

beide Klappen reproduzierbare und konstante Werte für die EOA produzieren. Die INT hat 

dabei stets eine größere EOA als die PME. 

Erwartungsgemäß zeigte die native Schweineherzklappe die besten hydrodynamischen 

Eigenschaften. Mit einem mittleren Druckgradienten von 3,87 ± 0,69 mmHg und einer 

Öffnungsfläche von 2,29 ± 0,34 cm² liefert sie hochsignifikant (p < 0,001) bessere Werte als 

die beiden Bioprothesen. Diese Ergebnisse verdeutlichen, dass das intakte Zusammenspielt 

aus Aortenanulus, LVOT und nativer Aortenklappe das bestmögliche hämodynamische 

Ergebnis abbildet. Sie unterstreichen auch die Ergebnisse von Sadat et al., die feststellten, 

dass die Klappenprothesen schon allein durch ihren Aufbau mit Nahtring und Stentgerüst die 

Öffnungsfläche einschränken (Sadat et al. 2022). 
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Da sich die die beiden untersuchten Klappenprothesen in ihrem Klappenaufbau oberhalb des 

Nahtrings kaum unterscheiden, könnte das bessere hämodynamische Verhalten der INT-

Prothese durch ihren subvalvulären Aufbau erklärt werden. Untersuchungen zu Geometrie der 

Ausflussbahn zeigen, dass der intraanulärer Metallstent unter der INT-Prothese einen 

größeren und runderen linksventrikulären Ausflusstrakt formt als die PME-Prothese mit ihren 

implantationsbedingten subvalvulären Filznähten (Sadri et al. 2020). Capelli et al. 

untersuchten genauer, ob die hämodynamischen Unterschiede auf den unterschiedlichen 

Verankerungsmechanismus zurückzuführen sind. Mittels flussdynamischen Berechnungen 

konnten sie messen, dass die Filznähte Strömungsturbulenzen erzeugen, welche den 

Druckgradienten erhöhen und die valvuläre Öffnungsfläche verkleinern (Capelli et al. 2017). 

Auch Ai et al konnten zeigen, dass das hämodynamische Verhalten besonders durch die 

Filznähte beeinflusst wird. Sie kamen zu dem Ergebnis, dass sich sowohl der MPG verringert 

als auch die EOA der PME-Prothese vergrößert, wenn keine Filznähte für die Implantation 

verwendet werden (Ai et al. 2017). Das subvalvuläre Stentgerüst der INT-Prothese verbessert 

also die Anströmung des Blutes an die Klappe und verringert so den transvalvulären 

Druckgradienten und erhöht die Öffnungsfläche. Die schlechteren Werte der PME werden 

besonders durch die Implantationstechnik beeinflusst. Diese Theorie wird von den hier 

erhobenen Daten bestätigt, da der Versuchsaufbau einen sehr standardisierten Vergleich der 

Klappen ermöglichte und gezeigt werden konnte, dass die beiden Prothesen unter identischen 

Bedingungen und unter Minimierung von Störfaktoren, signifikant unterschiedliche 

Druckgradienten und Öffnungsflächen produzieren.  

Der mittlere Druckgradient und die Öffnungsfläche sind also besonders von der Form und 

Größe des LVOT abhängig. Die Durchmesser und Form der jeweiligen LVOTs konnten hier 

nicht direkt gemessen werden. Da aber der Volumenstrom proportional zur Größe der 

Durchflussbahn (Hagen-Poiseuille-Gleichung) ist, wurden als äquivalente Größe lineare 

Regressionsanalysen des gemessenen transvalvulären Flusses durchgeführt, um dessen 

Einfluss auf MPG und EOA zu untersuchen. Die Analysen zeigten, dass die PME-Prothese 

eine stärkere Zunahme des MPG in Abhängigkeit des Flusses aufweist als die INT. Eine 
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Erhöhung der Flussrate um eine Einheit erhöhte den MPG der PME um 0,781 mmHg, den der 

INT nur um 0,448 mmHg. Die effektive Öffnungsfläche dagegen stieg bei größeren 

Flussvolumina bei der INT stärker an als bei der PME-Prothese. Die Flussratenerhöhung um 

eine Einheit vergrößerte die Öffnungsfläche der INT um 6,4 mm², die der PME nur um 4,1 mm².  

Ai et al. konnten mit Ihren multiplen linearen Regressionsanalysen zeigen, dass 93% der 

Variabilität sowohl der EOA als auch des MPG beider Klappenprothesen durch Veränderung 

des LVOT-Index und des Elliptizitätsindex erklärt werden können (Ai et al. 2017). Dies deckt 

sich mit den Beobachtungen aus der eigenen linearen Regressionsanalyse. Daraus kann man 

schließen, dass die INT durch ihre Geometrie auch unter erhöhter Flussbelastung 

hämodynamisch überlegen ist.  

Die Messungen der geometrischen Öffnungsfläche der INT ergaben ein schnelles Öffnungs- 

und Schließverhalten sowie eine Plateau-Phase, die durch geringfügige Schwankungen und 

eine langsame systolische Öffnungsflächenabnahme charakterisiert ist. Die 

Klappenbewegung der INT wurde von Jahren et al. in einem anderen in-vitro-Setup mit 

ähnlichem Versuchsaufbau untersucht. Hier konnte eine asynchrone Klappensegelbewegung 

der INT während des Öffnens und Schließens festgestellt werden. Zusätzlich beschrieben sie 

eine RVCT von über 100 ms (Jahren et al. 2015). Vennemann et al. zeichneten die Bewegung 

jedes einzelnen Klappensegels der INT getrennt voneinander auf, um asynchrone 

Segelbewegungen und die Segelgeschwindigkeit besser erfassen zu können. So konnten sie 

sehr genau zeigen, dass die Klappensegel während der maximalen Öffnung flattern und sich 

asynchron schließen (Vennemann et al. 2018). Diese Bewegungen konnten auch in den 

eigenen Videoaufnahmen beobachtet werden und könnten die Schwankungen der GOA 

während der SSC in der eigenen Messung zum Teil erklären. Die asynchronen 

Klappensegelbewegungen, die während des Öffnens und Schließens beobachtet wurden, 

blieben ohne deutlich erkennbares Korrelat in der Öffnungsfläche während der jeweiligen 

Phase. Es könnte aber erklären, warum sich die GOA in den schnellen Phasen nicht linear 

verhält. Dies böte Ansatzpunkte für zukünftige Forschungsarbeiten, die die Auswirkungen der 

minimalen Segelbewegungen auf das Strömungsmuster des Blutes untersuchen.  
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Die Messungen der geometrischen Öffnungsfläche der PME-Prothese ergaben ebenfalls ein 

schnelles Öffnungs- und Schließverhalten sowie eine Plateau-Phase, die durch geringfügige 

Schwankungen und eine langsame Öffnungsflächenabnahme charakterisiert ist. Letztere war 

bei der PME-Prothese deutlicher ausgeprägt. Wendt et al. haben ebenfalls die Öffnungsfläche 

der PME-Prothese anhand von Videoaufnahmen untersucht. Sie beschreiben die systolischen 

Bewegungen der PME ebenfalls als eine dreiteilige Abfolge bestehend aus einer schnellen 

Öffnung, einer Plateauphase mit Schwankungen und abnehmender Öffnungsfläche im Verlauf 

und einer schnelle Schließbewegung (Wendt et al. 2015). Die RVOT und RVCT der PME in 

ihrem Versuch betrug 81 ms bzw. 52 ms (Wendt et al. 2015). Die selbst gemessene RVOT 

der PME war mit 68 ms deutlich schneller, die RVCT unterschied sich aber nicht (52 ms). Im 

Vergleich zur INT zeigen sich geringfügige Differenzen. Hierzu gab es keine Daten aus 

anderen Studien. Mit 72 ms ist die RVOT der INT im Vergleich zur PME etwas langsamer, 

lagen jedoch in derselben Größenordnung wie die Werte der PME aus der Literatur. Die RVCT 

der INT beträgt 55 ms und ist damit geringfügig länger als die 52 ms der PME. Sehr 

unterschiedlich waren die gemessenen Werte der OAD, welche die Veränderung der 

Öffnungsfläche während der systolischen langsamen Schließbewegung quantifiziert. Diese 

war bei der PME-Prothese mit 0,39 cm² größer als bei der INT mit 0,21 cm².  Hier lagen aus 

der Literatur nur Werte für die PME-Prothese vor, welche mit den in der vorliegenden 

Untersuchung gemessenen Werten übereinstimmten (Wendt et al. 2015). Die unterschiedliche 

OAD könnte durch die erhöhte Flussreagibilität der PME-Prothese erklärt werden, welche 

schon durch die lineare Regressionsanalyse quantifiziert wurde.  

Man kann also schlussfolgern, dass die bessere hydrodynamische Performance der INT nicht 

nur an der Aufweitung des LVOT durch den subvalvulären Stent liegt. Auch auf der Ebene der 

Klappensegel konnten Unterschiede festgestellt werden, die Einfluss auf das 

hämodynamische Verhalten nehmen. Es liegt jedoch die Vermutung nahe, dass die 

Unterschiede der Klappensegelbewegung ebenfalls durch den subvalvulären Aufbau bedingt 

sind, da dieser die unterschiedliche Strömungsverhältnisse verursacht. 
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4.2 Diskussion der Methodik  

Grundsätzlich ist für die Analyse verschiedener biologischer Herzklappen nicht nur der 

Klappentyp oder das Material der Klappenblätter von Bedeutung, sondern auch andere 

Faktoren wie das Klappendesign. In-vivo-Studien untersuchen diese Unterschiede anhand des 

transvalvulären Druckgradienten und der errechneten Klappenöffnungsfläche, welche durch 

echokardiographische Untersuchungen gewonnen werden. Diese sind teils sehr 

untersucherabhängig. In-vitro-Studien ermöglichen eine detailliertere Analyse weiterer 

Einflüsse sowie eine genauere Betrachtung der Strömungsverhältnisse und der Kinematik der 

Klappenblätter. Das Fehlen echter anatomischer Strukturen in in-vitro-Studien wird 

kompensiert durch eine bessere Reproduzierbarkeit und Vergleichbarkeit der erhobenen 

Daten, da die anatomischen Gegebenheiten in in-vivo-Studien sehr variabel und individuell 

unterschiedlich sein können und somit Störquellen darstellen. In diesem Versuch wurden 

porcine Herzen verwendet, um realistischere Bedingungen für die biomechanische Interaktion 

zwischen der Prothese und dem umliegenden Gewebe zu schaffen, auch wenn anatomische 

Unterschiede zum humanen Herz bestehen bleiben. Der Variabilität der Bedingungen der in-

Vivo-Studien konnte hier mit einem sehr konstanten und realitätsnahen Kreislaufmodell 

begegnet werden. Dieses wird die realen Verhältnisse nicht vollends simulieren können, da 

das reelle Zusammenwirken von Herz, Aorta und implantierte Klappe mit einem 

Linksherzsimulator nur nachgestellt werden kann.  In der vorliegenden Arbeit lag zudem der 

Fokus auf einer möglichst exakten Evaluierung und der Vergleich zweier Klappenprothesen 

unter möglichst standardisierten Bedingungen stand im Vordergrund. 

Ein wichtiger Aspekt ist auch das unterschiedliche rheologische Verhalten von 

Testflüssigkeiten und ihr Einfluss auf die Testergebnisse. Die in diesem Versuch verwendete 

Kochsalzlösung ist eine Newtonsche Flüssigkeit und weist ein entsprechendes Fließverhalten 

auf. Blut dagegen ist eine nicht-Newtonsche Flüssigkeit und zeigt durch seine viskoelastischen 

Eigenschaften ein anderes Fließverhalten (Thurston 1979). Die erhöhte Viskosität eines 

Testmediums erhöht den  gemessenen mittleren Druckgradienten (Pohl et al. 1996; Carey und 

Herman 1989). Auch die Klappensegelbewegung wird davon beeinflusst. Durch die höhere 
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Viskosität öffnen und schließen die Klappensegel im Verlauf des Herzzyklus deutlich 

langsamer (Carey und Herman 1989). Dies gilt es bei der Übertragung der Versuchsdaten auf 

den Klinikbetrieb zu beachten. Realistischere rheologische Bedingungen könnten 

beispielsweise mit einer Xanthan-haltigen Testflüssigkeiten geschaffen werden (Pohl et al. 

1996). Da in diesem Versuch beide Prothesen in der gleichen Testflüssigkeit gemessen 

wurden, bleibt die Vergleichbarkeit der Ergebnisse erhalten. 

Die angewandte Methodik zur Dokumentation des Öffnungs- und Schließverhaltens der 

Klappenprothesen mittels Hochgeschwindigkeitskamera bietet eine detaillierte visuelle 

Analyse der mechanischen Abläufe. Die hohe Bildrate von 500 Bildern pro Sekunde ermöglicht 

eine präzise Erfassung der Klappenbewegungen. Die Synchronisierung mit den Druck- und 

Flusswerten stellt sicher, dass die mechanischen und hydrodynamischen Ereignisse zeitlich 

korreliert sind. Zu beachten ist, dass die Betrachtung der Klappenbewegungen in nur einer 

Ebene erfolgte. Dies lässt nur eine Teilanalyse der komplexen dreidimensionalen 

Klappenbewegung zu. Aufwändigere Methoden zur Messung der Segelbewegung sind zwar 

beschrieben (Iyengar et al. 2001), wären aber im Ramen dieser Studie nicht umsetzbar 

gewesen. Ein möglicher Schwachpunkt der gewählten Methodik ist das Fehlen einer 

statistischen Analyse der erhobenen Daten, was die Verallgemeinerbarkeit der Ergebnisse 

etwas einschränken könnte. Zusätzlich war die exakte Festlegung der Messpunkte für die 

Messung der RVOT und besonders der RVCT durch die systolischen Schwankungen der GOA 

erschwert. Dennoch bietet diese Herangehensweise wertvolle Einblicke in die Funktionsweise 

der Klappenprothesen und bildet eine solide Grundlage für zukünftige Untersuchungen, die 

gegebenenfalls um eine statistische Analyse ergänzt werden könnten, um die Robustheit und 

Zuverlässigkeit der Ergebnisse zu erhöhen. 

Das vorliegende Regressionsmodell erklärt die Varianz des mittleren Druckgradienten und der 

Öffnungsfläche in Abhängigkeit von Veränderungen des transvalvulären Flusses mit Werten 

von bis zu 86% (Native-Methode für die Öffnungsfläche). Der Varianzanteil, den unser Modell 

erklärt, liegt unter den 93%, die bei (Ai et al. 2017) beschrieben wurden. Sie verwendeten für 
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die Analysen den LVOT-Index und der Elliptizitätsindex. Diese beiden Indizes sind, wie aus 

der Hagen-Poiseuille-Gleichung hervorgeht, eng mit dem Fluss verbunden, da dieser 

proportional zur vierten Potenz des Gefäßdurchmessers ist. Eine Veränderung des LVOT-

Durchmessers führt laut der Hagen-Poiseuille-Gleichung also zu einer exponentiellen 

Veränderung des Flusses (über die Potenz von vier), was eine starke Wirkung auf die 

Druckgradienten und die Öffnungsfläche haben kann. Der Fokus auf den transvalvulären Fluss 

ist klinisch sinnvoll, da dieser ein direkter Indikator für hämodynamische Veränderungen ist. 

Dieser Parameter ist sehr dynamisch, er bildet besonders kurzfristige Schwankungen und den 

aktuellen hämodynamischen Zustand ab. Jedoch erklären der LVOT-Index und der 

Elliptizitätsindex indirekt ähnliche physiologische Prozesse und liefern möglicherweise 

stabilere Vorhersagen, da sie strukturelle Eigenschaften des Herzens und des Ausflusstraktes 

quantifizieren. Obwohl beide Parameter auch Schwankungen unterliegen (Petersen et al. 

2018), könnten sie weniger anfällig sein für kurzfristige Schwankungen, wie sie in-vitro bei 

Flussmessungen oder in-vivo etwa durch Herzrhythmusstörungen oder Änderungen der 

Viskosität auftreten können. Die höhere Varianzaufklärung in der Vergleichsstudie könnte 

darauf beruhen, dass strukturelle Parameter wie der LVOT-Index weniger variabel sind und 

dadurch präzisere Vorhersagen liefern. Beide Ansätze sind physiologisch sinnvoll: während 

der LVOT- und Elliptizitätsindex eine stabile, strukturelle Grundlage bilden, erfasst unser 

Modell dynamische hämodynamische Prozesse. Für zukünftige Untersuchungen könnte es 

von Vorteil sein, beide Ansätze zu kombinieren: ein Modell, das sowohl den Fluss als auch 

strukturelle Parameter wie den LVOT- oder Elliptizitätsindex berücksichtigt, könnte eine noch 

höhere Varianzaufklärung erzielen und die Vorhersagekraft weiter verbessern. 
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4.3 Implikationen für die klinische Praxis 

Die hämodynamische Überlegenheit der INT im direkten Vergleich mit der PME-Prothese wird 

besonders charakterisiert durch den signifikant geringeren transvalvulären Druckgradienten 

und die signifikant größere Öffnungsfläche. Aus diesen Ergebnissen kann man einige 

Aussagen für die klinische Praxis ableiten. Dies ist insofern von Bedeutung, da sich die INT 

als Hybrid aus herkömmlicher chirurgischer Bioprothese und interventioneller Prothese 

versteht und sich daher sowohl gegen den biologichen SAVR als auch die TAVI behaupten 

muss.  

Der geringe Druckgradient und die von (Ai et al. 2017) gezeigten geringeren turbulenten 

Strömungen an den Klappensegeln der Intuity führen durch eine Reduktion der wirkenden 

Schwerkräfte zu einer geringeren mechanischen Belastung der Klappensegel, der Aorta und 

der Blutbestandteile (Becsek et al. 2020; Velho et al. 2022). Dies könnte zu einer verbesserten 

Haltbarkeit und einer verringerten Anfälligkeit für degenerative Prozesse der INT führen. 

Langzeitstudien zur Haltbarkeit der INT sind noch nicht umfassend vorhanden. Die PME-

Prothese zeigt eine exzellente Langzeitbeständigkeit mit einer strukturellen Haltbarkeit von 

über 12 Jahren in verschiedenen folluw-up Studien (Piperata et al. 2022; Francica et al. 2024). 

Diese Leistung lässt darauf schließen, dass die INT, die der PME in Material und Aufbau sehr 

ähnlich ist und zudem eine geringere hämodynamische Belastung aufweist, eine ebenso gute, 

wenn nicht sogar bessere langfristige Haltbarkeit bieten könnte. Die verfügbaren Daten zur 

INT aus kürzeren Follow-up-Zeiträumen deuten ebenfalls auf stabile hämodynamische 

Ergebnisse und eine geringe strukturelle Degeneration hin, was ihre potenziell gute 

Langzeitleistung unterstützt (Pelce et al. 2021; D'Onofrio et al. 2022; Kocher et al. 

2013).Weitere Follow-Up Studien sind aber nötig, um diese Vermutung zu stützen.  

Die besseren Öffnungsflächen- und Druckverhältnisse nach Implantation der INT könnten 

auch zu einer geringeren Druckbelastung und so zu einem besseren postoperativen 

Remodeling des linken Ventrikels führen. Dies hätte positive Auswirkungen auf Morbidität und 

Mortalität (Asami et al. 2018). Systematische Analysen konnten zeigten, dass sich die 
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linksventrikuläre Masse nach biologischem SAVR im Vergleich zur TAVI deutlicher 

zurückbildet, und das obwohl die postoperative Öffnungsfläche nach TAVI durchschnittlich 

größer war (Ngo et al. 2018). Eine höhere postoperative Klappenöffnungsfläche lässt sich also 

nicht in bessere linksventrikuläre Adaptationen übersetzen. Die Unterschiede waren am 

ehesten auf erhöhte paravalvuläre Leckagen und vermehrte Schrittmacherimplantationen 

nach TAVI zurückzuführen (Ngo et al. 2018). Da die Schrittmacherimplantationsraten bei der 

INT hoch (Ensminger et al. 2018) und die paravalvulären Leckagen aber sehr gering sind 

(Barnhart et al. 2017), kann man keine klare Aussage zum linksventrikulären Remodeling nach 

INT-Implantation treffen. Hier bräuchte es genauere Untersuchungen. 

Eine Komplikation bei der Implantation einer Aortenklappenprothese ist das Prothesis-Patient-

Mismatch (PPM), bei der die EOA der implantierten Klappe in Relation zum benötigten 

Herzzeitvolumen des Patienten nicht suffizient genug ist (Pibarot und Dumesnil 2006). Dies 

führt zu höheren postoperativen Druckgradienten, erhöhten postoperativen 

Hospitalisierungsraten und erhöhter kurz- und langfristiger Mortalität (Head et al. 2012). Um 

eine solche Fehlkonstellation zu vermeiden ist es essenziell, die für den Patienten richtige 

Klappengröße auszuwählen. Hierfür müssten verlässliche Angaben vom Hersteller zur EOA 

der Prothesen vorliegen, was nicht immer zutrifft (Bleiziffer et al. 2007). Da PPM bei SAVR 

häufiger zu finden ist als bei TAVI (Ternacle et al. 2021), könnte die im Vergleich zur PME 

größere Öffnungsfläche und die subvalvuläre Erweiterung des LVOT der INT dazu beitragen, 

PPM beim SAVR gerade bei kleinen Anatomien zu verhindern. Diesbezüglich wurden auch 

schon gute klinische Ergebnisse berichtet (Chiariello et al. 2019).  

Schließlich gibt es auch einige ökonomische Aspekte, die es bei der INT im Vergleich mit der 

PME bzw. dem herkömmlichen SAVR zu beleuchten gibt. Untersuchungen von (Moore et al. 

2016) ergaben, dass der Einsatz der INT in einem minimal-invasiven Verfahren sowohl im 

Vergleich zum minimal-invasiven SAVR als auch dem konventionellen SAVR eine 

kosteneffiziente Option darstellt. Die Kosteneinsparung wird durch die minimal-invasive, 

schnelle Implantation der INT erreicht, indem sie die Komplikationsraten (z.B. Reoperationen, 
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Nierenversagen, Wundinfektionen, TIA, Endokarditis) senkt und gleichzeitig eine effizientere 

Nutzung von Ressourcen durch kürzere Operationszeiten und Krankenhausaufenthalte 

ermöglicht (Moore et al. 2016).  

Eine im Vergleich zur PME mögliche verlängerte Haltbarkeit, ein geringes Risiko für PPM, ein 

mögliches besseres kardiales Remodeling im Vergleich zur TAVI und ökonomische Vorteile 

könnten dazu führen, dass die Indikation für eine Implantation der INT häufiger gestellt wird. 

Forschungsbedarf besteht vor allem bei der Langzeithaltbarkeit der INT, dem 

linksventrikulären Remodeling und der genauen PPM-Prävention.  
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5 Zusammenfassung 

Die Aortenklappenstenose ist eine der häufigsten Klappenerkrankungen im höheren 

Lebensalter und erfordert oft einen chirurgischen Eingriff, um den Blutfluss aus dem linken 

Ventrikel zu verbessern. Der SAVR und die TAVI gehören zu den etablierten Verfahren zur 

Behandlung der Aortenklappenstenose, die jedoch jeweils spezifische Vor- und Nachteile 

aufweisen. Neben dem SAVR und der TAVI wurden die RDV-Prothesen entwickelt, um die 

chirurgische Eingriffsdauer und Komplexität zu reduzieren, indem sie eine einfachere 

Implantation ermöglichen. Dies soll die chirurgische Behandlung von Aortenklappenstenosen 

insbesondere bei Hochrisikopatienten oder älteren Patienten, bei denen eine längere 

Operationszeit und eine invasivere Operationstechnik aufgrund ihres Alters oder ihrer 

Vorerkrankungen problematisch sein könnten, sicherer und effizienter gestalten.  

Die vorliegende experimentelle Studie befasste sich mit der hydrodynamischen Evaluation 

einer solchen RDV-Prothese (INT) im Vergleich mit einer herkömmlichen SAVR-Bioprothese 

(PME). Dafür wurden die Prothesen in Schweineherzpräparate eingebaut und in einem 

Linksherzsimulator mit pulsatilen Fluss gemessen. Zusätzlich wurden mit linearen 

Regressionsanalysen Modelle erstellt, die wichtige hämodynamische Prothesenparameter 

anhand des Flusses durch die Klappe vorhersagen können. Außerdem wurden Anhand von 

Videoaufnahmen die Klappensegelbewegung und das Öffnungs- und Schließverhalten genau 

charakterisiert. Die Auswertungen der erhobenen Daten zeigte, dass die INT, im direkten 

Vergleich der Prothesen, einen signifikant geringeren mittleren Druckgradienten und eine 

signifikant größere Klappenöffnungsfläche aufweist. Zusätzlich wurde durch die 

Regressionsanalysen beschrieben, dass die INT besonders unter erhöhter 

Durchflussbelastung signifikant bessere hämodynamische Ergebnisse liefert als die PME-

Prothese. Die Klappensegelbewegungen der beiden Prothesen waren ähnlich, wobei die 

geometrische Öffnungsfläche der INT größer und die OAD während der Systole kleiner war.  

Die Ergebnisse bestätigen die Erkenntnisse aus verschiedenen In-vivo und In-vitro-Studien 

und legen nahe, dass die INT aufgrund ihrer hämodynamischen Vorteile eine 
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vielversprechende Option für die chirurgische Behandlung der Aortenklappenstenose darstellt 

und ihr eine größere Bedeutung bei der chirurgischen Versorgung der Aortenklappenstenose 

beigemessen werden kann. Zukünftige Studien, die untersuchen, wie sich diese Vorteile auf 

das postoperative kardiale Remodeling und die Prothesenhaltbarkeit auswirken, um die 

klinische Rolle der INT weiter zu definieren, wären allerdings in diesem Zusammenhang noch 

wünschenswert.  
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