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Kurzfassung

Sensorineurale Horstérungen kénnen mit einem Cochlea-Implantat behandelt werden.
Der zu implantierende Teil des Cochlea-Implantat-Systems besteht aus Empfén-
gerspule und Elektrodentrager. Der Elektrodentrager wird vom Chirurgen in die
Cochlea inseriert, um dort die geschidigten Haarzellen zu ersetzen und die elektrische
Stimulation des Hornervs zu iibernehmen.

Diese manuelle Insertion des Elektrodentrigers in die Cochlea soll moglichst vorsichtig
erfolgen, um keine intra-cochledren Strukturen zu beschéddigen sowie post-operative
Entziindungen und die iatrogene Ertaubung von Patienten mit Restgehor zu vermei-
den, weswegen fiir diese Herangehensweise der Begriff ,Soft Surgery” gepriagt wurde
(Lehnhardt 1993).

Die vorliegende Arbeit befasst sich mit dem Elektrodentrdger und dessen Inserti-
onsprozess in die Cochlea. Dazu werden zunéchst digitale und anschliefslend phy-
sikalische, planare Modelle der humanen Cochlea erstellt, die die morphologische
Variation abbilden. Diese werden anschliefsend fiir Insertionsstudien verwendet, wel-
che dazu dienen, die Insertionskrifte wiahrend der Insertion zu messen. Es werden
Einflussfaktoren auf den Insertionsprozess systematisiert und drei davon anhand von
Studien mit eigens hergestellten Labormustern untersucht: Die Geometrie der Cochlea-
modelle, die Insertionsgeschwindigkeit des Elektrodentragers und eine Beschichtung
des Elektrodentrigers. Die Insertionsstudie in Cochleamodelle unterschiedlicher Grofe
wird verwendet, um die Abhéngigkeit der Insertionskrifte von der Geometrie der
Modelle zu analysieren. Der Einfluss der Insertionsgeschwindigkeiten und die Beschich-
tung des Elektrodentriagers werden mit dem Ziel einer Reduktion der Insertionskréfte
untersucht.

Abschliefsend wird ein fluidisch-aktuierter, nachgiebiger Mechanismus zur Funktio-
nalisierung des Elektrodentragers betrachtet. Zunéchst wird ein im spannungsfreien
Zustand gerader Mechanismus analysiert. Die Skalierbarkeit des vorgeschlagenen nach-
giebigen Mechanismus wird analytisch und numerisch gezeigt. Anschliefend liefert
die Synthese des fluidmechanischen Aktuators dessen geometrische Mafe, um unter
Druckbeaufschlagung mit definiertem Druck einer vorgegebenen Form zu entsprechen.
Diese Synthese wird angewandt, um die Geometrien eines nachgiebigen Mechanismus

fiir drei unterschiedlich grofe Formen der Cochlea zu bestimmen.




Abstract

A cochlear implant can be used to treat sensorineural hearing disorders. The receiver
coil and the electrode carrier are the parts of the cochlear implant system that are
being implanted. The surgeon inserts the electrode carrier into the cochlea to replace
damaged hair cells and to enable the electrical stimulation of the hearing nerve.
Lehnhardt (1993) defined the term "soft surgery". The term describes the need for
careful handling during manual insertion of the electrode carrier, in order to avoid
any damage to intracochlear structures, to reduce post-operative inflammation, and
to curtail further iatrogenic hearing loss of patients with residual hearing.

The presented thesis addresses the electrode carrier and its insertion process into
the cochlea. Firstly, digital and then physical, planar models of the human cochlea
with their morphological variation were established. Those cochlear models are then
used, along with customized, inhouse manufactured laboratory samples of an electrode
carrier, to analyze the insertion forces during the insertion.

Factors having an effect on the insertion process are systematized. Three fractors, in
particular, are further analyzed: the geometry of cochlear models, the insertion speed
and a coating on the electrode carrier. An insertion study with cochlear models of
different sizes is used to define the dependency of insertion forces on the geometry
of the models. The insertion speeds and the coating on the electrode carrier were
analyzed with the aim to reduce the insertion forces.

Finally, a fluid-actuated, compliant mechanism is examined with regard to functional-
izing an electrode carrier. Firstly, a compliant mechanism is considered, which has
a straight shape in its stressless state. The scalability of the presented compliant
mechanism is analytically and numerically demonstrated.

Following, the synthesis of the fluid-mechanical actuator provides its geometrical
measures to show a predetermined shape under application with a defined pressure.
This synthesis is used to define the geometry of a compliant mechanism for three

different sizes of cochlear shapes.
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1 Einleitung

1.1 Motivation

Die Forschung zu Horstorungen und den Moglichkeiten zu deren Therapie lasst sich
wie eine Erfolgsgeschichte schreiben. Bereits 1957 konnten André Djourno und Charles
Eyriés in Paris erfolgreich Teile des Hornervs durch eine implantierte Elektrode
stimulieren (Eshraghi et al. 2012; Mudry et al. 2013; Lenarz 2017b). 1961 ging der
Nobelpreis fiir Medizin an Georg von Békésy , fiir seine Entdeckung des physikalischen

Stimulationsmechanismus in der Cochlea“!

. Im gleichen Jahr wurde von William
House und John Doyle in Los Angeles (USA) erstmalig ein Elektrodentriager (ET) zur
Stimulation in die Cochlea (Innenohr) eines Patienten implantiert (Mudry et al. 2013).
In den darauf folgenden Jahren wurden erste wissenschaftliche Arbeiten iiber dieses
Verfahren und die physiologischen Grundlagen verdffentlicht (Doyle et al. 1963; Zollner
et al. 1963; Simmons 1966). Das hat dazu gefiihrt, dass verschiedene Forschungsgruppen
insbesondere in den USA (Simmons 1969; Schindler 1976), Osterreich (Hochmair-
Desoyer et al. 1980), Frankreich (Pialoux et al. 1979) und Australien (Clark et al.
1977) an der Weiterentwicklung von ET mit mehr als einem Stimulationskontakt und
an der Verbesserung der Biokompatibilitdt arbeiteten, um langfristigen Nutzen fiir die
Patienten zu ermdglichen (Wilson et al. 2008; Mudry et al. 2013; Lenarz 2017b). Die
nachfolgende Kommerzialisierung machte Cochlea-Implantat-Systeme schliefilich einer
groferen Patientengruppe zunéchst in Nordamerika, Europa und Australien verfiigbar
(Mudry et al. 2013).

Simmons (1969) Wunsch, dass ein ,kiinstliches Innenohr irgendwann zumindest fiir
einige Personen mit Horstorungen einen grundlegenden Horeindruck ermoglichen

kann“?, kann riickblickend aus heutiger Sicht als erfiillt betrachtet werden.

! Ubersetzung der Autorin, ,|[...] for his discoveries of the physical mechanism of Stimulation within
the cochlea.“ Nobel Media AB 2017
2 Ubersetzung der Autorin, -] an artificial inner ear will eventually be able to provide at least

marginal hearing for some persons with sensorineural deafness.“ Simmons 1969
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Mitte 2006 waren geschétzt rund 110.000 Patienten weltweit mit einem Cochlea-
Implantat (CI) versorgt (Wilson et al. 2008). Bereits ein Jahrzehnt spéter wird diese
Zahl auf 500.000 geschétzt (Lenarz 2017a) und jéhrlich werden rund 65.000 weitere
Implantationen weltweit durchgefiihrt (Weber et al. 2017).

Die bisherigen groften Errungenschaften der Erfolgsgeschichte ,Cochlea-Implantat®,
als erstem Ersatz eines menschlichen Sinnesorgans, welcher in der klinischen Routine
Verbreitung findet, diirfen jedoch nicht dariiber hinweg tduschen, dass nach wie vor
grofer Forschungs- und klinischer Handlungsbedarf besteht (Lenarz 2017b; Dazert
et al. 2020).

Immer noch leiden rund 15% der Weltbevolkerung (im Alter > 15 Jahren) unter
Horverlust, wovon ein Drittel dadurch in seinem Alltag und Erwerbsleben spiir-
bar eingeschrénkt wird (World Health Organization 2012; Groschel et al. 2018).
Das entspricht rund 430 Millionen Menschen (World Health Organization 2021). In
Deutschland konnten rund 1 Million Menschen von der Versorgung mit einem CI
profitieren. Da jedoch nur rund 50.000 bereits implantiert sind, entspricht das einer
Versorgungsquote von nur rund 5% (Lenarz 2017c). Diese deutliche Versorgungsliicke
ist insofern bedeutsam, weil Horverlust ganz allgemein ein Risikofaktor fiir verspéateten
und verlangsamten Spracherwerb, geringeres Einkommen, Arbeitslosigkeit, Frithver-
rentung, soziale Isolation, Depression, Demenz und Stiirze ist (Ramsey et al. 2017;
World Health Organization 2017, 2021).

Speziell Kinder erfahren zusétzlich zu sozialer Ausgrenzung sowie einer verzogerten
Sprachentwicklung auch Nachteile bei der Schulbildung (Ramsey et al. 2017). Dabei
gehen sprachliche Defizite bei Kindern, ausgelost durch Horverlust vor oder wéhrend
der Phase des Spracherwerbs, deutlich iiber das reine (akustische) Verstehen, Iden-
tifizieren und Formulieren einzelner Worte hinaus. So konnte gezeigt werden, dass
komplexe grammatikalische Satzstrukturen mit Passiv- und Relativsétzen sowie einer
Verschiebung der Satzteile gegentiber der klassischen Wortstellung (Subjekt-Préadikat-
Objekt) von Kindern mit Hoérverlust (trotz dessen Therapie mit Horgerét oder CI)
deutlich schlechter verstanden und interpretiert werden konnen als von gleichaltrigen,
normalhdrenden Kindern (Ruigendijk et al. 2017). Da entsprechende Satzstrukturen
insbesondere im Unterricht vorkommen, hat diese Einschrankung weitreichende Folgen
fiir den generellen Schulerfolg und darauf folgend langfristig auch fiir das Erwerbsle-
ben dieser Kinder im Erwachsenenalter. Grundsétzlich kénnen Kinder, die vor dem
Spracherwerb ein CI bekommen, in Bezug auf ihr Bildungslevel und den Beschéfti-
gungsgrad mit Kindern ohne Horverlust gleichziehen (Venail et al. 2010). Trotzdem
ist der durchschnittliche Schulabschluss von Kindern mit CI aktuell schlechter als
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der der Gesamtbevolkerung (Dazert et al. 2020). Es wird allerdings damit gerech-
net, dass sich diese Daten angleichen, da durch das in einigen Léndern eingefiihrte
Neugeborenen-Screening eine frithzeitige Versorgung immer haufiger ermdglicht wird.
Summiert man diese Nachteile von Kindern und Erwachsenen und versucht, diese als
finanzielle Belastung zu beziffern, so kam man 2017 auf Schatzungen von 750 - 790
Milliarden international Dollar (entspricht US Dollar) weltweit pro Jahr (World Health
Organization 2017). Nur wenige Jahre spéter wird diese Zahl bereits auf iiber 980
Milliarden international Dollar geschétzt (World Health Organization 2021). Dazu
ziahlen Kosten im Gesundheitssektor ebenso wie die Kosten durch Produktivitatsverlust
sowie dem erhohten Risiko von Arbeitslosigkeit und Friihverrentung. Dem gegeniiber
wird die Versorgung mit einem Cochlea-Implantat mit Kosten von rund 28.000 €
sowie weiteren 50.000 € fiir die Nachsorge und Hérrehabilitation beziffert (Dazert
et al. 2020).

1.2 Problemstellung

Retrospektive Studien weisen darauf hin, dass das Restgehor eines Patienten mit
sensorineuraler Horstorung grundséatzlich mit allen aktuell verwendeten Typen von
ET-Formen und deren Ziellage innerhalb der Cochlea (lateral, perimodiolar, midscala)
erhalten werden kann (Wanna et al. 2017). Trotzdem zeigt sich, dass die Wahrschein-
lichkeit das Restgehor zu erhalten, bei Verwendung von initial geraden ET, welche
dann lateral in der Cochlea platziert werden, hoher ist (rund 3-5x), als bei Implan-
tation von vorgekriimmten ET, die dicht an der Spiralachse der Cochlea (Modiolus)
liegen (Wanna et al. 2017). Dieser Zusammenhang ist nicht nur wenige Wochen nach
der Implantation, sondern auch léngerfristig (> 1 Jahr nach Implantation) erkennbar
(Wanna et al. 2017). Einer der Griinde fiir den Verlust des Restgehors kann ein Wechsel
des ET zwischen den membranés abgegrenzten, fluid-gefiillten Kammern innerhalb der
Cochlea sein (Scala Dislokation). Eine solche Scala Dislokation kann bereits wihrend
der Insertions des ET in die Cochlea auftreten. Auf einem post-operativen digitale Vo-
lumentomographie (DVT) Scan lésst sich diese fehlerhafte Platzierung des Implantates
zwar erkennen, allerdings sind dabei bereits irreparable Schiaden erfolgt. Anatomisch
bedingt kommt es bei einem Wechsel des ET zwischen den Scalen der Cochlea immer
zu intra-cochledrem Trauma: Entweder zu einem Riss einer oder mehrerer Membranen
oder einem Bruch der diinnen Knochenlamelle (Lamina spiralis ossea (LSO)). Boyer

et al. (2015) haben bei n = 31 Insertionen mit einem vorgekriimmten ET (Contour
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Advance, CI512, Cochlear Ltd., Australien) acht Félle von Scala Dislokation beobach-
tet, wiahrend bei n = 30 Insertionen mit lateralen ET nur ein Fall einer Dislokation
aufgetreten ist. Ahnliche Ergebnisse berichten auch Mittmann et al. (2015b), die bei
n = 85 Insertionen eines vorgekriimmten ET (Contour Advance, CI512, Cochlear Ltd.,
Australien) 27 Scala Dislokationen beobachtet haben.

Intra-cochledres Trauma kann ebenfalls auftreten, wenn die Spitze des inserierten ET
innerhalb der Cochlea umknickt (Tip fold-over). Zuniga et al. (2017) untersuchten
303 implantierte Cochleae und fanden dabei sechs Fille (entspricht 1,98 %) von
Tip fold-over. Bei fiinf dieser Félle kamen vorgekriimmte ET zum Einsatz. Eine
Meta-Studie iiber 33 Originalpublikationen konnte ein signifikant hoheres Risiko fiir
Scala Dislokationen bei vorgekriimmten gegeniiber geraden ET (43 % zu 7 %) zeigen,
sowie haufigere Tip fold-over bei vorgekriimmten ET (Jwair et al. 2020). Dariiber
hinaus war das Auftreten einer Scala Dislokation verkniipft mit Einschrénkung des
Restgehors (Wanna et al. 2015) und schlechteren Ergebnissen im Sprachverstehen
(Jwair et al. 2020). Diese Studien weisen deutlich auf den weiteren Forschungs- und
Entwicklungsbedarf bei Design und Insertionstechnik von ET hin.

Die Untersuchungen von Liebscher et al. (2020) zeigen, dass neuere Typen vorge-
kriimmter ET das Risiko einer Scala Dislokation verringern kénnen (von 32,3 % auf
5,1%), wihrend weitere Studien gar keine Dislokation mehr beobachten konnten
(Aschendorff et al. 2017; Iso-Mustajarvi et al. 2020). Als Ursache der Verbesserung
wird der verringerte Durchmesser des neueren ET (Slim Modiolar, CI532, Cochle-
ar Ltd., Australien) angenommen. Bereits 2008 haben Wilson et al. (2008) diverse

Moéglichkeiten fiir zukiinftige Weiterentwicklungen vorgeschlagen, darunter:

1. Verbesserung der intra-cochledren Platzierung von E'T moglichst nahe an den
Spiralganglienzellen

2. Anregung des Nervenwachstums in Richtung des ET

3. Entwicklung neuer Methoden fiir eine prézise, lokale Stimulation

4. Ausweitung der kombinierten elektrisch-akustischen Stimulation (EAS), fiir
Patienten mit Restgehor aber unzureichendem Sprachverstehen

5. Verbesserung der chirurgischen und medikamentésen Behandlung zum Erhalt

des Restgehors nach Implantation

Die beiden erstgenannten Ansétze zielen grundséitzlich darauf ab, den Abstand zwi-
schen dem Ursprung (Stimulationskontakt im ET) und dem Ziel (Spiralganglienzelle)
der elektrischen Stimulation zu verringern, um in der Folge eine héhere raumliche

Auflésung und damit eine Verbesserung der frequenzspezifischen Auflésung erreichen
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zu kénnen. Auch einige Jahre spiter haben diese Forschungsansétze nicht an Relevanz

verloren. So fithrt Lenarz (2017b) unter anderem folgende offene Forschungsziele auf:

1. Verbesserung des Interfaces zwischen Nerven und Elektrodenkontakten, durch:

e cine Positionierung des ET nahe am Modiolus der Cochlea

e Applikation von Wachstumsfaktoren zum Erhalt der Spiralganglienzellen
und Anregung der Aussprossung

e Strukturierung der Oberfliche der Stimulationskontakte als Kontaktflache

der Dendriten

2. robotisch-unterstiitzte, minimal-invasive Cochlea-Implantation

Die zwingende Basis fiir die Verbesserung des Nerven-Elektroden-Interfaces ist dabei
der Erhalt der intra-cochledren Strukturen wahrend der Insertion des ET in die
Cochlea. Ishii et al. (1995) konnten zeigen, dass bereits Kréfte von 0,026-0,039 N
ausreichend fiir die Ruptur der Basilarmembran (BM) innerhalb der Cochlea sein
kénnen. Das motivierte die Betrachtung der wahrend der Insertion des ET in die
Cochlea auftretenden Krifte (Insertionskréfte) in Laborstudien. Dartiber hinaus lasst
sich daraus die Annahme ableiten, dass grundsétzlich moglichst geringe Insertionskréfte
zu préiferieren sind und als ein Ziel fiir die Weiterentwicklung von ET sowie der
Insertionstechnik gelten sollten (Roland 2005, Miroir et al. 2012, Nguyen et al. 2014,
Rohani et al. 2014, Mirsalehi et al. 20175T).

1.3 Zielsetzung und Vorgehensweise

Das grundlegende Ziel der vorliegenden Arbeit ist, ausgewahlte Einflussfaktoren auf
die Insertionskrafte, welche bei der Insertion von Cochlea-Implantat-Elektrodentriagern
auftreten, systematisch zu beschreiben. Die einzelnen Faktoren sollen dabei zunédchst
analysiert werden, um anschliefend Methoden fiir die Senkung der Insertionskréfte
vorzuschlagen. Darauf aufbauend soll untersucht werden, wie die Distanz zwischen

dem Elektrodentréger und den Spiralganglienzellen innerhalb der Cochlea verringert
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werden kann — mit dem langfristigen Ziel der Verbesserung der frequenzspezifischen

Stimulation:

1. Identifikation, Beschreibung und Analyse ausgewahlter Einflussfaktoren von
Patient (Cochleageometrie), Chirurg (Insertionsgeschwindigkeit) und ET (Be-
schichtung, Funktionalisierung) auf die Insertionskrifte.

2. Erarbeitung von Vorschlédgen mit dem Ziel der Senkung von Insertionskriften.

3. Analyse nachgiebiger Mechanismen fiir die Funktionalisierung von ET mit dem
Ziel der individualisierten Kriimmung des ET zur Kontaktreduktion wahrend
der Insertion, Vermeidung von Insertionskriften und gezielten Lage nahe des

Modiolus nach Insertion.

Der grundsétzliche Aufbau der Arbeit (vgl. Abb. 1.1) beginnt in Kapitel 2 (ab S.27)
mit einer Ubersicht iiber die Funktionsweise des Horens sowie therapeutischen Maf-
nahmen bei Horverlust, mit dem Fokus auf Cochlea-Implantaten. Der Stand der
Technik sowie der Stand der aktuellen Forschung auf dem Gebiet der Elektrodentrager
eines CI-Systems bilden die Grundlage, um eine Funktionalisierung mit nachgiebigen
Mechanismen zu analysieren. Dazu wird dieses Kapitel mit der grundlegenden Erlau-
terung und Klassifikation von nachgiebigen Systemen im Allgemeinen und dem Stand
der Technik von fluidmechanischen Aktuatoren im Speziellen abgeschlossen.

In Kapitel 3 (ab S.53) wird die Modellbildung der humanen Cochlea beschrieben.
Die bereits bestehende Methode der Schliffpraparation in Epoxidharz eingebetteter
Felsenbeinpréiparate wird kurz vorgestellt, um anschlieffend die Automatisierung
dieser Methode zu entwickeln und anhand kiinstlicher Proben zu evaluieren. Die durch
Segmentierung und Fertigung erstellten digitalen und physikalischen Modelle der
Cochlea werden fiir die beiden nachfolgenden Kapitel 4 und 5 benétigt.

In Kapitel 4 (ab S.71) wird der Einfluss der Insertionsgeschwindigkeit, der Einfluss
einer Beschichtung auf dem ET sowie der Einfluss verschiedener Cochleageometrien
(in Form von artifiziellen Cochleamodellen mit anatomisch relevanter Variation) auf
die Insertionskréfte in vergleichenden Insertionsstudien untersucht. Nach einer kurzen
Darstellung der aktuellen Studienlage werden die eigenen Methoden erldutert. Der fiir
die Studien entwickelte Priifstand, dessen Softwareansteuerung sowie die Fertigung der
ET-Proben werden vorgestellt, bevor abschlieftend die Insertionsstudien dargestellt

werden.
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KAPITEL 1:
Motivation — Problemstellung — Zielsetzung und Vorgehensweise

l

KAPITEL 2:
Propadeutik — medizinische und technische Grundlagen

¥

KAPITEL 3:
Morphologische Modellbildung der Cochlea
3.1: Bisherige Methode: Ma- 3.2: Weiterentwicklung:
nuelle Schliffpraparation Automatisierte Schliffpraparation

3.3: Modiolarer Pfad der Scala Tympani 3.4: Physikalische Cochleamodelle

KAPITEL 4: KAPITEL 5:
Insertionsverhalten lateraler Elektrodentrager Modellbildung des fluidischen

Aktuators im Elektrodentrager
4.1: Bisherige Untersuchungen zu Einfluss-

faktoren auf das Insertionsverhalten 5.1: Varianten zur Nutzung des nach-
giebigen Aktuators im Elektrodentrager
4.2: Material und Methoden
5.2: Uberpriifung der Skalierbarkeit
4.3: Einfluss der Insertions-

hwindigkeit auf Insertionskraft
geschWInCIghert aul Insertionskratte - 5.3: Modellbildung und Simulation

4.4: Einfluss der Alginat-
Beschichtung auf Insertionskrafte

4.5: Einfluss der Cochlea-
geometrie auf Insertionskréfte

l

KAPITEL 6:
Diskussion

l

KAPITEL 7:
Zusammenfassung und Ausblick

Abbildung 1.1: Schema iiber den Aufbau der Arbeit (exklusive aller Verzeichnisse und
Anhang)
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In Kapitel 5 (ab S.99) wird eine Funktionalisierung des ETs mit einem nachgiebi-
gen, fluidmechanischen Aktuator fiir eine individuelle Kriimmung analysiert. Dazu
wird zunéchst die geometrische Skalierbarkeit sowohl analytisch als auch numerisch
betrachtet. Die anschlieffende analytische und numerische Modellbildung greift auf
die ermittelten Cochlea-Geometrien aus Kapitel 3 zurtick.

In Kapitel 6 (ab S. 119) folgt eine kritische Betrachtung der zuvor dargestellten eigenen
Analysen und Untersuchungen. Die Arbeit wird mit der Zusammenfassung in Kapitel
7 (ab S.125) abgeschlossen, welche ergédnzend einen Ausblick auf weiterfithrende
Forschungsthemen bietet und aufzeigt, welche neuen Forschungsfragen sich aus der
vorliegenden Arbeit ableiten lassen.

In Anhang A (ab S.169) der vorliegenden Arbeit befinden sich ergénzende Informatio-
nen sowie Ubersichten zur vorgestellten Forschung. Einige Abschnitte der vorliegenden
Arbeit sind bereits in Fachzeitschriften veroffentlicht worden und entsprechend im
Text zitiert. Eine Veroffentlichung unter Beitrag, aber nicht Erstautorenschaft, der
Autorin ist an Quellenverweisen im Text (ausgenommen Anhang) mittels Hochstellung

der Initialen gekennzeichnet (beispielsweise Zentner et al. 20145).

26



2 Propadeutik — medizinische und

technische Grundlagen

2.1 Horen, Horverlust und dessen Therapieansatz

2.1.1 Funktionsweise des Horens

Anatomie Das Ohr wird anatomisch in die drei Abschnitte Aufien-, Mittel- und
Innenohr untergliedert (vgl. Abb.2.1), die funktionell unterschiedliche Aufgaben
erfiillen. Der Vorgang des Horens beginnt am Auftenohr, welches die Ohrmuschel
(Auricula) und den Gehorgang umfasst. Die bogenférmig verlaufenden Rinnen und
Wiilste der Ohrmuschel sind in ihrer Form erblich bedingt und bestehen, bis auf das
Ohrlappchen, aus elastischem Knorpel.

Der Gehorgang wird, abhéngig von seiner Wandbeschaffenheit, in einen dufseren, knor-
peligen und einen knéchernen Anteil unterteilt. Dabei entfallen rund 2/3 des insgesamt
3-4cm langen Gehorgangs auf den knorpeligen Anteil. Die Haut des Gehorgangs
enthalt Talgdriisen, deren Sekret zusammen mit abgestorbenen Epithelzellen den Oh-
renschmalz (Zerumen) bilden, welcher von den Haaren im Gehorgang kontinuierlich
nach aufsen transportiert wird. Der Gehérgang endet medial am Trommelfell ( Mem-
brana tympanica), welches als Membran mit ~ 10 mm Durchmesser im Gehorgang
aufgespannt ist und das Aufsenohr begrenzt (Clark 2003).

An das Aufenohr schliefst sich das Mittelohr, bestehend aus Paukenhohle, Gehérkno-
chelchen und Ohrtrompete, an. Die Ohrtrompete ( Tuba auditiva oder Eustachische
Rohre) ist eine rohrenartige Verbindung von etwa 4 cm Lénge zwischen der Pauken-
hohle und dem Nasenrachenraum. Innerhalb der dadurch luftgefiillten Paukenhohle
befindet sich die Gehoérknochelchenkette aus Hammer (Malleus), Amboss (Incus)
und Steigbtigel (Stapes). Die drei Gehoérknochelchen verbinden somit gelenkig das
Trommelfell mit dem Innenohr (Labyrinth). Am Trommelfell setzt fest verwachsen der
Hammergriff an und bewirkt so eine trichterférmig nach innen gerichtete Vertiefung

des Trommelfells.
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Abbildung 2.1: Anatomie des Ohrs in koronarer Schnittansicht. [Beschriftung ergiinzt; Grafik
mit freundlicher Genehmigung von Cochlear Ltd., Australien]

Ein Sattelgelenk verbindet den Hammerkopf mit dem Amboss. Dieser wiederum ist
mit einem seiner beiden Schenkel gelenkig mit dem Steigbiigel verbunden.

Mit einer mittleren Fufplatte von 2,5x 1,38 mm (Gan et al. 2002) und einer mittleren
Gesamtléange von 2,87 mm ist der Steigbiigel der kleinste Knochen im menschlichen
Skelett (Clark 2003). Die ovale Fufsplatte des Steigbiigels sitzt innerhalb des ebenfalls
ovalen Fensters, das den Ubergang vom Mittelohr ins Innenohr darstellt.

Das Innenohr vereint anatomisch das Hor- und das Gleichgewichtsorgan. Das Gleich-
gewichtsorgan ist in den drei Bogengéngen lokalisiert. Die nahezu kreisférmigen
Bogengénge stehen jeweils senkrecht zueinander und beinhalten Teile des membrand-
sen Labyrinthes. Beide Sinnesorgane werden durch das umgebende Felsenbein (Pars
Petrosa) geschiitzt, welches als der hiirteste Teil des Schidelknochens! gilt und sich
im Bereich des Schlifenbeins (Os temporale) befindet (Clark 2003). Das Felsenbein
umfasst das knocherne Labyrinth als ein komplexes System aus Hohlrdumen. Dieses

wird durch das mit Endolymphe gefiillte, hautige oder membrandse Labyrinth ergénzt.

! Clark (2003) und Rask-Andersen et al. (2012) beschreiben das Felsenbein als hirtesten Kno-
chen. Der mittlere Elastizitdtsmodul liegt bei 21,8 +1,9 GPa bis 27,3 + 6 GPa abhéngig von der
Knochenentnahmestelle (Peterson et al. 2003).
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Das hautige Labyrinth liegt innerhalb des knochernen Labyrinths und ist kleiner als
dieses. Dadurch entsteht zwischen beiden ein mit Perilymphe gefiillter Hohlraum.
Die Hohlrdume des knochernen und des membrandsen Labyrinthes bilden gemeinsam
die Bogenginge des Gleichgewichtsorgans und die Horschnecke, welche das Hoérorgan
enthélt. Namensgebend fiir die Horschnecke (Cochlea) ist ihre Form als spiralférmiges
Hohlorgan (vgl. Abb. 2.2a), die der einem Schneckenhaus mit im Mittel 2,5 Windungen
dghnelt. Die gedachte Drehachse der Cochlea wird als Modiolus bezeichnet. Innerhalb
der Cochlea lassen sich anatomisch drei Kammern (Scala tympani, Scala vestibuli und
Scala media) unterscheiden (vgl. Abb.2.2b,c).

1.000 Hz

1.500 Hz

20.000 Hz

A
(a) Draufsicht auf die Cochlea  (b) schematische Schnittansicht (c¢) morphologischer Schnitt

Abbildung 2.2: (a) Schematische Draufsicht auf die Cochlea mit Darstellung der Tonotopie.
Schematische (b) und morphologische (c¢) Schnittansicht durch die basale Windung der Coch-
lea. Die Cochlea ist in das Felsenbein (4) eingebettet und beinhaltet drei flissigkeitsgefiillte
Kammern: Scala tympani (ST), Scala vestibuli (SV) und Scala media (SM). Die Kammern
werden voneinander durch eine diinne Knochenlamelle (Lamina spiralis ossea (LSO), 3) die
daran ansetzende Basilarmembran (BM, 2) und die Reissner-Membran (1) getrennt. Das
Spiralligament (6) verankert die BM an der knochernen Wandung der Cochlea und wird im
Bereich der SM von der Stria vascularis (5) iberzogen. [eigene Darstellung]

Die Lamina spiralis ossea (LSO) ragt vom Modiolus aus als diinne Knochenlamelle
in das knochern eingerahmte Lumen der Cochlea hinein. Daran schliefit sich die
Basilarmembran (BM) an und reicht bis zur lateralen knéchernen Wandung der
Cochlea. Diese wird von fibrosem Spiralligament bedeckt, welches die BM an der
knochernen Wand der Cochlea verankert. Durch diese beiden Strukturen (LSO und
BM) wird die Scala tympani (ST) vom iibrigen Lumen abgegrenzt. Oberhalb der BM
zieht die Reissner-Membran (RM) ebenfalls zur lateralen Wand der Cochlea.
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Abbildung 2.3: Schematische Schnittansicht durch die Cochlea mit Scala tympani (ST),
Scala vestibuli (SV) und Scala Media (SM). Das Spiralligament wird von der Stria vascularis
bedeckt und begrenzt so die SM lateral zum umgebenden Knochen. Das Corti-Organ befindet
sich auf der Basilarmembran und trégt eine Reihe innerer Haarzellen (HZ) sowie basal drei
bis apikal fiinf Reihen dufserer HZ. Die auf den HZ befindlichen Sinneshérchen sind von der
Tektorialmembran bedeckt. Die Sinneshérchen sind bogenférmig in je drei Reihen pro HZ
angeordnet. [eigene Darstellung, skizziert nach Kahle et al. 2005, S. 337 und Berghaus et al. 1996,
S. 33-34|

Dadurch wird ein im Querschnitt nahezu dreieckiger Abschnitt zwischen den beiden
Membranen aufgespannt (vgl. Abb.2.3). Dieser wird als Scala media (SM) (oder
Ductus cochlearis) bezeichnet. Als Teil des hautigen Labyrinthes ist die SM mit
Endolymphe gefiillt und wird zusédtzlich von der Stria vascularis, welche sich auf
dem Spiralligament befindet, von der knochernen Wand der Cochlea abgegrenzt. Der
verbleibende Bereich medial der SM ist entsprechend mit Perilymphe gefiillt und wird
als Scala vestibuli (SV) bezeichnet. Die drei derart aufgespannten Kammern (SV, ST
und SM) ziehen innerhalb der Windungen der Cochlea vom basalen zum apikalen
Ende. Dort endet die BM, sodass eine Offnung entsteht, welche die SV und die ST
verbindet und als Helicotrema bezeichnet wird (Helpard et al. 2020). Basal begrenzen
zwei Membranen die Scalen; das runde Fenster begrenzt die ST und das ovale Fenster
abgedeckt durch die Steigbiigelplatte die SV.

Die BM wird von der basalen Windung bis zum Helicotrema breiter (0,08-0,498 mm
nach Wever et al. (1954); 0,126-0,418 mm nach Liu et al. (2015)) und diinner (4,8 -
0,2 pm nach Liu et al. (2015)). Darauf befindet sich das Corti-Organ, welches eine Reihe
innere und mehrere Reihen dufere Haarzellen (HZ) trégt (vgl. Abb. 2.3). Die Anzahl der
dufseren HZ nimmt von basal (drei Reihen) nach apikal (fiinf Reihen) zu. Auf den HZ

stehen in Bégen drei Reihen Sinneshérchen, die in ihrer Hohe nach modiolar abnehmen
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(vgl. Abb.2.3). Die HZ sind synaptisch mit den Spiralganglienzellen verbunden, deren

Axone schlieflich im Modiolus entspringend den Hoérnerv (Nervus cochlearis) bilden.

Physiologie Der Vorgang des Horens ist ein hochkomplexer Prozess, welcher mit
der Biindelung des als Longitudinalwelle im Medium Luft eintreffenden Schalls durch
die Ohrmuschel beginnt (Clark 2003). Durch den Gehorgang wird der Schall zum
Trommelfell geleitet und versetzt dieses in Schwingung. Solange dabei keine Druck-
differenz zwischen dem Luftdruck im Mittelohr und dem Umgebungsdruck herrscht,
kann das Trommelfell in seiner Normalstellung schwingen. Dabei ist die Impedanz
des Trommelfells gering, was dazu fithrt, dass nur sehr wenig Schall reflektiert wird.
Die Ohrtrompete ermoglicht den benotigten Druckausgleich, da sich ihr Lumen durch
Anspannung der Muskeln beim Géhnen oder Schlucken 6ffnet und so eine Verbindung
zwischen Mittelohr und Nasenrachenraum schafft (Clark 2003). Die Schwingung des
Trommelfells wird anschliefsend auf den Hammer und somit auf die Gehérknochel-
chenkette iibertragen. Der Steigbiigel, als letztes Glied der Gehorkndchelchenkette,
iibertragt die Schwingungen schliefslich mit seiner Fufplatte auf das anliegende ovale
Fenster, welches die fliissigkeitsgefiillte Scala vestibuli begrenzt. Die so geschilderte
Schallleitung wird als Luftleitung bezeichnet. Wird der Schall jedoch als Festkorper-
schall ausgehend von den Schidelknochen auf Mittel- und Innenohr {ibertragen, so
wird von Knochenleitung gesprochen. Die Schalliibertragung mittels Luftleitung wird
mafgeblich durch einen Wechsel des schallleitenden Mediums — von Luft (iiber die Ge-
horknéchelchenkette des Mittelohres) auf Perilymphe — charakterisiert. Die Impedanz
(Z) beschreibt dabei den, vom Medium abhéngigen (p: Dichte), Widerstand gegeniiber
der Schallausbreitung (c: Schallgeschwindigkeit) (Adunka et al. 2010, S. 27-29):

Z=p-c (2.1)

Beim Eintrag einer Schallwelle von einem Medium in ein anderes bestimmt das
Verhéltnis der Impedanzen den reflektierten Anteil am Gesamtsignal. Beim Wechsel
des Mediums von Luft nach Wasser (grobe Néherung der Perilymphe) werden mehr
als 99% reflektiert (Adunka et al. 2010, S. 27).
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Dadurch wird beim Vorgang des Horens eine Impedanzanpassung notwendig, welche

im Mittelohr erfolgt und in zwei Ursachen begriindet ist:

1. Zwischen der Fliche des Trommelfells und der Flache des ovalen Fensters
ergibt sich ein Verhéltnis von 17:1 (Adunka et al. 2010, S. 27). Dieses wirkt als
Verstarkungsfaktor fiir den Druck, welcher am ovalen Fenster {ibertragen wird.

2. Der Hammerstiel ist ldnger als der lange Schenkel des Ambosses, wodurch sich
ein Hebelverhéltnis von 1,3:1 ergibt (Junqueira et al. 1991, S. 692; Adunka et al.
2010, S. 27).

Aufgrund dieser Impedanzanpassung konnen 60 % der mit dem Schall eintreffenden
Energie in das Innenohr iibertragen werden. Durch die Bewegung der Steightigelfuis-
platte in das Lumen der Scala vestibuli hinein, wird Perilymphvolumen verdréngt.
Diese Volumenverschiebung am ovalen Fenster setzt sich in der Scala Vestibuli bis
zum Helicotrema fort und von dort durch die Scala tympani wieder zuriick zur Basis
der Cochlea. Diese Longitudinalwelle wird schlieftlich durch Schwingung des runden
Fensters in das luftgefiillte Mittelohr hinein aufgelost. In der Perilymphe fiihrt die
Longitudinalwelle zu einer Wanderwelle entlang der BM. Thre maximale Auslenkung
zeigt die BM an einem fiir diese Frequenz spezifischen Ort, was zur Scherung der
Haarzellen fiihrt (Adunka et al. 2010, S. 30). Diese Frequenzspezifitdt zeigt eine
Tonotopie entlang der Basilarmembran, beginnend mit hohen Frequenzen basal und
tiefen Frequenzen am apikalen Ende. Diese Frequenzdetektion beruht auf der stetigen
Veranderung der Geometrie und Gewebeeigenschaften der BM zwischen basalem und
apikalem Ende (Adunka et al. 2010, S. 30).

Die Umwandlung der Wanderwelle in elektrische Impulse erfolgt innerhalb der Haar-
zellen (Transduktion) (Silbernagl et al. 2007, S. 314). Diese reagieren als Mechanore-
zeptoren auf Scherung mit der Offnung von Ionenkanilen, was zu einer Depolarisation
und somit zu einem Rezeptorpotential fithrt. Wird in den iiber Synapsen verbun-
denen Spiralganglienzellen ein Aktionspotential ausgelost, spricht man von Signal-
Transformation (Silbernagl et al. 2007, S. 314; Friedrich 2007, S. 338). Uber diese
werden Erregungen zum Hornerv und schlieflich im Gehirn der zentralen Verarbeitung

zugefiihrt.
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2.1.2 Pathophysiologie des Horens

Horstorungen konnen ihre Ursachen in der gesamten Prozesskette des Horens haben,
von Aufen-, Mittel- und Innenohr bis hin zur zentralen Verarbeitung. Abhéngig vom
Entstehungsort der Horstorung treten unterschiedliche Symptome auf, anhand derer
sich eine Diagnose erstellen lédsst. Im Folgenden werden ausschliefslich Horstérungen,
die urséchlich das Innenohr betreffen (sensorineurale Horstorung), néher betrachtet.
Kral (2017) klassifiziert die Griinde fiir Horstérungen nach priméren und sekundéren
Ursachen. Dabei sind primére Ursachen genetischer Art und sollten nach dem Phé-
notyp der dadurch ausgeldsten Beeintréachtigung weiter differenziert werden. Durch
Mutationen ausgeltste Beeintrachtigungen kénnen sowohl einzelne Molekiile in ihrer
spezifischen Funktionsweise, Zellen oder die Zellmorphologie als auch das Corti-Organ
oder zusétzlich andere Organe wie das Zentralnervensystem betreffen. Sekundére
Ursachen fiir Horstorungen oder Horverlust sind bedingt durch andere Erkrankungen,
die direkt oder aufgrund ihrer Therapie (z.B. ototoxische Medikamente) wiederum
das Gehor schidigen kénnen (Kral 2017).

Darunter fallen die durch Larm induzierte Schwerhorigkeit ebenso wie die Altersschwer-
horigkeit (Presbyakusis). Infolge einer Horstérung kénnen weitere degenerative oder
kompensatorische Prozesse ausgelost werden, sodass die moglichst zeitnahe Diagnose
eine wichtige Grundlage fiir die Behandlung darstellt (Kral 2017). Bei angeborener
Taubheit oder prélingual (vor dem Spracherwerb) ertaubten Kindern kann zudem eine
gestorte Reifung der zentralen auditorischen Verarbeitung die Folge sein, was wie-
derum die zentrale Organisation der Hérbahn, die Identifikation der Laufzeitdifferenz
fiir die raumliche Darstellung von Schallquellen und die Fahigkeit zur allgemeinen
Lenkung der Aufmerksambkeit betrifft (Kral 2017). Weitere degenerative, periphere
Prozesse konnen die Spiralganglienzellen betreffen. So folgt auf eine Degeneration von
Stiitzzellen im Corti-Organ haufig die weitere Degeneration der Spiralganglienzellen.
In diesem Kontext ist das Neugeborenen-Screening eine Grundlage, um einen angebo-
renen Horverlust iiberhaupt frith genug diagnostizieren und therapieren zu kénnen,
und nachfolgend durch dessen Behandlung den Spracherwerb zu ermoglichen (Dazert
et al. 2020). Die sensitive Phase fiir den auditorischen Input, der zum Spracherwerb
benétigt wird, liegt zwischen dem 3. und dem 7. Lebensjahr und sollte vollstéandig
genutzt werden, um Defizite zu vermeiden (Sharma et al. 2002, 2006, 2007, 2015). Das
bedeutet, dass zu Beginn dieser sensitiven Phase bereits die Versorgung, Einstellung
und Gewdhnung an ein Cochlea-Implantat (CI) abgeschlossen sein sollte (Kral 2013;
Sharma et al. 2015).
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Allgemeine Horstorungen betreffen dabei 3-4 von 1000 Neugeborenen, wovon jedoch
25 % eine hochgradige Schwerhorigkeit haben, die den spateren Spracherwerb deut-
lich einschrankt (Adunka et al. 2010, S. 158). Eine konservative Therapie leichter
Schwerhorigkeit sind Horgerdte, welche im einfachsten Fall als Verstéarker der am
Ohr eintreffenden Schallwellen fungieren. Komplexere Systeme beinhalten dariiber
hinaus mehrere Mikrophone, um anhand verschiedener Algorithmen Storgerdusche
zu unterdriicken, Schallquellen aus einer bestimmten Richtung gezielt herausfiltern
zu kénnen und so Sprachanteile im Schallsignal zu verstarken. Ist die Funktion der
Haarzellen zu stark eingeschrankt, um (trotz Horgerdtversorgung) ein ausreichendes
Sprachverstehen zu erméglichen, kann ein CI in Betracht gezogen werden (Dazert et al.
2020). CI-Systeme konnen funktionseingeschriankte, zerstorte oder fehlende Haarzellen
in ihrer Funktion zur Transduktion iiberbriicken. Nach Lenarz (2017¢, S128) gelten

die nachfolgenden ,Indikationen fiir eine Cochlea-Implantat-Versorgung:

1. Beidseitige hochgradige oder an Taubheit grenzende sensorische Schwerhorigkeit
2. Einseitige sensorische Taubheit
3. Hochtontaubheit mit Restgehdr im Tieftonbereich.*

2.1.3 Cochleaimplantat und Operationsmethodik

Nach der Definition des Themennetzwerks Gesundheitstechnologien der Deutschen
Akademie der Technikwissenschaften (acatech) ist eine Prothese ein ,funktioneller
Ersatz von Gliedmafen, Organen oder Organteilen* (acatech 2017, S. 33). Darunter
fallen sowohl Exoprothesen, welche komplett aufterhalb des Korpers angewendet
werden, als auch Implantate, unter welchen die Endoprothesen vollstandig innerhalb
des Korpers verbleiben. Das Cochleaimplantat, als Ersatz des Hororgans, ist gemaf
dieser Klassifikation eine Neuroprothese, genauer ein aktives audiologisches Implantat,
da es mit einer Energiequelle versehen ist (acatech 2017).

Liegt aufgrund einer der vorgenannten Horstorungen eine Beeintréachtigung der alltégli-
chen und beruflich notwendigen Kommunikationsfahigkeit vor, welche nicht oder nicht
ausreichend mit konservativen Methoden (z.B. einem Horgerét) therapiert werden

kann, so kann grundsétzlich die Versorgung mit einem CI in Frage kommen.

34



2.1 Horen, Horverlust und dessen Therapieansatz

Dabei miissen folgende Voraussetzungen erfiillt sein (Lenarz 2017c, S127):

e anatomisch korrekt angelegte Cochlea
Ossifikationen innerhalb der Scalen sind dabei kein Ausschlussgrund, da hierfiir
spezielle Elektrodentrager entwickelt wurden. Malformationen der Cochlea oder
Tumore, die eine Insertion des Elektrodentrégers mit einer verlasslichen Lage
nahe der Spiralganglienzellen erschweren, kénnen hingegen problematisch sein
(Dhanasingh et al. 2019; Daneshi et al. 2020; Plontke et al. 2020).

anatomisch korrekte Lage des Hornervenursprungs an der Cochlea

funktionierender Hornerv

funktionierende zentrale auditorische Verarbeitung

allgemeine kognitive Fahigkeiten, die die Rehabilitation mittels gezieltem Hor-

und Sprech-Training ermoglichen.

Aufbau und Funktionsweise des Cochleaimplantates Das Cochleaimplantat
besteht aus einem implantierten Teil und einem extern des Schédels, hinter dem Ohr,
getragenen Teil. Der externe Teil beinhaltet Mikrophon, Sprachprozessor, Batterie
oder Akkumulator und Sendespule. Ein derart designtes System wird als Behind
The Ear (BTE)-Prozessor bezeichnet und stellt die Mehrheit der Systeme dar. Dabei
ragt das Mikrophon bogenférmig nach rostral hinter der Ohrmuschel hervor, um den
Schall potentiell gegeniiberstehender Gesprachspartner ideal aufnehmen zu kénnen.
Alternativ konnen auch Off The Ear (OTE)-Prozessoren verwendet werden, welche
sich insbesondere fiir Patienten mit Fehlbildungen der Ohrmuschel eignen.

In jedem Fall wird die Sendespule am Kopf mit Hilfe eines Magneten direkt iiber der
Position der implantierten Empféangerspule gehalten. Der Sprachprozessor verwendet
abhéngig vom Hersteller verschiedene Algorithmen zur Filterung des aufgenommenen
Signals. Dabei ist die Identifikation und Verstarkung sprachrelevanter Frequenzan-
teile (100-8000 Hz, Biichner et al. 2017) des Gesamtsignals der wichtigste Aspekt
fiir ein moglichst gutes Horverstehen bei sprachlicher Kommunikation. Das derart
aufbereitete Signal wird von der Sendespule, welche an der Kopfhaut anliegt, an die
Empfangerspule iibertragen. Neben der Empféingerspule und der Steuerelektronik
gehort auch der Elektrodentrager (ET), als Kernstiick des eigentlichen Implantates,
zu den implantierten Komponenten eines CI-Systems (vgl. Abb.2.4).
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Sendespule
"é Empfangerspule
/ Referenzelektrode

Abbildung 2.4: Bestandteile
des Cochlea-Implantat-Systems,
exemplarisch als hinter dem Ohr
(BTE) zu tragendes System ab-
gebildet. Die extern getragenen
Komponenten umfassen Mikro-
phon, Sprachprozessor und Sen-
despule. Die implantierten Kom-
ponenten umfassen die Empfan-
gerspule, die in ein Titangehdu-
se gekapselte Steuerelektronik
und den in die Cochlea inserier-
ten Elektrodentrager. [Beschrif-
tung ergénzt; Grafik mit freund-
licher Genehmigung von Cochlear Mikrophon Elektrodentriger
Ltd., Australien]

Sprachprozessor

Der ET enthilt je nach Hersteller 12-22 Elektrodenkontakte zur Stimulation der
Spiralganglienzellen (Biichner et al. 2017) und wird wihrend der Operation in die ST
der Cochlea eingefiihrt (inseriert). Da CI-Systeme insbesondere bei (Kleinst-)Kindern
zur Therapie angeborener Taubheit herangezogen werden, ergeben sich daraus extreme
Anforderungen an die Biokompatibilitdt und Stabilitéat der implantierten Komponenten
iiber die gesamte Lebenszeit eines Patienten hinweg.

Um die mechanische Stabilitéit, auch im Fall von Stiirzen auf die implantierte Kopfsei-
te, gewahrleisten zu konnen, wird die Steuerelektronik in ein Titangehduse gekapselt
(Stover et al. 2009). Die Elektrodenkontakte zur Stimulation (vgl. Abb. 2.5) bestehen
aus Platin und werden mit Kontaktdrahten aus einer Platin-Iridium-Legierung und
einer Polytetrafluoroethylen (PTFE)-Beschichtung kontaktiert (Shepherd et al. 1985;
Stover et al. 2009). Im Gegensatz zu den Elektrodenkontakten kommen die Kontakt-
dréhte nicht in direkten Kontakt mit der Perilymphe innerhalb der Cochlea, da letztere
innerhalb des Elektrodentréigers liegen. Alle weiteren implantierten Komponenten
- Empféangerspule, Kabel und ET - bestehen entweder direkt aus Silikon oder sind
damit iiberzogen (Stover et al. 2009).
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s Silikon

*—— Elektrodenkontakt

< /'- 1 I Kabelbiindel aus Kontaktdrihten
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- X
; Z e - —_— | =
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(a) implantierte CI-Komponenten (b) Elektrodentriger

Abbildung 2.5: (a) Implantierte Komponenten des CI-Systems. Die Empféngerspule und
die in ein Titangehéuse gekapselte Steuerelektronik werden in ein gefréstes Knochenbett
am Schédel eingelegt, wihrend der Elektrodentrédger in die Cochlea inseriert wird. Hier
dargestellt ist exemplarisch das CI532 (Cochlear Ltd.), mit dem vorgekriimmten Slim
Modiolar Elektrodentréger (b) welcher von einer Hiilse ((a), orange) fiir die Insertion gerade
gehalten wird und fiir eine perimodiolare Lage innerhalb der Scala Tympani entwickelt wurde.
Die Hiilse als Hilfsmittel zur Insertion wird nicht mit implantiert. [Beschriftung erginzt; Grafik
mit freundlicher Genehmigung von Cochlear Ltd., Australien]

Operationsmethodik Der konventionelle, transmastoidale Zugang zum Innenohr
fiir die Versorgung mit einem CI erfolgt iiber eine posteriore Tympanotomie (Len-
arz 2017c). Dazu wird zunéchst hinter dem Ohr (retroaurikulér) ein bogenférmiger
Hautschnitt angelegt. Die nachfolgende (Teil-)Mastoidektomie erfordert einen erfahre-
nen Chirurgen, da hierbei der Nervus Facialis und die Chorda Tympani dargestellt
werden, um spater zwischen diesen beiden zu erhaltenden Nerven hindurch das Mit-
telohr (Tympanotomie) und spéter das Innenohr zu eréffnen (Lenarz 2017c). Weitere
Zwischenschritte werden benotigt, um aus dem Knochen ein Implantatbett heraus zu
frasen und das Implantatgehduse mit der Empfangerspule einzusetzen. Erst danach
wird als letzter Schritt die Cochlea erdffnet. Dazu wird entweder die Rundfenster-
membran eingeschnitten (Inzision) oder eine Offnung durch die knécherne Wand der
Cochlea (Cochleostomie) angelegt. Nach der Insertion des ET in die Cochlea wird diese
wieder verschlossen. Anschliefsend wird das zum Gehéuse fithrende Kabel befestigt,
eine elektrische Funktionspriifung des Implantates durchgefiihrt und die gesamte
Wunde verschlossen. Ein abschliefsender Scan (digitale Volumentomographie (DVT))

dient der Qualitétssicherung sowie der Dokumentation des Operationsergebnisses
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(Lenarz 2017¢). Je nach Klinik, Chirurg und individueller Anatomie des Patienten
kann es zu Abweichungen vom hier beschriebenen Ablauf kommen, welche jedoch
fiir die weitere hier vorliegende Arbeit keine Relevanz haben und daher nicht weiter
thematisiert werden.

Die grokte Herausforderung dieses standardmaéfigen Vorgehens stellt der Recessus
Facialis als anatomische Engstelle dar (Sennaroglu et al. 2016). Die dreidimensional
(3D) Lage und Kriimmung der Cochlea bestimmt die Trajektorie mit welcher der
ET vom Chirurgen manuell gefithrt an der Cochleostomiestelle eintreffen sollte.
Diese Trajektorie wiederum bestimmt den Durchtrittswinkel zwischen Gesichts- und
Geschmacksnerv. Ein orthogonal zu dieser Trajektorie gedachter Kreis zwischen
Gesichts- und Geschmacksnerv am Recessus Facialis ist bedingt durch die Projektion
deutlich kleiner als der lichte Abstand der Nerven zunéchst erwarten ldsst. Der
mittlere Durchmesser eines solchen gedachten Kreises betrégt 2,54 + 0,5 mm (n=97)
bei kombinierter Auswertung der Literatur (Bielamowicz et al. 1988; Hamamoto et al.
2000; Rau et al. 2013a; Williamson et al. 2017), wie von Williamson et al. (2017)
vorgeschlagen.

Sowohl der Gesichtsnerv (Nervus Fazialis) als auch der davon abzweigende Ge-
schmacksnerv (Chorda Tympani) sollen im Rahmen der Operation erhalten und
geschont werden. Neben einer moglichen Durchtrennung der Nerven, konnen diese
auch durch erhohte Umgebungstemperaturen, verursacht durch das schichtweise Ab-
frisen des umgebenden Knochens, geschdadigt werden (Aslan et al. 2005; Feldmann
et al. 2016).

Bei Patienten mit Restgehor ist der Erhalt desselben im Verlauf der Operation eine
weitere Herausforderung. Dieser wird durch eine besonders schonende Operationstech-
nik (,,Soft Surgery” nach Lehnhardt (1993)) und speziell entwickelten ET Rechnung
getragen (Lenarz et al. 2006). In verschiedenen Studien wurde untersucht, wie Trau-
ma vermieden und das Restgehdér wahrend der Operation mdéglichst vollumfanglich

erhalten werden kann (Hoskison et al. 2017).
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Nachfolgende Erkenntnisse konnten dabei gewonnen werden:

e Vermeidung (unbeabsichtigter) Kontakte zwischen dem Bohrer und der Gehor-
knochelchenkette wahrend der Tympanotomie.

Bohrungen an der Gehorknochelchenkette kénnen Vibrationen iiber den Steigbii-
gel auf die Cochlea iibertragen, was zu einer sensorineuralen Horstorung fithren
kann (Banakis Hartl et al. 2017).

e Vermeidung einer Kontamination der ST durch Blut oder Knochenspéne.
Knochenspéne, Blut oder zur Spiilung verwendete Natriumchlorid (NaCl)-Losung
konnen beim unbeabsichtigten Eintrag in die ST zur Ossifikation innerhalb der
Scalen oder zu Entziindungsprozessen fithren, welche schlieflich zum Verlust des
Restgehors fithren kénnen (Roland et al. 2005).

e Vermeidung schneller oder erratischer Insertion des ET.

Die Patientengruppe, deren ET gezielt langsamer als bis dato iiblich inseriert
wurden, zeigten post-operativ weniger Gleichgewichtsprobleme als die Kontroll-
gruppe (Rajan et al. 2013).

e Vermeidung von iatrogenem Trauma der intracochledren Membranen oder der

LSO.
Trauma an den membrandsen oder knéchernen Strukturen im Innenohr léasst
sich mittels Histologie, bei Studien an Préaparaten, oder mittels post-operativer
Bildgebung bestimmen. Hoskison et al. (2017) untersuchten 21 Studien mit 653
implantierten ET (klinisch und im Labor) und fanden dabei in 17,6 % der Falle
intracochledres Trauma.

e Vermeidung von iatrogenem Trauma der Blutversorgung.

Insbesondere der vendse Teil der Blutversorgung der Spiralganglienzellen wird
am Grund der ST nur durch eine sehr diinne Knochenschicht geschiitzt (Mei
et al. 2020). Bei der Erweiterung der knéchernen Umgebung des rundes Fens-
ters (Rundfensternische) in Vorbereitung der Cl-Insertion kénnen diese Venen
verletzt werden und zur langfristigen, post-operativen Degeneration der Spiral-

ganglienzellen beitragen.
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2.2 Stand der Technik und Forschung —
Elektrodentrager

Die nachfolgende Darstellung umfasst in Kap. 2.2.1 kommerziell verfiighare E'T ver-
schiedener Hersteller mit der Beschrankung auf in Deutschland erhéltliche Systeme.
Anschliefend wird ein Uberblick iiber Ideen, Konzepte und angemeldete sowie erteilte
Patente zur Aktuierung oder design-bedingten gezielten Lagebestimmung von ET
gegeben, welche zum Stand der vorliegenden Arbeit noch nicht kommerziell fiir die

klinische Anwendung zur Verfiigung stehen (s. Kap.2.2.2).

A-A
SV
SM
} o _ o
A A
L P
(a) Draufsicht (b) Querschnitt

Abbildung 2.6: (a) Schematische Draufsicht auf die Cochlea mit Darstellung der Lage
eines ideal lateral (L) und perimodiolar (P) liegenden ET. Die Verinderung der Lage von
lateral nach perimodiolar fiihrt bei identischer Gesamtlange, wie in der Grafik dargestellt, zu
einer hoheren Insertionstiefe (in °). (b) Schnittansicht durch die Cochlea mit Scala tympani
(ST), Scala vestibuli (SV) und Scala media (SM), sowie Darstellung der Lage eines ideal
lateral (L) und perimodiolar (P) liegenden ET. [eigene Darstellung]

Grundsétzlich lassen sich alle ET — sowohl klinisch verfiighbare Produkte als auch in
der Forschung befindliche Konzepte — beziiglich ihrer geplanten Endlage innerhalb der
ST unterteilen (vgl. Abb.2.6). Es gibt zum einen gerade ET, die wiahrend der Insertion
an der knochernen Wand der ST entlang gleiten und dadurch in deren gekriimmte

Form gezwungen werden. Diese Lage wird als lateral bezeichnet.
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Tabelle 2.1: Zusammenhang zwischen herstellungsseitiger Form des ET, integrierter Funk-
tionalisierung oder Insertionshilfen und der resultierenden Endlage des ET in der Cochlea.

Varianten hergestellter E'T Funktionalisierung resultierende Endlage

cerader ET - — lateral

+ — perimodiolar

gekriimmter ET

VARDARN

- —  nicht implantierbar

Zum anderen gibt es vorgekriimmt gefertigte ET, die fiir die Insertion gerade gehalten
werden miissen (vgl. Tab. 2.1) und schlieflich néher oder direkt an der Innenwand der
ST zum Liegen kommen. Diese Lage wird als perimodiolar bezeichnet (vgl. Abb. 2.6;
Mistrik et al. (2018)).

2.2.1 Stand der Technik — klinisch verfiigbare Elektrodentrager

Insgesamt gibt es vier Firmen, deren CI in Deutschland klinisch verfiighar sind (in
alphabetischer Reihenfolge):

e Advanced Bionics (Schweiz) der Sonova Holding AG (Schweiz)

e Cochlear Ltd. (Australien)

e MED-EL (Osterreich)

e Oticon Medical/Neurelec SAS (Frankreich) der William Demant Holding A /S
(Dénemark)

e dartiber hinaus gibt es weitere Firmen (Zeng et al. 2015; Rebscher et al. 2018),
die jedoch auf dem deutschen Markt nicht vertreten sind und daher im Rahmen

dieser Arbeit nicht weiter betrachtet werden!.

Alle vier genannten Firmen bieten gerade ET an, wihrend nur zwei davon (Advan-
ced Bionics und Cochlear Ltd.; vgl Tab.2.2) auch perimodiolare ET anbieten. Die
vorgekrimmt gefertigten ET fiir eine perimodiolare Endlage miissen mit Hilfsmitteln
fiir den Beginn der Insertion gerade gehalten werden. Der Contour Advance (Coch-
lear Ltd., Sydney, Australien) sowie der Mid-Scala ET (Advanced Bionics, Stiéfa,
Schweiz) nutzen dafiir ein Stilett. Darunter wird ein gerader Draht verstanden, welcher

innerhalb eines Hohlraumes im ET liegt und diesen dadurch gerade halt.

! Unternehmensdaten nach Stand 09/2021
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Wird der ET im Laufe der Insertion vom Stilett herunter geschoben, nimmt der ET
von seiner Spitze her seine vorgekriimmt gefertigte Form wieder an (Stover et al.
2005). Der Slim Modiolar ET (Cochlear Ltd., Sydney, Australien) nutzt als Hilfsmittel
eine Hiilse, welche zusammen mit dem ET nur fiir die ersten 5,5mm in die Cochlea

inseriert wird.

Tabelle 2.2: Dimensionen kommerziell verfiigbarer Elektrodentriger

Querschnitt
Lage Hersteller & Typ basal apikal Lange Quelle
(mm) (mm) (mm)
AB  SlimJ 0,56x0,76 0,26x0,55 23 Dietz et al. (2018)
CL  Slim Straight 0,6 0,3 25 Mistrik et al. (2018)
g Flexsoft 1,3 04x05 31,3
= g Fle® 0,8 0,4x0,5 28
Flex?* 0,8 03x0,5 24  \stikeral (019
Flex?" 0,8 0,3x0,5 20
OM Classic 1,07 0,5 26 Mom et al. (2016)
Evo 0,5 0,4 25 Gnansia et al. (2016)
E AB  Mid-Scala 0,7 0,5 18,5 Mistrik et al. (2018)
S
é OL Contour Advance 0,8 0,5 17,8 Mistrik et al. (2018)
Slim Modiolar 0,48x0,5 0,35x0,4 17 Cuda et al. (2017)

AB - Advanced Bionics, CL - Cochlear Ltd., ME - MED-EL, OM - Oticon Medical

Danach wird ausschlieflich der ET weiter inseriert, damit aus der Hiilse heraus
geschoben, und nimmt wieder seine vorgekriimmt gefertigte Form an. Schlieflich
wird die Hiilse aus der ST herausgezogen, wihrend der ET in seiner erreichten
perimodiolaren Endlage verbleibt.

Der Mid-Scala ET (Advanced Bionics) ist fiir eine intracochledre Lage mittig innerhalb
der ST ohne direkten Kontakt zur Innen- oder Auffenwand der ST konzipiert. Da fiir
die Insertion jedoch ein Stilett benotigt wird, wird dieser ET im Rahmen der vorlie-
genden Arbeit zu den perimodiolaren ET gezahlt (vgl. Tab. 2.1). Die neu entwickelten
ET, beispielsweise Evo (Oticon Medical/Neurelec SAS, Vallauris, Frankreich), Slim
Modiolar und Slim Straight (beide Cochlear Ltd.), sowie SlimJ (Advanced Bionics),
zeichnen sich durch besonders diinne Strukturen aus, welche explizit atraumatische

Insertionen unter geringen Insertionskréften erméoglichen sollen (Cuda et al. 2017).
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2.2.2 Stand der Forschung — Konzepte und Patente

Die nachfolgend beschriebenen Ideen, Patente und Prototypen sind nach zwei Kriterien
ausgewiithlt (Rau et al. 2017a51):

1. Das Ziel der beschriebenen Idee ist eine perimodiolare Endlage des ET.
2. Die beschriebene Idee ist nicht in einem kommerziell fiir die klinische Routine

zugelassenen Produkt umgesetzt!.

Zugfaden Eine in der Entwicklung der CI sehr frithe Uberlegung fiir die gezielte
Positionierung eines ET modiolar und damit an der Innenwandung der ST stammt von
Hansen et al. (1981). Diese Patentanmeldung beschreibt einen vorgekriimmt gefertigten
ET, welcher durch einen an der Spitze befestigten Zugfaden zeitweise, fiir die Dauer
der Insertion, gestreckt werden kann. Zhang et al. (2006) fiihrten Insertionsversuche
mit einem 3:1 skalierten Prototypen durch. Der Prototyp wurde mit einer Kevlarfaser
(2100 pm) aktuiert. Durch die Aktuierung konnten die Insertionskréfte um rund
70 % gegentiber der nicht aktuierten Insertion gesenkt werden. Mit einer zusétzlichen
Planung der Aktuierung, die auf die Kriimmung des verwendeten Cochleamodells
optimiert wurde, konnten die Insertionskrifte um rund 80 % gesenkt werden (Zhang
et al. 2009b, 2013).

Eine &hnliche Entwicklung beschreiben Mann et al. (2001). Sie schlagen einen geraden
ET vor, an dessen Spitze ein kleines aufblasbares Reservoir vorgesehen ist. Dieses soll
nach erfolgter Insertion expandiert werden, um die Spitze des ET an der gewiinschten
Position innerhalb der ST zu verankern. Durch Zug an einem eingebetteten Zugfaden,
wird der ET dann an die Innenwandung der ST verschoben. Direkt an der Cochleosto-
miestelle, soll schlieflich zwischen dem modiolar liegenden ET und der Aufenwandung
der ST ein Verschlussstopfen eingefiihrt werden, um den ET an dieser Position zu
fixieren.

Berrang et al. (2002) stellen ein variables System vor, dass sich durch einen ET
mit modiolar eingekerbter Silikonstruktur sowie einem Hohlraum zur Fiithrung eines
Drahtes oder Stiletts auszeichnet. Eine Nutzungsvariante beschreibt dabei einen an der
Spitze befestigten Zugfaden, welcher nach erfolgter Insertion ein Stiick weit aus dem
ET herausgezogen wird und somit fiir eine Kriimmung und perimodiolare Endlage
des ET sorgt.

! bezogen auf Systeme, die in Deutschland zum aktuellen Zeitpunkt erhiltlich sind
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(zusatzliche) Positionierer Kuzma (1997) beschreibt einen flexiblen Positionierer,
bevorzugt aus Silikon, welcher an der Spitze des geraden ET mit diesem verbunden
ist. Basal, am Ende des intracochledren Abschnitts des ET, werden sowohl der ET als
auch der Positionierer durch einen Ring gefiihrt. Nach der gemeinsamen Insertion der
beiden, wird anschlieffend nur der Positionierer weiter inseriert. Dadurch schiebt sich
dieser an der lateralen Wand entlang und driickt mit seiner Spitze den ET an deren
Verbindungsstelle gegen die Innenwandung der Cochlea. Bei weiterem Vorschub des
Positionierers driickt dieser den ET auf ganzer Lange nach modiolar. Abschliefsend
soll der Positionierer sich von der Spitze des ET losen und aus der ST entfernt werden.
Eine dhnliche Variante beschreibt ebenfalls einen flexiblen Positionierer, welcher jedoch
unabhéingig vom ET sowohl vor als auch nach dessen Insertion zusétzlich in die ST
eingefithrt wird (Kuzma 2000b). Dieser Positionierer soll an der lateralen Wand der
ST eingefiihrt werden, um so einen zuvor oder nachtréglich inserierten ET an der
Innenwandung der ST zu halten. Nahezu zeitgleich wurde ein Positionierer mit einer
Fithrung fiir den anschliefend inserierten ET (dhnlich dem Prinzip einer Bohrbuchse)
beschrieben (Kuzma 2001). Die Buchse zur Fiihrung des ET wird dabei distal am
Positionierer direkt an der Cochleostomiestelle angebracht. Damit wird der ET direkt
in einer modiolaren Bahn inseriert.

Tziviskos (2000) beschreibt eine Designanpassung eines geraden ET, die eine modiolare
Endlage zum Ziel hat. Dabei befinden sich an der lateralen Seite des ET Lamellen
welche senkrecht zur Langsachse des ET abstehen und damit einen Kamm bilden. Nach
der Insertion wird der ET ein kurzes Stiick zuriickgezogen, sodass sich die Lamellen
an der Aufsenwandung der ST aufstellen. Diese iibernechmen damit die Funktion eines

Abstandshalters, der den ET an die Innenwandung verschiebt.

Stilett Die Idee von Berrang et al. (2002) umfasst neben der bereits beschriebenen
Anwendung eines Zugfadens auch die Moglichkeit eines in den ET eingefiihrten
Stiletts. Damit kann ein vorgekriimmt gefertigter ET fiir die Dauer der Insertion
gerade gehalten werden, um anschlieffend, nach Herausziehen des Stiletts aus seiner
Fiithrung im ET, diesen wieder in seine urspriingliche, gekriimmte Form und damit
ndher an der Innenwandung der ST zu positionieren. Dadd et al. (2007) beschreiben
ebenfalls einen vorgekriimmt gefertigten ET, welcher jedoch mit zwei Stiletts gerade
gehalten werden muss. Bei Entfernung eines der beiden Stiletts reicht die Steifigkeit
des iibrigen nicht mehr aus, um den ET komplett gerade zu halten — er nimmt
also eine leicht gebogene Form an. Nach Entfernung des zweiten Stiletts kehrt der

ET schlieklich in seine urspriingliche, vollstandig gekriimmte Form zuriick. Damit
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wird eine stufenweise Formadnderung vom gestreckten Zustand fiir die Insertion zum

gekriimmten Zustand fiir die bleibende, modiolare Endlage in der ST erreicht.

Aktuator / Smart Material Seldon et al. (1994) beschreiben eine intrinsisch ver-
ursachte Lageénderung eines initial geraden ET durch eine Volumenvergrofserung
entlang der lateralen Seite des ET verursacht durch das Aufquellen des eingebetteten
Hydrogels bei Kontakt mit Fluiden, beispielsweise Perilymphe. Neben der Beschrei-
bung (Kuzma et al. 1996), wurden zu diesen Prinzip bereits erste Prototypen in
Cochleamodellen (Stieghorst et al. 2016a) sowie im Tierversuch getestet (Seldon et al.
1994). Diese Forménderung und die dadurch hervorgerufene Lageverdnderung des ET
ist irreversibel.

Im Gegensatz dazu beschreibt Wu et al. (2005) eine reversible Lageverianderung
durch Verwendung eines leitfahigen Polymers (Polypyrrol), welches bei Anliegen einer
Spannung einer Massendnderung durch Ionentransport unterliegt, und daher zur
Gruppe der elektrisch-aktiven Polymeren (EAP) gehort. Eine Schicht Polypyrrol wird
mit einem Diinnschicht-ET verbunden. Bei einer angelegten Spannung von 1V verliert
das EAP Masse durch das Austreiben von Na*-Ionen und streckt somit den ET (Wu
et al. 2005). Wird das System umgepolt, kann dieser Vorgang umgekehrt werden und
der ET erreicht wieder eine gekriimmte Form.

Arcand (2005) beschreibt eine reversible Lageverédnderung durch Druckbeaufschla-
gung von Kammern, die an einem Diinnschicht-ET befestigt sind. Prototypen dieser
Entwicklung konnten im Cochleamodell getestet werden (Arcand et al. 2004). Dabei
wird ein vorgekriimmter ET gefertigt, an dessen Riickseite die Kammern angebracht
sind, welche fiir die initiale Insertion in das Modell mit Druck beaufschlagt werden,
um so eine Streckung zu erreichen. Im Zuge der Insertion wird der Druck redu-
ziert, bis schlieklich eine vollstdndige Insertion sowie die modiolare Endlage ohne
Druckbeaufschlagung erreicht ist.

Eine sehr héufig beschriebene Moglichkeit, um einen fiir die Dauer der Insertion
gerade gehaltenen ET in eine perimodiolare Endlage zu bringen, ist die Nutzung
von Formgedéchtnislegierungen wie Nitinol (Kuzma 2000a; Kha et al. 2006; Chen
et al. 2007; Su et al. 2012; Majdani et al. 2013; Min et al. 2013; Hiigl et al. 2014a;
Rau et al. 2016a, Rau et al. 2018%", Suzaly et al. 2019%"). Diese besitzen zwei
Kristallstrukturen, die als martensitische und austenitische Phase bezeichnet werden.
Die martensitische Phase liegt bei tieferen Temperaturen vor — dabei lasst sich
die Legierung gut plastisch verformen. Durch die Erwadrmung iiber eine kritische

Temperatur erreicht die Legierung die austenitische Phase und nimmt dabei wieder
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die eingeprigte Form an. Zur Nutzung des Effektes wird ein zusétzlicher Draht
in den ET eingebettet, welcher eine eingeprigte, gekriimmte Form besitzt. Vor der
Insertion wird der ET gekiihlt, gestreckt und anschliefsend inseriert. Um die eingeprégte
Form wieder einzunehmen, wird die Hochtemperaturphase je nach Legierung bereits
durch die Kérpertemperatur (Kuzma 2000a) oder durch Widerstandserwarmung bei
elektrischer Aktivierung erreicht (Min et al. 2013). Prototypen mit Formgedachtnis-
Aktorik wurden bereits numerisch modelliert (Kha et al. 2006), ins Cochleamodell
(Majdani et al. 2013; Rau et al. 2016a) sowie ins Humanpréparat (Rau et al. 2016a,
Rau et al. 20185 Suzaly et al. 20195") inseriert.

Eine vergleichsweise neue Entwicklung ist die Nutzung tubuldrer Manipulatoren (Rau
et al. 2015; Granna et al. 2015, 2016). Dieses Konzept basiert auf Rohrchen aus supe-
relastischem Material, beispielsweise Nitinol, welche ineinander gesteckt und sowohl
translatorisch als auch rotatorisch relativ zueinander aktuiert werden kénnen. Durch
die Vorauswahl der Rohrchen beziiglich Anzahl, Durchmesser und Kriimmungsradius
und einer zusétzlichen Pfadplanung, die die Translation und Rotation der R6hrchen
im zeitlichen Verlauf der Insertion vorgibt, ist eine patientenindividuelle Anpassung
moglich. Fiir 19 von 22 Datensétzen humaner Cochleae konnte eine erfolgreiche In-
sertionsplanung mit zwei vorausgewéhlten aktuierten Réhrchen modelliert werden
(Granna et al. 2016).

Magnetische Fiihrung Clark (2011) beschreibt einen 3:1 skalierten Prototypen
eines geraden ET, in dessen Spitze ein kleiner Permanentmagnet eingebettet ist.
Bei automatisierten Insertionsversuchen in ein entsprechend skaliertes Cochleamodell
konnte gezeigt werden, dass sich durch ein externes magnetisches Feld die Spitze des
Prototypen steuern lasst und so die Insertionskrafte um rund 50 % gesenkt werden
kénnen (Clark et al. 2012). Darauf aufbauende Versuche konnten bereits mit originaler
Skalierung von Modell und ET durchgefiihrt werden (Leon et al. 2018). Dabei konnte
ein Kontakt zwischen der Spitze des ET und der lateralen sowie modiolaren Wand

der ST erfolgreich vermieden werden.

Bewertung der Konzepte in Bezug auf die Moglichkeit zur Senkung der Inserti-
onskrafte Unter Insertionskriften, wie sie hier beschrieben sind, werden extern des
Cochleamodells oder des Humanpréparates gemessene, summierte Krafte verstanden.
Diese konnen insbesondere durch eine Vermeidung von direktem Kontakt zwischen ET
und der Cochlea verringert werden. Dazu wird eine zeitlich und rdumlich differenzierte

Formanpassung des ET benotigt.
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Einige der zuvor beschriebenen Systeme wurden bereits beziiglich ihres Potentials zur
Reduktion der Insertionskrafte untersucht, wie beispielsweise der mittels Zugfaden
aktuierte ET (Zhang et al. 2009b, 2013) sowie die magnetische Fithrung (Clark et al.
2012).

Weitere Systeme, die eine zeitlich und rédumlich differenzierte Formanpassung ermog-
lichen und somit von der Autorin als vielversprechend fiir eine mogliche Reduktion

der Insertionskrifte eingestuft werden, sind:

e das doppelte Stilett unterschiedlicher Steifigkeit zur Streckung eines gekriimmt
gefertigten ET nach Dadd et al. (2007),

e die fluidische Aktuierung eines gekriimmt gefertigten ET nach Arcand (2005),

e die Nutzung eines Stiletts aus einer Formgedéachtnislegierung zur Forménderung
bei Erreichen der Korpertemperatur nach Kuzma (2000a),

e die Nutzung eines aktuierten Stiletts aus tubldren Manipulatoren nach Rau
et al. (2015).

2.3 Nachgiebige Systeme

2.3.1 Definition und Klassifikation

Das Thema der nachgiebigen Systeme ist eine Disziplin innerhalb des Maschinenbaus,
die sich mit Mechanismen, Sensoren und Aktuatoren beschéftigt, deren Funktionalitat
in ihrer Nachgiebigkeit begriindet ist (vgl. Abb.2.7). Dabei wird die Nachgiebigkeit
als ,Maf fiir die Fahigkeit eines Korpers oder einer Struktur zur Deformation unter
der Wirkung duferer Krafte durch die International Federation for the Promotion
of Mechanism and Machine Science (IFToMM) (IFToMM dictionaries online 2014)
definiert. Die Nachgiebigkeit ist hier als Ergebnis der materialabhéngigen Eigenschaften
von Elastizitat, Plastizitdt und Viskoelastizitét zu verstehen (Zentner 2014, S. 3).

Nachgiebiger Mechanismus Generell wird unter einem Mechanismus ein mechani-
sches Tool verstanden, welches zur Umwandlung oder Ubertragung von Bewegung,
Kraft oder Energie dient (Howell 2001). Diese Definition ist bei Shigley et al. (1995,
S. 6) noch weiter prézisiert: Dort wird die Hauptfunktion eines Mechanismus in der
Umsetzung einer erwiinschten (ggf. explizit designten) Bewegung beschrieben, auch

wenn dadurch ebenso Krifte oder Energie iibertragen werden.
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Nachgiebige Systeme

Nachgiebige Nachgiebige Nachgiebige
Mechanismen Sensoren Aktuatoren

fluidmechanische Smart
Aktuatoren Materials

Abbildung 2.7: Einteilung nachgiebiger Systeme. |eigene Darstellung, nach Zentner (2014)
und Zentner et al. (2019b)]

Ein nachgiebiger Mechanismus ist einer, welcher seine Funktion — vollstdndig oder
teilweise durch Kombination mit einem oder mehreren Starrkorpergelenken — aus seiner
material- oder geometriebedingten Nachgiebigkeit erhélt (Definition nach Zentner
et al. (2012) und Zentner (2014, S. 3)).

Nachgiebiger Aktuator Analog zu nachgiebigen Mechanismen lassen sich nachgie-
bige Aktuatoren definieren. Diese konnen dabei zum einen auf Materialkombinationen
oder Smart Materials basieren (beispielsweise Formgedéachtnislegierungen, elektro-
aktives Polymer (EAP) oder elektro-aktive Keramik (EAC) sowie Hydrogele) oder zum
anderen auf fluidmechanischen Aktuatoren (Zentner 2014, S. 7). Fluidmechanische,
nachgiebige Aktuatoren sind nach Bogelsack (2000) ,als Aktuatoren mit nachgiebigen
Membranen oder Blasen, die eine Volumen- und Formverédnderung unter Druckbeauf-

“1 zu verstehen.

schlagung mit Arbeitsfluiden ermdoglichen
Erstmalig wurde ein fluidmechanischer Aktuator 1875 von Reuleaux in der Form eines
Mechanismus zur Darstellung einer Bewegung und einer Kraft durch Druckbeauf-
schlagung einer Aneinanderreihung von langlichen Hohlrdumen aus einem elastischen
Material beschrieben (nach Bogelsack (2000)). Die Druckbeaufschlagung einer solchen
Konstruktion fiihrt zu einer kugelférmigen Verformung der Hohlrdume (als Zustand
idealerweise gleichverteilter Spannung) und aufgrund dessen zu einer Verkiirzung der
Gesamtkonstruktion, welche ein daran angehédngtes Gewicht anheben und somit eine

Kraft iibertragen kann.

! Ubersetzung der Autorin; ,Fluid-mechanical compliant actuators should be understood as actuators
having compliant membranes (or bladders) that are able to vary volume and shape under the
pressure of enclosed driving fluids. Bogelsack (2000)
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Tabelle 2.3: Beschreibung der Nachgiebigkeit

Ursache Geometrie Material

=1

Anordnung  verteilt konzentriert

[eigene Darstellung, skizziert nach Zentner et al. 2019b, S. 4-6|

Eine Weiterentwicklung dessen ist ein pneumatic artificial muscle (PAM), eine beidsei-
tig verschlossene Rohre die von dehnungsstraffen Fasern oder einem Netz aus diesen
Fasern umhiillt ist (Chou et al. 1994, 1996).

Durch Druckbeaufschlagung der Rohre wird sich diese radial ausdehnen und léngs
verkiirzen, beides abhéngig vom Anstellwinkel der aufgebrachten Fasern und deren
Anzahl tiber die Lange der Rohre (Chou et al. 1994, 1996; Connolly et al. 2015).
Die funktionsgebende Nachgiebigkeit eines nachgiebigen Aktuators kann genauer
beschrieben und klassifiziert werden. Dabei kann im Hinblick auf die Geometrie des
Aktuators in eine konzentrierte gegeniiber einer verteilten Nachgiebigkeit unterschieden
werden (vgl. Tab. 2.3). Eine konkrete Umsetzung eines fluidmechanischen Aktuators

mit verteilter Nachgiebigkeit wird ab Kap. 5 fiir die Anwendung im CI-ET beschrieben.

Vorteile und Nachteile eines nachgiebigen Aktuators Durch den Ersatz klassi-
scher Gelenkverbindungen durch nachgiebige Mechanismen oder Aktuatoren kénnen
die Anzahl von bendétigten Einzelteilen, dadurch die Montagezeit, sowie Verschleifs
durch Reibung und der Verbrauch von Schmiermitteln reduziert werden (Howell et al.
2013, S. 6; Zentner 2014). Damit kénnen nachgiebige Mechanismen einen Beitrag zur
Kostenreduktion von Gesamtkonstruktionen und deren Wartung liefern. Des Weiteren
konnen durch die Verwendung nachgiebiger Mechanismen Effekte wie Nachlauf und
Spiel in Gelenken verringert oder vermieden und somit die Positioniergenauigkeit
verbessert werden (Howell 2001, S. 6).

Allerdings ergeben sich durch die Nutzung nachgiebiger Aktuatoren neue Heraus-
forderungen, welche insbesondere das Design und die Auslegung betreffen (Howell
et al. 2013, S. 7). Dabei erfordert die Synthese neuer nachgiebiger Mechanismen oder
Aktuatoren die Betrachtung der zumeist nicht-linearen Materialdehnung, sowie poten-
tieller Ermiidungserscheinungen des Materials und dadurch bedingte Abweichungen
von der geplanten Bahn der Bewegung bei hohen Zyklenzahlen (Howell et al. 2013,
S. 7, Linfk 2015).
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2.3.2 Stand der Technik — nachgiebige, fluidmechanische

Aktuatoren

Aufbauend auf der Grundidee eines PAM (auch als McKibben Muskel bezeichnet
(Chou et al. 1994; Connolly et al. 2015; Al-Fahaam et al. 2018)) existieren bereits
zahlreiche Weiterentwicklungen. Roche et al. (2014) verwendeten mehrere Aktuatoren,
welche innerhalb einer Silikonmatrix spezifisch ausgerichtet wurden, um eine humane
linke Herzkammer nachzubilden. Durch Deaktivierung einzelner Aktuatoren lassen
sich dadurch Zustdnde mit inaktivem Muskelgewebe (beispielsweise nach Herzinfarkt)
nachstellen.

Um aus einem solchen PAM einen Biegeaktuator zu machen, sind einige Anpassungen
notwendig. Wird eine Seite des Netzes um den PAM steifer ausgestaltet als der
Rest, wird eine Vorzugsrichtung bei Druckbeaufschlagung definiert und dadurch eine
Biegung hervorgerufen (Al-Fahaam et al. 2017, 2018). Generell kann durch eine gezielt
eingebrachte Asymmetrie (im Material oder der Geometrie) ein Verformungsgradient
im Quer- oder Langsschnitt der Struktur unter Druckbeaufschlagung erreicht werden.
Nach Ilievski et al. (2011) wird die Richtung der Kriimmung (von pneumatisch

aktuierten, verbundenen Kammern (pneumatic networks)) bestimmt durch:

1. die Geometrie der (mit Druck zu beaufschlagenden) Kammern,
2. die Materialeigenschaften der die Kammern umgebenden Materialien,

3. die Wandstérke der Kammerwénde (Aufsenwénde gegeniiber der Umgebung).

Einige grundlegende Designvarianten fiir Biegeaktuatoren sind in Tabelle 2.4 darge-
stellt. Alle Aktuatoren zeigen in der abgebildeten Variante eine Biegung in der Ebene
(Freiheitsgrad f=1), abgesehen von Variante (D), welche durch die drei unabhéngig
voneinander aktuierbaren Kanéle eine Biegung im Raum ermoglicht (Martinez et al.
2013). Verbindet man jeweils zwei Einzelaktuatoren der Varianten (By/2), (C), (E),
(F), (G) und (H) entsteht jeweils ein bi-direktional aktuierbarer Biegeaktuator. Die
Charakteristik der Biegung der Designvariante (E) wird durch den Anstellwinkel der
Fasern auf der Aufsenhiille bestimmt (Darmohammadi et al. 2018). Die Varianten
(B1) und (C) unterscheiden sich durch die Verbindungsart der einzelnen mit Druck zu
beaufschlagenden Rippen. Diese sind bei Variante (C) beidseitig verbunden, wéhrend

die Spitzen der Rippen bei Variante (B;) frei stehen.
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2.3 Nachgiebige Systeme

Tabelle 2.4: Nachgiebige, fluidisch-aktuierte Biegeaktuatoren (Auswahl sich grundsétzlich
unterscheidender Varianten, ohne Anspruch auf Vollstandigkeit)

Biegeaktuator

Quelle

Arcand et al. (2004)
Zentner (2010)

Wakimoto et al. (2011)
Mosadegh et al. (2014)
Payrebrune et al. (2016)
Alici et al. (2018)
Ariyanto et al. (2018)

Chen et al. (2019)

Shepherd et al. (2011)
Mosadegh et al. (2014)
Elgeneidy et al. (2018)

Martinez et al. (2013)

Galloway et al. (2013)
Connolly et al. (2015)
Polygerinos et al. (2015)
Darmohammadi et al. (2018)

Bilodeau et al. (2018)

pP—

Felt (2018)

Legende: Dunkelgrau (m) gezeichnete Bereiche zeichnen sich durch einen deutlich héheren Elastizitdtsmodul

(E-Modul) gegeniiber dem umliegenden Material aus und sind damit zwingend notwendig fiir die gewiinschte

Funktion der Aktuatoren. [eigene Darstellungen, nach jeweils genannten Quellen)|
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2 Propadeutik — medizinische und technische Grundlagen

Dadurch zeigt Variante (B;) eine deutlich stirker ausgeprigte Biegung bei gleicher
Druckbeaufschlagung als Variante (C), was auch zu den Begriffen ,fast Pneu-Net*
(fPN) und ,slow Pneu-Net“ (sPN) fiihrt (Mosadegh et al. 2014). Zylinderférmige
Strukturen kénnen zusétzlich von einer dehnungsstraffen Hiille mit definierten Schlitzen
oder Offnungen umbhiillt werden, um damit die Stabilitdt zu erhdhen und durch
Lageveranderung der Hiille eine grofsere Bandbreite verschiedener Bewegungsmuster
zu erreichen (Galloway et al. 2013; Miron et al. 2018).
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3 Morphologische Modellbildung

der Cochlea

Die Morphologie ist die Lehre von Form und Gestalt und bezieht sich im Rahmen
der Biologie auf Organismen. Dabei werden vorrangig makroskopische Merkmale
beschrieben. Im Gegensatz dazu dient die Beschreibung mikroskopischer Merkmale der
Unterscheidung gleichartig differenzierter Zellen, welche ein Gewebe charakterisieren.
In diesem Kontext ist die nachfolgend beschriebene Schliffpraparation den zerstérenden
Bildgebungsverfahren zur makroskopisch-morphologischen Beschreibung zuzurechnen.
Mithilfe dieser Technik ist es moglich, dreidimensionale digitale Darstellungen der
Cochlea zu erstellen. Die Schliffpraparation dient so der Darstellung der kndchernen
Strukturen des Felsenbeins, in welches die Cochlea eingebettet ist (vgl. dazu auch
Kap.2.1).

Klassische Einbettungen nutzen Paraffin (Rosenthal et al. 2004), um die Gewebe-
strukturen wahrend der Schnittfiihrung in ihrer anatomisch exakten Position und
Orientierung zu stabilisieren. Enthalten die Proben zusétzlich metallische Komponen-
ten wie beispielweise Implantatmaterial, dann reicht die Einbettung in Paraffin nicht
aus, um die Stabilitdt der Proben wahrend des Schneidens zu gewéhrleisten. Im vor-
gestellten Fall wird daher alternativ Epoxidharz verwendet. Die derart aufbereiteten
Proben dienen anschlieffend der Vermessung der spezifischen Cochleageometrie. Diese
Geometriedaten werden sowohl zur individuellen Implantat- und Aktuatorentwicklung
(vgl. dazu auch Kap. 5) als auch als Datenbasis fiir die Fertigung neuer, physikalischer
Cochleamodelle (vgl. dazu auch Kap. 3.4) herangezogen, welche dadurch die anato-
mische Variabilitdt der Cochlea abbilden und fiir Insertionsversuche genutzt werden
kénnen (vgl. dazu auch Kap. 4.5). Die manuelle Schliffprédparation, welche ein bereits
ctabliertes Verfahren darstellt (Rau et al. 2011, 2013b), wird nachfolgend (s. Kap.3.1)
kurz skizziert, um die darauf aufbauende Automatisierung des Prozesses erlautern zu
kénnen (s. Kap. 3.2).

Neben der bereits erwahnten Schliffpréaparation, als morphologischem Bildgebungs-

verfahren, werden auch Datenséitze aus radiologischer Bildgebung mittels Mikro-
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3 Morphologische Modellbildung der Cochlea

Computertomographie (pCT) fiir die Erhebung anatomischer Mafse verwendet. Im
Rahmen dieser Arbeit konnte auf bereits erprobte Prozessparameter fiir den Scan von
Humanpriparaten zuriickgegriffen werden (Mirsalehi et al. 20175), weswegen auf

eine ausfiihrliche Erlauterung des Verfahrens verzichtet wird.

3.1 Bisherige Methode: Manuelle Schliffpraparation

Fiir die manuelle Schliffpraparation werden Préparate des humanen Felsenbeins so zu-
rechtgeschnitten, dass ein Block von circa 15x 15x 25 mm (L x B x H) entsteht, welcher
Bogengénge, Gehorknochelchen und Cochlea enthélt (Rau et al. 2011, 2013b). Diese
Blécke werden anschliefsend in einer aufsteigenden Alkoholreihe dehydriert (Stéver
et al. 2005), in Epoxidharz eingebettet und mit drei Nuten versehen, die lings der
zylindrischen Probe verlaufen. Mit einem Scan (DVT) der Probe kann anschlieftend
die Position von drei Bohrungen geplant werden (iPlan® ENT 2.6, BrainLAB AG,
Feldkirchen). Diese Bohrungen werden bendtigt, um kiinstliche Registrierungsmarker
in den Epoxidharzblock einzubringen — in diesem Fall werden dazu Lego®-Antennen
verwendet. Durch Triangulation, ausgehend von den drei Nuten, welche sowohl an
der Probe als auch im Scan erkennbar sind, erfolgt die Ubertragung der gewiinsch-
ten Bohrungspositionen von der Planung auf die reale Probe. Fiir die eigentliche
Schliffpraparation werden die so vorbereiteten Proben in einen eigens angefertigten
Handprobenhalter eingespannt (vgl. Abb. 3.1) und in Schichten von 100 um abgeschlif-
fen (Rau et al. 2011, 2013b; Hiigl et al. 2014c, 2017a). Nach der Farbung der Oberfliche
mit Saurefuchsin fiir 45s werden von jeder Schicht mindestens zwei Aufnahmen unter
dem Makroskop (Leica APO Z6, Leica Microsystems GmbH, Wetzlar) gemacht. Zum
Ausgleich von mikroskopischen Unebenheiten, welche, bedingt durch das Abschleifen
der Schichten, die zu photographierende Probenoberfliche iiberziehen, wird diese
mit Wassertropfen und Deckglédschen abgedeckt. Die erste Aufnahme pro Schicht,
das sogenannte Ubersichtsbild, zeigt die Probe im Querschnitt mit Darstellung der
kiinstlichen Registrierungsmarker und der Nuten. Das anschliefsend aufgenommene
Detailbild zeigt den anatomisch relevanten Bereich, hier die Cochlea, und ermoglicht
so eine verbesserte Auflosung der Aufnahme.

Nach der Bilderfassung aller abgeschliffenen Schichten folgt die Registrierung zu einem
3D-Datensatz unter Zuhilfenahme eines Matlab-Skriptes, welches detailliert in Hiigl

et al. 2017a beschrieben ist. Zuerst werden die kiinstlichen Registrierungsmarker in
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3.1 Bisherige Methode: Manuelle Schliffpraparation

jedem Ubersichtsbild detektiert und basierend darauf der zum Basisbild ausgerichtete
Bildstapel erstellt.

Abbildung 3.1: Handprobenhalter fiir die manuelle Schliff-
praparation. Mit dem Messtaster (a) wird der durch den
Hartkeramikring (b) bestimmte Abtrag der Probenoberflé-
che bestimmt. Das in den Epoxidharz-Zylinder eingebettete
Humanpréparat zeigt einen midmodiolaren Schnitt durch die
Cochlea (d) sowie die zusétzlich eingebrachten kiinstlichen
Registrierungsmarker (c). Der Hartkeramikring (b) wird zur
Einstellung des gewiinschten Abtrags schrittweise entlang des
Feingewindes (f) heruntergeschraubt und anschliefend fiir die
Dauer der Schliffpriaparation gekontert (e). [eigene Darstellung]

Anschliefsend werden die jeweiligen Detailbilder der Schichten unter Nutzung des
Scale Invariant Feature Transform Algorithmus (SIFT; Lowe 1999, 2004a,b) in den
registrierten Bildstapel eingefiigt. Schliefilich kann der Datensatz auf die relevanten
anatomischen Bereiche zurechtgeschnitten und in das Digital Imaging and Communi-
cations in Medicine (DICOM)-Format exportiert werden (Hiigl et al. 2014c, 2017a).
Das resultierende Pixelspacing in der Bildebene betragt 4,6 um/px und fithrt damit
zu einem Aspektverhéltnis im DICOM-Datensatz von 21,7:1 (Hiigl et al. 2014c,
2017a). Um im Datensatz einer Probe einzelne Strukturen segmentieren zu konnen,
ist die multiplanare Rekonstruktion des 3D-Datensatzes erforderlich. Aus diesem
Grund muss sichergestellt werden, dass in einer Aufnahme nur die Strukturen der
aktuellen Oberfliche und keine tiefer in der Probe liegenden Strukturen sichtbar
sind. Zu diesem Zweck wird mittels Titandioxid weils eingefiarbtes Epoxidharz fiir
die Einbettung der Praparate verwendet (Rau et al. 2013b; Hiigl et al. 2017a). Die
Schliffpréparation erfordert fiir die hier beschriebene Art der Durchfithrung ein hohes
Mafs an manueller Interaktion, sowohl wiahrend der eigentlichen Schliffpréparation als
auch fiir die anschliefende digitale Nachverarbeitung der Bilder. Zum einen ist diese
hohe Benutzerinteraktion eine Quelle fiir potentielle Fehler und zum anderen wird
dadurch der zeitliche und der finanzielle Aufwand fiir die Bearbeitung der Proben
entsprechend hoch. Eine durchschnittliche Probe zur Darstellung von Mittel- und
Innenohr umfasst 150- 180 Schichten mit mindestens 2 Bildern je Schicht, wobei der
zeitliche Aufwand zur Bearbeitung einer solchen Probe, ohne Berticksichtigung der

Riistzeiten, bereits 5- 6 Stunden betragt.
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3 Morphologische Modellbildung der Cochlea

Der Aufwand fiir die anschliefsende digitale Nachbearbeitung héngt mafsgeblich von
der Notwendigkeit manueller Korrekturen nach der automatisierten Detektion der
kiinstlichen Registrierungsmarker und der Zeit, die fiir die Registrierung der Detailbil-
der benotigt wird (1,5-2h), ab (Hiigl et al. 2017a). Dieser zeitliche Aufwand manueller

Interaktion soll durch die Automatisierung der Schliffpraparation verringert werden.

3.2 Weiterentwicklung: Automatisierte

Schliffpraparation

3.2.1 Konstruktion und Aufbau

Fiir die automatisierte Schliffpréaparation werden die Proben des humanen Felsenbeins,
wie zuvor beschrieben (s. Kap. 3.1), zurechtgeschnitten, in weift gefiarbtes Epoxidharz
eingebettet und mit drei langs verlaufenden Nuten versehen. Ein DVT-Scan dient der
Lagebestimmung der Cochlea innerhalb der zylindrischen Probe, um die Probe passend
unter dem Makroskop (Leica Z6 APO mit Kamera DFC495, Leica Microsystems,
Wetzlar) ausrichten zu kénnen.

Ein Mikrotom (Leica SM2500, Leica Microsystems, Wetzlar) mit Frasaufsatz (Leica
SP2600) erméoglicht den automatisierten Schichtabtrag in Schritten von 1 pgm bis 1 mm
Abtragshohe (Hiigl et al. 2015b) (vgl. Abb. 3.2). Ein zusétzlicher Aufbau befestigt
das Stativ des Makroskops so auf dem Hubkopf des Frésers, dass selbiges nach jedem
Schichtabtrag ein Bild der neu entstandenen Probenoberfliche aufnehmen kann®.
Basierend auf dem DVT-Scan wird die Probe unter dem Makroskop ausgerichtet
und im Verfahrtisch fest eingespannt, damit bei der gewiinschten Vergroferung die
relevanten Strukturen des Innenohres im Bildbereich liegen. Dazu wird die Position
ausgewahlter Punkte am Rand von Cochlea, Gehorknochelchen und Bogengéngen
gegeniiber den drei Nuten trianguliert (iPlan® ENT 2.6, BrainLAB AG, Feldkirchen),
welche im DV'T ebenso wie an der Probe direkt sichtbar sind. Diese Positionen
konnen anschliefend auf die Oberfliche der Probe iibertragen werden, sodass je nach
Ausdehnung dieser Punkte die groftmogliche Vergroferung eingestellt werden kann.
Dadurch kénnen sowohl vom Bildbereich abgeschnittene Strukturen und als auch ein

nachfolgend benétigtes Umspannen der Probe vermieden werden.

! Claudia Weiss, Medizinische Hochschule Hannover (MHH) & Leibniz Universitéit Hannover (LUH),
Studienarbeit 2014
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3.2 Weiterentwicklung: Automatisierte Schliffpraparation

Abbildung 3.2: Gesamtsystem der automatisierten Schliffpraparation: Dazu werden Proben
(a) in den Verfahrtisch (b) eingespannt und von dem am Hubkopf (c) befestigten Fréser (d)
um den an der Steuerung (e) voreingestellten Abtrag gekiirzt. Abschliefiend wird die vom
seitlichen Spot (f) und vom mittigen Ringlicht (g) ausgeleuchtete neue Probenoberfldche mit
der am Mikroskop (h) angebrachten Digitalkamera (i) dokumentiert. Zu Abbildungszwecken
wurde eine Probe eingespannt, welche ein eingebettetes humanes Felsenbein (j) zeigt. Die Lage
der intracochlediren Membranen lésst auf Einbettungsartefakte schliefen. [eigene Darstellung]

Wihrend des automatischen Schichtabtrags fahrt die eingespannte Probe unter dem
Frasaufsatz durch, wobei die eingestellte Schichtdicke abgetragen wird, und stoppt
anschliefsend in der festgelegten Fotoposition unterhalb des Makroskops, um die
Dokumentation der Oberflache durch dasselbe zu ermoglichen. Dieser Vorgang wird
fiir eine voreingestellte Anzahl an Schichten automatisch wiederholt. Die Frasparameter
(Drehzahl: 2800 min~!, Tischvorschub: 2,3 mm/s) wurden hinsichtlich einer méglichst
ebenmifigen Oberfliche bei gleichzeitig kurzer Verarbeitungszeit optimiert!. Des
Weiteren wurde die Beleuchtung, bestehend aus einem Ringlicht um das Objektiv des

Mikroskopes herum und einer separaten, seitlich an der Aufnahme des Mikroskopes

! Claudia Weiss, MHH & LUH, Studienarbeit 2014
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3 Morphologische Modellbildung der Cochlea

angebrachten Kaltlichtquelle, angepasst, um Schattenwurf und Reflexionen an der
Probenoberfliche zu minimieren.

Schlieklich wurde das System noch um einen Spanfinger mit austauschbarem Reini-
gungstuch ergédnzt, um sicherzustellen, dass die Probenoberfliche nicht durch Spéne
oder Staub verunreinigt werden kann und so eine Segmentierung relevanter Innenohr-
strukturen basierend auf den automatisiert aufgenommenen Bildern verhindert wird.
Nach der automatisierten Schliffpraparation liegt, im Unterschied zum manuellen
Verfahren, jeweils nur ein Bild pro Schicht vor, welches den zu untersuchenden Bereich
abbildet (entspricht dem Detailbild des manuellen Verfahrens). Nachdem diese Bilder
zueinander registriert wurden erfolgt der Export in das DICOM-Format analog zum
manuellen Verfahren.

Diese Registrierung der Bilder kann bildgestiitzt, basierend auf kiinstlichen in den
Datensatz eingebrachten Registrierungsmarkern — analog zum bereits beschriebenen
manuellen Verfahren (s. Kap.3.1) — erfolgen. Unter der Annahme, dass die vom
Mikrotom nach jedem Abtrag angefahrene Fotoposition reproduzierbar erreicht wird,
waren die so entstandenen Bilder bereits prozessbedingt zueinander registriert. Damit
entfiele zum einen die Notwendigkeit, kiinstliche Registrierungsmarker in die Proben
einzubringen, und zum anderen die Aufnahme des Ubersichtsbildes im Vergleich zum
manuellen Verfahren. Allerdings unterliegen sowohl die maschinelle Positionierung
der Probe zur Bilddokumentation als auch die Bildregistrierung jeweils einem Fehler.
Aus diesem Grund wurde die im néchsten Abschnitt beschriebene Uberpriifung der
Rekonstruktionsgenauigkeit durchgefiihrt, um das Verfahren mit dem geringeren

Gesamtfehler identifizieren zu konnen.

3.2.2 Uberpriifung der Rekonstruktionsgenauigkeit

Fiir die Uberpriifung der Rekonstruktionsgenauigkeit wurden artifizielle Priifkorper
herangezogen, deren Abmafse moglichst einfach mittels eines Koordinatenmesssystem
(KMS) zu erfassen sind. Zu diesem Zweck wurden vier baugleiche Priifkorper, jeweils
bestehend aus fiinf Lego®-Blocken, aufgebaut (vgl. Abb. 3.3). Jeder der vier Priifkdrper
wurde mit einem KMS (FARO Gage, FARO Europe GmbH & Co. KG) vermessen, um
die Originalabmafle zu ermitteln. Dazu wurden jeweils sechs Punkte auf jeder der 15
Aufenflichen (vgl. Abb. 3.3) der realen Priifkorper angetastet und deren Koordinaten
gespeichert. Nach der Einbettung erfolgte die automatisierte Schliffpriaparation (50 pm
Schichtdicke).
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Abbildung 3.3: Abmafke des Korpers aus fiinf verschiedenen Lego®—Bauteilen zur Unter-
suchung der Rekonstruktionsgenauigkeit der automatisierten Schliffpraparation. Die angege-
benen Mafe dienen der Orientierung und entsprechen nicht den mittels des KMS erhobenen

Werten, da diese aufgrund der Fertigungstoleranz zwischen den einzelnen Priifkérpern vari-
ieren (s. Tab. 3.2). |eigene Darstellung]
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(a) zu korrigierende Di- (b) Detail der Distanzkorrektur

stanz

Abbildung 3.4: (a) Die um den Radius der Messkugel (r =1,5 mm) verschobenen Ebenen
(gestrichelt), ergeben die zu korrigierende Distanz Dkms zwischen den Eckpunkten. Die
reale Distanz ist Dkorr. Der grau markierte Bereich ist in (b) detailliert dargestellt. (b) Die
Schrége dieses Lego®—B10Cks hat den Innenwinkel o = 25°. Daraus lasst sich der kleine
Innenwinkel 8 der Raute zwischen den Aufenkanten der Lego®-Blscke und den um den
Messkugelradius verschobenen Ebenen bestimmen. Damit ergibt sich der grofse Innenwinkel ~
der Raute. Die Diagonale (gepunktet) durch die Raute halbiert v und ergibt 6. Dadurch sind
alle Innenwinkel (90°; 6 = 57,5°; ¢ = 32,5°) des grau markierten Dreiecks bekannt. Daraus
lasst sich x und die korrigierte Distanz zwischen den Eckpunkten Dkorr = Dkms —r + x
bestimmen. [eigene Darstellung|
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3 Morphologische Modellbildung der Cochlea

Tabelle 3.1: Skizzierter Programmablauf und berechnete Ergebnisse

Programmprinzip ‘ Datenquelle («) und Datensenken (»)

‘ Einlesen der Punktematrix

I

Median der Punkte, » Stiitzvektoren der Ebenen
Ableitung Stiitzvektoren

|

PCA,
Ableitung Normalenvektoren

I

Berechnung der Winkel » Winkel zwischen den Ebenen
ischen den Eb - . . .
Fisenen cen Toenen (Parallelitiit, Rechtwinkligkeit)

I

Grafikerstellung >

<« Punktkoordinaten in einer Matrix

» Normalenvektoren der Ebenen

Punkte Fléche1
Punkte Fléche2
Punkte Fléche3
Punkte Fliched
Punkte Flache10 *———
Punkte Flache9
Punkte Flache11

Punkte Flache13
Punkte Flache14
Punkte Flache15 Punkte Fléache12

Punkte Flache5
Punkte Flache6
Punkte Flache7
Punkte Flache8

zur Plausibilitatskontrolle

der Ausgleichsebenen

*vApPAEROS

Axpudoo

nein —
Plausibilitat?

B

, ! -
A RLERAY

375 385 395 405 415 425 -75 -80 -90
z X

Berechnung der Ebenheit .
l » Ebenheit der Ebenen

Berechnung der Ebenen-
schnittpunkte (Eckpunkte) » Koordinaten der Eckpunkte

I

Berechnung der Distanzen
zwischen den Eckpunkten > Kantenléingen

I

Priifung der Datenquelle

nein

ja

Anpassung der Distanzen
um Radius der Messkugel » korrigierte Kantenldngen

—

Berechnung der Winkel
zwischen Kanten einer Flache » Winkel zwischen den Kanten

Legende: Principal Component Analysis (PCA); Koordinatenmesssystem (KMS)
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3.2 Weiterentwicklung: Automatisierte Schliffpraparation

Um zu priifen, ob der Gesamtfehler der Rekonstruktion ausschliefslich nach der
maschinellen Ausrichtung der Probe oder mit zusétzlicher Bildregistrierung geringer
ausfallt, wurden von jedem Priifkérper zwei Datensétze erstellt — einer mit und einer
ohne Bildregistrierung.

Auf beiden Datensétzen erfolgte anschliefsend eine schwellwertbasierte Segmentierung
zur Definition der digitalen Priifkorper, auf deren Flachen ebenfalls Punktkoordi-
naten (n=20) erhoben wurden. Zur Segmentierung der Priifkérper im Datensatz
und der Bestimmung der Punkte auf den Flachen wurde ein eigens programmiertes
Softwaretool! herangezogen.

Anschliefend wurden fiir jeden der vier Priifkorper jeweils drei Punktwolken ausge-
wertet (Schema nach Tab.3.1):

1. 6 gepickte Punkte je Fliache, vermessen mittels des KMS;

2. 20 gepickte Punkte je Fliache, vermessen anhand der im Datensatz segmentierten
Priifkorper (ohne markerbasierter Bildregistrierung);

3. 20 gepickte Punkte je Flache, vermessen anhand der im registrierten Datensatz

segmentierten Priifkérper (mit markerbasierter Bildregistrierung).

Die von dem KMS aufgezeichneten Punkte liegen im Mittelpunkt der verwendeten
Messkugel (& =3 mm). Aus diesem Grund wurden die basierend auf den KMS-Daten
berechneten Distanzen zwischen den Eckpunkten der Lego®-Blocke korrigiert (vgl.
Abb.3.4).

Zur Bewertung der Rekonstruktionsgenauigkeit wurden die absoluten Fehler der
Distanzen zwischen den Eckpunkten, sowohl fiir den Datensatz mit als auch ohne Re-
gistrierung, jeweils gegeniiber dem KMS-Datensatz ausgewertet (s. Tab. 3.2, Hiigl et al.
2019a). Entgegen der urspriinglichen Hypothese kann die zusétzliche Bildregistrierung
den Gesamtfehler nur unwesentlich verbessern.

Beim Vergleich der Probendurchlaufzeiten im automatisierten gegeniiber dem manu-
ellen Verfahren der Schliffpréaparation konnte die bendtigte Zeit fiir eine Probe mit
300 Schichten halbiert werden (Hiigl et al. 2015b). Des Weiteren wird im manuellen
Verfahren eine Abweichung von 10 um gegeniiber dem angestrebten Schichtabtrag von
100 pm toleriert. Dem gegeniiber besitzt der Hubkopf des automatisierten Systems
eine angegebene Genauigkeit von 1 um. Bei der Uberpriifung von 100 Schichten mit
einem externen Messtaster (Specto ST 3048, Heidenhain GmbH, Traunreut) wurde

eine Abweichung von 1+ 1,3 um gemessen.

! entwickelt von Dr. G.J. Lexow; MHH, Klinik fiir Hals-Nasen-Ohren-Heilkunde,
Arbeitsgruppe fiir computer-assistierte Chirurgie
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3 Morphologische Modellbildung der Cochlea

Tabelle 3.2: Rekonstruktionsgenauigkeit: Distanzen zwischen den Eckpunkten

mit Registrierung

ohne Registrierung

Probekorper Probekorper

Richtung  Strecke 1 2 3 4 1 2 3 4
X AB 0,09 0,07 0,14 0,12 0,00 0,14 0,05 0,06
CD 0,06 0,14 0,20 023 0,12 0,01 0,13 0,08
EF 0,06 0,16 0,02 0,01 0,11 0,02 0,03 0,02
GH 0,04 0,12 0,23 0,07 0,10 0,04 0,12 0,08

D) 0,11+£0,07 0,07 £0,04
y CE 0,57 0,20 0,15 042 0,04 0,02 0,20 0,01
DF 0,54 0,19 0,11 048 0,27 0,30 0,08 0,08
BK 0,18 0,0r 0,10 0,07 0,16 0,25 0,15 0,20

b 0,26 £0,18 0,12+0,11
zZ AC 0,03 0,17 0,06 0,10 0,74 0,10 0,06 0,08
BD 0,11 o0,07r 0,10 0,11 0,17 0,02 0,09 0,09
KF 0,04 0,08 0,02 0,07 0,58 0,02 0,03 0,05
KL 0,01 0,10 0,12 0,07 0,00 0,14 0,12 0,02
1J 0,03 0,02 0,02 0,01 0,04 0,04 0,02 0,07

Y 0,07 £0,04 0,12+0,19
Xy IK 0,04 024 0,17 0,06 0,07 0,25 0,05 0,06
JL 0,06 0,24 0,28 0,00 0,02 0227 0,08 0,12

D) 0,14+0,10 0,12 £0,09
N EG 0,09 0,04 0,19 025 0,03 0,20 0,15 0,26
FH 0,19 0,13 0,22 0,18 0,68 027 0,16 0,18

by 0,16 £0,07 0,24 £0,18

Ygesamt 0,13£0,12 0,13+£0,14

Legende: Werte sind die absolute Abweichung gegeniiber KMS-Daten (mm)

Da der Messtaster eine angegebene Genauigkeit von 2 um hat, kann die angegebene
Genauigkeit des Hubkopfes von 1 um nicht iiberpriift werden. Durch die Daten kann
jedoch bestétigt werden, dass der Hubkopf mindestens die Genauigkeit des Messtasters
erreicht und damit eine deutliche Verbesserung gegeniiber dem manuellen Verfahren
bietet (Hiigl et al. 2015b).
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3.3 Bestimmung des modiolaren Pfades der Scala Tympani

3.3 Bestimmung des modiolaren Pfades der Scala

Tympani

3.3.1 Bisherige Untersuchungen zur Vermessung der

Cochleageometrie

Bisherige anthropometrische Untersuchungen der humanen Cochlea basieren grund-

satzlich auf drei verschiedenen Methoden:

e Vermessung von histologischen Schnitten (Hardy 1938),

e Vermessung von Ausgussmodellen (Erixon et al. 2008; Pietsch et al. 2017),

e Vermessung von radiologischen Datensétzen (Ketten et al. 1998; Avci et al. 2014;
Wiirfel et al. 2014; Singh et al. 2020).

Die &lteste (der Autorin vorliegende) Publikation, welche die Lange der Cochlea
beschreibt, ist Hardy (1938). Daraus geht hervor, dass zu diesem Zeitpunkt weitere
vier Publikationen! bekannt waren, welche anhand von histologischen Schnitten die
Lange von insgesamt neun Cochleae vermessen hatten. Damit beschreibt Hardy
(1938) selbst jedoch die erste grofere Untersuchung (n = 68), welche die Lénge des
Corti-Organs beschreibt (Mittelwert 31,52 mm, min / max 25,26 - 35,46 mm).

Grundsatzlich werden folgende Messwerte fiir die Beschreibung der Cochlea herange-

zogen, aus welchen sich eine Vielzahl weiterer Merkmale ableiten lassen:

e Linge der Cochlea (in ° oder mm) entlang des Corti-Organs oder entlang der
modiolaren oder lateralen Wand (Pietsch et al. 2017),

e Hohe der Cochlea entlang der Modiolarachse (Pietsch et al. 2017),

e A- und B-Wert: ldngste Distanz vom runden Fenster iiber den Modiolus zur
lateralen Wand (A) und orthogonale Distanz dazu, ebenfalls durch den Modiolus
verlaufend (B) (Definition nach Escudé et al. (2006), vgl. Abb.3.5).

Ausgussmodelle werden fiir die Auswertung in standardisierten Ansichten ausgerich-
tet und photographiert, um anschlieffend anhand der Bilddaten die beschriebenen
Messwerte der Cochlea zu erheben. Damit eignen sich Ausgussmodelle nicht fiir die
Bestimmung des modiolaren Pfades, da dieser aufgrund seiner Lage auf den Bildern
zumeist durch andere Abschnitte der Cochlea oder den Hérnerven verdeckt und damit

nicht bestimmbar ist.

! von Hardy (1938) benannt als: Hensen 1865, Waldeyer 1873, Krause 1876 und Retzius 1884.
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3 Morphologische Modellbildung der Cochlea

Abbildung 3.5: Schematische Darstellung der Mafe der
Cochlea: Lange der basalen Windung der Cochlea (A-Wert;
hier A = A; + Ay), vom runden Fenster durch den Modio-
lus (M) bis zur gegeniiber liegenden lateralen knéchernen
Cochleawand, und orthogonal dazu die Breite der basalen
Windung der Cochlea (B-Wert, hier B = B} 4+ Bz). A- und
B-Wert definiert nach Escudé et al. (2006). Diese Mafe
bestimmen im Produkt die ,,Grundflache* oder ,Basis* der
Cochlea im Sinne eines umspannenden Rechtecks. [eigene
Darstellung]

3.3.2 Segmentierung des modiolaren Pfades der Scala Tympani

Methodik Fiir die eigene Untersuchung der anatomischen Variabilitdt der Coch-
lea — und im Speziellen des Verlaufs der knéchernen modiolaren Wand der ST —
wurden bereits vorhandene Humanpréiparate daraufhin erneut analysiert. Die ver-
wendeten Humanpriparate waren zuvor bereits mittels der Schliffpraparation (s.
Kap. 3.1, 3.2) aufbereitet worden und konnten als digitaler 3D-Datensatz zur Seg-
mentierung herangezogen werden (ngcg=9). Zusétzlich konnten Datensétze aus
radiologischer Bildgebung mittels uCT (uCT 100, Scanco Medical AG, Briittisellen,
Schweiz) verwendet werden (n,cr = 14).

Diese Proben wurden wéhrend des Scans (Rohrenspannung/-strom: 70kVp/ 114 pA,
Filter: 0,5 mm Aluminium, Voxel: 10 ugm) in Thimerosal gelagert, um die natiirliche
Degeneration des Gewebes zu vermeiden. Ein eigens entwickelter DICOM-Viewer
(Cochlea Measurement Tool, Comet; vgl. Abb. 3.6)! ermoglicht die Darstellung mid-
modiolarer Schnittansichten der Cochlea, welche in definierten Abstédnden von 22,5°
beginnend am runden Fenster um die Modiolusachse rotiert werden (Lexow et al.
2016; Lexow 2018).

Das Ergebnis dieser multiplanaren Rekonstruktion der Datensétze wird durch die
Qualitat des Datensatzes mafsgeblich beeinflusst. Dabei wirkt sich ein moglichst ausge-
glichenes Aspektverhéltnis positiv auf die Bildqualitét der errechneten Schnittansichten
aus. Idealerweise wird hierzu ein isotroper Datensatz verwendet. Diese Anforderung
an die verwendeten Datensétze zeigt erneut die Bedeutung der Automatisierung fiir
die Schliffpraparation auf, welche eine deutliche Reduktion des Schichtabstandes bei
der Erstellung der morphologischen Bilddaten erst 6konomisch vertretbar macht (s.
Kap.3.2).

I entwickelt von Dr. G.J. Lexow; MHH, Klinik fiir Hals-Nasen-Ohren-Heilkunde,
Arbeitsgruppe fiir computer-assistierte Chirurgie
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3.3 Bestimmung des modiolaren Pfades der Scala Tympani

Abbildung 3.6: Segmentierung der Scala tympani durch Definition der modiolaren (graue
Punkte) und der lateralen Wand (schwarze Punkte) in Radialschnitten (alle 22,5°). Dargestellt
ist ein Ausschnitt der Programmoberfliche des Programms Comet. (a): Detailbild der
Schliffpraparation. (b): Rekonstruierte Ansicht orthogonal zu (a). (c): Ansicht orthogonal
zur gesetzten Modiolarachse. (d): 3D-Ansicht der segmentierten Punkte und der gesetzten
Modiolarachse. [eigene Darstellung]

Fiir jedes segmentierte Objekt (beispielsweise Scala tympani, Scala vestibuli, Scala
media und Helicotrema) konnen die segmentierten Punkte pro Schnittansicht fiir
die weitere Bearbeitung bereitgestellt werden. Fiir die vorliegende Arbeit wurden
ausschlieklich Daten der ST erhoben und ausgewertet (vgl. Abb. 3.6).

Die Segmentierung mittels Comet erfordert zunéchst die manuelle Bestimmung der
Modiolarachse der Cochlea. Orthogonal zu dieser Achse wird eine erste Schnittebene
angezeigt, die sich zur Vermessung der basalen Windung der Cochlea mittels A-
und B-Wert (nach Escudé et al. (2006)) eignet (vgl. Abb. 3.6¢). In den anschlieffend
erstellten Schnittansichten um die Modiolarachse kann durch Rotation des gesamten
Datensatzes ein Schnitt durch das runde Fenster als Startpunkt der Segmentierung

festgelegt werden.
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3 Morphologische Modellbildung der Cochlea

y (mm)
2

Abbildung 3.7: Modiolarer Pfad der segmentierten Cochleae (n=23) in Schritten von 22,5°
bis 675° mit registrierter Modiolarachse. Die Cochleae wurden anhand ihrer 2D-Pfadlénge
gruppiert (S, M, L). [eigene Darstellung]

Von dieser Schnittebene aus wurde sowohl die modiolare als auch die laterale knécherne
Begrenzung der Cochlea segmentiert, wobei die nachfolgenden Schnitte jeweils um
22,5° rotiert wurden (vgl. Abb.3.6a,b, Abb.3.7). Das Helicotrema als Verbindung
zwischen ST und SV wurde als apikaler Endpunkt festgelegt und daher nicht in die

Segmentierung einbezogen.

Ergebnisse Insgesamt wurden in 23 Datensédtzen jeweils Modiolarachse, A-, B-
Wert und 2 Punkte in der ST zur Bestimmung der lateralen/ modiolaren Wand
erhoben (vgl. Abb. 3.6, Abb.3.7). Aus diesen Proben wurden nach der Bewertung von
Artefakten (durch Einbettung oder Bildgebung) und Auflésung 14 Datensétze (davon
n,ct = 9 und ngepig = 5) ausgewahlt, in welchen die Kontur des ST-Querschnitts in
den jeweiligen Radialschnitten vollstindig segmentiert wurde!:?3. Diese Datensitze

wurden anschliefsend fiir die Erstellung physikalischer Cochleamodelle herangezogen.

! Denise Blume, MHH & LUH, Fachpraktikum 2016
2 Emine Cemen, MHH & LUH, Fachpraktikum 2016/17
3 Tobias Blum, MHH & LUH, Fachpraktikum & studentische Hilfskraft ab 2017
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3.4 Physikalische Cochleamodelle unterschiedlicher Morphologie

3.4 Physikalische Cochleamodelle unterschiedlicher

Morphologie

Die in der Literatur am héaufigsten verwendeten Make zur Beschreibung individueller
Cochleageometrien sind Lénge (A-Wert) und Breite (B-Wert) der basalen Windung
der Cochlea (nach Escudé et al. 2006), die Gesamtldnge der Cochlea entlang der
lateralen Wand (in mm und °) und deren Hohe (Pietsch et al. 2017).

Aktuell sind fiinf Studien bekannt, die die Cochleageometrie von Praparaten, zumeist
anhand von pCT-Scans oder Ausgussmodellen, ausgewertet haben und aus denen
ein A/B-Quotient hervorgeht (Escudé et al. 2006; Marel et al. 2014; Singla et al.
2015; Meng et al. 2016; Ketterer et al. 2018). In diesen Studien wurden insgesamt
1466 Cochleae ausgewertet, welche (gewichtet nach der Anzahl der ausgewerteten
Proben je Studie) einen Mittelwert von 1,42 (min / max der Mittelwerte: 1,32-1,53)
als A /B-Quotienten zeigen.

Die anatomische Bandbreite der eigenen Proben (n = 14; nach Ausschluss von Proben
mit Artefakten vgl. Kap3.3.2) liegt mit einem mittleren A/B-Quotient von 1,36
(min / max 1,24-1,45; vgl. Tab. 3.3) im Bereich dieser Literaturwerte (Escudé et al.
2006; Marel et al. 2014; Singla et al. 2015; Meng et al. 2016; Ketterer et al. 2018).
Die DICOM-Datensétze der zugrundeliegenden Proben wurden mittels pCT-Scans
(1CT100, Scanco Medical AG, Briittisellen, Schweiz) oder Schliffpraparation (vgl.
Kap. 3.1-3.2, ab S.54) erfasst. Die in Radialschnitten von je 22,5° um die Modiola-
rachse segmentierten Proben wurden in ein CAD-Programm (hier: Autodesk Inventor,
Autodesk Co., USA) tiberfiihrt.
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3 Morphologische Modellbildung der Cochlea

Tabelle 3.3: Anthropometrische Eckdaten segmentierter Cochleae.

Probe anatomische Daten

korrespondierendes Cochleamodell

mogliche max. Insertionstiefe

Daten & Verwendung

A B A/B lateral perimodiolar & E §
——— W H 7
(mm)  (mm) () (mm) (mm) (%) T &~ S
A 8,3 6,0 1,38 4950 228 123 53,7 x X CM2
B 8,9 72 1,24 4950 270 16,0 594 x X CM3
C 9,0 6,5 1,38 4725 24,7 11,6 46,8 x - -
D 9,1 7,1 1,28 3825 221 93 42,1 x x -
E 92 65 142 4950 242 129 482 x «x ;
F 9,2 6,6 1,39 4725 24,0 129 537 x x CM4
G 9,2 6,9 1,33 4725 25,8 14,2 549 x - -
H 9,3 6,4 1,45 360,0 19,8 86 434 x X CM5
I 9,3 6,7 1,39 4950 23,7 135 570 x X CM6
J 9,3 6,8 1,37 4950 257 124 482 x - -
K 9,3 6,9 1,35 4950 245 10,7 436 x X -
L 9,7 6,7 1,45 360,0 227 11,1 488 x X CM7
M 98 74 1,32 4500 26,6 11,7 442 x x  CMS
N 9,8 7.5 1,31 4725 27,3 140 514 x x CM9
min 8,3 6,0 1,24 360,0 19,8 8,6 421
max 9,8 74 1,45 4950 273 16,0 59,4
Ref* 10,4 6,1 1,70 4950 250 150 60,0 x x CM1

Legende: A-/B-Wert beschreiben die Linge und Breite der Cochlea entlang ihrer groften
Ausdehnung in der basalen Windung (nach Escudé et al. (2006)); Insertionstiefe in mm
im CAD als Spline entlang der inneren / &dufseren Modellkante vermessen (exklusive der
halbkreisformigen Spitze); Insertionstiefe in ® in um je 22,5° rotierenden Schnittansichten
vermessen, beginnend am basalen Ende des Modells; Cochleamodelle, die fiir die Inserti-
onsstudien in Kap.4 (ab S.71) verwendet wurden, sind markiert (CM 1-9); * A-/B-Wert
des Referenzmodells (aufgrund von Nutzung in fritherem Kooperationsprojekt mit Cochlear
Ltd. als Referenz genutzt) wurden zu Vergleichszwecken anhand des Modells vermessen, da
der anatomische Datensatz nicht zur Verfligung stand.
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3.4 Physikalische Cochleamodelle unterschiedlicher Morphologie

Abbildung 3.8: 12 Cochleamodelle (CM) unterschiedlicher Morphologie gefertigt aus PTFE.
Cochleamodelle, die fiir die Insertionsstudien in Kap. 4 verwendet wurden, sind markiert
(CM1-9). Detaillierte Daten zu den den Modellen zugrunde liegenden Cochleae befinden
sich in Tab 3.3.

Das so entstandene digitale 3D-Modell der ST wurde anschlieffend entlang der Mo-
diolarachse in die Ebene projiziert, um daraus physikalische Modelle aus PTFE (vgl.
Abb 3.8) fertigen zu kénnen (Hiigl et al. 2018a; Rau et al. 20195%). Diese physi-
kalischen PTFE-Modelle zeigen statt der anatomisch korrekten 3D- nur noch eine
zweidimensional (2D)-Spirale, welche zudem beziiglich der Insertionstiefe beschrankt
wurden musste, sobald sich Bereiche der 2. Windung der ST durch die Projektion
in die Ebene mit Bereichen der basalen Windung iiberlagern. Die daraus resultie-
renden maximal moglichen Insertionstiefen in ° und mm entlang der lateralen sowie
perimodiolaren Wand des Modell sind in Tab. 3.3 dargestellt. Zur Vergleichbarkeit
nachfolgender Insertionsversuche wurden Datensétze sofern notig gespiegelt, um stets
eine mathematisch positive Drehrichtung des ST-Lumens von basal nach apikal zu
erreichen (vgl. Abb3.8). Fiir nachfolgende Insertionsversuche (vgl. Kap.4 ab S.71)
wurden insgesamt acht physikalische Cochleamodelle mit moglichst grofser Bandbreite
an A- und B-Werten ausgewéhlt (Hiigl et al. 2018a). Diese Modelle sind in Tab. 3.3
und Abb. 3.8 gesondert gekennzeichnet (CM 1-38).
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3 Morphologische Modellbildung der Cochlea

3.5 Zwischenfazit

Die Automatisierung der bereits etablierten Schliffpraparation — als Verfahren morpho-
logischer Schichtbildgebung — konnte den Anteil manueller Interaktion verringern und
damit die Probendurchlaufzeit bei identischer Schichtanzahl halbieren. Das System
ermoglicht dariiber hinaus die Verringerung der Schichtdicken, von 100 £ 10 ym (wobei
10pm dem tolerierten Fehler entsprechen, der individuell abhéngig vom Benutzer auch
hoher liegen kann) auf bis zu 1 um, was die Auflésung des Bildstapels in z-Richtung
und damit die Qualitdt des gesamten rekonstruierten Datensatzes verbessert. Die
Rekonstruktionsgenauigkeit des automatisierten Verfahrens ist bereits prozessbedingt
vergleichbar zum manuellen Verfahren unter Verwendung von zusétzlich eingebrachten,
artifiziellen Registrierungsmarkern.

Als Ergebnis der morphologischen Modellbildung der Cochlea liegen die in 22,5° um
die Modiolarachse segmentierten Pfade der modiolaren und lateralen Wand der ST
fiir 23 Proben vor. Aus der darauf aufbauenden Segmentierung der Kontur der ST
sind schlieflich elf planare Cochleamodelle, gefertigt aus PTFE entstanden. Davon
wurden acht fiir die weitere Verwendung in Insertionsstudien verwendet, welche im

nachfolgenden Kapitel detailliert erlautert werden.

70



4 |Insertionsverhalten lateraler

Elektrodentrager

Das Insertionsverhalten von Elektrodentrégern in die Cochlea wird klinisch durch
eine Vielzahl von Parametern beeinflusst. Diese lassen sich nach ihrem Ursprung
in Einflussfaktoren unterteilen, jeweils bedingt durch den Operateur, den Patienten
oder den Elektrodentréger (vgl. Tab.4.1). Um einzelne Einflussfaktoren im Labor
unter moglichst kliniknahen Bedingungen gezielt untersuchen zu koénnen, werden
standardisierte Aufbauten fiir die Durchfiihrung reproduzier- und vergleichbarer
Insertionsstudien benotigt.

Zur Bewertung und Charakterisierung des Insertionsverhaltens konnen im Laborver-
such die Insertionskraftmessung, Druckmessung, Videodokumentation und Rontgen-
kontrolle als Methoden fiir eine zeitdiskrete Messdatenerfassung verwendet werden
(Htgl et al. 2014b; Kobler et al. 2014; Todt et al. 2014, 2016). Dabei ist fiir die Aussage-
kraft dieser Methoden entscheidend, ob die Insertion in ein kiinstliches Cochleamodell
(CM) oder ein Felsenbeinpraparat erfolgt.

Fiir die nachfolgend genutzte Insertionskraftmessung ist eine Orientierung der Inserti-
onsrichtung (eines Insertionstools oder der manuell verfolgten Insertionstrajektorie)
zur basalen Windung der Cochlea und zur Belastungsrichtung des Kraftsensors re-
levant, was bei CM bereits bei der Konstruktion des Versuchsaufbaus sichergestellt
werden kann. Idealerweise sollte auch die Kriimmungsrichtung der Cochlea mit ei-
ner der Achsen eines mehrdimensionalen Kraftsensors in Ubereinstimmung gebracht
werden. Fiir die Ausrichtung humaner Felsenbeinpriparate ist eine indiviualisierte
Losung empfehlenswert, beispielsweise unter Nutzung von priaexperimenteller Planung
auf Basis von DVT-Daten und stereooptischer Navigation, da diese Methoden die
Reproduzierbarkeit der Ausrichtung und die quantitative Beschreibung des dabei
auftretenden Positionierungsfehlers moglich machen.

Zur optischen Auswertung dient bei Insertion in Felsenbeinpraparate ausschliefslich
die Rontgenkontrolle, wahrend sich die Videodokumentation vorwiegend zur Beur-

teilung der Insertion in kiinstliche CM eignet, da diese hidufig entweder direkt aus
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4 Insertionsverhalten lateraler Elektrodentrager

(halb-) transparentem Material gefertigt werden (vorwiegend 3D-Modelle) oder als
planare Modelle mit einer Acrylglasscheibe abgedeckt werden (vgl. Tab.4.2). Eine
Ausnahme davon bilden Felsenbeinpréparate die mittels Mikrodissektion (nach Wright
et al. (2005)) prapariert wurden. Dabei wird die knécherne Hiille der Cochlea entlang
der SV geofinet, was eine direkte Sicht auf die Basilarmembran ermoglicht. Beschrie-
ben ist die Nutzung dieser Praparationstechnik insbesondere nach der Insertion zur
Auswertung (Wright et al. 2005), wobei auch eine Praparation vor der Insertion
moglich ist (Nguyen et al. 2012). Eingefarbte ET kénnten wihrend der Insertion so
durch die BM hindurch visuell verfolgt werden. Somit ist diese Art der Praparation
der Cochlea in vielen Punkten sehr vorteilhaft, da eine visuell sichtbare Insertion in
das dreidimensionale Humanpréaparat erfolgen kann.

Nachteilig sind allerdings die grundsétzlich eingeschrinkte Planbarkeit und Verfiig-
barkeit von Humanpréparaten, toxische Eigenschaften der fiir diese Préparation
(Mikrodissektion) benétigten Chemikalien (u.a. Osmiumtetroxid!) und die Degene-
ration und dadurch hervorgerufene Verédnderung der mechanischen Eigenschaften
insbesondere der membrandsen, intracochledren Strukturen iiber die Dauer einer
Insertionsstudie. Alternativ zur Mikrodissektion kénnen Felsenbeinpriaparate auch
nachgelagert zur eigentlichen Insertion eingebettet und in histologischen Schnittansich-
ten ausgewertet werden, um potentiell entstandenes Trauma an den intracochledren
Strukturen auszuwerten (Schliffpréparation vgl. Kap. 3).

Aufgrund der genannten Nachteile (obligatorische (navigierte) Ausrichtung, schlechte
Planbarkeit, Verlust der intracochledren Sichtbarkeit oder Nutzung toxischer Che-
mikalien) werden im Rahmen der vorliegenden Arbeit keine Humanpréparate fiir
Insertionsstudien verwendet. Drei ausgewéhlte Einflussfaktoren (Insertionsgeschwin-
digkeit, Beschichtung, Cochleageometrie) auf das Insertionsverhalten lateraler ET
(vgl. Kap. 4.3 - 4.5) werden zur besseren Vergleichbarkeit untereinander anhand von

Insertionen in CM untersucht.

L CAS Nr: 20816-12-0; H300 + H310 + H330: Lebensgefahr bei Verschlucken, Hautkontakt oder
Einatmen; H314: Schwere Verdtzungen der Haut und Augen (aus Gefahrstoffinformationssystem
(GESTIS) des Instituts fiir Arbeitsschutz der Deutschen Gesetzlichen Unfallversicherung (IFA),
abgerufen am 28.04. 2018)
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Tabelle 4.1: Einflussfaktoren auf das Insertionsverhalten von CI-Elektrodentragern:
Gegeniiberstellung klinischer Parameter und ihrer experimentellen Reprisentation

Quelle klinischer Einflussfaktor Représentation im Labor
standardisierte Lagerung des (navigierte oder konstruktive)
Patienten zur Orientierung Ausrichtung des Cochleamodells zur

% der Insertion Insertionsachse
§ Zugang (Rundfensterinzision oder FErweiterung des CMs um die
8 Cochleostomie) Cochleostomiestelle
Schmiermittel (Healon®) Schmiermittel
manuelle Insertion manuelle oder

automatisierte Insertion
(Geschwindigkeit, Tremor der Hand, Haptik) (Geschwindigkeit, Tremor der Hand oder auto-

matisierter Vorschub)

Geometrie Geometrie
Material Material
i Fiihrungshiilse, Stilett Fiihrungshiilse, Stilett
= - (Drug-Delivery-) Beschichtung
- Aktuatorik
- Sensorik
individuelle Anatomie der Cochleamodell (CM)
‘qa; Cochlea
'Eé (dreidimensionaler Verlauf, A-Wert, B-Wert, (dreidimensionales CM, A-Wert, B-Wert, Hohe,
o

Hohe, Steigung, Malformationen) Steigung, zweidimensionales CM)

mogliche Ossifikation der Cochlea -

Perilymphe Fiilllung des CMs
(z.B. Natriumchlorid-Ldsung)

Korpertemperatur temperierbare Versuchsaufbauten

Legende: alle fett-markierten Einflussfaktoren auf das Insertionsverhalten wurden im Rahmen der
vorliegenden Arbeit von der Autorin untersucht und werden nachfolgend dargestellt (vgl. Kap.4.3
ab S.89). Untersuchungsgegenstinde klinischer Studien werden explizit nicht als Bestandteile der
klinischen Routine eingeordnet.
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4 Insertionsverhalten lateraler Elektrodentrager

4.1 Bisherige Untersuchungen zu Einflussfaktoren

auf das Insertionsverhalten

Die nachfolgende Ubersicht bisheriger Untersuchungen dient nicht der allgemeinen und
umfassenden Darstellung des Stands der Technik (vgl. Kap. 2), sondern der konkreten
Evaluation bestehender Forschungsarbeiten. Ziel dieser detaillierten Betrachtung ist
die Identifikation offener Fragestellungen sowie die Ableitung konkreter Details fiir

die eigenen Untersuchungen.

4.1.1 Insertionstool und Insertionsgeschwindigkeit

Insertionstool FEines der Forschungsziele fiir Cochlea-Implantat-Systeme ist der
minimal-invasive Zugang zum Innenohr (Weber et al. 2017). Es gilt hierbei, eine
Stichkanalbohrung von der Schiadeloberflache direkt bis an die Cochlea anzulegen, um
das intraoperative Trauma durch die konventionelle, raumfordernde Mastoidektomie
(Lenarz 2017c¢) zu verringern. Um Position und Orientierung der Bohrung festzule-
gen, werden dabei (stereooptische) Navigationssysteme, robotische Assistenzsysteme
(Labadie et al. 2005; Baron et al. 2006; Majdani et al. 2008, 2009; Eilers et al. 2009;
Klenzner et al. 2009; Baron et al. 2010; Bell et al. 2013; Williamson et al. 2014;
Ke et al. 2016; Caversaccio et al. 2017; Stenin et al. 2017; Weber et al. 2017) oder
mini-stereotaktische Rahmen (Labadie et al. 2009; Kratchman et al. 2010; Kobler
et al. 2012; Vollmann et al. 2015; Rau et al. 2017b) verwendet. Die Bohrung hat dabei
einen maximalen Durchmesser von 2,7 mm, welcher sich auf 1,8-1,5mm am Recessus
Facialis verjiingt (Majdani et al. 2008, 2009; Eilers et al. 2009; Bell et al. 2013; Venail
et al. 2015; Weber et al. 2017). Damit durch diesen Kanal ein Elektrodentréger bis
ins Innenohr vorgeschoben werden kann, wird ein Insertionstool benotigt (Hussong
et al. 2010; Schurzig et al. 2010a; Rau et al. 2010; Kratchman et al. 2012; Miroir et al.
2012; Nguyen et al. 2012; Kobler et al. 2014; Venail et al. 2015; Rau et al. 2016b),
um einerseits den ET vor Knochensplittern zu schiitzen und andererseits den ET
gesteuert inserieren zu konnen. Grundsétzlich kann ein Insertionstool auch ein passives
Assistenzsystem fiir den Operateur sein, welches dem ET ausschlieflich Schutz und
Fithrung bietet, wihrend der Vorschub manuell durch den Operateur erfolgt (Weber
et al. 2017).
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Allerdings wird in der Literatur der Begriff des Insertionstools zumeist synonym zu
einem automatisierten Insertionstool verwendet, soweit es nicht anderslautend direkt
als manuelles Insertionstool abgegrenzt wird. In der vorliegenden Arbeit wird dieser
Annahme gefolgt, sodass ein manuelles Insertionstool einer expliziten Erwdhnung

bedarf. Demnach umfasst ein Insertionstool folgende Komponenten:

e cine chirurgische Fasszange oder eine vergleichbare Einspannung fiir den ET

e mindestens einen Linearaktor, um den Vorschub des ETs zu gewéhrleisten

Weitere optionale Komponenten kénnen das Insertionstool und den dazugehorigen

Versuchsstand ergédnzen:

e cin zweiter Linearaktor, um ein Stilett oder eine Fiihrungshiilse unabhéngig vom
ET aktuieren zu kénnen (Hiigl et al. 2014b)

e cine interne! Kraftmessung (Miroir et al. 2012; Schurzig et al. 2012; Kobler et al.
2014)

e cine sterile Barriere fiir die Entkopplung der ggf. nicht sterilisierbaren Aktorik
von Teilen mit klinischem Kontakt (im Rahmen eines Sterilisationskonzeptes eine
notwendige Voraussetzung fiir eine zukiinftige klinische Anwendung) (Prielozny
2012)

e (retroreflektierende oder aktive) Referenzkugeln oder vergleichbare Marken fiir
die Erkennung durch eine (stereooptische) Navigationskamera (Hiigl et al. 2014b;
Kobler et al. 2014)

e die Integration in ein Wasserbecken oder eine vergleichbare Umgebung zur
Steuerung der Temperatur von Cochleamodell und ET fiir Insertionsversuche
bei Korpertemperatur (Hiigl et al. 2014d), welche vor allem bei der Evaluierung
von Temperatur-sensitiver Aktorik im ET, wie beispielsweise Formgedachtnis-
legierungen (Majdani et al. 2013; Min et al. 2013; Rau et al. 2016a), relevant
ist

e cine Aufnahme des Insertionstools in ein Stativ (z.B. fiir Laboraufbauten)
oder ein robotisches Assistenzsystem (denkbar fiir eine zukiinftige klinische

Anwendung), um es zu orientieren und fiir die Dauer der Insertion ortsfest zu
halten (Hiigl et al. 2014b; Torres et al. 2017, 2018a,b)

1 die Begrifflichkeiten ,intern“ und ,extern” nutzen als Bezugspunkt das Insertionstool. Dabei ist
irrelevant, ob dieses manuell oder automatisiert funktioniert. So befindet sich eine ,interne* Kraft-
messung im Insertionstool, wahrend die ,externe* Kraftmessung unterhalb des Cochleamodells
oder Felsenbeinpraparates angebracht wird. Neuere Forschungsansétze zielen auf eine Integration
der Kraftsensorik direkt in den ET ab, zur Differenzierung kann diese Art der Kraftmessung als
Lintracochlear” bezeichnet werden.
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Hoskison et al. (2017) stellen die Hypothese auf, dass stetige Geschwindigkeitsprofile
und gleichméfige Insertionen eine Moglichkeit darstellen, die Insertionskréfte und ver-
bunden damit das Traumarisiko zu verringern. Dieser Anforderung kann insbesondere

mit einem automatisierten Insertionstool entsprochen werden.

Insertionsgeschwindigkeit Bereits 1993 wurde das Konzept der ,Soft Surgery*
(Lehnhardt 1993) eingefiithrt, um das intracochleére Trauma zu minimieren. Das
Konzept umfasst verschiedene Vorschlédge, beginnend mit der Beschreibung, wie
das runde Fenster freizulegen ist, iber die empfohlene Nutzung von Hyaluronséure
(Healon@®)) als Schmiermittel bis zur postoperativen Antibiotikatherapie. Lehnhardt
(1993) fordert als eine der Mafnahmen fiir eine méglichst atraumatische Insertion ein
sextrem behutsamel[s| Vorgehen zum Einfiihren des Elektrodentragers”, was durchaus
als Aufforderung zu langsamer Insertion verstanden werden kann, wenngleich keine
explizit quantitativ bestimmte Insertionsgeschwindigkeit verlangt wird. Der klinische
Hintergrund fiir diese Maftnahmen war die langfristige Ausweitung der Indikation
fiir ein CI auf teil-ertaubte /resthorige Patienten, da zum Zeitpunkt der Publikation
ausschlieklich vollstéandig ertaubte Patienten in der klinischen Routine versorgt wurden.
Die intraoperativ manuell verwendete Insertionsgeschwindigkeit kann indirekt iiber
die Videodokumentation der Insertion ermittelt werden. Dazu miissen der verwendete
ET sowie dessen Design (speziell die Anzahl der Stimulationskontakte iiber die aktive
Lénge) bekannt sein. Die zeitliche Nachverfolgung der Stimulationskontakte unter
Annahme eines mittleren Abstandes zwischen benachbarten Kontakten ermdoglicht
die Abschétzung der mittleren, manuell angewandten Insertionsgeschwindigkeit. Ra-
jan et al. (2013) haben im Rahmen einer retrospektiven Studie untersucht, ob die
Insertionsgeschwindigkeit einen Einfluss auf klinisch relevante Faktoren zeigt. Dazu
wurden zwei Patientengruppen verglichen. Die erste Gruppe (n = 18 Patienten) wurde
mit einer Insertionsgeschwindigkeit des ETs von 1,0 +0,3mm/s implantiert (vgl.
Abb. 4.1). Nach einer Anderung des internen Implantationsprotokolls wurde die zweite
Patientengruppe (n =22 Patienten) mit einer verringerten Insertionsgeschwindigkeit
versorgt, die anhand von intra-operativer Videodokumentation zu 0,25 40,1 mm /s
bestimmt wurde. Die zweite Patientengruppe, welche explizit langsam implantiert
wurde, zeigte signifikant weniger postoperative Auffilligkeiten wie Schwindelgefiihl
oder Restgehorverlust (Rajan et al. 2013). Fiir beide Patientengruppen wurde das
FLEXSOFT Implantat (MED-EL, Innsbruck, Osterreich) mit einer intracochlesiren

Lénge von 31,5 mm laut Herstellerangabe (nach Rajan et al. (2013) 31 mm) verwendet.
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Abbildung 4.1: Histogramm der in der Literatur beschriebenen Insertionsgeschwindigkei-
ten. Die 27 ausgewerteten Studien nutzten unterschiedliche Insertionsgeschwindigkeiten fiir
Insertionen in Cochleamodelle oder Humanpréparate und Messungen klinischer Insertionen,
wobei eine Geschwindigkeit von 0,5 mm/s am h#ufigsten verwendet wurde und daher re-
trospektiv als Standard fiir Forschungsfragen angesehen werden kann. In der Grafik erfolgt
keine Unterscheidung zwischen automatisiert und manuell durchgefiihrten Insertionen. (Aus-
gewertete Publikationen: Roland 2005; Todd et al. 2007; Radeloff et al. 2009; Zhang et al. 2009a;
Majdani et al. 2010; Rau et al. 2010; Helbig et al. 2011; Kontorinis et al. 2011a,b, 2012; Miroir et al.
2012; Nguyen et al. 2012; Pile et al. 2013; Rajan et al. 2013; Nguyen et al. 2014, 2015; Todt et al.
2014; Kobler et al. 2015; Todt et al. 2016; Avci et al. 2017; De Seta et al. 2017; Kesler et al. 2017;
Mittmann et al. 2017; Pile et al. 2017; Torres et al. 2018b; Banakis Hartl et al. 2019; Kaufmann
et al. 2020) [eigene Darstellung]

Dieses konnte in der schnell implantierten Patientengruppe nur bei 50 % vollstandig
inseriert werden, wahrend dies bei langsamer Insertion bei 86 % der Patienten gelang.
Lenarz (2017¢c, S.132) empfiehlt ebenfalls, dass die Elektrodeninsertion ,moglichst
atraumatisch und langsam® erfolgen sollte, wobei auch hier wiederum die konkrete
Nennung einer nicht zu iiberschreitenden Insertionsgeschwindigkeit offen bleibt.

Insbesondere beim Laborversuch ist es durch die Nutzung gezielt steuerbarer Aktoren
moglich, eine gewiinschte Insertionsgeschwindigkeit einzustellen und so den Einfluss
auf die Insertionskréfte gezielt zu untersuchen (vgl. Abb.4.1). Studien dazu von
Zhang et al. (2009a), Kontorinis et al. (2011a) und Avci et al. (2017) kamen zu
widerspriichlichen Ergebnissen. So kamen Zhang et al. (2009a) zu dem Ergebnis, dass
eine schnellere Insertion zu einer Verringerung der Insertionskréfte fithrt, wahrend

Kontorinis et al. (2011a) einen umgekehrten Zusammenhang zeigen konnten und
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Avci et al. (2017) in nicht ndher beschriebenen Vorversuchen keinen Einfluss der
Insertionsgeschwindigkeit auf die Insertionskréfte zeigen konnten.

In der Literatur sind Insertionsgeschwindigkeiten von 0,05 mm/s (Avci et al. 2017) bis
7.5mm/s (Zhang et al. 2009a) fir Insertionsversuche in CM und Humanpréparate be-
schrieben (vgl. Abb.4.1), wobei die niedrigsten Geschwindigkeiten manueller Insertion
bei 0,25 mm/s liegen (Rajan et al. 2013; Kesler et al. 2017). Insgesamt finden sich in
der Literatur klinische Berichte bis hin zu Empfehlungen, welche langsame Insertionen
anregen (Lehnhardt 1993; Roland et al. 2005; Rajan et al. 2013; Adunka et al. 2014;
Lenarz 2017c), wobei diese nicht durch gezielte Untersuchungen {iber den erhofften
Nutzen der verlangsamten Insertion gestiitzt werden. Publizierte Untersuchungen zum
Einfluss der Insertionsgeschwindigkeit zeigen inhomogene Ergebnisse und schliefllich
standen insbesondere sehr langsame Insertionsgeschwindigkeiten noch nicht im Fokus
der Forschung (vgl. Abb.4.1), was insgesamt den Bedarf fiir gezielte Experimente auf-
zeigt, welche im Rahmen der Arbeit durchgefiihrt wurden und nachfolgend beschrieben

sind (Ergebnisse unter Kap. 4.3).

4.1.2 Beschichtungen des Elektrodentragers

Das Langzeitergebnis des Horerfolgs nach einer CI-Operation hingt, neben weiteren
Parametern, auch von der Anzahl der insgesamt sowie ortsspezifisch stimulierbaren
Neurone ab (Shepherd et al. 2006; Wilson et al. 2008; Scheper et al. 2009; Warnecke
et al. 2012; Seyyedi et al. 2014). Eine ortsspezifische Stimulation der Neurone ist
erforderlich fiir die Ubertragung moglichst schmaler Frequenzbereiche und kann durch
eine Verringerung des Abstandes zwischen Stimulationskontakt und Neuron verbessert
werden (Wilson et al. 2008; Senn et al. 2017).

Allerdings wurde eine Degeneration der Spiralganglienzellen nach dem Hoérverlust
beobachtet (Nadol 1997), welche abhéngig von der Ursache des Horverlustes un-
terschiedlich schnell fortschreitet. Untersuchungen in vitro (Warnecke et al. 2012;
Schwieger et al. 2015) und in vivo (Shepherd et al. 2005; Scheper et al. 2009) ha-
ben gezeigt, dass diese Degeneration durch entziindungshemmende Wirkstoffe (z.B.
Dexamethason (Wadhwa et al. 2006; Bohl et al. 2012; Wrzeszcz et al. 2015)) oder
neurotrophe Faktoren, wie brain-derived neurotrophic factor (BDNF) (Chikar et al.
2012; Warnecke et al. 2012), gebremst werden kann.

Ziele dieser gezielten Medikation sind dabei die Vermeidung von Entziindungspro-
zessen im Innenohr (Wadhwa et al. 2006; Bohl et al. 2012), das Unterdriicken von

Bindegewebswachstum in der Cochlea (Wrzeszcz et al. 2015), eine Verbesserung der
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Uberlebensrate von Spiralganglienzellen (Salt et al. 2005) sowie eine Stimulation
der Neuritenaussprossung (Salt et al. 2005). Jedoch wird eine systemische Medikati-
on als ungeeignet angesehen, da hierbei die Blut-Perilymph-Schranke iiberwunden
werden muss (El Kechai et al. 2015) und somit die Wirkstoffkonzentration in der
Cochlea schwer prognostiziert werden kann (Agrahari et al. 2017). Aus diesem Grund
wird an intracochledren Medikamenten-Freisetzungssystemen (Drug-Delivery-Systeme)
geforscht.

Neben der Benetzung des runden Fensters mit einer Wirkstofflosung (El Kechai et
al. 2015), welche sich aufgrund der Permeabilitit der Membran in der Perilymphe
anreichern kann, und Injektionen (El Kechai et al. 2015; Prenzler et al. 2018) direkt
in das Volumen der Perilymphe sind Beschichtungen des ET (Tykocinski et al. 2005;
Richardson et al. 2009; Bohl et al. 2012; Chikar et al. 2012; Ceschi et al. 2014; Wrzeszcz
et al. 2015) eine Moglichkeit, Medikamente gezielt in die Cochlea einzubringen. Eine
Langzeitanwendung wird als vorteilhaft angesehen (Gillespie et al. 2003; Shepherd
et al. 2008; Warnecke et al. 2012), wobei diese Anforderung mit einem Wirkstoffdepot
innerhalb der Beschichtung schwer umzusetzen ist, da ein grofses Depot bendtigt
werden wiirde, welches das Risiko einer initialen Uberdosierung mit sich bringen kann.
Aus diesem Grund wurden humane, mesenchymale Stammzellen (MSCs) gentechnisch
derart verandert, dass sie neurotrophe Faktoren wie BDNF produzieren.
Verschiedene Studien konnten bereits zeigen, dass Zellen auf ET aufgebracht und
damit inseriert werden kénnen (Rejali et al. 2007; Pettingill et al. 2008; Pettingill
et al. 2011; Kontorinis et al. 2012; Warnecke et al. 2012; Roemer et al. 2016) sowie
langerfristig (nachgewiesen fiir 30 Wochen) BDNF produzieren konnen (Zanin et al.
2014). Das Risiko, dass sich die Zellen bei dieser Anwendung von der Oberflache
des ET's ablosen und migrieren, lasst sich durch die Einbettung der Zellen in eine
Hydrogelschicht vermeiden (Skinner et al. 2009). Nachdem die eigentlich hydrophobe
Silikonoberfliche neben der vorteilhaften Biokompatibilitdt auch einige Nachteile
aufweist — darunter den hohen Reibkoeffizienten sowie die ausgepréigte Anhaftung von
Proteinen und Bakterien — konnte insbesondere eine hydrophile Beschichtung weitere
Vorteile mit sich bringen (Kinoshita et al. 2015).

Im Gegensatz zur bisher beschriebenen, ausschlieklich pharmakologischen Nutzung
einer Beschichtung untersuchten Radeloff et al. (2009) den Einfluss einer Beschichtung
auf die Insertionskréfte. Sie konnten zeigen, dass die Insertionskréfte in der Gruppe
der beschichteten ET geringer ausfielen. Dartiber hinaus haben Radeloff et al. (2009)
eine mogliche Zweitnutzung der Beschichtung als Wirkstoffdepot vorgeschlagen und

so bereits eine Kombination pharmakologischer und mechanischer Effekte angeregt.
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Tykocinski et al. (2000) nutzten eine Beschichtung aus Polyvinylalkohol, um einen
vorgekriimmten Elektrodentréager fiir die Insertion kurzzeitig gerade zu halten. Wei-
terfithrende Untersuchungen verschiedener Zusammensetzungen zeigten jedoch kein
eindeutig vorteilhaftes Ergebnis (Tykocinski et al. 2005). Wrzeszcz et al. (2015) teste-
ten eine Hydrogelbeschichtung (star-shaped polyethylene glycol prepolymer (sPEG)),
welche im Tierversuch bereits eine Reduktion von Bindegewebswachstum zeigen
konnte, zusitzlich im CM, um den Einfluss auf die Insertionskréifte zu bestimmen.
Dabei zeigten sich verglichen mit Proben ohne Beschichtung abschnittsweise erhohte
Insertionskréfte.

Somit wurden bisher sowohl pharmakologisch als auch mechanisch motivierte An-
wendungen von Beschichtungen auf dem ET untersucht, wobei der Grofteil der
Projekte ausschlieflich Drug-Delivery-Systeme und somit den pharmakologischen
Aspekt adressiert. Umso mehr wird daher die Frage nach einer méglichen Kombination
dieser Effekte aufgeworfen — im Sinne eines langfristigen, zellbasierten Drug-Delivery-
Systems innerhalb einer Beschichtung, welche zusétzlich die Insertionskrafte senkt.
Aus diesen Griinden wird eine in in-vivo Versuchen diesbeziiglich vielversprechende
Alginat-Beschichtung (Scheper et al. 2019) nachfolgend auf ihren Einfluss auf die

Insertionskréfte untersucht (Ergebnisse unter Kap.4.4).

4.1.3 Anatomie der Cochlea und Reprasentation in

Cochleamodellen

Die individuelle Spiralform der Cochlea als Einflussfaktor auf die Insertionscharakte-
ristik und -kréfte wurde bisher hauptséchlich im Rahmen von Insertionsstudien in
Humanpréparate betrachtet (De Seta et al. 2017). So konnten Verbist et al. (2009)
an pCT-Scans von Humanpraparaten (n=8) zeigen, dass es zwei Risikobereiche im
Verlauf der ST gibt (180-270° und 405-450° Insertionstiefe), an welchen ein lateraler ET
mit hoher Wahrscheinlichkeit an die laterale Wand der Cochlea anstofen und dadurch
punktuell Druck auf das Gewebe ausiiben kénnte. Avci et al. (2014) nutzten ebenfalls
puCT-Scans (n=16), um die Anatomie der humanen Cochlea und deren Einfluss auf die
Charakteristik des Insertionskraftverlaufes detailliert zu untersuchen. Dabei konnten
die bei Verbist et al. (2009) genannten Risikobereiche bestétigt werden. Zusétzlich
wurden, basierend auf dem Anstieg der ST, drei Gruppen definiert: Rollercoaster,
Sloping und Intermediate. Diese drei Gruppen lassen sich jedoch nicht in planaren
physikalischen Modellen abbilden, da bei diesen die dritte Dimension fehlt, welche den

Anstieg der ST von basal nach apikal beschreibt. Eine weitere Studie von Avci et al.
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(2017) nutzte ebenfalls Humanpréparate (n = 10, davon 7 ausgewertete Praparate),
um mittels 3D-Kraftmessung die Insertionskréfte zu beschreiben. Im Fokus stand
hier jedoch, entstandenes Trauma (Riss von BM und Spiralligament), welches mittels
abschliefsender pC'T-Scans ermittelt wurde, mit den gemessenen Insertionskréften zu
korrelieren.

Da Humanpraparate aber grundsétzlich weiteren Einflussfaktoren — wie zunehmender
Dehydrierung, der Lagerung in Fixierungslosung oder der individuellen Kranken-
geschichte des Spenders’ — unterliegen konnen, lassen Studienergebnisse, die mit
Humanpréparaten entstanden sind, nur bei entsprechend grofer Stichprobe Zusam-
menhénge zur individuellen Anatomie der Cochlea sicher erkennen. Aufgrund der
Moglichkeit, auf alle (Modell-)Faktoren Einfluss zu nehmen, bieten Insertionsversuche
in kiinstliche CM — in der Theorie — eine bessere Grundlage fiir ibergreifende, aussa-
gekriftige Analysen (Metastudien oder Reviews) als Insertionen in Humanpréparate.
Diese verbesserte Vergleichbarkeit der Insertionsstudien in CM gilt allerdings nur,
sofern die verwendeten CM untereinander vergleichbare Eigenschaften aufweisen —
das jedoch ist in der Praxis nur in Ausnahmen der Fall (vgl. Tab. 4.2).

Bei der Analyse der Literatur zu kiinstlichen, physikalischen Cochleamodellen, die
fiir Insertionsversuche genutzt werden, zeigt sich jedoch, dass sich allein die Vielzahl
der bisher verwendeten Modelle in drei zentralen Eigenschaften unterscheiden (vgl.
Tab. 4.2 auf S. 82):

e Datengrundlage (z.B. uCT/ DVT-Scan, Histologie) und Art der Segmentierung
der Originalgeometrie (Querschnitt und Position) der ST

e Ableitung der digitalen Modellgeometrie zur Reprisentation der ST im Modell

e Material und Fertigungsverfahren zur Herstellung des physikalischen CM

Da die fluidische Fiillung des Modells ein einfach zu variierender Faktor fiir Untersu-
chungen ist, wurde sie in dieser Ubersicht (vgl. Tab. 4.2) bewusst nicht aufgefiihrt.
Allerdings konnte bereits gezeigt werden, dass verschiedene Fliissigkeiten zur Fiillung
des Modells einen Einfluss auf die Insertionskréfte haben (Kontorinis et al. 2011b;
Salcher et al. 2019b).

! Hierzu ist klarzustellen, dass die vorgeschriebene, anonymisierte Nutzung eines Humanpriparates
die Weitergabe von Informationen iiber Krankengeschichte und personenbezogene Daten ausschliefit.
Somit konnten zwar Einflussfaktoren dieser Art grundsétzlich vorhanden sein und die Ergebnisse von
Insertionsstudien beeinflussen, jedoch sind diese Eigenschaften bei der Verwendung des Préparates zu
Forschungszwecken nicht bekannt und kénnen aus diesem Grund nicht in eine Bewertung einfliefsen.
Lediglich Informationen iiber die Anatomie (eventuelle Malformationen oder Ossifikation der
Cochlea) sowie die dem Préparat zugehorige Korperseite (rechts oder links) lassen sich beispielsweise
durch eine pri-experimentelle Bildgebung des Préaparates erfassen.
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Tabelle 4.2: Stand der Technik: Ubersicht iiber (kiinstliche, spiralfsrmige, materielle) Cochleamodelle.

. . . Quellenangabe .
Erstbeschreibung Spirale  Material (der Geometrie / Hersteller des Modells) weitere Verwendung
Rebscher et al. (1996) 3D Silikon Ausgussmodelle der ST Rebscher et al. (1999, 2008)
3D Epoxidharz  Ausgussmodelle der ST -
Rontgenaufnahme 1 Humanpréaparat, Radeloff et al. (2009), Helbig et al. (2011),
Adunka et al. (2004) - PMMA Hiittenbrink et al. 2002 Schendzielorz et al. (2014)
Roland (2005) 2D PTFE Cochlear Ltd. (Sydney, Australien) -
. Zhang et al. (2009a), Kobler et al. (2014),
Paasche et al. (2006) 2D PMMA Cochlear Ltd. (Sydney, Australien) Leon et al. (2014), Pile et al. (2013, 2017)*
2D - Cohen et al. (1996) Zhang et al. (2009b, 2010)
Zh t al. (2006
ang et al. ( ) 3D ) Cohen et al. (1996), Ketten et al. (1998), Zhang et al. (2009b, 2010)
Yoo et al. (2000)
11 Ausgussmodelle der ST von Kontorinis et al. (2011a,b, 2012),
Todd et al. (2007) 2D PTFE Cohen et al. (1996); Balster et al. (2014),
Cochlear Ltd. (Sydney, Australien) Wrzeszcz et al. (2015)
Verbist et al. (2008) 2D* PMMA - -
. Hussong et al. (2010), Majdani et al. (2010),
Rau et al. (2010) 3D PMMA Med-El (Innsbruck, Osterreich) Schurzig et al. (2010b), Leon et al. (2014),
Kobler et al. (2015)
Cohen et al. (1996), Wysocki (1999), Clark et al. (2012),
Clark et al. (2011) 3D ) Yoo et al. (2000) Leon et al. (2014)
Miroir et al. (2012) 3D Epoxidharz ~ Escudé et al. (2006) -
3D* - Advanced Bionics (Valencia, USA) -
Leon et al. (2014) 3D Watershed Clark et al. (2011) + rundes Fenster Leon et al. (2018)
XC11122! Clark et al. (2011) + Cochleostomie Leon et al. (2018)
Mittmann et al. (2014) 3D* Kunststoft* - Todt et al. (2014, 2016), Mittmann et al. (2017)*
Nguyen et al. (2015) 2D PMMA - -

Legende: PTFE - Polytetrafluorethylen; PMMA - Polymethylmethacrylat, auch Acrylglas; ' - transparenter Kunststoff;
alle markierten (*) Eintrdge sind Annahmen der Autorin, basierend auf Abbildungen innerhalb der jeweiligen Veroffentlichungen oder
auf spéateren Publikationen, die das entsprechende Detail im Rahmen der Referenz nennen
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Insgesamt wurden nachfolgende Fluide bereits fiir experimentelle Untersuchungen

verwendet:

(destilliertes) Wasser (Kontorinis et al. 2011a; Todt et al. 2014, 2016)

(10%) Seifenlosung (Todd et al. 2007; Kontorinis et al. 2011b; Kobler et al.

2015)

e (0,9%) NaCl-Losung (Salcher et al. 2019b)

e artifizielle Perilymph-Losung (mit humanem Serumalbumin)! (Salcher et al.
2019a)

e Alginat-NaCl-Losung (Kontorinis et al. 2012)

e Hyaluronséure (Healon®)) (Kontorinis et al. 2011b; Salcher et al. 2019b)

e Silikondl (Adunka et al. 2004)

e (50-100%) Glycerin (Roland 2005; Helbig et al. 2011; Zhang et al. 2013; Pile

et al. 2017)

Die grofte Vielfalt der aufgezeigten Geometrien und Materialien der verwendeten CM
und deren fluidischer Fiillung ldsst keine tibergreifende Auswertung (Metaanalyse)
der damit entstandenen Studien zu. Grundsétzlich eignen sich fiir die Durchfithrung
standardisierter Insertionversuche automatisierte Versuchsaufbauten. Um den Einfluss
der Anatomie zu untersuchen, wird fiir solche Versuche wiederum ein Set an CM
unterschiedlicher Geometrie benotigt, das sich jedoch weder in der Art der Segmen-
tierung noch im Material oder dem Fertigungsverfahren unterscheiden sollte. Ansétze
dazu gibt es von Clark et al. (2011), welche aus zuvor publizierten Geometriedaten
ein digitales 3D-Cochleamodell abgeleitet haben, dessen ST-Querschnitt in Form eines
Langlochs genéhert ist.

Dieses Modell lasst sich skalieren und mittels 3D-Druck kann daraus ein physikali-
sches CM erstellt werden. Dabei entstehen jedoch keine génzlich unterschiedlichen
Modelle und ihre Parameter, wie A- und B-Wert (vgl. Abb.3.5), sind nicht mehr
notwendigerweise an reale anatomische Gegebenheiten angelehnt.

Aus dieser Datenlage lasst sich die Notwendigkeit fiir ein Set anatomisch variabler,
kiinstlicher CM ableiten, welche sich aufgrund identischer Segmentierung, Herstellung
und Materialauswahl fiir reproduzierbare und damit vergleichbare Insertionsstudien
eignen. Um die Variation der Insertionskréfte einzelnen Modellparametern zuordnen
zu konnen, wurden bewusst zundchst planare Modelle betrachtet. Aufbauend auf

der bereits beschriebenen Ermittlung anatomischer Parameter der humanen Cochlea

! detailliertes Protokoll im Anhang A.2, S.170
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4 Insertionsverhalten lateraler Elektrodentrager

(vgl. Kap. 3.3) wurden physikalische CM erstellt (vgl. Kap. 3.4) und fiir Insertions-
versuche zur Beschreibung des Einflusses der individuellen Cochleageometrie auf die

Insertionskrifte herangezogen (Ergebnisse vgl. Kap. 4.5).

4.2 Material und Methoden

4.2.1 Fertigung von Labormustern

Uber die Verwendung und, in Einzelfillen auch herstellerunabhéingige, Fertigung von
vereinfachten ET's ist bereits mehrfach berichtet worden (Todd et al. 2007; Radeloff
et al. 2009; Hussong et al. 2010; Kobler et al. 2015; Avci et al. 2017). Sie ist zumeist
mit dem Ziel deutlicher Kosteneinsparung gegeniiber der Nutzung klinisch verfiigharer
ETs motiviert. Je nach Grad der Vereinfachung, beginnend bei der unvollstandi-
gen elektrischen Kontaktierung bis zur konstruktiven Vereinfachung, werden diese
in der Literatur als Ubungs-/Test-Elektroden, Elektroden(-triiger-)dummies oder
Labormuster bezeichnet. Angelehnt an die genannten Vorarbeiten wurde ein eigenes
Fertigungsverfahren etabliert. Die dabei entstehenden Proben werden nachfolgend als
Labormuster bezeichnet.

Zur Fertigung der Labormuster wurde eine zweiteilige Gussform konstruiert, welche
liegend mit Silikon befiillt werden kann. Die Gussform wurde mittels 3D-Druck
(Objet350 Connex3, Stratasys Ltd., Eden Prairie, Minnesota, USA) angefertigt!.
Die gefertigten Labormuster haben einen konischen Koérper mit einer Lange von
17,2 mm, welcher sich von 0,8 mm Durchmesser am basalen Ende auf 0,5 mm apikal
und schlieflich zu einer Spitze von 0,2 mm verjiingt (vgl. Abb.4.2).

Um das Kabelbiindel kommerzieller ET's fiir den zur Insertion vorteilhaften Steifigkeits-
gradienten (Hiittenbrink et al. 2002) zu imitieren, wurden weiterhin vier Kupferdréhte
(2 0,07 mm) abnehmender Lénge verdrillt und in die Gussform eingelegt, bevor diese
verschraubt und mit Silikon befiillt wurde. Die Labormuster wurden zur Vernetzung
des Silikons jeweils entsprechend der Herstellerangaben bei 60-65 °C fiir 2,5-4h im
Warmeofen ausgehértet. Die in der vorliegenden Arbeit dargestellten Versuche zum
Einfluss der Insertionsgeschwindigkeiten bauten auf zwei von der Autorin betreuten

studentischen Arbeiten?3 zu diesem Thema auf.

1 3D-Druck: Samuel Miiller, Institut fiir Mechatronische Systeme, LUH
2 Francily Limba, MHH & Jade Hochschule Wilhelmshaven, Bachelorarbeit 2016
3 Katharina Riilander, MHH & Fachhochschule Miinster, Forschungsprojekt 2017
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4.2 Material und Methoden
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Abbildung 4.2: oben: Make (in mm) der gefertigten Labormuster, zur Ubersichtlichkeit
sind diese auf die Funktionsmafse beschrankt. Die drei Markerringe dienen der Einspan-
nung, wahrend der abstehende Fliigel die reproduzierbare Ausrichtung ermdglicht. unten:
Mit Alginat beschichtetes Labormuster aus blau eingefdarbtem Silikon. Dabei wurden vier
Schichten Alginat mit Zellen (o) und abschliefsend zwei zellfreie Schichten (a) aufgebracht.
(Mafstabsbalken 1000 pum) [eigene Darstellung|

Deswegen wurde hier, abweichend von den weiteren Untersuchungen, Elastosil Vario 40
(Wacker Chemie AG, Miinchen, Deutschland) als Silikon verwendet. Fiir die weiteren
Versuche zum Einfluss von Beschichtungen und in der Grofe variierenden CM wurden
Labormuster aus Sylgard 184 (Dow, Midland, USA) gefertigt, da dieses Silikon &hnliche
Eigenschaften wie das von CI-Herstellern verwendete haben soll (Balster et al. 2014).
Zur Untersuchung des Einflusses einer Beschichtung auf dem ET wurden die In-
sertionskréfte von 20 beschichteten Labormustern mit weiteren 20 unbeschichteten
Labormustern verglichen. Die verwendete Beschichtung wurde im Rahmen eines For-
schungsprojektes zur zellvermittelten, intracochledren Produktion und Freisetzung von
Wirkstoffen zur Neuroprotektion entwickelt!. Die manuell ausgefiihrte Tauchbeschich-
tung bestand aus insgesamt sechs Schichten. Dabei enthielten die ersten vier Schichten
des ultra-hoch-viskosen Alginats (UHV)? zusitzlich genetisch modifizierte, BDNF-
produzierende mesenchymale Stammzellen (MSCs) aus humanem Knochenmark. Die
zwei dariiber aufgetragenen Schichten enthielten keine Zellen (vgl. Abb.4.2). Jede
Schicht wurde durch Eintauchen in eine Verlinkungslosung auf dem Labormuster
verfestigt (gelatiniert) (Hiigl et al. 2019b).

12015-2018 DFG-geférdertes Projekt von Prof. A. Hoffmann (MHH), Dr. V. Scheper (MHH;
SCHE1663/2-1) und Prof. H. Zimmermann (Fraunhofer-Institut fiir Biomedizinische Technik). Die
MSCs wurden von einem Team um Prof. Hoffmann bereitgestellt, das Alginat von einem Team um
Prof. Zimmermann, wahrend das Team um Dr. Scheper diese Komponenten zusammenfiihrte und
die von der Autorin bereitgestellten Labormuster beschichtete.

2 gewonnen aus Braunalgen (Lessonia nigrescens, Lessonia trabeculata), vgl. Scheper et al. (2019)
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4 Insertionsverhalten lateraler Elektrodentrager

4.2.2 Versuchsaufbau

Fiir die Insertionsversuche wurde ein Versuchsstand! aufgebaut. Auf einer Grundplatte
wurde eine Linearachse (LTM-80M-270, Owis GmbH, Staufen, Deutschland) fiir die
Insertion der ET montiert. Zum sicheren Greifen der ET ist an der Linearachse eine
chirurgische Fasszange (KARL STORZ GmbH & Co. KG, Tuttlingen, Deutschland)
angebracht.

Abbildung 4.3: Insertionsversuchsstand mit ein-
gespanntem Elektrodentriger ((a), Ubungselektro-
de, Cochlear Ltd., Sydney, Australien) und einem
Cochleamodell ((b), Referenzgeometrie) inkl. Ple-
xiglasscheibe, welches auf dem 3D-Kraftsensor (c)
montiert ist. An der Linearachse (d) ist die Fasszan-
ge (e) befestigt, welche den Elektrodentriager halt
und inseriert. Die Mikroskopkamera (f) dient der
Dokumentation der Insertionen und kann von ei-
ner Laborlampe (g) zur idealen Ausleuchtung des
Cochleamodells ergénzt werden. Die Steuerungsbo-
xen von Sensor und Aktuator zur Verbindung mit
dem Rechner sind nicht abgebildet.

Das Modell (b) ist in der vorliegenden Abbildung
nicht mit Flissigkeit gefiillt. Die Dichtung zwischen
Modell und Sichtscheibe in der halbkreisférmigen
Nut des Modells, ist hier zur besseren Erkennbarkeit
der Modellgeometrie nicht abgebildet. [eigene Dar-
stellung]

Unterhalb der so definierten Insertionsachse ist ein x-y-Verschiebetisch (VT45-25-
XY, Owis GmbH, Staufen, Deutschland) auf der Grundplatte befestigt. Dieser Ver-
schiebetisch triagt den Kraftsensor (K3D35, ME-Mefssysteme GmbH, Hennigsdorf,
Deutschland; Nennkraft 0,5 N; Genauigkeitsklasse 2 %), auf welchem wiederum das
Cochleamodell (oder potentiell ein Felsenbeinpriparat) angebracht wird. Aktuatorik
und Sensorik werden durch ein eigens dafiir programmiertes Softwaretool gesteuert
und ausgelesen. Der Versuchsstand wird zur Dokumentation der Insertion durch eine
Mikroskopkamera (AM7013MZT Dino-Lite, AnMo Electronics Corporation, Hsinchu,
Taiwan) ergénzt (vgl. Abb.4.3).

! detaillierte Teileliste im Anhang A.1, S. 169
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4.2 Material und Methoden

4.2.3 Versuchsdurchfiihrung

Da Linearaktor und Kraftsensor auf einer gemeinsamen Grundplatte montiert sind, um
die Ausrichtung der Insertionsachse zu erleichtern, wurde in Vorversuchen untersucht,
ob sich Schwingungen durch das Verfahren des Linearaktors als Storgrofe auf dem
Signal des Kraftsensors zeigen (Hiigl et al. 2018b). Dazu wurde der Linearaktor mit
Geschwindigkeiten von 0,025 bis 3,0 mm/s ohne eingespanntes Labormuster verfahren.
Das erwartete Nullsignal des Kraftsensor zeigte dabei deutliche Abhéngigkeiten von
der gewédhlten Geschwindigkeit. Geschwindigkeiten mit einem gemessenen Storsignal
grofer als £ 10 mN wurden von der Auswahl als moglicher Untersuchungsparameter
fiir die weiteren Studien ausgeschlossen. Aus diesem Grund wurde die aus der Literatur
als Standard identifizierte Geschwindigkeit von 0,5 mm/s (vgl. Abb.4.1) im Folgenden
durch 0,4mm/s ersetzt.

Weitere Vorversuche konnten zeigen, dass bis zu 15 wiederholte Insertionen eines
Labormusters ohne Einfluss auf die Insertionskrafte moglich sind (Hiigl et al. 2018b).
Fiir die Versuchsreihen (vgl. Tab. 4.3) wird das Cochleamodell mit Seifenlosung gefiillt
(10 % Seife, 90 % Wasser; nach Todd et al. (2007), Kontorinis et al. (2011b) und
Kobler et al. (2015)). Elektrodentréger oder selbst gefertigte Labormuster werden
vor der Insertion so eingespannt, dass ihre Spitze knapp in die Offnung des Cochlea-
modells hineinragt. Die Kraftsensorik wird vor jeder Testreihe durch Priifgewichte
(5g, 20 g Knopfgewichte Priifklasse M1, Hafner Gewichte GmbH, Oberrot, Deutsch-
land) verifiziert. Nach der Insertion wird das Cochleamodell sofern notwendig wieder

aufgefiillt.

Versuchsdurchfiihrung — Insertionsgeschwindigkeit Insgesamt wurden 288 Inser-
tionen mit 24 Labormustern und 12 Insertionsgeschwindigkeiten durchgefiihrt. Das
Versuchsprotokoll nach Tab. 4.4 umfasst zunéchst 12 Labormuster und wurde zweimal
absolviert. Die Labormuster wurden in das Cochleamodell mit Referenzgeometrie
inseriert (vgl. Abb.3.8). Zur Kontrolle der Labormusterstudie wurden zusétzlich 27
Insertionen mit drei kommerziellen Slim Straight ET (Cochlear Ltd, Sydney, Austra-
lien) und drei Insertionsgeschwindigkeiten (0,03 /0,4 und 2,0 mm/s), sowie weitere 55
Insertionen mit 5 kommerziellen Flex?® (MED-EL, Innsbruck, Osterreich) und fiinf
Insertionsgeschwindigkeiten (0,03/0,11/0,4/0,9 und 1,6 mm/s) durchgefiihrt. Um die
Flex?® ET moglichst weit inserieren zu kénnen, wurde abweichend vom standardmifi-
gen Vorgehen das Cochleamodell CM 3 (vgl. Tab 3.3 und Abb. 3.8) verwendet und mit
Natriumchloridlosung (0,9 %) gefiillt.
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4 Insertionsverhalten lateraler Elektrodentrager

Tabelle 4.3: Variation der experimentell untersuchten Parameterkombinationen fiir Inserti-
onsversuche mit Labormustern: Referenz (e—e——), Variation der Insertionsgeschwindigkeit
(o - - ---), Alginatbeschichtung (e----e-----»), Variation der Cochleamodelle (o -e---.»).

Einflussquelle und ausgewihlter, untersuchter Einflussfaktor

Quelle Name Referenzwert ‘untersuchte Variation
Operateur Insertions- 04mm/s¢ ee #0,03/ 0,045/ 0,06/ 0,08/ 0,11/
geschwindigkeit L 510,15/ 0,2/ 04/ 09/ 1,6/ 2,0/
j/“-z 2,8mm/s
I;, ;Alginatbeschichtung

ET Beschichtung  ohne o
Patient ~ Anatomie der Referenz- L . eanatomisch variierende Modelle
Cochlea modell R R

\ e
\ '~

\ i ~,

\ . ‘~,

) . -

Ergebnisse jeweils unter: Referenz / Kap.4.3 / Kap.4.4 / Kap.4.5

Tabelle 4.4: Versuchsprotokoll fiir die Insertion mit unterschiedlichen Geschwindigkeiten.

Reihenfolge und Geschwindigkeit (mm/s) der Insertion

0,03 0,045 0,06 008 0,11 0,15 0,2 04 09 1,6 20 28

1,13 | 1 2 3 4 5 6 7 & 9 10 11 12

L 214 | 12 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11
% 315 | 11 12 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
2 4,16 1 2 3 4 5 6 7 8 9
g 5; 17 1 2 3 4 5 6 7 8
= 6,18 | .. 1 2 3 4 5 6 7
e 19 1 2 3 4 5 6
%; 20 | 1 2 3 4 5
S 92| L 1 2 3 4
5 1220 L 1 2 3
;23 1 2
12:24 | 1
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4.3 FEinfluss der Insertionsgeschwindigkeit auf Insertionskréfte

Versuchsdurchfiihrung — Beschichtung Es wurden 20 Labormuster unbeschichtet
(als Referenz) sowie weitere 20 beschichtete Labormuster verwendet. Das Silikon
der Labormuster wurde blau geférbt um es dadurch einfacher von der transparenten
Alginat-Beschichtung unterscheiden und damit deren Auftrag priifen zu kdnnen. Die
Insertionsversuche fanden an 4 Tagen statt, dabei wurden jeweils 5 Labormuster
pro Gruppe jeweils dreimal inseriert, sodass insgesamt 120 Insertionen durchgefiihrt
wurden. Das Cochleamodell wurde mit Natriumchloridlésung (0,9 %) gefiillt. Der
Zustand der Beschichtung auf den Labormustern wurde vor dem Experiment sowie nach
der jeweils ersten und dritten Insertion mikroskopisch dokumentiert und anhand der
sichtbaren Abrasion bewertet. Nach jeder Insertion eines beschichteten Labormusters
wurde das Cochleamodell gespiilt und neu befiillt, um eventuell vom Labormuster
abgeloste Teile der Beschichtung fiir nachfolgende Insertionen aus dem Modell zu

entfernen.

Versuchsdurchfiihrung — Cochleageometrie Fiir diese Experimentalreihe wurden
zusétzlich zum bisher verwendeten Standardmodell (zur Vergleichbarkeit mit bisheri-
gen Untersuchungen eingeschlossen) noch 8 weitere Cochleamodelle unterschiedlicher
Anatomie hinzugezogen. Jedes Labormuster (Fertigung entsprechend Kap. 4.2.1) wur-
de nacheinander in alle 9 Modelle inseriert. Dabei wurde die Abfolge der verwendeten
Modelle rotiert, sodass jeweils 9 Labormuster ein Versuchsset ergaben. Auf die be-
schriebene Weise wurden insgesamt 162 Insertionen mit 18 Labormustern in zwei Sets
durchgefiihrt.

4.3 Einfluss der Insertionsgeschwindigkeit auf

Insertionskrafte

Um den Einfluss der Insertionsgeschwindigkeit auf die gemessenen Insertionskrifte zu
untersuchen, wurden die jeweils 24 Insertionen fiir jede der 12 verwendeten Geschwin-
digkeiten gemittelt und die aufgenommenen Insertionsvideos ausgewertet (Hiigl et al.
2018b). Es zeigt sich, dass die Labormuster zu Beginn kontaktlos inseriert wurden
und ihre Spitze erstmals bei einer Insertionstiefe von 8-9 mm mit der Aufenwand
des Cochleamodells in Kontakt kam. Weiterer Vorschub fiihrte zu einem Kontakt
des Labormusters mit der Innenwand des Modells (9- 10 mm Insertionstiefe). Erst
danach erfolgte die Kriimmung des inital geraden Labormusters, welches erst bei

einer Insertionstiefe von 11-13 mm auf der gesamten, bereits inserierten Lange an der
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4 Insertionsverhalten lateraler Elektrodentrager

Aufenwand des Cochleamodells anlag. Ab diesem Zeitpunkt lassen sich die gemittelten
Insertionskraftverldufe abhiangig von der Geschwindigkeit differenzieren.

Dabei zeigen die hoheren Insertionsgeschwindigkeiten einen steileren Gradienten
beim weiteren Kraftanstieg sowie eine hohere Insertionskraft am Ende der Insertion,
welche gleichzeitig die maximale Insertionskraft der gesamten Insertion darstellt (vgl.
Abb.4.4).

Beim Vergleich der Geschwindigkeiten 0,9 mm/s (als Repréisentation der von Kesler
et al. (2017) im Labor gemessenen, manuell machbaren Geschwindigkeit fiir explizit
langsame und dabei gleichméfige Insertionen von 0,87 +£0,3mm/s) und 0,4 mm/s
konnte eine signifikante Verringerung der maximalen Insertionskrifte am Ende der
Insertion festgestellt werden (Wilcoxon, p < 0,05). Die weitere Reduktion der Ge-
schwindigkeit von 0,4 mm/s auf die langsamste der untersuchten Geschwindigkeiten
von 0,03 mm/s ergab eine signifikante Verringerung der maximalen Insertionskrafte
um 74 % gegeniiber den Werten bei 0,4 mm/s (Wilcoxon, p < 0,05).

Dieser grundséatzliche Zusammenhang zwischen Insertionsgeschwindigkeit und -kraft
wurde zusétzlich mit kommerziellen Elektrodentréagern (Slim Straight, Cochlear Ltd,
Sydney, Australien; Flex?®, MED-EL, Innsbruck, Osterreich) untersucht. Es standen
drei Slim Straight ET zur Verfiigung, welche mit drei Geschwindigkeiten (0,03 /0,4
und 2,0mm/s) inseriert wurden. Die Reduktion der Insertionskrafte bei Insertion
mit geringeren Insertionsgeschwindigkeiten konnte auch mit diesen Proben bestéa-
tigt werden. Aufgrund der diinneren Durchmesser dieser ET gegeniiber den zuvor
verwendeten Labormustern sind die absoluten Insertionskréfte in diesem Fall gerin-
ger; die maximalen Insertionskrifte am Ende der Insertion (15,5 mm Insertionstiefe)
betragen 18,7 +22mN (Geschwindigkeit 0,4 mm/s). Die Reduktion der Insertionsge-
schwindigkeit von 0,4 mm/s auf 0,03 mm/s ergab bei diesen Proben eine signifikante
Verringerung der maximalen Insertionskrifte um 68 % (Wilcoxon, p < 0,05). Weitere
Details dieser Untersuchungen sind unter Hiigl et al. (2018b) verdffentlicht.
Zusitzlich standen fiinf Flex?® ET zur Verfiigung, welche entsprechend mit fiinf der
bereits untersuchten Geschwindigkeiten (0,03/0,11/0,4/0,9 und 1,6 mm/s) bis zu
einer Insertionstiefe von 24,5 mm in das Cochleamodell inseriert wurden. Es konnte
gezeigt werden, dass die zunehmende Insertionstiefe den gréftten Anteil am Anstieg
der Insertionskrifte wahrend der Insertion hat. Durch die Senkung der Insertions-
geschwindigkeit von 0,4 mm/s auf 0,03 mm/s wurden die Insertionskrafte um 50 %
reduziert. Diese Reduktion wiederum war iiber die Dauer der Insertion und damit die
Insertionstiefe stabil. Weitere Details dieser Untersuchungen sind unter (Zuniga et al.
202151) versffentlicht.
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Abbildung 4.4: Insertionskrifte in Abhingigkeit von der Insertionsgeschwindigkeit. Ex-
emplarisch sind die Insertionskrifte aller Insertionen des Labormusters Nr.17 {iber der
Insertionstiefe dargestellt (oben links). Die globalen Maximalkrifte aller 288 Insertionen
sind in Abhéngigkeit von der Geschwindigkeit aufgetragen (oben rechts). Dabei zeigt sich
ein Zusammenhang zwischen hohen Geschwindigkeiten und hohen Kréften, mit einem Plateau
ab einer Insertionsgeschwindigkeit von 2,0 mm/s. Die fiir jede Geschwindigkeit gemittelten
Insertionskréfte lassen sich erst ab einer Insertionstiefe von 11-13 mm differenzieren (unten
links). Ab dem ersten Kontakt des Probekoérpers mit der Aukenwand des Modells (A, unten
rechts: A) beginnt der erste Anstieg des charakteristischen Verlaufs der Insertionskraft. Der
zweite Kontaktpunkt (A, B) erfolgt mit der Innenwandung des Modells, woraufhin sich das
Labormuster zu kriimmen beginnt (A) und der Aufenwandung des Modells bis zur finalen
Endlage folgt (A). [eigene Darstellung|
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4.4 Einfluss der Alginat-Beschichtung auf

Insertionskrafte

Die nach der ersten und der dritten (und damit letzten) Insertion unter dem Mikroskop

dokumentierten Labormuster wurden von drei Wissenschaftlerinnen®

unabhéingig
voneinander anhand der Bilder bewertet. Dazu wurden zuvor 6 Bewertungsstufen

eingefiihrt:

e Grad0: vollig intakte Beschichtung, kein Abrieb erkennbar

Grad 1: leichte Beschiddigungen auf maximal der Halfte des Labormusters

Grad 2: leichte Beschiddigungen auf dem ganzen Labormuster

Grad 3 : deutliche Beschiddigung auf maximal der Halfte des Labormusters

Grad 4 : deutliche Beschadigung auf dem ganzen Labormuster

Grad 5 : massive Beschédigung bis zur volligen Ablosung der gesamten Beschich-

tung

50 T T

Abbildung 4.5: Abrieb der
Beschichtung nach der ersten
und der dritten Insertion ins
Cochleamodell. Nach der ers-
ten Insertion zeigen 85 % der
Labormuster keinen oder nur
einen geringen Abrieb. Nach
der dritten Insertion haben
noch 50% der Labormuster
eine intakte oder nur in ge-

ringem Mafe beschadigte Be- !..

schichtung. [eigene Darstellung] nach 1. Insertion nach 3. Insertion
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Es zeigt sich, dass kein Labormuster bereits nach der ersten Insertion eine vollstandige
Ablosung der Beschichtung erfahren hat (vgl. Abb.4.5). Zu diesem Zeitpunkt zeigten
85 % der Proben maximal eine geringfiigige Beschddigung der Beschichtung (Grade
0-1). Nach der dritten Insertion sank dieser Anteil auf 50 %, wéahrend gleichzeitig der
Anteil starker Beschddigungen (Grade 4-5) auf zusammen 40 % anstieg (Hiigl et al.
2019b).

! Bewertung erfolgte von: Dr. J. Schwieger; Dr. J. Harre (geb. Schulze) und der Autorin (alle MHH,
Klinik fiir Hals-Nasen-Ohren-Heilkunde)
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4.4 Finfluss der Alginat-Beschichtung auf Insertionskriéfte
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Abbildung 4.6: oben: Insertionskraftverlauf der beschichteten Labormuster (n=20).
Zur Darstellung der Streuung wurden die Quantilsabstédnde (p = 0,05-p = 0,95, hellgrau /
p=0,25-p=0,75, Quartilsabstand, dunkelgrau) zusétzlich zum Mittelwert iiber alle Inser-
tionen dargestellt. Die Auswertung einer einzelnen Insertion zeigt, dass zuerst die Spitze des
Labormuster in Kontakt mit dem Cochleamodell kommt, zumeist an dessen Aufenwandung
und anschliefiend an der Innenwandung (e). Bei weiterem Vorschub beginnt sich das Labor-
muster der Form des Cochleamodells passiv anzugleichen (¢). Am Ende der Insertion scheint
das blau eingefiarbte Labormuster nicht direkt entlang des Cochleamodells zu liegen (a), dieser
fehlerhafte Eindruck entsteht durch die transparente Alginatbeschichtung. unten: Vergleich
des Insertionskraftverlaufs der beschichteten Labormuster und der Referenzproben. Ab einer
Insertionstiefe von 12,5 mm liegt das 0,95-Quantils der beschichteten Proben unterhalb des
0,05-Quantils der Referenz. [eigene Darstellung]

93



4 Insertionsverhalten lateraler Elektrodentrager

Aufgrund der beobachteten Verschleifserscheinungen der Beschichtung wurden die ma-
ximalen Insertionskréfte der beschichteten Proben nicht nur insgesamt (23,0 47,3 mN;
vgl. Abb.4.6) sondern zusétzlich fiir die erste und dritte Insertion ausgewertet (kein
signifikanter Unterschied, Mann-Whitney-U-Test, a = 0,05):

e maximale Insertionskréfte der 1. Insertion: 23,3 +8,2mN

e maximale Insertionskrafte der 3. Insertion: 22,9 + 7,5 mN

Die gemittelten Insertionskrifte am Ende der Insertion (15,5 mm) fielen gegeniiber
den maximalen Insertionskraften leicht auf 15,5+ 8 5mN ab. Die maximalen In-
sertionskrafte hingegen wurden bei 15,39 + 0,02 mm gemessen (vgl. Abb.4.6). Der
initiale Anstieg der Insertionskrifte zeigt sich ab einer Insertionstiefe von ~ 10 mm,
was mit den anderen Studien der vorliegenden Arbeit (vgl. Kap.4.3 und Kap. 4.5)
iibereinstimmt.

Die maximalen Insertionskréfte treten bei den Referenzproben ohne Beschichtung am
Ende der Insertion auf (92,9 £+ 46,6 mN). Im Vergleich wird durch die Alginatbeschich-
tung somit eine statistisch signifikante Reduktion der Insertionskrafte auf 25 % des
Referenzwertes erreicht (vgl. Abb. 4.6; Mann-Whitney-U-Test, o =0,001) (Hiigl et al.
2019b). Es konnte kein relevanter Unterschied der maximalen Insertionskréfte zwischen
der ersten und der dritten Insertion der beschichteten Labormuster festgestellt werden.
Daher wird davon ausgegangen, dass minimale auf dem Labormuster verbliebene
Reste der Beschichtung bereits die Reduktion der Insertionskréfte bewirken konnen.
Diese Beobachtung spricht fiir eine robuste Methode zur Senkung der Insertionskrifte,
was im Hinblick auf eine klinische Anwendung sehr vorteilhaft erscheint, da sich die
Notwendigkeit mehrfach zur Insertion anzusetzen oder den ET mehrfach mit der

Pinzette zu fassen, ergeben kann (Hiigl et al. 2019b).

4.5 Einfluss der Cochleageometrie auf

Insertionskrafte

Fiir jedes Cochleamodell konnten 13 Insertionen ausgewertet werden (Hiigl et al.
2018a). Fiir die Analyse mussten fiinf Labormuster ausgeschlossen werden, davon vier
aufgrund von Knicken (buckling) wihrend der Insertion und eines aufgrund eines
aus dem Silikon heraus reifsenden Kupferdrahtes. Die maximale Insertionskraft jeder

Einzelmessung tritt erwartungsgeméf am Ende der Insertion auf (vgl. Abb.4.7).
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4.5 Einfluss der Cochleageometrie auf Insertionskrafte
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Abbildung 4.7: Insertionskrifte in Abhingigkeit von der Cochleageometrie (Definition
des A-/B-Wertes entsprechend Abb. 3.5, S.64). Die gemittelten Insertionskraftkurven je
Modell zeigen bereits unterschiedliche Profile (oben links). Die globalen Maximalkrifte aller
Insertionen sind in Abhéngigkeit von dem verwendeten Cochleamodell aufgetragen (oben
rechts). Das Verhéltnis von A-Wert (Lénge der basalen Windung) zu B-Wert (Breite der
basalen Windung) ist im Vergleich zur maximalen Insertionskraft je Modell am Ende der
Insertion aufgetragen (unten). Zum Vergleich sind die A/B-Verhéltnisse bereits publizierter
Studien (Escudé et al. 2006; Marel et al. 2014; Singla et al. 2015; Meng et al. 2016; Ketterer
et al. 2018) dargestellt. |eigene Darstellung]
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4 Insertionsverhalten lateraler Elektrodentrager

Die Insertionstiefe, ab der die gemessene Insertionskraft endgiiltig iiber 10 mN an-
steigt, wurde fiir jedes Cochleamodell anhand der gemittelten Insertionskraftkurven
ausgewertet (Hiigl et al. 2018a). Relativ zum A-Wert (Definition des A-/B-Wertes
entsprechend Abb. 3.5, S.64) der segmentierten Cochleae die den Modellen zugrunde-
lagen, wurde der initiale Kraftanstieg bei rund 75% beobachtet. Dabei zeigte sich eine
signifikante Korrelation zum A-Wert (Lénge der Cochlea in der basalen Windung)
des Modells (Pearson r= 0,69, p < 0,05). Demnach erfolgt der erstmalige Anstieg der
Insertionskraft bei Modellen mit kleinerem A-Wert frither als bei solchen mit gréferem
A-Wert. Der B-Wert (Breite der Cochlea in der basalen Windung) zeigte hingegen eine
negative Korrelation zur maximalen Insertionskraft am Ende der Insertion (Pearson
r=-0,51, nicht signifikant).

4.6 Zwischenfazit

Basierend auf den eigenen, in diesem Kapitel beschriebenen Untersuchungen konnten
drei Einflussfaktoren auf das Insertionsverhalten gezielt untersucht werden: Die Inser-
tionsgeschwindigkeit, eine Alginat-Beschichtung des ETs und geometrisch variierte

Cochleamodelle. Dabei wurden folgende Zusammenhénge aufgezeigt:

1. Die Insertionskréafte sinken mit der Reduktion der Insertionsgeschwindigkeit.
Wahrend Operateure im klinischen Umfeld mit einer mittleren Insertionsge-
schwindigkeit von 1,6 mm/s manuell inserieren (Kontorinis et al. 2011a) und
diese unter Laborbedingungen auf 0,87 £+ 0,3 mm/s senken kénnen (Kesler et al.
2017), sofern explizit eine moglichst langsame und dabei trotzdem gleichméfige
Insertion ohne Zwischenstopps und Riickzug gefordert wird, konnen automati-
sierte Systeme deutlich langsamer inserieren und trotzdem den Anforderungen
an eine gleichméfige Insertion nachkommen. In den vorliegenden Versuchen
wurden explizit Insertionsgeschwindigkeiten untersucht, die deutlich unter diesen
manuell noch machbaren Werten liegen. Jede der untersuchten Geschwindig-
keiten (0,03/ 0,045/ 0,06/ 0,08/ 0,11/ 0,15/ 0,2/ 0,4mm/s), die langsamer als
manuell machbar sind (< 0,9 mm/s) und langsamer als die standardméfig im
Laborversuch verwendete Geschwindigkeit (< 0,5mm/s), zeigen eine signifikante
Verringerung der Insertionskréafte, welche wiederum als Risikofaktor fiir Inserti-
onstraumata gelten. Damit kann die klinisch bereits beschriebene Anforderung
nach moglichst langsamen Insertionen (Lenarz 2017¢) nun mit experimentellen

Daten gestiitzt werden.
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4.6 Zwischenfazit

2. FEine Alginat-Beschichtung auf dem Elektrodentriager senkt die Insertionskréfte.
Die untersuchte Beschichtung aus UHV-Alginat zeichnet sich durch hydrophile
Oberflacheneigenschaften aus und dient als Medium, um Zellen (MSCs) fiir chro-
nisches Drug-Delivery einzukapseln. Die durchgefiihrte Insertionsstudie konnte
zeigen, dass die urspriinglich pharmakologisch motivierte Beschichtung dariiber
hinaus die Insertionskrifte auf 25 % des Levels vergleichbarer unbeschichteter
Proben senken kann. Damit zeigt die genutzte Beschichtung sowohl vorteilhaf-
te pharmakologische Eigenschaften fiir eine Langzeitanwendung neurotropher
Faktoren zur Stimulation der Neuritenaussprossung als auch vorteilhafte me-
chanische Eigenschaften zur signifikanten Senkung der Insertionskréfte (Hiigl
et al. 2019b).

3. Die individuelle Geometrie der Cochleamodelle bestimmt den charakteristischen
Verlauf der Insertionskrafte.
Die Insertionsstudie wurde mit Cochleamodellen aus gleichem Material und Fer-
tigungsverfahren, jedoch mit individueller Geometrie entsprechend anatomischer
Varianz durchgefiihrt. Dabei konnte gezeigt werden, dass der Zeitpunkt des
ersten Kraftanstiegs bei der Insertion eines ET's in ein Cochleamodell signifikant
vom A-Wert (Lénge der Cochlea in der basalen Windung vom runden Fenster
bis zur gegeniiber liegenden lateralen Wand, nach Escudé et al. (2006)) abhéngt.
Zusatzlich zeigte der Maximalwert der Insertionskraft am Ende der Insertion
einen leichten Zusammenhang zum B-Wert der dem Modell zugrundeliegenden
Cochleageometrie. Aufgrund dieses Zusammenhangs zwischen der Cochleaform
und dem Verlauf der Insertionskréfte sowie deren Maximalwerten am Ende der
Insertion wird vorgeschlagen, fiir die zukiinftige Versuchsplanung von Inserti-
onsstudien eine Auswahl an Cochleamodellen unterschiedlicher Geometrie statt
nur eines Einzigen heranzuziehen, um die potentielle Uberanpassung an eine

spezifische Geometrie zu vermeiden.
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5 Modellbildung eines nachgiebigen
Aktuators im Elektrodentrager

Es wird angenommen, dass die Verringerung der Distanz zwischen den Spiralganglien-
zellen, welche modiolar der ST liegen, und den Stimulationskontakten des ET durch
die detailliertere Frequenzselektivitdt den Horerfolg verbessert (Frijns et al. 2001;
Shepherd et al. 2006; Wise et al. 2012; Senn et al. 2017). Diese Annahme motiviert
die Entwicklung eines aktuierten Elektrodentréigers, einerseits zur gezielten Anderung
seiner Kriimmung wihrend der Insertion als Strategie zur Vermeidung von Inserti-
onstraumata und Restgehorverlust und andererseits zur gezielten Bestimmung seiner
Endlage innerhalb der ST zur Verbesserung des erreichbaren Horerfolgs. Die Funktio-
nalisierung eines Elektrodentrégers mit einem nachgiebigen Aktuator ermoglicht zwei
grundlegende Funktionsweisen (vgl. Abb.5.1).

ay b)

M r & s p>0

Abbildung 5.1: Nachgiebiger Aktuator im Cochlea-Implantat-Elektrodentriger bestehend aus
einem Hohlraum (1) und einem dehnungsstraffen sowie biegeschlaffen Faden (2), welche beide in
den Elektrodentrager aus Silikon (3) eingebettet sind. Der ET ist hier vereinfacht als zylindrischer
Silikonkdrper ohne Elektrodenkontakte und ebenso ohne Kabelbiindel dargestellt. a: Im Ausgangszu-
stand (p = 0) ist der Aktuator gerade. Die Aktuierung erfolgt durch Druckbeaufschlagung (p > 0) des
Hohlraumes. Der urspriinglich gerade Aktuator wird dadurch auf eine Kreisform um den Mittelpunkt
(M) mit dem Radius (r) gezwungen. b: Ein bereits gekriimmt gefertigter Aktuator (p = 0) kann
durch Druckbeaufschlagung (p > 0) gestreckt werden. Dabei muss die Lage des Fadens (2) gegeniiber
dem ersten Fall gedndert werden. [eigene Darstellung]
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5 Modellbildung eines nachgiebigen Aktuators im Elektrodentréger

5.1 Varianten zur Nutzung des nachgiebigen

Aktuators im Elektrodentrager

Nachfolgend wird der Elektrodentrager vereinfacht als zylindrischer (oder sofern geson-
dert beschrieben als konischer) Silikonkorper ohne Kabelbiindel und Kontaktelektroden
angenommen. Um diese Form der Vereinfachung von den zuvor fiir Insertionsversuche
gefertigten Labormustern (vgl. Kap. 4 ab S. 71) abgrenzen zu kénnen, wird nachfolgend
von einem Testkorper (TK) gesprochen. Die Variation der grundlegenden Eigenschaf-
ten eines nachgiebigen Aktuators im vereinfachten Elektrodentrdger bestimmt die
Form des Aktuators nach Druckbeaufschlagung. Grundsétzlich gelten fiir die Variation
des nachgiebigen Aktuators im Testkorper folgende Zusammenhénge (Zentner 2014,
abS.47):

1. Ein im Langsschnitt spiegelsymmetrischer Testkorper kriimmt sich in der Ebene.

2. Besteht im Léngsschnitt keine Spiegelsymmetrie, so kann der Testkorper eine

Kriimmung im 3D-Raum erfahren.

3. Das Verhéltnis der Wandstérke des Silikons (zwischen der Aufenhiille des
Testkorpers und dem innenliegenden Hohlraum) zum Radius des Hohlraums
bestimmt die nach Druckbeaufschlagung resultierende Radialdehnung. Der Ver-
lauf der Radialdehnung von der Basis zur Spitze des Testkoérpers bestimmt den

Verlauf der Kriilmmung des aktuierten Testkorpers.

Aus den genannten Zusammenhéngen sowie dem geometrischen Spektrum der drei
Grundkoérper des nachgiebigen Mechanismus nach Abb. 5.1 (Silikonkérper, Faden
und Hohlraum) lassen sich Konstruktionsvarianten entwickeln, welche in Tab. 5.1 im
Rahmen eines morphologischen Kastens dargestellt sind. Durch die zuséatzliche Ver-
wendung eines relativ zum Testkorper verschiebbaren Stiletts lasst sich der nachgiebige
Mechanismus abschnittsweise auslosen und erhélt damit einen weiteren Freiheitsgrad.
Das Stilett kann entweder zylinderférmig als Stift oder als Hohlstilett ausgeformt
werden. In beiden Varianten gilt, dass durch das Stilett nicht die gesamte Lénge des
Testkorpers mit Druck beaufschlagt wird oder der Testkorper nicht in seiner ganzen
Lange zur Verformung freigegeben wird. Ein derart beschriebener ,,Adaptiver Elek-
trodentrager, seine Verwendung und Verfahren zu seiner Insertion wurde patentiert
(Griebel et al. 2017a5M),
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5.1 Varianten zur Nutzung des nachgiebigen Aktuators im Elektrodentréiger

Tabelle 5.1: Variationsméglichkeiten eines nachgiebigen Aktuators im Elektrodentréger.

Querschnitt Langsskizze

Grundform

Variationen gegeniiber der Grundform
Art Lage Form Anzahl Positionierung

Faden

Hohlraum

Silikonkorper

(Hohl-) Stilett

d; ds ds

Legende: Die schraffierten Bereiche sind Querschnitte der Grundkoérper aus Silikon; ,,p1“ und ,p2“
bezeichnen voneinander unabhéngige Driicke applizierbar durch unverbundene Hohlrdume im

Silikonkorper. [eigene Darstellung]
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5 Modellbildung eines nachgiebigen Aktuators im Elektrodentréger

5.2 Uberpriifung der Skalierbarkeit

Eine experimentelle Uberpriifung der Theorie (vgl. Kap. 5.2.1) sowie die modellbasierte
Analyse sind abhéngig von Testkérpern, die sich mit den zur Verfiigung stehenden
Mitteln fertigen lassen. Aufgrund der sehr kleinen Abmessungen originaler ET, sind
skalierte Testkorper im Sinne einer Vereinfachung der Fertigung zu préaferieren. Dabei
ist vorab zu klaren, welchen Einfluss die Skalierung auf die qualitativen und quantita-
tiven Ergebnisse der Druckbeaufschlagung und nachfolgenden Aktuierung hat. Als zu
vergleichendes Ergebnis wird die Kriimmung des Testkorpers durch Druckbeaufschla-

gung mit dem Druck p definiert.

5.2.1 Analytische Betrachtung und Nachweis der Skalierbarkeit

Fiir die Kriimmung ~ eines zylindrischen Testkorpers mit mittig angeordnetem und
einseitig geschlossenem Hohlraum sowie einem in die Wand eingebetteten Faden gilt
allgemein nach der Theorie der gekriimmten Stébe fiir grofe Verformungen (Zentner
2014, S. 89-92): - 4
"D Ain

K=p=—p 1 (5.1)
Dabei ist R der Kriimmungsradius des betrachteten zylindrischen Testkérpers unter
Druckbeaufschlagung (p). Der Testkorper besitzt dabei im spannungsfreien Ausgangs-
zustand (p = 0) den Aufenradius r, der (Silikon-)Hiille, einen Hohlraum mit Radius
r; und die Hohlraum-Querschnittsflache A;,,. Parallel zur Stabachse des Testkorpers
verlauft im Abstand h der in die Wand des Testkorpers eingebettete Faden. Des Wei-
teren ist £ der Elastizitdtsmodul (E-Modul) und I das axiale Flachentragheitsmoment
(vgl. (5.3), Zentner 2014, S. 102). Die Nutzung des E-Moduls zur Berechnung ist in
Bezug auf die geplante Fertigung mit Silikon bereits eine Vereinfachung, da Silikon als
hyperelastisches Material mit nicht-linearen Materialmodellen zu beschreiben wére.
Fiir die direkte Darstellung der bisher in die Betrachtung eingegangenen geometrischen

(also in Bezug auf die Fertigung zu skalierenden) Parameter gilt:

Ap =7+ (15)? (5.2)
1=7- () = )") 7 () = (r)?) - 12 (5.3)

Unter der Annahme, dass hier ein im Querschnitt konstanter Testkorper betrachtet
wird, wurde dessen Gesamtlange [ bisher nicht beachtet. Fiir die Beantwortung der

Fragestellung, ob sich eine Skalierung des angenommenen Testkorpers mit identischem
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5.2 Uberpriifung der Skalierbarkeit

Skalierungsfaktor auch auf die Kriimmung bei Druckbeaufschlagung auswirkt, kann die
Lénge des Testkorpers (als weiterer geometrischer Parameter) nicht unbeachtet bleiben.
Unter Druckbeaufschlagung (p > 0) wird der zylindrische Testkorper in eine Kreisform
gezwungen. Wird ein ideal dehnungsstraffer Faden angenommen, so erzwingt dieser
die Position der neutralen Faser und bedingt, dass die Lénge des Kreisbogens b (5.4)
der Gesamtlange [ des Testkorpers im spannungsfreien Ausgangszustand entspricht.
Fiir den Fall, dass der Testkorper durch die Druckbeaufschlagung (p = py k) einen
Vollkreis (a = 360 °) mit dem Radius R = ry g erreicht, gilt demnach (5.5).

(6%
b=m-7r- 4
TeT oo (5.4)
l:bZQ'W'TVK (55)

Umgestellt nach ryx und eingesetzt in Gleichung (5.1) ergibt sich folglich fiir die

Druckbeaufschlagung mit p = py g zur Erreichung eines Vollkreises:

1 2-m
_ h-pvk- Ain
= (5.7)

Fiir die zu priifende Hypothese wird unter ,Skalierbarkeit” ein Testkorper verstanden,
dessen geometrische Abmafe alle mit dem Skalierungsfaktor f multipliziert sind.
Ist die nach Druckbeaufschlagung erreichte Kriimmung (zum Beispiel ein Vollkreis),
nach (5.1) und (5.7) beschrieben durch den Radius R,,.,, ebenfalls mit diesem Faktor
skaliert, ergibt sich eine qualitativ vergleichbare, da geometrisch dhnliche, Form — in

diesem Beispiel ein Vollkreis mit skaliertem Radius.
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5 Modellbildung eines nachgiebigen Aktuators im Elektrodentréger

Zur Uberpriifung wird der Skalierungsfaktor f und eine zentrale Lage des Fadens in
der Wand angenommen. Damit bestimmen sich die skalierten Parameter Lange des
Testkorpers [y, Fadenabstand hy, Hohlraum-Querschnittsfliche A; und Flachentrag-

heitsmoment 7; zu:

l=1-f (5.8)
hfZ(Ta;Tier)-f:h'f (5.9)
Ap=m(r)* = A 2 (5.10)
Jf:;((ra)“(n)“) frrme((r)’ = (r)) R f =T f (5-11)

Eingesetzt in (5.7) ergibt sich damit:

L (h-f) pvi- (A f?)

o PRID (5.12)
_hepvi - A 1
1 1

In gleicher Weise konnen die geometrischen Parameter b und 7 in (5.4) mit dem Skalie-
rungsfaktor f skaliert werden. Aus vorangegangener Uberlegung folgt demnach, dass
bei Skalierung aller geometrischen Parameter, identischem Material und identischer
Druckbeaufschlagung eine geometrisch dhnliche Form mit identischem Offnungswinkel
a erreicht wird. Damit ist der Nachweis der Skalierung fiir die beschriebene Art eines
nachgiebigen Mechanismus erbracht (Zentner et al. 20165, Zentner et al. 20175H).

5.2.2 Numerische Betrachtung und Nachweis der Skalierbarkeit

Die analytisch nachgewiesene Skalierbarkeit des betrachteten fluid-mechanischen Ak-
tuators zur Integration in einen ET wurde anschlieffend auch anhand einer Finite
Elemente (FE)-Simulation (Ansys Workbench, Ansys Inc., Canonsburg, USA) {iber-
priift. Da ein Skalierungsfaktor von 3:1 und 5:1 gegeniiber der Originalgrofe eines
kommerziellen ET als vorteilhaft fiir eine spétere eigene Fertigung von Testkorpern
angesehen wurde, wurden Simulationen mit diesen Grofen fiir die Priifung der Ska-

lierbarkeit im Rahmen der numerischen Betrachtung verwendet (vgl. Tab.5.2a).
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5.2 Uberpriifung der Skalierbarkeit

Tabelle 5.2: Geometrische Mafe des konstruierten Testkorpers (a), verwendete Vernet-
zungseinstellungen (b) und Materialdaten (c) sowie Auswertung der Simulationsergebnisse
(d) zum numerischen Nachweis der Skalierung.

(a) Konstruktion (b) Vernetzung

Maf Wert (mm) Maf Wert

3:1 5:1 3:1 5:1
& (Silikon)Hiille (2r,) 1,5 2.5 Elementgrofie (mm) 0,09 0,15
2 Hohlraum (2r;) 0,6 1,0 Kantenlédnge (mm) 0,003 0,005
# Faden 0,03 0,05 resultierende Elemente 266263 263569
Fadenabstand (h) 0,663 1,1 resultierende Knoten 413139 410723
Lénge (1) 35 58,3

(c) Materialdaten (d) Auswertung
Maf Wert Maf Wert
. 3:1 5:1
Silikon (Ogden 3. Ordnung)
1 (MPa) -353,092728432499 T Mittelpunkt (M) -0,02  -0,03
11> (MPa) 167,497941968711 Yhittelpunkt () 6,30 10,51
us (MPa) 189,799239859325 Radius (mm) 6,30 10,51
aq 1,5556136559702 Offnungswinkel (°) o 318,1 317,8
o) 1,71563014387462
as 1,38569615952527
dy =dy = d3 0
Kupfer

E-Modul (GPa) 69,6
Querkontraktionszahl v 0,35

Fiir die zur FE-Simulation bendtigte Materialdefinition des Silikons konnten eigens er-
mittelte Daten verwendet werden!: Zur Ermittlung der Materialdaten wurden uniaxiale
und biaxiale Zugversuche sowie Scherversuche (pure shear) an eigens angefertigten
Silikonproben (Elastosil 4644, Wacker Chemie AG, Miinchen, Deutschland) durchge-
fithrt und ein nichtlineares, hyperelastisches Materialmodell nach Ogden 3. Ordnung
(Ogden 1972; Kim et al. 2012) gefittet (vgl. Tab.5.2c). Das Materialmodell bildet
die Versuchsdaten (jeweils Belastungskurven erstmaliger Belastung) bis 130 % Ma-
terialdehnung ab (Feierabend et al. 2012; Griebel et al. 2012; Hiigl et al. 2015a,
2016).

! bereitgestellt vom Fachgebiet Nachgiebige Systeme, TU Ilmenau
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Analog zur analytischen Uberpriifung der Skalierbarkeit (vgl. Kap. 5.2.1) wurden auch
fiir die numerische Uberpriifung alle geometrischen Mafe® des Testkorpers skaliert
(vgl. Tab.5.2a).

Um vergleichbare Berechnungsbedingungen zu gewéhrleisten, wurden dariiber hinaus
die Einstellungen zur Vernetzung des FE-Modells skaliert (vgl. Tab.5.2b). Fir die
numerische Analyse war es notwendig, eine quantitative Angabe fiir den applizier-
ten Druck zu machen. Der geplante Versuchsstand fiir eine experimentelle Analyse
der fluid-mechanischen Aktuatoren wurde unter Verwendung einer Spritzenpumpe
konstruiert (Zentner et al. (2016)5"). Der Druck wurde durch die ausgewiihlte Pum-
pe (LAMBDAVIT-FIT Spritzenpumpe, LAMBDA Laboratory Instruments, Baar,
Schweiz) und die dafiir eigens entwickelte Regelung? auf einen Maximaldruck von
6 bar begrenzt?.

Die Koordinaten der Fadenlage der beiden simulierten Testkorper wurden exportiert
und jeweils ein Kreis hindurch gefittet. Die Koordinaten der Mittelpunkte der beiden
gefitteten Kreise, sowie deren Radien und der jeweilige Offnungswinkel der beiden
Kreisb6gen wurden auf diese Weise ermittelt (vgl. Abb.5.2).

! Die ausfiihrlichen Uberlegungen zur Ableitung der geometrischen Mafe eines 1:1 skalierten Testkor-
pers, als Grundform der hier verwendeten hoher skalierten Korper, werden detailliert in Kap. 5.3.1
ab S.107 beschrieben.

2 entwickelt von Clemens Wystup; Fachgebiet Nachgiebige Systeme, TU Ilmenau

3 Es gibt bereits andere Therapieformen in der klinischen Routine die Uberdruck verwenden, bei-
spielsweise die Ballondilatation zur Dehnung verengter Herzkranzgefifie. Eine Ubersicht dariiber
findet sich im Anhang der vorliegenden Arbeit (vgl. Kap. A.4 ab S.172).
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Wie aufgrund der Uberlegungen aus Kap. 5.2.1 zu erwarten war, sind die Radien der
Ausgleichskreise entsprechend der Skalierung der urspriinglichen Testkorper ebenfalls
skaliert, wihrend die Offnungswinkel identisch sind. Damit lisst sich die analytisch
nachgewiesene Skalierbarkeit der vorgestellten Testkérper auch in der FE-Simulation
zeigen (Zentner et al. 20165T).

5.3 Modellbildung und Simulation

5.3.1 Modellbildung eines 1:1 skalierten Testkorpers

Fiir die weitere numerische wie auch analytische Modellbildung wird zunéchst eine
Ableitung eines exemplarischen Testkorpers im Mafistab 1:1 gegeniiber einem kom-
merziellen CI-ET bendétigt. Dieser dient nachfolgend als Ausgangsform fiir weitere
Untersuchungen. Dafiir wurde zunéchst von einem zylindrischen Testkorper ausge-
gangen. In Anlehnung an kommerziell verfiigbare Systeme (vgl. Tab. 2.2 auf S.42)
wurde ein Durchmesser von 0,5 mm angenommen. Fiir die Bestimmung der Lénge
des Testkorpers ist die zu erreichende Endlage und die Insertionstiefe in der Coch-
lea entscheidend. Da als Ziel des zu modellierenden Testkorpers eine perimodiolare
Endlage in der Cochlea angestrebt wird, wurde eine Ubersicht von Insertionsstudien
perimodiolarer ET erstellt (vgl. Abb.5.3).

Dazu wurden sowohl Studien {iber Insertionen in Humanpréaparate als auch Auswer-
tungen klinischer Insertionen eingeschlossen. Insertionen in Cochleamodelle wurden
nicht berticksichtigt, um Einfliisse aus der Modellerstellung der Cochleamodelle zu
vermeiden. Unabhéngig vom Hersteller, dem ET-Typ, dessen Lénge, der Morphologie
der Cochleae oder der Methode zur Vermessung der Insertionstechnik zeigt sich eine
Héufung bei Insertionstiefe von rund 405° (vgl. Abb.5.3). Diese Insertionstiefe wurde
anschliefsend als Minimalziel verwendet.

Zur weiteren Ableitung der Lénge eines Testkorpers wurde das Referenz-Cochleamodell
aus Kapitel 3 herangezogen (vgl. Tab. 3.3 auf S.68). Die Linge der Langsachse eines
Testkorpers mit 0,5 mm Durchmesser, der perimodiolar in diesem Cochleamodell zu
liegen kommt und dabei eine Insertionstiefe von 405° zeigt, betragt demnach 15,6 mm.
Die maximale Insertionstiefe in das beschriebene CM sind 495° (vgl. Tab. 3.3 auf S. 68)

und wiirde eine Gesamtldnge von 16,9 mm verlangen.
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Abbildung 5.3: Insertionstiefen perimodiolarer Elektrodentriager (aus insgesamt 10 Publika-
tionen). Tykocinski et al. (2001) bestimmten die Insertionstiefe des Contour Elektrodentrégers
(Cochlear Ltd., Sydney, Australien) bei 12 Insertionen in Humanpréparate zu 411° (e). Das
aus der Weiterentwicklung entstandene Modell des Contour Advance Elektrodentrigers
(CI512, Cochlear Ltd.) wurde von Escudé et al. (2006) untersucht. Die Insertionstiefen bei
Insertion bis 17 bzw. 19 mm wurden bei 9 bzw. 6 Patienten ausgewertet (). Rebscher et al.
(2008) haben die Insertionstiefen verschiedener Elektrodentréger anhand einer Felsenbeinstu-
die nach radiologischer Bildgebung ausgewertet. Die gemittelten Insertionstiefen beruhen je
nach ET-Typ auf n = 3- 18 ausgewerteten Proben (e). Boyer et al. (2015) zeigten eine mittlere
Insertionstiefe von 370° bei n =31 Patienten nach Implantation mit der Contour Advance
(CI512) (e), wihrend diese bei Mittmann et al. (2015a) mit 359° leicht kiirzer ausfiel (n =26
Patienten, o) Ramos-Macias et al. (2017) konnten bei 4 Felsenbeinpraparaten Insertionstiefen
von 395-410° mit dem Slim Modiolar Elektrodentréger (CI532, Cochlear Ltd.) beobachten
(o). Eine weitere Untersuchung zur Insertion der CI532 in 20 Felsenbeinpriparate ergab eine
gemittelte Insertionstiefe von 400° (o, Iso-Mustajarvi et al. 2017). McJunkin et al. (2018)
schlieplich bestimmten die Insertionstiefen der CI532 bei 17 Patienten zu 406° im Mittel (e),
wahrend Iso-Mustajarvi et al. (2020) auf 395° kamen (n= 18, (0)). Die zahlenméfig grofite
Untersuchung (n=368) zur Insertionstiefe der CI512 lieferten Ketterer et al. (2018) und
kamen dabei zum geringsten berichteten Mittelwert von 348° (o). [Legende: AB - Advanced
Bionics, Valencia, USA; eigene Darstellung]

Betrachtet man die Insertionstrajektorie von ET in Cochleae unterschiedlicher Mor-
phologie, so fallt auf, dass basal einige wenige Millimeter gerade und ohne Kriimmung
verlaufen. Das spiegelt sich auch in der Geometrie kommerzieller ET fiir perimodiolare
Endlage wider, welche einen geraden Schaft und eine gekriimmte Spitze vorweisen
(vgl. Abb. 2.5 auf S.37). Fiir die Modellbildung des Testkorpers wird jedoch zunéchst
nur dieser zu kriimmende Anteil am gesamten ET betrachtet (vgl. Abb.5.4), welcher
beim skizzierten Testkorper 10,9 mm bzw. 12,2 mm betrégt (je nach Insertionstiefe
von 405° bzw. 495°). Ein 1:1 skalierter Testkorper wird aufgrund dieser Uberlegungen

und Annahmen mit nachfolgenden Mafen angenommen:

e Durchmesser des Silikonschaftes: 2r, = 0,5 mm

e Linge: [=11,6 mm
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Abbildung 5.4: Geometrie
des CM-Referenzmodells zur
Bestimmung der Lénge des
Testkorpers. Es wird das Re-
ferenzmodell (vgl. Tab.3.3
auf S.68) zur Ermittlung
herangezogen. Der zylin-
drische Testkorper (e) mit
0,5mm Durchmesser reicht
bis 405° Insertionstiefe, wel-
che vom Beginn des Mo-
dells in Insertionsrichtung
um den Modiolus (M) ge-
messen wird. Die Gesamt-
lainge des Testkorpers ent-
A 'ﬁ lang der Langsachse betréigt

15,6 mm. [eigene Darstellung]

4,737

5.3.2 Synthese und Simulation eines Aktuators

Betrachtung der Verformung Zur naheren Beschreibung eines fluidisch aktuierten,
nachgiebigen Mechanismus fiir die Anwendung im Elektrodentréger eines CI wurde
ein Testkorper konstruiert und anschliefsend unter schrittweiser Druckbeaufschlagung
mittels FE-Simulation simuliert. Fiir die Modellierung wurde die Grundform des
Testkorpers (vgl. Kap. 5.3.1) 3:1 skaliert. Damit ergeben sich die Abmafe nach Tab. 5.2a
(vgl. S.105). Fiir die Simulation der Druckbeaufschlagung wurden die Materialdaten
nach Tab 5.2¢ verwendet. Zur Auswertung der resultierenden Kriimmung wurde die
jeweilige Position des dehnungsstraffen Fadens nach schrittweiser Druckbeaufschlagung

mit p=1,...,6bar herangezogen (vgl. Abb.5.5).

Abbildung 5.5: Verfor-
mung eines 3:1 skalierten
Testkorpers (2r, = 1,5 mm,
2r; =0,6 mm, [=35mm;
FE-Simulation). Aufgrund
der  konstanten  Quer-
schnittsgeometrie entlang
der Léangsachse, zeigt der
Testkorper unter Druckbe-
aufschlagung  Kreisbogen
(Zentner et al. 2015°H
Zentner et al. 20165%). Zur
besseren Ubersichtlichkeit
wird nur die Position des
Fadens im Testkorper dar-
gestellt. [eigene Darstellung]

ymm) 1 bar
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5 Modellbildung eines nachgiebigen Aktuators im Elektrodentréger

Tabelle 5.3: Elastizitdtsmoduln des zylindrischen Testkorpers (3:1 skaliert, vgl. dazu
Abb. 5.5) in Abhingigkeit vom Druck bei 1-6bar (Griebel et al. 2017bSH).

Druck p (bar) 1 2 3 4 5 6
E-Modul E (MPa) 7,257 3,651 2,159 1444 1,059 0,826

Synthese eines konischen Testkorpers Die vorangegangenen Untersuchungen zur
Skalierbarkeit (vgl. Kap.5.2) sowie die numerische Simulation eines zylindrischen
Testkorpers (vgl. Abb.5.5) konnten die grundsétzliche Machbarkeit zeigen, um einen
nachgiebigen Mechanismus fiir die gezielte Aktuierung eines Silikonkorpers dhnlich
einem ET zu verwenden.

Fiir die weitere Anndherung an die (in die Ebene projizierte) Geometrie der humanen
Cochlea (vgl. Kap.3 ab S.53) wird ein Testkorper mit spiralférmiger Verformung
nach Druckbeaufschlagung benotigt. Nach der Theorie gekriimmter Stédbe mit grofen
Verformungen (Zentner 2014, S. 89-92) muss die Aufenhiille des Testkorpers dazu
eine sich langs verkleinernde Querschnittsfliche, also eine konische Form, vorweisen.
Es wurde eine modellbasierte Synthesemethode fiir die Ermittlung der zu fertigenden
Geometrie des gewiinschten konischen Testkorpers entwickelt!. Die Synthese umfasst
die nachfolgenden drei Schritte (Zentner et al. 20155%, Zentner et al. 20165", Griebel
et al. 2017b5H, Hiigl et al. 2017c, Zentner et al. 20175H):

1. FE-Simulation des zylindrischen Testkorpers
Die Simulation wird anhand des nichtlinearen Materialmodells (vgl. Tab. 5.2¢c,
S.105) durchgefiihrt. Als Ergebnis liegen druckabhéngige Kriimmungsprofile des
zylindrischen Testkorpers vor, welche jeweils Kreisbogen zeigen (vgl. Abb. 5.5).
2. Parameteridentifikation
Ausgehend von der (als ideal gleichverteilt angenommenen) Dehnung des zylin-
drischen Testkorpers wird zunéchst jeweils der Radius der Kreisbogen (R,)
gefittet (Wolfram Mathematica 11.3) und daraus anschlieftend je ein E-Modul
(E.) in Abhéngigkeit vom applizierten Druck (p.) ermittelt (vgl. Tab5.3). Die
so ermittelten linearen Materialdaten dienen als Grundlage fiir die anschliefsende
Synthese. Aus Gleichung (5.1) (vgl. S.102) ergibt sich nach Einsetzen von (5.2)
und (5.3) nach Umstellung:
4-R.-h-p.-(ry)

E, = g 5 :
(1a)* — (r;)* + 4h? - ((ra) — (1) ) (5.15)

I entwickelt von Prof. L. Zentner; Fachgebiet Nachgiebige Systeme, TU Ilmenau
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5.3 Modellbildung und Simulation

3. Synthese des konischen Testkérpers anhand des analytischen Modells
Der Aufenradius (ry ;) des neuen Testkorpers fiir eine spiralformige Kriim-
mung unter Druckbeaufschlagung (p,) wird anhand des analytischen Modells
abschnittsweise berechnet und anschliefsend linearisiert, um eine konische Form

zu erhalten.

rhy = \/(4 . Rk,j . hEkz- Dz - (W)Q 4 (ri)z . (<7'i)2 + 4(hk)2) + 4(hk)4) _ 2(hk)2
(5.16)

Betrachtung der Radialdehnung Fiir die weitere Bewertung des fluidisch-aktuierten
Mechanismus zur Nutzung als Aktuator in einem CI-ET wurde die Radialdehnung
wahrend der Druckbeaufschlagung betrachtet. Dazu wurde ausgehend von dem zuvor
analysierten zylindrischen Testkorper (vgl. Abb. 5.5) mittels Synthese ein 3:1 skalierter,
konischer Testkérper abgeleitet (Zentner et al. 20155, Hiigl et al. 2017c, Zentner
et al. 20175H):

e Durchmesser des Silikonschaftes (basal / apikal): 2r, =0,8-0,6 mm

Durchmesser des Hohlraumes: 2r; = 0,3 mm

Lange des Testkorpers: { = 30,5 mm
Abstand des Fadens von der Mittelachse: h = 0,55 mm

Nach FE-Analyse wurde der Querschnitt der Testkorper unter Druckbeaufschlagung
mit 6 bar (p) ermittelt und iiber ihre Lénge (bezogen auf den dehnungsstraffen Faden)
aufgetragen. Die Radialdehnung (infolge der Tangentialspannung oy,) des konischen
Testkorpers mit Radius  nimmt von basal nach apikal zu (vgl. Abb. 5.6, Abb.5.7),
was in Ubereinstimmung mit der Kesselformel (5.17; Hoskins et al. 2017, S. 90) auf
die zur Spitze des Testkorpers hin abnehmende Wanddicke (t) des Silikonmantels

zurickzufithren ist.
Ctam = D - % (5.17)
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5 Modellbildung eines nachgiebigen Aktuators im Elektrodentréger

Abbildung 5.6: Verformung ei-
nes zylindrischen und eines koni-
schen 3:1 skalierten Testkorpers un-
ter Druckbeaufschlagung von 6 bar
(FE-Simulation; Materialdaten nach
Tab 5.2c auf S. 105, resultierende Ra-
dialdehnung in Abb.5.7). Zur besseren
Ubersichtlichkeit wird nur die Position
des Fadens im Testkorper dargestellt.
[eigene Darstellung] 8 A
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Abbildung 5.7: Testkorper mit Radialdehnung im Vergleich zur ST-Breite. Der zylindrische
(gepunktet) und der konische Testkorper (gestrichelt) sind mit ihrer Radialdehnung bei
6 bar Druckbeaufschlagung abgebildet. Da jeweils die Radien der 3:1 skalierten Testkorper
veranschaulicht wurden (und nicht deren Durchmesser), sind die Daten der ST-Breite der
segmentierten Cochleae (n= 23, s. Kap. 3.3) ebenfalls entsprechend skaliert (z -3 / y - 1,5).
Die gruppierten Pfade (S, M, L) entsprechen Abb. 3.7 (S.66). Da die Synthese der Testkérper
jeweils nur fiir den gekriimmten Teil der Cochlea durchgefiihrt wurde, sind diese in der Grafik
um (3 - 4,737 mm) verschoben (vgl. Abb.5.4). [eigene Darstellung|
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Mit dieser Analyse konnte gezeigt werden, dass sowohl der zylindrische als auch der
konische Testkorper trotz der jeweiligen Querschnittsvergrofserung bei Druckbeauf-
schlagung mit 6 bar, die innerhalb der ST verfiigbare Breite nicht iiberschreiten.
Allerdings sind fiir die kommerzielle Bewertung einige Einschrinkungen der Untersu-

chung zu beachten:

e Es wurde nur die Breite der ST betrachtet. Die fiir einen ET zur Verfiigung
stehende Hohe der ST wurde hier nicht beriicksichtigt.

e Die Testkorper und ihre Kriimmung nach Druckbeaufschlagung wurden nur
fiir den stérker gekriimmten Teil der Cochlea analysiert (vgl. Abb.5.4). Das
bedeutet, dass der initiale, nahezu gerade Teil des Testkorpers fiir eine klinische
Verwendung mittels einer Hiilse oder eines Stiletts gerade gehalten werden
musste.

e Die Frage nach der lebenslang haltenden Abdichtung des druckbeaufschlagten

Testkorpers wurde hier nicht adressiert.

5.3.3 Betrachtung individualisierter Aktuatoren

Die zuvor segmentierten und anhand ihrer 2D-Pfadldangen in drei Gruppen (S, M,
L) eingeteilten, gemittelten, modiolaren Pfade von n =23 Cochleae (vgl. Abb. 3.7,
S.66) und die Synthese fiir konische Testkorper mit nachgiebigem Mechanismus (vgl.
Kap5.3.2 ab S.109) wurden fiir die nachfolgend beschriebene Synthese und Analyse
individualisierter Testkorper herangezogen. Wie zuvor beschrieben, wurde der initiale,
nahezu gerade Anteil des Cochleapfades nicht betrachtet (vgl. Kap.5.3.1), was zur
Wahl des einheitlichen Startpunkts fiir den modiolaren Pfad bei 45° gefiihrt hat. In
Abweichung zum zuvor betrachteten Testkorper wurde die Lange dieses Testkorpers
an die gesamte segmentierte Pfadldnge bis 675° angepasst. Die modiolaren Pfade
(vgl. Kap. 3.3.2 ab S.64) wurden nachfolgenden Schritten unterzogen, um individuelle
Testkorper davon abzuleiten und analytisch ihre Passform gegeniiber der modiolaren
Wand bei Insertion zu priifen (Hiigl et al. 2017c¢):
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Bestimmung eines gendherten modiolaren Pfades Die segmentierten und grup-
piert gemittelten, modiolaren Pfade konnten gendhert (Wolfram Mathematica 11.3)
beschrieben werden (vgl. Abb.5.8). Dazu wurde als Grundform eine Exponential-
funktion verwendet, wie von Yoo et al. (2000) fiir die analytische Beschreibung der

Cochlea vorgeschlagen.

e S:r = 2,67 %?'% (r: Distanz vom Modiolus aus (mm), p: 45-675°)
o M:r = 2,6e %8¢

o Ly = 2,01 019

5

4 o L

31 e, e M

2

1 LU ° S
2 4 6 8 10 12 @ (rad)

Abbildung 5.8: Modiolare Pfade (S, M, L): Segmentierung und Fit (45-675°).

Bestimmung der idealen Fadenposition Die ideale Fadenposition sollte nach
Druckbeaufschlagung des konischen Testkorpers einen Abstand von 0,3 mm zur mo-
diolaren Wand einhalten (vgl. Abb.5.9). Diese Distanz wurde gewéhlt, um Druck auf

die knochernen Strukturen des Modiolus zu vermeiden.

® seg. mod. Pfad
— gefit. mod. Pfad

----- ideale Fadenposition

X (mm)

-1

(a) S (b) M (c) L

Abbildung 5.9: Die ideale Fadenlage fiir die gemittelten Pfade S, M und L dargestellt ab
45°.
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Synthese des konischen Testkorpers Basierend auf der Zielgeometrie — hier die
ideale Fadenposition — und der Annahme einer Druckbeaufschlagung von 6 bar wurde
die bereits beschriebene Synthese (vgl. Kap5.3.2 ab S.109) zur Bestimmung der
Geometrie des konischen Testkorpers fiir jeden der gemittelten Pfade verwendet (vgl.
Tab. 5.4). Dabei wird angenommen, dass der Radius des Testkorpers von basal nach

apikal linear abnimmt.

Tabelle 5.4: Individuelle Testkorper: synthetisierte Geometrie

Testkorper (synthetisiert fiir:)

S M L
g —  Radius, basal 0,45 0,45 0,45
S £ Radius, apikal 0,3 0,3 0,3
2 (basal +) Linge! (3+)12 (3,5+) 14 (3,7+) 15

-
-5

! Die Linge des basalen/ initalen Anteils (bis 45°) wird ergénzend in
Klammern angegeben, gefolgt von der Lange des synthetisierten Testkorpers.

Bestimmung der Lage von Faden und Testkérper nach Druckbeaufschlagung
Schliefslich wurde die Form — hier der Aufsenradius — und die Fadenlage der konischen
Testkorper analytisch nach (5.16) (vgl. S.111) berechnet. Dazu wurde ndherungsweise
der bereits ermittelte E-Modul bei 6 bar herangezogen (vgl. Tab. 5.3, S. 110). Es konnte
gezeigt werden, dass die synthetisierten, konischen Testkorper fiir eine Anpassung an
ihre jeweiligen Grofen (S, M, L) eine Druckbeaufschlagung von rund 6 bar benoti-
gen (5,9-6,2bar; vgl. Tab5.5 und Abb. 5.10), was basierend auf dem verwendeten,
belastungsabhéngigen E-Modul (vgl. Tab.5.3) erwartet werden durfte (Hiigl et al.
2017c).

y (mm)

® seg. mod. Pfad
----- ideale Fadenposition

— druckb. Testkérper

x (mm)

-1

(a) S: 6,2bar (b) M: 5,9 bar (c) L: 5,9 bar

Abbildung 5.10: Die Form der individualisierten Testkorper unter Druckbeaufschlagung
ab 45°.
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Ergéanzend wurde iiberpriift, ob mit einem Testkdrper der fiir eine spezifische Coch-
leagrofe synthetisiert wurde, auch andere Cochleagrofsen versorgt werden kénnten
(Hiigl et al. 2017c). Die graphisch ausgewertete Insertionstiefe ergibt sich aus den
anfénglichen 45° und der nach Druckbeaufschlagung erreichten Insertionstiefe des syn-
thetisierten, konischen Testkérpers am Ende des eingebetteten Fadens (vgl. Abb. 5.10).
Korrespondierend zu der zugrunde liegenden Segmentierung wurde auch die Inserti-
onstiefe des Testkorper in Schritten von 22,5° bestimmt (vgl. Tab.5.5).

Tabelle 5.5: Individuelle Testkorper: Druckbeaufschlagung und maximale Insertionstiefe

Testkorper (synthetisiert fiir:)

S M L

2~ Cochlea S 6,2 6,4 6,7
é & CochleaM 5,5 5,9 6,1
Cochlea L. 5,2 5,7 5,9

Cochlea S 630 > 675 > 675
Cochlea M 495 652,5 > 675
Cochlea . 450 607,5 675

! Insertionstiefe = 45° + nach Druckbeaufschlagung
erreichte Insertionstiefe des Testkorpers

Insertion?!
(

Um den bendtigten Druck zur Erreichung der Kriimmung zu verringern, kénnte ein
Testkorper der fiir eine kleine Cochleagrofie synthetisiert wurde auch fiir eine grofere
Cochlea verwendet werden. Dabei verringert sich allerdings die Insertionstiefe. Durch
pra-operative Planung liefse sich damit eine patienten-individuelle Anpassung trotz
konfektionierter Testkorper allein durch Variation des Drucks erreichen (Hiigl et al.
2017c).

5.4 Zwischenfazit

Durch die grundlegende Beschreibung der Variationsmoglichkeiten aller Bestandteile
eines nachgiebigen, fluid-mechanischen Aktuators (Faden, Hohlraum, Silikonkorper,
Stilett) beziiglich der Lage, Form und Anzahl im Rahmen eines morphologischen
Kastens, konnte eine Grundform fiir die weitere Analyse zur Funktionalisierung eines
CI-Elektrodentragers gefunden werden. Die Skalierbarkeit dieser Grundform konnte
sowohl analytisch nachgewiesen als auch numerisch mittels FE-Simulation {iberpriift

werden.
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5.4 Zwischenfazit

Zunichst konnte gezeigt werden, dass es moglich ist, eine zylindrische Form eines Test-
korpers mit fluid-mechanischem Aktuator zu finden, welche bei Druckbeaufschlagung
mit 6 bar einen Kriimmungswinkel von rund 320° zeigt. Anschliefend wurde sowohl
die Querschnittsverengung der ST von basal nach apikal als auch die individuelle
Spiralform der Cochlea in die weitere Betrachtung einbezogen. Fiir die Bestimmung
konischer Testkorper, deren druckbeaufschlagte Form einer definierten Spiralform
folgen sollte, wurde eine allgemeine Synthesemethode entwickelt. Die zuvor segmen-
tierten modiolaren Cochleapfade wurden anhand ihrer Pfadlange in drei Gruppen
unterteilt, aus denen je ein gemittelter Pfad fiir die weitere Analyse herangezogen
wurde. Anhand dieser gemittelten Pfade und der entwickelten Synthesemethode wurde
eine geometrische Form fiir konische Testkorper gefunden, deren gekriimmte Form bei

Druckbeaufschlagung mit rund 6 bar den gemittelten Cochleapfaden entspricht.
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6 Diskussion

Die folgende kritische Betrachtung der Daten folgt im wesentlichen der Systematik der
zuvor beschriebenen Untersuchungen aus den Kapiteln 3-5 und ist in entsprechende
Abschnitte untergliedert. Die Einordnung in den weiteren Forschungskontext erfolgt
jeweils innerhalb dieser abgegrenzten Themengebiete und jeweils in Bezug auf die

humane Cochlea und den Anwendungsbereich des Cochlea-Implantat-Systems:

e Modellbildung der Cochlea
e Insertionsversuche

e Fluidmechanische Aktuatoren

Modellbildung der Cochlea Die in Kapitel 3.3.2 beschriebene Segmentierung der
Cochlea und des perimodiolaren Pfades basiert auf Daten, die mit zwei sehr unter-
schiedlichen Methoden gewonnen wurden: pCT-Bildgebung und Schliffpraparation.
Beide Methoden wurden bereits in anderen Studien zur Beschreibung der Cochlea
verwendet (Hardy 1938; Escudé et al. 2006; Lexow et al. 2016, 2018). Die Frage,
ob das verwendete Bildgebungsverfahren einen systematischen Einfluss auf die Ver-
messung der Cochlea hat — beispielsweise anhand der Pfadldnge — wird bisher nicht
beantwortet. Statistisch lasst sich bestdtigen, dass die segmentierten perimodiolaren
2D-Pfadléngen (ngenig = 9, nucr = 14) zwei Gruppen darstellen (t-Test, p < 0,01) -
wobei aufgrund der geringen Grofse der einzelnen Gruppen, dieses Ergebnis zunéchst
Anlass zur Analyse grofserer Stichproben geben sollte. Im Vergleich zeigt sich, dass
die Proben der Schliffpréaparation im Mittel eine ldngere perimodiolare Pfadlange
aufweisen. Daher ist zu vermuten, dass die radiologische Bildgebung dazu fiihrt, dass
wahrend der Segmentierung die Punkte an der Innenwand der Cochlea schlechter
gegeniiber dem Modiolus abgegrenzt werden konnen, daher zu weit axial gesetzt
werden und so zu einer kiirzeren Pfadlange fiihren. Da die segmentierten, lateralen
Pfadlangen allerdings insgesamt im Bereich der aus anderen Studien bereits bekannten

Werte liegen, wurden fiir die weiteren Betrachtungen weiterhin alle Daten verwendet.
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6 Diskussion

Lexow et al. (2016) haben untersucht, wie die Lernkurve bei der Benutzung des in
der vorliegenden Arbeit verwendeten Segmentierungsprogramms Comet die bendtigte
Zeit fiir die Vermessung eines Datensatzes beeinflusst. Demnach erreicht ein zuvor
ungeiibter Benutzer nach sieben Datensétzen eine Bearbeitungszeit pro Datensatz von
rund 5min. Damit wird allerdings keine Aussage liber intra- und inter-individuelle
Reproduzierbarkeit der Segmentierung getroffen. Ob es zwischen verschiedenen Benut-
zern Unterschiede bei den Messergebnissen gibt und welchen quantitativen Einfluss
das auf die manuelle Segmentierung von A-Wert, B-Wert oder die Cochlealdnge
hat, wird bisher nicht gepriift (Marel et al. 2014; Lexow et al. 2016; Meng et al.
2016; Ketterer et al. 2018). Um diese mogliche Fehlerquelle auszuschliefsen, wurden
alle perimodiolaren Pfade fiir die vorliegende Untersuchung von der Autorin selbst
segmentiert.

Eine Einschréankung der vorliegenden physikalischen, artifiziellen Cochleamodelle ist
die Reduktion der anatomischen, dreidimensionalen Spirale der Cochlea auf die planare
Kriimmung durch Projektion in die Ebene. Da vergleichbare Insertionsstudien (Roland
2005; Todd et al. 2007; Verbist et al. 2008; Kontorinis et al. 2011b,a; Nguyen et al.
2015) ebenfalls mit dieser Form der Vereinfachung arbeiten, wurde zunéchst darauf
aufgebaut. Mit Cochleamodellen, die die dreidimensionale Spirale der Cochlea abbilden
(Miroir et al. 2012; Mittmann et al. 2014), wird zukiinftig auch eine dreidimensionale

Insertionskraftmessung relevant (Avci et al. 2017).

Insertionsversuche Die Insertionsversuche wurden mit Labormustern (statt kom-
merziellen ET) durchgefiihrt. Die Fertigung der verwendeten Labormuster ist dabei
vergleichbar mit bereits bestehenden Ansétzen (Balster et al. 2014; Kobler et al. 2015;
Dhanasingh 2018). Durch den hohen Anteil manueller Interaktion wéhrend der Ferti-
gung (vgl. Kap.4.2.1, S.84) der Labormuster ist zu erwarten, dass die mechanischen
Eigenschaften mehr Variabilitdt als bei kommerziellen ET zeigen. Um diesen Effekt
einzuddmmen, wurden die Labormuster fiir eine Studie stets nur von ein und derselben
Person gefertigt. Dariiber hinaus wurden die Labormuster aus einer gefertigten Charge
stets auf alle Versuchsgruppen verteilt. Im vorliegenden Fall wird unter einer Charge
die Anzahl an Labormustern verstanden, die aus einem Ansatz angeriihrten Silikons
bei einmaligem Spritzguss nach der Vernetzung im Wérmeofen in optisch fehlerfreiem
Zustand aus der Gussform entnommen werden konnte.

Die vorliegenden Insertionsversuche werden anhand der summiert unter dem Cochlea-
modell gemessenen Insertionskréfte bewertet. Dazu werden bei der Darstellung der

Rohdaten absolute Zahlenwerte fiir die gemessenen Insertionskrifte angegeben.
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Allerdings existiert noch keine allgemein giiltige Referenz fiir eine atraumatische
Insertion eines ET in eine spezifische mittlere Cochleageometrie, gegeniiber deren
Insertionskréften die eigenen Daten hétten eingeordnet werden kénnen. Aus diesem
Grund konnen bei den vorgestellten Daten jeweils nur die relativen Verdnderungen der
Insertionskrifte, beispielsweise durch eine gednderte Insertionsgeschwindigkeit oder
eine Beschichtung, bewertet werden. Bereits in der Versuchsplanung wurde deswegen
stets eine Kontrollgruppe, im Sinne einer laborinternen Referenz, von Proben und
Prozessparametern einbezogen (vgl. Tab4.3, S.88), um wéhrend der Auswertung eine
relative Anderung zu deren Insertionskriiften bestimmen zu kénnen. Da es aktuell
keinen in der wissenschaftlichen Forschung akzeptierten Standardprozess fiir Inserti-
onsversuche gibt, konnen die Studien und Werte verschiedener, weltweit agierender
Forschungsgruppen nur in Einzelfillen zueinander in Beziehung gesetzt werden (vgl.
Ubersicht publizierter Cochleamodelle Tab. 4.2, S.82). Damit ist eine allgemeingiiltige
Aussage und ein Vergleich der absoluten Insertionskréfte eingeschrankt und nur unter
Beriicksichtigung aller Versuchsparameter moglich.

Grundsétzlich kann die grofe Anzahl der Untersuchungen der letzten Jahre, die sich
ndher mit der Morphologie der humanen Cochlea befassen, als Indikator fiir die
klinische Relevanz des Themas angesehen werden. So wurden insbesondere folgende
Punkte betrachtet:

e Cochleageometrie (darunter: A-/B-Wert, Hohe, ST-Lénge) (Escudé et al. 2006;
Marel et al. 2014; Singla et al. 2015; Meng et al. 2016; Alanazi et al. 2018;
Grover et al. 2018; Zahara et al. 2019; Singh et al. 2020)

e Modellierung der Cochleageometrie (Alexiades et al. 2015; Schurzig et al. 2016;
Deep et al. 2017; Koch et al. 2017; Schurzig et al. 2018, 2021)

e daraus resultierende Effekte fiir Herstellung, Insertion, intracochledre Lage von
ET und allgemeinem Hérerfolg nach CI-Versorgung (Marel et al. 2014; Meng
et al. 2016; Dhanasingh 2018; Ketterer et al. 2018; Kuthubutheen et al. 2019;
Khurayzi et al. 2020; Mertens et al. 2020; Dhanasingh 2021)

Khurayzi et al. (2020) stellen die Hypothese auf, dass die Form der basalen Windung
als Indikator fiir die Ndhe eines vorgekriimmten ET zum Modiolus verwendet werden
kann. Diese Autoren unterscheiden anhand des Verhéltnisses von A- zu B-Wert der
Cochlea in eine eher runde oder eher elliptisch Form (B/A < 0,75). Basierend auf
der Geometrie eines kommerziellen vorgekriimmten ET wird postuliert, dass dessen

gewiinschte Endlage an der modiolaren Wand bei elliptischen Cochleae erreicht werden
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6 Diskussion

kann, wiahrend bei runden Cochleae ein groferer Abstand zwischen ET und Modiolus
zu erwarten ist.

Diese Hypothese wird basierend auf der Visualisierung einer Computertomographie
(CT)-Bildgebung und der optischen Uberlagerung mit der erwarteten Form des ET
aufgestellt. Dabei wird neben dem Eintrittswinkel des ET in die Cochlea (vgl.
Abb.6.1) auch der Einfluss der Querschnittsflache der ST auf die Lage des ET aufser
Acht gelassen. Beide Parameter lassen sich bei experimentellen Insertionsversuchen
in artifizielle Cochleamodelle gut kontrollieren. Fiir eine experimentelle Uberpriifung
der aufgrund visueller Uberlagerung gebildeten Hypothese (Khurayzi et al. 2020)
wiirden demnach planare Cochleamodelle variabler Morphologie sowie mit bekannten
anthropometrischen Daten benotigt werden, wie sie im Rahmen der vorliegenden
Arbeit bereitgestellt wurden. Diese exemplarische Uberlegung unterstreicht die von der
Autorin postulierte Notwendigkeit eines Sets von Cochleamodellen unterschiedlicher

Morphologie.

Abbildung 6.1: Schematische Darstellung eines
Cochleamodells mit Insertionsrichtung (P; nach
P,) und Kriimmungsrichtung (P, nach P3). Die
Insertionstiefe (hier gemessen in °) wird in der
Literatur auch als Insertionswinkel («) bezeich-
net.

Davon abgrenzend wird in der vorliegenden Ar-
beit vorgeschlagen, die Abweichung der (realen)
Insertionsrichtung des ETs von der (geplanten)
Insertionsrichtung in der basalen Windung der
Cochlea am Eintrittspunkt in die Cochlea (oder
das Cochleamodell) zukiinftig als Eintrittswinkel
(B) zu bezeichnen. [eigene Darstellung]

Zusatzlich zu den geometrischen und prozeduralen Einfliissen auf den Verlauf und
Erfolg einer ET-Insertion bietet eine pharmakologisch aktive Beschichtung die Mog-
lichkeit, lokal Medikamente zu applizieren, um Entziindungsreaktionen zu vermeiden.
Zusétzlich konnte gezeigt werden, dass hydrophile Beschichtungen das Bindegewebe-
wachstum um den ET und die Degeneration von Spiralganglienzellen vermeiden oder
verringern konnen (Kikkawa et al. 2014; Kinoshita et al. 2015). In diesem Kontext ist

die deutliche Verringerung des Wasserkontaktwinkels der in der vorliegenden Arbeit
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verwendeten Labormuster (115,2 + 1,8°) durch die Alginatbeschichtung (rund 0°) als

sehr vorteilhaft zu bewerten!.

Fluidmechanische Aktuatoren Die in Kapitel 5 beschriebene Modellbildung eines
nachgiebigen, fluidmechanischen Aktuators zur Funktionalisierung eines ET ist als
grundsétzliche Machbarkeitsstudie angelegt. Allerdings sind fiir die kommerzielle

Bewertung einige Einschrankungen der Untersuchung zu beachten:

e Bei der Bewertung des vergrofserten Durchmessers durch die Radialdehnung
eines unter Druckbeaufschlagung gekriimmten Aktuators wurde nur die Breite
der ST und deren Verringerung von basal nach apikal betrachtet (vgl. Kap.5.3.2
ab S.109). Die fiir einen ET zur Verfiigung stehende Hohe der ST wurde hier
nicht beriicksichtigt.

e Die Testkorper und ihre Kriimmung nach Druckbeaufschlagung wurden nur
fiir den stérker gekriimmten Teil der Cochlea analysiert (vgl. Abb. 5.4, S.109).
Das bedeutet, dass der initiale, nahezu gerade Teil des Testkorpers fiir eine
klinische Verwendung mittels einer Hiilse oder eines Stiletts gerade gehalten
werden miisste. Da es jedoch bereits kommerziell verfiighare ET gibt, die mit
einer Hiilse oder mithilfe eines Stiletts fiir den Beginn der Insertion stabilisiert
und in eine gerade Form gebracht werden (vgl. Kap.2.2.1, S.41; Adunka et al.
2006; Aschendorff et al. 2017), ist dieser Punkt keine neuartige Herausforderung

fiir eine klinische Umsetzung.

e Bei der verwendeten Synthese zur Bestimmung einer Geometrie fiir den koni-
schen, nach Druckbeaufschlagung gekriimmten Testkérper wurde zunéchst eine
lineare Reduktion des Durchmessers von der Basis zur Spitze angenommen.
Aufbauend darauf, kann der Verlauf des Radius dieses Testkorpers im initial
geraden Fertigungszustand jedoch auch mit einem Polynom beschrieben wer-
den, um so die Anpassung des spéter unter Druckbeaufschlagung gekriimmten
Testkorpers an die Spiralform der Cochlea zu verbessern. Erste Ansétze dazu

sind unter Zentner et al. 20175H und Zentner et al. 2019a5" beschrieben.

e Fiir die Verwendung des nachgiebigen Mechanismus wurden grundsétzlich zwei
Varianten unter den Begrifflichkeiten , Kriimmung unter Druckbeaufschlagung®,
was einen initial geraden Testkorper voraussetzt, und ,,Streckung unter Druckbe-

aufschlagung®, was einen gekriimmt gefertigten Testkorper erfordert, vorgestellt.

! Details der Wasserkontaktwinkelmessung sind unter Hiigl et al. 2019b beschrieben
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6 Diskussion

Ein gerader Testkorper der nur unter Druckbeaufschlagung eine Kriimmung
zeigt, wiirde im klinischen Anwendungsfall fiir den Erhalt der gewiinschten peri-
modiolaren Endlage die Aufrechterhaltung des Drucks benétigen. Eine derart
langfristige stabile Abdichtung des Systems wére klinisch eine enorme Herausfor-
derung, wobei zusétzlich noch die Materialermiidung (Kriechen) des dauerhaft
unter Druck stehenden Systems zu betrachten wére. Aus diesem Grund wurde
darauf aufbauend bereits die komplementidre Anwendung des nachgiebigen Ak-
tuators, als System zur Streckung eines urspriinglich gekriimmten Testkorpers
durch Druckbeaufschlagung, untersucht (Griebel et al. 2017b%", Zentner et al.
2019a5H),
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7 Zusammenfassung und Ausblick

7.1 Zusammenfassung

Ziel der vorliegenden Arbeit war es, ausgewéhlte Einflussfaktoren auf die Inserti-
onskrifte, die bei der Insertion von Cochlea-Implantat-Elektrodentriagern (CI-ET)
auftreten, zu charakterisieren. Dafiir wurde zunéchst die humane Cochlea segmentiert,
um anschlieffend digitale und physikalische Modelle verwenden zu konnen. Darauf
aufbauende Insertionsstudien betrachteten drei ausgewéahlte Einflussfaktoren auf In-
sertionskréfte (Insertionsgeschwindigkeit, Beschichtung des ET, Cochleageometrie).
Abschliefsend wurde ein fluid-mechanischer, nachgiebiger Mechanismus charakterisiert

und fiir die Funktionalisierung im ET bewertet.

Modellbildung der Cochlea In Kapitel 3 (ab S.53) wurde beschrieben, wie das
bereits etablierte Verfahren der Schliffpraparation, als morphologische Schichtbildge-
bung, automatisiert werden konnte, wodurch sich die Bearbeitungszeit einer Probe
halbierte (Hiigl et al. 2015b). Dariiber hinaus konnte gezeigt werden, dass der Schicht-
abtrag pro Schicht gegeniiber dem manuellen Prozess im Mittel auf 10% gesenkt
werden konnte, wodurch die Qualitdt des rekonstruierten 3D Datensatzes erhoht wird
(Hiigl et al. 2015b). Anschliefend wurde die Rekonstruktionsgenauigkeit des Ge-
samtprozesses (Probeneinbettung, Scan, Positionsplanung und Einbringen artifizieller
Registrierungsmarker, Schliffpréaparation, Registrierung der Bilddaten und Export im
DICOM-Format) an vier artifiziellen Priifkdrpern analysiert (Hiigl et al. 2019a). Es
konnte gezeigt werden, dass die Registrierung der einzelnen Schichtbilder im Bilder-
stapel basierend auf den zusétzlich eingebrachten, kiinstlichen Registrierungsmarkern
(technisch) nicht notig ist, da das automatisierte Verfahren die Bildposition in ver-
gleichbarer Prazision anfahrt. Die Verwendung dieser Registrierungsmarker wird von
der Autorin jedoch weiterhin empfohlen, um im Falle eines Gerétefehlers insbesondere
Proben mit eingebetteten Humanpraparaten nicht verwerfen zu miissen. Die Bildregis-
trierung anhand dieser Marker konnte in diesem Fall noch nachtréiglich durchgefiihrt
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7 Zusammenfassung und Ausblick

werden. Damit wird dann jedoch keine technische Notwendigkeit abgebildet, sondern
einem verantwortungsvollen Umgang mit Humanpréparaten Rechnung getragen.

Fiir die Modellbildung der Scala tympani (ST) der Cochlea wurden 23 Humanpré-
parate (n,cr = 14, Dchlifipriparation = 9) segmentiert. In allen Datensétzen wurden
die Cochlealdnge (A-Wert) und -breite (B-Wert) sowie die Modiolarachse bestimmt.
Die anschlieflende Segmentierung der Punkte auf der modiolaren und lateralen Wand
der ST erfolgte in Radialschnitten von 22,5° um die Modiolarachse. In 14 dieser
Datensétze wurde zusétzlich die gesamte Kontour der ST segmentiert und in ein
digitales Computer-Aided Design (CAD)-Modell iiberfiihrt (Hiigl et al. 2018a), von
denen elf als physikalisches 2D-Modell der ST aus PTFE gefertigt wurden. Von diesen
wurden acht Cochleamodelle fiir die Insertionsstudie zur Beschreibung des Einflusses

der Cochleageometrie (vgl. Kap.4.5, S.94) genutzt.

Insertionsversuche In Kapitel 4 (ab S.71) wurden drei Insertionsstudien in ein
artifizielles Cochleamodell (CM) beschrieben, die jeweils einen Aspekt des Insertions-
prozesses von ET betrachten. Zunédchst wurden dazu der Insertionsversuchsstand und
dessen Steuerungssoftware sowie ein Prozess zur Fertigung von Labormustern nach
dem Vorbild kommerzieller ET entwickelt (Hiigl et al. 2014b, 2017b, 2018b).

Fir die Analyse des Einflusses der Insertionsgeschwindigkeit wurden insgesamt 288
Insertionen mit 24 Labormustern durchgefiihrt, um 12 Geschwindigkeiten (0,03/
0,045/ 0,06/ 0,08/ 0,11/ 0,15/ 0,2/ 0,4/ 0,9/ 1,6/ 2,0/ 2,8 mm/s) zu untersuchen. Es
konnte gezeigt werden, dass eine Reduktion der Insertionsgeschwindigkeiten zu einer
Reduktion der Insertionskréfte fithrt. Geschwindigkeiten, die noch unterhalb der von
CI-Chirurgen manuell erreichbaren Insertionsgeschwindigkeiten liegen (< 0,9 mm/s),
zeigen eine signifikante Reduktion der Insertionskréfte (Hiigl et al. 2017b, 2018b),
welche als Risikofaktor fiir Insertionstraumata gelten. Diese Ergebnisse konnten bei
zwei zusitzlichen Untersuchungen mit kommerziellen ET bestétigt werden (Hiigl et al.
2018b, Zuniga et al. 20215%). Dazu wurden 27 Insertionen mit drei Slim Straight
ET (Cochlear Ltd., Sydney, Australien) und drei Insertionsgeschwindigkeiten (0,03/
0,4/ 2,0mm/s) und weitere 55 Insertionen mit fiinf Flex?® ET (MED-EL, Innsbruck,
Osterreich) und fiinf der bereits untersuchten Geschwindigkeiten (0,03/0,11/0,4/0,9
und 1,6 mm/s) durchgefiihrt. Durch die Reduktion der Insertionsgeschwindigkeit von
0,4mm/s auf 0,03 mm/s wurden die Insertionskréfte jeweils signifikant um 68% bei der
Insertion der Slim Straight ET und um 50% bei der Insertion der Flex?® ET gesenkt.
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Fiir die Analyse des Einflusses einer Beschichtung auf dem ET wurden insgesamt
120 Insertionen mit je 20 beschichteten und unbeschichteten Labormustern durchge-
fiihrt. Die aus Braunalgen gewonnene Alginat-Beschichtung dient als Medium, um
genetisch modifizierte, mesenchymale Stammzellen zur Produktion eines Wachtums-
faktors (brain-derived neurotrophic factor (BDNF)) in die Cochlea einzubringen.
Der dann lokal elutierte, entziindungshemmende Wachstumsfaktor kann damit der
Degeneration der Spiralganglienzellen in der Cochlea entgegenwirken und so zum
Restgehorerhalt nach Implantation beitragen (Hiigl et al. 2019b; Scheper et al. 2019).
Die durchgefiihrte Insertionstudie sollte den Einfluss der Beschichtung auf die In-
sertionskréifte untersuchen. Es konnte gezeigt werden, dass durch die Beschichtung
die Insertionskrafte um 75%, im Vergleich zu den nicht beschichteten Labormustern,
gesenkt werden konnten. Eine solche Beschichtung vereint damit die pharmakologische
Moglichkeit zur chronischen, lokalen Applikation von Wachstumsfaktoren in der Coch-
lea mit vorteilhaften Eigenschaften zur signifikanten Reduktion der Insertionskrifte
(Hugl et al. 2019b). Da die beiden oberen Schichten der aufgebrachten Beschichtung
keine eingebetteten Zellen beinhaltet hatten, ist davon auszugehen, dass der Effekt
zur Reduktion der Insertionskrifte auch unabhéngig von der Applikation und der
Freisetzung der Wachstumsfaktoren zu erzielen ist.

Fiir die Analyse des Einflusses der Cochleageometrie auf die Insertionskrifte wurden
insgesamt 162 Insertionen mit 18 Labormustern in neun CM unterschiedlicher Form
durchgefiihrt, deren Material (PTFE) und Fertigungsverfahren identisch waren. Es
konnte gezeigt werden, dass der A-Wert der dem jeweiligen Modell zugrundeliegen-
den Cochlea den Punkt des ersten Kraftanstiegs wahrend der Insertion signifikant
bestimmt. Je grofser der A-Wert, desto lidnger ist der initiale nahezu gerade Anteil des
CM und desto spéter zeigt sich der erste Anstieg der Insertionskréifte. Der B-Wert
zeigte nur einen leichten (nicht signifikaten) Zusammenhang mit den Maximalwer-
ten der Insertionskriafte am Ende der Insertion. Die Insertion in CM ist der erste
Schritt bei der Bewertung von neu entwickelten ET, gefolgt von Insertionsstudien
in Humanpréaparate. Daher wird von der Autorin empfohlen, fiir zukiinftige Studien
eine anatomisch relevante Auswahl von CM unterschiedlicher Form zu verwenden, um
eine potentielle Uberanpassung an eine spezifische Modellgeometrie zu vermeiden und
gleichzeitig den Vorteil reproduzierbarer und damit vergleichbarer Insertionsstudien

nutzen zu konnen.
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7 Zusammenfassung und Ausblick

Fluidmechanische Aktuatoren In Kapitel 5 (ab S.99), wurden zunéchst die Varia-
tionsmoglichkeiten eines nachgiebigen, fluidmechanischen Aktuators zur Funktionali-
sierung eines E'T mit Hilfe eines morphologischen Kastens abgebildet. Die Kriimmung
eines solchen Aktuators kann nach der Theorie der gekriimmten Stébe fiir grofie
Verformungen beschrieben werden. Darauf aufbauend wurde die Skalierbarkeit dieser
Beschreibung analytisch nachgewiesen und zusétzlich mittels FE-Simulation visuali-
siert.

Durch eine drei-stufige Synthesemethode konnte die Ermittlung eines konischen Aktua-
tors, der unter Druckbeaufschlagung einer zuvor definierten Spiralform angepasst sein
soll, systematisiert werden. Dazu wurde zundchst die FE-Analyse zylindrischer Test-
korper unter Anwendung eines nichtlinearen Materialmodells fiir Silikon durchgefiihrt.
Anschliefsend wurde die, je nach simulierter Druckbeaufschlagung unterschiedlich star-
ke, Krimmung der Testkorper bestimmt und daraus ein genéhertes, druckabhingiges
Elastizitdtsmodul (E-Modul) bestimmt. Diese E-Moduln wurden abschlieftend verwen-
det, um mit dem analytischen Modell die abschnittsweisen Radien eines Testkorpers
zu bestimmen, welcher unter Druckbeaufschlagung eine vordefinierte Kriimmung
zeigen sollte. Um die Fertigung eines solchen Testkorpers zu erleichtern, wurden
die abschnittsweisen Radien linearisiert und eine konische Form ermittelt. Aus den
in der vorliegenden Arbeit ermittelten perimodiolaren Pfaden fiir eine kleine, eine
mittlere und eine grofse Cochlea (vgl. Kap. 3 ab S.53) wurden nach der beschriebenen

Synthesemethode drei individuelle konische Testkorper bestimmt.

7.2 Ausblick

Modellbildung der Cochlea Fiir die weitere Forschungsarbeit auf dem Gebiet der
morphologischen Modellbildung der Cochlea sollte die Frage nach der Genauigkeit und
Reproduzierbarkeit bisher verwendeter Segmentierungsmethoden gestellt werden. Die
bisher berichtete anatomische Variabilitat der anthropometrischen Daten der humanen
Cochlea (z.B. ihre Lange, sowie A- und B-Werte) geht auf die Vermessung basierend
auf einerseits unterschiedlichen Bilddaten (Histologie, Radiologie, Ausgussmodelle;
vgl. Kap. 3.3 ab S.63) sowie andererseits mit unterschiedlichen Messmethoden zurtick.
Bisher wurde weder der Einfluss der Bilddatenquelle noch die intra- oder interindivi-
duelle Reproduzierbarkeit der Messergebnisse der einzelnen Segmentierungsverfahren
charakterisiert und deren Einfluss auf die beschriebene Variabilitdt der Anatomie der

humanen Cochlea analysiert.
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Physikalische Modelle der Cochlea zur Nutzung in Insertionsstudien bieten gegeniiber
der Nutzung von Humanpréiparaten den Vorteil einer reproduzierbaren Versuchsum-
gebung, die die Durchfiihrung mit statistisch relevantem Stichprobenumfang erst
ermOglicht. Aus diesem Grund sollte das Set planarer CM in anatomischer Variabilitat
um die Abbildung der dreidimensionalen Spiralform der Cochlea ergénzt werden,
um Vergleiche mit Insertionsstudien in Humanpréparate zu vereinfachen (Avci et al.
2014, 2017; Verberne et al. 2017). Fiir dieses Vorhaben kann auch auf zwischenzeitlich
veroffentlichte Datenbanken fiir humane Felsenbeinpriaparate zuriickgriffen werden
(Gerber et al. 2017; Sieber et al. 2019).

Insertionsversuche Die Charakterisierung weiterer Einflussfaktoren auf das Inserti-
onsverhalten von CI-Elektrodentragern und der dabei entstehenden Insertionskréfte
ist notwendig, um das langfristige Ziel der Formulierung einer Heuristik fiir die préa-
experimentelle Schiatzung der zu erwartenden Insertionskréfte erreichen zu kénnen.
Bisher dienen die gemessenen Insertionskrifte als Datenbasis fiir die post-experi-
mentelle Bewertung einer Insertion. Sobald eine Heuristik fiir die pra-experimentelle
Bestimmung zu erwartender Insertionskréfte existiert, kann die Messung der Inser-
tionskréfte auch zur Bewertung des aktuellen Verlaufs der Insertion herangezogen
werden. Damit bietet sich die Moglichkeit fiir eine zeitnahe Warnung bei auftretenden
Fehlern wie tip fold-over (Umknicken der Spitze des ET) oder buckling (Knicken
des ET). Ein solcher Schutzmechanismus wére insbesondere fiir die klinische Anwen-
dung von Vorteil, da hier die visuelle Beurteilung der Insertion zur Vermeidung von
iatrogenem Trauma nicht direkt moglich ist. Kobler et al. (2015) haben gemittelte
Insertionskraftkurven dreier kommerzieller ET mit einer Exponentialfunktion gendhert
und damit einen ersten Schritt fiir die analytische Beschreibung gezeigt. Der Einfluss
des Eintrittswinkels des ETs in die Cochlea ist dabei als ein noch zu untersuchender
Faktor zu nennen (Torres et al. 2018a; vgl. Abb. 6.1, S.122). Zusétzlich ist zu kléren,
ob die manuell erreichbare Genauigkeit bei der Ausrichtung eines CM oder Humanpré-
parates ausreichend fiir die Einhaltung eines vorteilhaften Eintrittswinkels ist. Damit
konnte auch die Frage nach der Notwendigkeit technisch unterstiitzter Methoden zur
Ausrichtung eines Humanpréparates fiir Insertionsversuche beantwortet werden, was
wiederum fiir die Planung weiterer Insertionsstudien relevant ist.

Die in der vorliegenden Arbeit durchgefiihrten Insertionsstudien nutzten die summiert
unter dem CM gemessene Insertionskraft zur Bewertung der variierten Parameter
(Insertionsgeschwindigkeit, Beschichtung des ET, Cochleageometrie). Einige Veroffent-

lichungen anderer Forschungsgruppen ziehen den Druck innerhalb der ST, insbesondere
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7 Zusammenfassung und Ausblick

dessen Veranderung, wiahrend der Insertion zur Bewertung der Insertion und des Ri-
sikos von iatrogenem Trauma heran (Todt et al. 2014, 2016; Mittmann et al. 2017;
Lauer et al. 2019; Ordonez et al. 2019; Riemann et al. 2020). Bisher ist es nicht direkt
moglich, diese Experimente mit Experimenten, die die Insertionskraft messen, zu
vergleichen. Aus diesem Grund wird die Kombination dieser beiden Messmethoden
vorgeschlagen, um so die bestehende Interpretationsliicke zu schlieffen und die bisher
getrennte Entwicklung dieser Methoden zusammen zu fiihren. Mangels Vergleichs-
moglichkeit kann auch die Frage, ob eine dieser Methoden Vorteile fiir eine klinische
Nutzung zeigt, aktuell nicht abschliefsend beantwortet werden.

Alle bisher aufgefiihrten Vorschldge fiir Methoden und Ziele zukiinftiger Inserti-
onsstudien in Laborversuchen zeigen die Notwendigkeit fiir die Formulierung eines
(idealerweise labor-iibergreifenden) Standards zur Durchfithrung dieser Versuche, bei-

spielsweise unter Nutzung einer Matrix von definierten Material- und Methodendetails:

e Art der Ausrichtung der Insertionsachse zum Cochleamodell
bestehendes Set/ Auswahl an 2D- und 3D-Cochleamodellen (mit verdffentlichten
Daten und definierter Fertigungs- und Materialempfehlung)

Auswahl an Fluiden zur Fiillung der Modelle oder Humanpréparate

Auswahl an Insertionsgeschwindigkeiten
e Art der Messdatenerfassung (Video, Druck, Kraft)

Damit konnte vermieden werden, dass in Studien die explizite Beschreibung von Details
wie Fluidfiillung von Modellen oder die Nennung der verwendeten Insertionsgeschwin-
digkeiten fehlt. Zusétzlich kann damit als (langfristiges) Ziel die Vergleichbarkeit und
damit Nachnutzung der weltweit durchgefiihrten Studien in Metastudien oder Reviews
durch eine Reduktion der Prozessparameter auf eine erprobte Auswahl erhoht werden.
Die Aussagekraft von Insertionsstudien mit Messung der Insertionskréfte ist aktuell
durch das Fehlen von klinischen Messdaten, welche von den Labormessungen bestmdog-
lich nachgebildet werden sollten, eingeschrénkt. Die fortschreitende Entwicklung von
miniaturisierten Kraftsensoren und Tools zur Messung der Insertionskréfte macht eine
zukiinftig klinische Nutzung in manuellen Insertionstools méglich. Damit wére erst-
malig die Erhebung von klinischen Insertionskraftmessungen, wéhrend der Insertion
eines ET in die Cochlea eines Patienten, moglich. Aus Griinden des Patientenschutzes
ist dies zunachst ausschlieklich bei der Versorgung von Patienten ohne Restgehor in
Betracht zu ziehen. Diese klinischen Daten kénnten anschliefend als Referenz fiir
experimentell erhobene Daten dienen und damit die Weiterentwicklung der E'T hin-

sichtlich Design, Materialauswahl und (pharmakologischer) Beschichtung unterstiitzen
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7.2 Ausblick

sowie auch die weitere Untersuchung des zunéchst noch manuellen Insertionsprozesses
und dafiir entwickelter Assistenzsysteme.

Die dadurch mogliche verbesserte Vergleichbarkeit von Insertionsstudien untereinander
und gegeniiber dem klinischen Verlauf kann die Beschreibung und das Versténdnis
des Einflusses individueller Parameter auf die Insertion und damit auf das Risiko
iatrogener Traumata verbessern. Aus den zu erwartenden Erkenntnissen liefen sich

langfristig klinische Vorteile ableiten und realisieren:

e patientenindividuelle Empfehlungen fiir ortsabhéngige Insertionsparameter bei
manueller oder automatisierter Insertion

e Identifikation individueller Risikobereiche fiir Insertionstraumata am Gewebe
sowie fiir Buckling oder Tip Fold-over des ETs im Verlauf der Insertion in die
ST

e Unterstiitzung der ,Soft Surgery“ (Lehnhardt 1993) und der Empfehlung allge-
mein langsamer Insertionen (Lenarz 2017c), durch Empfehlung eines konkreten
Wertes der anzustrebenden Insertionsgeschwindigkeit

e Entwicklung eines Vorhersagemodells der zu erwartenden Insertionskrafte bei
Insertion eines bekannten ETs in die mittels DVT-Scan ermittelte individuelle
Cochleageometrie mit pré-operativ geplanten Insertionsparametern (Insertions-
trajektorie, Insertionsgeschwindigkeit, manuelle oder automatisierte Insertion)

e klinische Echtzeit-Insertionskraftiiberwachung mit Warnungen bei individuell zu
hohen Insertionskriften (basierend auf vorgenannter individueller Insertions-
kraftprognose)

Dartiiber hinaus lédsst sich die in der vorliegenden Arbeit verwendete Alginatbeschich-
tung grundsétzlich auch ohne eingebettete Zellen auf dem ET anwenden. Damit fallt
zwar zunachst der neuroprotektive Effekt des von den eingebetteten Zellen elutierten
Wachstumsfaktors weg, allerdings ist zu erwarten, dass die Insertionskrafte auch allein
aufgrund der Beschichtung deutlich reduziert werden. Diese Annahme kann getroffen
werden, da der schichtweise Auftrag der untersuchten Beschichtung von drei zellfreien
Alginatschichten auf dem Labormuster abgeschlossen wurde. Es ist anzunehmen, dass
die klinische Zulassung einer Beschichtung ohne eingebettete Zellen einfacher erreicht
werden kann, sodass dadurch die kurzfristige, klinische Nutzung der Beschichtung
zur Senkung der Insertionskrifte moglich wére. Der Auftrag als Tauchbeschichtung
auf dem ET konnte direkt vor der Insertion in die Cochlea wihrend der Operation

durchgefiihrt werden.
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Langfristig darf von den neuroprotektiven Eigenschaften durch die lokale BDNF
Produktion auf dem ET ein hoher Nutzen fiir Patienten erwartet werden. Aguado
et al. (2012) und Foster et al. (2017) haben zusétzlich postuliert, dass Zellen gegen
Scherung und dadurch resultierende Schidigung der Zellmembran durch Einbettung
in Alginat geschiitzt werden konnen. Die darauf aufbauende Hypothese, dass die
Alginateinbettung nicht nur die Migration der Zellen vom ET weg verhindert, son-
dern die Uberlebenshéufigkeit der Zellen nach Insertion erhoht, ist zukiinftig durch
Untersuchungen der Zellviabilitdt nach Retraktion des ET aus dem CM noch zu
belegen.

Fluidmechanische Aktuatoren Die in der vorliegenden Arbeit untersuchte Hypo-
these, dass die Funktionalisierung eines ET mit einem nachgiebigen, fluid-mechanischen
Aktuator fiir die gezielte Kriitmmung desselben verwendet werden kann, konnte durch
die dargestellten analytischen und numerischen Untersuchungen bestétigt werden.
Allerdings ist die komplementéire Nutzung des nachgiebigen Mechanismus (zur Stre-
ckung des im spannungsfreien Zustand gekriimmten ET unter Druckbeaufschlagung)
relevant fiir die klinische Anwendung und sollte daher im Mittelpunkt zukiinftiger
Forschung stehen. Die Synthese zur Definition eines Testkorpers aus Silikon, der unter
Druckbeaufschlagung eine nahezu gerade Form annimmt und im spannungsfreien
Zustand einer spezifischen, vordefinierten Cochleaform entspricht, besteht bereits
(Zentner et al. 2019a%") und ist zukiinftig zu erweitern, sodass der Einfluss der in den
ET eingebetteten Elektrodenkontakte sowie ihrer Kontaktdréahte auf das Kriimmungs-
verhalten beriicksichtigt werden kann. Dariiber hinaus ist die Miniaturisierung des
nachgiebigen Mechanismus in einem physikalischen Testkorper der schrittweise um
die Elektrodenkontakte und die Kontaktdrihte ergdnzt wird, eine Herausforderung
fiir die experimentelle Untersuchung.

Abgesehen, von der Nutzung im ET, kann die Funktionsweise des in der vorliegenden
Arbeit vorgestellten nachgiebigen Mechanismus auch in Endoskopen, fiir medizini-
sche und technische Applikationen, zur Anwendung kommen. Im Gegensatz zum
Anwendungsfall im ET, steht in diesem Fall insbesondere die wiederholte Nutzung
des nachgiebigen Mechanismus an einem Objekt im Fokus. Die dadurch bedingte
héufige Druckbeaufschlagung des Systems zur Kriimmung oder Streckung erfordert
die Analyse der Materialermiidung und ihrer Auswirkung auf die Bahntreue bei hohen

Zyklenzahlen und ist damit eine Voraussetzung fiir den kommerziellen Einsatz.
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A Anhang

A.1 Teileliste: Insertionsversuchsstand

Die nachfolgend aufgefiihrte Teileliste bezieht sich auf den Insertionsversuchsstand

der eigenen Experimente (vgl. Kap.4 ab S.71).

e Grundplatte & Stativteile

— Grundplatte: Qioptiq, G061312000 (300x220 mm)
— Stativprofil: Misumi, HFSB6-3030-350 (30x30x350 mm)
— Handfiihrung: Igus drylin T, TK-01-25-1 200 HKA

Linearachsen

— steuerbare Linearachse: Owis, LTM-80M-270
— manueller x-y-Verschiebetisch: Owis, VT 45-25-XY-SK

Sensorik

— 3-D Kraftsensor: ME-Messsysteme, K3D35
— Messverstérker: ME-Messsysteme, GSV-4USB
— Mikroskopkamera: DinoLite, AM7013MZT

Befestigung ET

— Fasszange: Karl Storz, Ergénzungs-Instrumentarium nach Th. Lenarz:

Zangchen

diverse Adapter (eigene Konstruktion; Fertigung: 3D-Druck (Gerét: Ultimaker
2, Material: Polylactide (PLA)))
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A Anhang

A.2 Herstellung artifizieller Perilymphe

Das hier dokumentierte Rezept wurde von der Arbeitsgruppe um Dr. med. vet. Verena
Scheper (Pharmakologie des Innenohres, HNO-Klinik, MHH) bereitgestellt und fiir
die zitierten Versuche verwendet (Salcher et al. 2019a).

Chemikalien fir die Losung:

e NaCl (Natriumchlorid) - 8,4738 g/1

e KCI (Kaliumchlorid) - 0,2013 g/I

o MgSO, (Magnesiumsulfat) - 0,2408 g/l (alternativ: MgSO,*TH,0 (Magnesium-
sulfat-Heptahydrat) - 0,493 g/1)

e HEPES (2-(4-(2-Hydroxyethyl)-1-piperazinyl)-ethansulfonsdure) - 1,1915 g/1

Verarbeitung:

e auf 1000 ml mit hochreinem H,O auffillen (HPLC-Grad (High Pressure Liquid
Chromatography/ Hochdruck-Flissigkeitschromatographie))

o pH-Wert unter Verwendung von NaOH (Natriumhydrozid) auf 7,4 einstellen
(Osmolaritit 285-294 mOsm/1)

e in 4 ml Aliquots aufteilen und bei -20 °C lagern (bis zu 6 Monate stabil)

Vorbereitung zur Verwendung:

4 ml Aliquot auftauen

3,5ml in sterilen Becher filllen und mit 5ml Spritze aufziehen

3,5mg HSA (Humanes Serum Albumin) abwiegen

HSA in den Becher fillen und vorsichtig auflosen
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A.3 Uberblick: in der medizintechnischen Forschung verwendete Silikone

A.3 Uberblick: in der medizintechnischen Forschung

verwendete Silikone

Handelsname Hersteller Shore Zweck Quelle
Ecoflex 00-50 SO nachgiebiger Manipulator Ranzani et al. 2015
Elastosil 4644 Wacker 40A nachgiebiger Aktuator Griebel et al. 2012
nachgiebiger Aktuator Zentner et al. 2016
Elastosil RT601 Wacker Herzschrittmacherkapsel =~ Haeberlin et al. 2015
(TV)
Elastosil Vario40 Wacker 15-40 Zentner et al. 2015
HCRP 50 AS 50A Puri et al. 2005
Reich et al. 2008
LSR 30 AS 30A CI-Herstellung Puri et al. 2005
(Cochlear, Med-El) Reich et al. 2008
LSR 70 AP 70 CI-Herstellung Puri et al. 2005
(AB)
M 3090 Wacker Parvin et al. 2008
MED 2000 Nusil Haftmittel Bhatti et al. 2015
MED 4234 Nusil Bohl et al. 2012
Ceschi et al. 2014
MED 4735 Nusil Krenzlin et al. 2012
Sircoglou et al. 2015
Semicosil 932 Wacker Elektrodenisolation Kawada et al. 2003
(TV)
Silastic Dow 35A Clark et al. 1984
Silastic MDX 4-4210 Dow 30A Cohen et al. 1996
CI-Herstellung Shepherd et al. 1985
(Cochlear)

Silbione LSR40 AS Mirzadeh et al. 2004
Sil-Gel 604 Wacker Elektrodenhaftmittel Petersen et al. 1995
(TV)

Silpuran 2430 Wacker 20A Stieghorst et al. 2016b
Sylgard 184 Dow 43A Beschichtung eines CI Balster et al. 2014

Drug Delivery CI
3D Druck von Silikon

Wrzeszcz et al. 2014
Stieghorst et al. 2016b

Legende: AB - Advanced Bionics, Applied Silicone - AS, Smooth-On Inc. - SO, TV - konkrete
Anwendung im Tierversuch genannt. Die Nennung von Hersteller und Handelsname der
in Publikationen genannten Silikone erhebt keinen Anspruch auf aktuelle kommerzielle
Verfiigbarkeit dieser Produkte.
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A Anhang

A.4 Uberblick: Nutzung von Uberdruck zur

medizinischen Therapie

Fiir die Uberfithrung des vorgestellten fluid-mechanischen Aktuators in ein medizin-
technisches Produkt — als Sonde, Endoskop(spitze) oder Cochlea-Implantat-Elektro-
dentréiger — wird eine umfassende Risikobewertung benétigt. Dazu kann eine Ubersicht

der bereits in der klinischen Routine verwendeten Therapiemafnahmen, die ebenfalls

mit gezieltem Uberdruck arbeiten, hilfreich sein.

Druck Therapieform Quelle
12 mbar Applikation von Druckpulsen ins Mittelohr, durch ein
ins Trommelfell eingesetztes Paukenréhrchen, zur Be-
handlung von Morbus Meniére
16-40mbar  Laparoskopie
Insufflationsdruck des Bauchraumes mit COq Luketina et al. (2014),
Billmann et al. (2021)
1,2-1,5bar Infusionsspritzenpumpen
venodse Applikation von Medikamenten,
(zugelassen laut DIN EN ISO 8536-4 und -8 bis max.
2 bar)
Ballondilatation
2/4-35bar  Dilatation von Verschliissen des Verdauungstraktes bei Sabaté et al. (2003),
Morbus Crohn Ferlitsch et al. (2006)
10 bar Dilatation der oberen Atemwege aufgrund von Veren- Sharma et al. (2017)
gung (z.B. subglottische Stenosen)
3-12,2bar Dilatation von angeborenen oder erworbenen Obstruk- Rao (1998)
tionen von Geféfsen und Herzklappen
6,1-12,2bar Dilatation der Ohrtrompete (Eustachi’sche Rohre) fiir ~ Poe et al. (2011),
die Beliiftung des Mittelohres und die Herstellung Catalano et al. (2012),
des Druckausgleichs zwischen Umgebungsluftdruck und  Sudhoff et al. (2018)
Druck im Mittelohr, Druckapplikation iiber eine Dauer
von 1-2min
20 bar Dilatation von Herzkranzgeféfsen mittels Ballonkathe-
tern, Druckapplikation iiber eine Dauer von 20-60s
Durchmesser Ballonkatheter: 1,5-5 mm
Wandstéarke der Ballonkatheter: 20 - 50 pm
20,7 bar Ballonkyphoplastik zur Rekonstruktion von Wirbelkér- Tsoumakidou et al.

pern

(2017)
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