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Abstract

Purpose - The Transcatheter Aortic Valve Implantation (TAVI) is a minimally invasive
aortic valve replacement surgery for the treatment of severe stenosis, mainly adopted on
patients with high surgical risk, but increasingly extended to younger and lower-risk su-
bjects as well. Despite its advantages over the invasive technique (Surgical Aortic Valve
Replacement - SAVR), there are complications that need to be investigated, including
long-term degeneration due to structural deterioration of the implanted valve. This the-
sis aims to propose fluid dynamic or structural indices that, from FSI (Fluid Structure
Interaction) simulations of virtual postoperative scenarios, can predict the outcome of
implantation, supporting the clinician in the decision-making process.

Methods - Patient-specific domains were reconstructed from CT images provided by Cen-
tro Cardiologico Monzino and they include the aortic root, the ascending aorta and the
related calcifications. The device (stent and leaflets) was modeled to mimic the Sapien
XT valve (Edwards LifeSciences). Finally, FSI simulations were performed after imposing
in this virtual post-operative scenario appropriate boundary conditions and input data
with the aim of discriminating between degenerate and non-degenerate cases.

Results - Some hemodynamics and structural quantities were analyzed. The results show
a significant difference between degenerate and non-degenerate patients, except for the
structural indices (displacements, strains and stresses), which are not predictive.

Conclusions - The most promising results can be observed from the representation of
the Wall Shear Stress (WSS), Time Averaged Wall Shear Stress (TAWSS), Oscillatory
Shear Index (OSI), Volume Fraction (as the ratio of the vortex volume to the aortic
root volume) and the Turbolent Viscosity in the aortic root section. Indeed, degenerate
subjects, show different values and patterns of these parameters with respect to non-
degenerate subjects. Therefore, these indices, are proposed as predictive of structural
deterioration of the bioprosthetic valve in the long term.





Abstract

Obiettivo - La Transcatheter Aortic Valve Implantation (TAVI) è un intervento di sostitu-
zione di valvola aortica mininvasivo per il trattamento di stenosi severa, ad oggi adottato
su pazienti ad alto rischio chirurgico, ma sempre più esteso anche a soggetti giovani e a
basso rischio . Nonostante i vantaggi rispetto alla tecnica invasiva (Surgical Aortic Valve
Replacement), vi sono ancora complicazioni da investigare, tra cui la degenerazione nel
lungo periodo dovuta a deterioramento strutturale della valvola impiantata. Questa tesi
ha lo scopo di proporre indici fluidodinamici o strutturali che, a partire da simulazioni FSI
(Fluid Structure Interaction) di scenari virtuali post-operatori, siano in grado di predire
l’esito dell’impianto, supportando il clinico in fase decisionale.

Metodi - I domini paziente-specifici sono stati ricostruiti a partire da immagini CT fornite
dal Centro Cardiologico Monzino ed includono radice aortica, aorta ascendente e relative
calcificazioni. Il device (stent e foglietti) è stato modellato per riprodurre la valvola Sapien
XT (Edwards LifeSciences). Infine, sono state eseguite simulazioni FSI dello scenario post-
operatorio, previa imposizione di opportune condizioni al contorno e dati in ingresso con
l’obiettivo di discriminare tra casi degenerati e non degenerati.

Risultati - Sono state analizzate alcune quantità emodinamiche e strutturali. I risultati
mostrano una differenza significativa tra pazienti degenerati e non, ad esclusione degli
indici strutturali (spostamento, deformazioni e sforzi), che non risultano predittivi.

Conclusioni - I risultati più promettenti sono quelli osservabili dalla rappresentazione
del Wall Shear Stress (WSS), Time Averaged Wall Shear Stress (TAWSS), Oscillatory
Shear Index (OSI), Volume Fraction (rapporto tra il volume dei vortici ed il volume della
radice aortica) e la Viscostà Turbolenta nella sezione relativa alla radice aortica. Infatti,
i soggetti degenerati, mostrano valori e pattern di tali parametri differenti rispetto ai non
degenerati. Perciò, tali indici, sono proposti come predittivi del deterioramento strutturale
della valvola bioprotesica nel lungo periodo.
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1| Introduzione, Stato dell’Arte e

Scopo della tesi

1.1. Introduzione al sistema cardiovascolare

Il sistema cardiovascolare è un apparato chiuso, costituito dal cuore, principale attore e
pompa, e da tutti i condotti ad esso associati quali arterie, vene e capillari. Tale sistema,
tramite la circolazione sanguigna, consente l’apporto di ossigeno e nutrienti a tutti gli
organi, tessuti e cellule del corpo, implicando l’eliminazione delle sostanze di scarto [1]. È
possibile suddividere la circolazione in circolazione sistemica e circolazione polmonare [1]
(Fig.1.1 a sinistra). Il processo è efficacemente controllato dal cuore, organo muscolare,
e dall’attività sinergica delle sue quattro camere: atrio destro, ventricolo destro, atrio
sinistro e ventricolo sinistro.

Figura 1.1: A sinistra la rappresentazione schematica della circolazione sanguigna [3]. A
destra il piano valvolare [87].
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Il sangue, carico di anidride carbonica e cataboliti, viene raccolto dall’atrio destro, con-
fluisce nel ventricolo destro passando per la valvola atrioventricolare tricuspide, e viene
poi pompato, tramite la valvola semilunare polmonare, nell’arteria polmonare, diretta ai
polmoni; qui avviene lo scambio gassoso a livello alveolare, il sangue si ossigena e viene
trasportato, tramite vasi di dimensioni sempre maggiori, fino alla vena polmonare, che
confluisce infine all’interno dell’atrio sinistro. In modo analogo al cuore destro, il sangue
passa da atrio a ventricolo sinistro attraversando la valvola atrioventricolare mitrale, per
essere poi pompato, via valvola semilunare aortica, all’interno dell’aorta ed in seguito
distrubuito al resto del corpo. Arricchitosi di anidride carbonica e sostanze di scarto, il
sangue risale fino ad essere riversato dalla vena cava nell’atrio destro.

Il tessuto muscolare cardiaco viene perfuso ed ossigenato dalle coronarie, vasi arteriosi
che originano dalla radice aortica, elemento di connessione tra ventricolo sinistro e aorta.
La radice aortica è caratterizzata dalla presenza di tre insenature, note come i Seni di
Valsava e, in particolare, i seni destro e sinistro sono denominati seni coronarici in quanto,
da essi, dipartono le arterie coronarie principali citate, irroranti il cuore (arteria coronaria
destra e arteria coronaria sinistra).

Le quattro strutture valvolari, aprendosi e chiudendosi in maniera coordinata, garanti-
scono la monodirezionalità del flusso. Esse sono immerse all’interno di una struttura di
tessuto connettivo, lo scheletro fibroso (Fig. 1.1 a destra), supporto all’inserzione della
muscolatura cardiaca ed isolamento elettrico e meccanico tra atri e ventricoli. Il fascio
atrioventricolare è infatti l’unica connessione elettrica tra miocardio atriale e ventricolare
[87].

È possibile immaginare quindi il cuore come composto da due pompe (cuore destro e
sinistro) poste in serie e caratterizzate, ad ogni ciclo cardiaco, da quattro fasi.

• Diastole ventricolare (fase di riempimento ventricolare): il sangue passa dagli atri
ai ventricoli in seguito all’aumento della pressione intra-atriale rispetto a quella
intra-ventricolare e all’apertura della valvola atrio-ventricolare.

• Contrazione isovolumetrica: i ventricoli iniziano a contrarsi a valle della chiusu-
ra delle valvole atrio-ventricolari. In questa fase le strutture valvolari (semilunare
e atrio-ventricolare) sono chiuse, il volume di sangue all’interno della camera si
mantiene costante e la pressione intra-ventricolare aumenta.

• Sistole ventricolare (fase di eiezione ventricolare): il sangue passa da ventricoli ad
arterie, attraverso le valvole semilunari, in seguito alla contrazione della muscolatura
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ventricolare e all’aumento della pressione intra-ventricolare rispetto a quella intra-
arteriosa.

• Rilassamento isovolumetrico: fase di rilassamento della muscolatura ventricolare.
La pressione intra-ventricolare si abbassa ed il volume all’interno della camera si
mantiene costante. Le strutture valvolari sono contemporaneamente chiuse.

Lo stimolo per la contrazione cardiaca si genera nel nodo seno-atriale ed è di natura
elettrica. L’apertura e chiusura dei foglietti delle quattro strutture valvolari è invece de-
terminata da gradienti pressori e direzionalità del flusso. Le pressioni generate dai due
ventricoli sono distinte: per il circuito sistemico oscillano tra gli 80 e i 120 mmHg, men-
tre per il circuito polmonare tra 20 e 30 mmHg. Questo è dovuto alle diverse resistenze
idrauliche offerte dalle due circolazioni (nettamente maggiore è quella sistemica). Il Dia-
gramma di Wiggers (Fig.1.2) mostra le variazioni, in termini di volume e pressione, che
avvengono nel tempo durante un ciclo cardiaco. Con valori di pressioni inferiori in termini
assoluti, tali variazioni avvengono analogamente anche per il cuore destro.

Figura 1.2: Diagramma di Wiggers [58]. Sono illustrate le relazioni tra il volume ventri-
colare e le pressioni per il cuore sinistro.
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1.2. Anatomia e fisiologia dell’aorta

L’aorta, detta arteria magna, è la principale arteria del corpo umano. Da essa si diramano
tutte le arterie minori che permettono la distribuzione di sangue ossigenato alla periferia.
L’aorta può essere suddivisa in diversi segmenti anatomici (Fig.1.3): radice aortica, aorta
ascendente, arco aortico e aorta discendente. Dalla radice aortica si diramano le arterie
coronariche, irroranti il cuore. L’aorta ascendente parte da quest’ultima e si sviluppa ver-
so l’alto per circa 5-7 cm [63]. Successivamente l’arco aortico dà origine alle carotidi, le
quali apportano sangue ad arti superiori, testa e collo. L’aorta discendente, scende lungo
il torace e, tramite le sue diramazioni, irrora pericardio, polmoni, esofago e mediastino.
La maggior parte degli organi principali riceve sangue dalle diramazioni dell’aorta addo-
minale, la quale si estende tra lo iato aortico del diaframma ed il basso addome, dove si
divide successivamente nella coppia di arterie iliache.

Figura 1.3: Aorta (destra) [106] e zoom su radice aortica (sinistra) [77].
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La natura elastica della parete aortica permette di sopportare le variazioni di pressione del
ciclo cardiaco (80-120 mmHg), le quali determinano una conseguente variazione diametra-
le. In particolar modo, durante la sistole, essa si dilata notevolmente, trattenendo parte
del flusso ematico in uscita dalla camera ventricolare sinistra. In questo modo, l’energia ci-
netica del flusso viene convertita in energia potenziale. Grazie al recupero elastico, il flusso
trattenuto viene poi rilasciato durante la fase diastolica, contribuendo allo smorzamento
della pulsatilità del flusso sanguigno (effetto Windkessel)[12]. L’entità di tale comporta-
mento tende a diventare meno rilevante con l’avanzare dell’età. Infatti, l’irrigidimento
della parete aortica è una conseguenza fisiologica caratteristica dell’invecchiamento [94].

1.2.1. Radice Aortica

La radice aortica è un segmento anatomico centrale e cardine per il funzionamento cardia-
co in quanto elemento di connessione tra camera ventricolare sinistra e aorta ascendente
(Fig.1.3). Essa si estende dall’anello fibroso aortico alla giunzione sinotubulare, zona di
separazione tra la radice ed il primo tratto tubolare dell’aorta ascendente (STJ - Sinotu-
bular junction). Tale porzione, inoltre, racchiude la valvola semilunare aortica, la quale
esplica la sua dinamica grazie alla particolare geometria dei Seni di Valsalva. Essi, infat-
ti, garantiscono spazio e funzionalità emodinamica ai foglietti valvolari e assicurano un
flusso vascolare coronarico ottimale [71]. Si ricorda, infatti, che le arterie coronarie hanno
origine proprio dai seni della radice aortica i quali, di conseguenza, sono denominati con
il nome della coronaria corrispondente (Seno coronarico destro, Seno coronarico sinistro,
Seno non coronarico).

Per quanto concerne la valvola semilunare aortica, i clinici non identificano l’annulus con
l’anello fibroso sopra citato, ovvero il virtual basal ring, ma con una struttura assimilabile
ad una corona a tre punte, delineata dall’inserzione dei foglietti nella parete aortica. Tale
struttura viene definita come l’elemento separatore tra il ventricolo ed i seni in termini
anatomici, delimitando inferiormente la radice aortica e rappresentando il limite tra la
pressione ventricolare e la pressione aortica. Ad un’altezza intermedia si colloca inoltre
la giunzione ventricolo-arteriosa (VAJ). Quest’ultima, insieme all’STJ e al virtual basal
ring, sono meglio noti come annuli aortici funzionali (Fig.1.3).

Come già anticipato, la radice aortica non solo è la continuazione diretta del tratto d’uscita
ventricolare sinistro, ma si trova a contatto con tutte le camere cardiache, una posizione
di vicinanza critica che rende difficoltoso intervenire sulla valvola mitrale o sulla valvola
aortica senza dover danneggiare o compromettere l’altra [80].
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1.2.2. Valvola Aortica

La valvola semilunare aortica si compone di tre cuspidi, elementi mobili in continuità
con l’annulus fibroso (identificato dal virtual basal ring), il quale congiunge virtualmen-
te i punti basali dei foglietti (nadir). Durante la fase sistolica, tali foglietti si aprono,
permettendo l’afflusso di sangue dal ventricolo alla periferia. Durante la fase diastolica,
il sangue riempie i seni permettendo alle tre cuspidi di avvicinarsi centralmente. Si ar-
riva così ad una sovrapposizione dei tessuti (superficie di coaptazione) che garantisce la
chiusura del lume. Tale superficie viene denominata inoltre lunula. In corrispondenza del
punto di mezzo della lunula vi è una zona di ispessimento fibrotico del foglietto, il nodulo
di Arantius [87], il quale apporta un’ulteriore tenuta in fase di chiusura. Quest’ultimo,
assieme alla particolare e caratteristica morfologia a "nido di rondine" dei lembi (Fig.1.4),
preserva la stabilità della valvola durante la fase diastolica.

La base della valvola aortica è loco di inserzione per il foglietto anteriore della valvola
mitrale. Queste vengono infatti considerate anatomicamente in continuità (Fig. 1.1).
Mentre i foglietti delle valvole bicuspide e tricuspide sono ancorati ad un anello fibroso
che circonda l’orifizio valvolare, per le vavole semilunari c’è una vera e propria continuità
tra lo strato più interno dei foglietti, chiamato fibrosa, e la struttura interna dell’annulus
(annulus fibrosus). Si inseriscono, così, direttamente nella grande arteria la quale, in pros-
simità delle zone di inserzione, risulta essere leggermente dilatata a formare le strutture
dei seni.

(a) (b)

Figura 1.4: Valvola Aortica (a) e sua conformazione a "nido di rondine" (b). [87]



1| Introduzione, Stato dell’Arte e Scopo della tesi 7

1.2.3. Patologie della valvola aortica

La dinamica e la funzionalità delle quattro strutture valvolari sono garantite in condizioni
fisiologiche (Fig. 1.5 - a,b). Laddove siano presenti patologie valvolari, dette valvulopatie,
è possibile che l’apertura e chiusura coordinata delle cuspidi risulti incompleta e compro-
messa, che l’unidirezionalità del flusso non venga mantenuta e che si presentino fenomeni
di trombo-embolismo ed emolisi (danneggiamento delle cellule sanguigne).

Le valvulopatie possono essere di natura congenita, quando sono dovute a delle anoma-
lie presentatesi durante la fase dello sviluppo embrionale, o acquisite (in questo caso la
degenerazione è associata all’avanzare dell’età e a diverse eziologie). Il danno all’inte-
grità anatomica e funzionale delle valvole può portare essenzialmente a tre tipologie di
condizioni.

• Stenosi : alterazione che riduce la capacità di apertura della valvola e che costringe
il flusso sanguigno ad attraversare un orifizio più piccolo; questa porta ad un au-
mento di pressione a monte della valvola patologica rispetto alla situazione pressoria
fisiologica (Fig.1.5 - c).

• Insufficienza: condizione patologica che non permette ai foglietti valvolari di chiu-
dersi completamente (non perfetta coaptazione dei lembi), consentendo il riflusso di
sangue nella camera a monte della valvola patologica (Fig.1.5 - d).

• Coesistenza di stenosi ed insufficienza.

(a) (b) (c) (d)

Figura 1.5: Valvola aortica. (a) e (b): rappresentazione della valvola non patologica nelle
due configurazioni, aperta e chiusa; (c): valvola stenotica; (d): valvola insufficiente. [110]

Le valvole del cuore destro, dove la pressione del sangue è più bassa, sono più raramente
soggette a questi tipi di degenerazione le quali in genere sono dovute a problemi congeniti.
Le valvole che appartengono al cuore sinistro, sostenendo carichi più elevati, tendono con
maggior frequenza a ricadere nella patologia.
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Le principali alterazioni funzionali a carico delle strutture valvolari del cuore sinistro sono
[95]: stenosi ed insufficienza mitralica, stenosi ed insufficienza aortica. In particolare,
le più frequenti tra le anormalità valvolari risultano essere l’insufficienza mitralica e la
stenosi aortica. In tutti i casi, si verifica un aumento del lavoro a carico del cuore sinistro
e, se non si interviene repentinamente, questo può comportare un conseguente scompenso
cardiaco.

La stenosi aortica risulta essere una delle VHD, da Valvular Heart Diseases, più diffuse
in Europa e nel Nord America. Essa si presenta principalmente come conseguenza di
calcificazione dei foglietti negli adulti in età avanzata (2-7% della popolazione over 65).
La seconda eziologia più frequente, che domina nella popolazione più giovane, è la stenosi
aortica congenita. È sempre più rara invece la stenosi aortica dovuta a febbre reumatica
[107]. La misurazione dell’area dell’orifizio valvolare rappresenta, da un punto di vista
teorico, un’ideale quantificazione della stenosi aortica [107]. In Tabella 1.1 sono elencati
alcuni dei parametri che permettono di classificare la stenosi aortica come severa. Tra
questi, l’area effettiva dell’orifizio valvolare (EOA), il rapporto tra quest’ultima e la Body
Surface Area (BSA) ed il gradiente di pressione medio tra monte e valle della valvola
(∆Pm).

Severa

EOA < 1cm2

EOA/BSA < 0.6cm2/m2

Mean Pressure Gradient (∆Pm) > 40mmHg

Tabella 1.1: Classificazione Stenosi Aortica secondo [69].

Riportiamo in Tabella 1.2, per completezza, anche la categorizzazione della stenosi in
lieve, moderata e severa secondo le linee guida dell’American College of Cardiology
(ACC)/American Heart Association (AHA) [49].

Severa Moderata Leggera

EOA < 1cm2 1− 1.5cm2 > 1.5cm2

Vmax sistolica > 4.0m/s 3− 4m/s < 3m/s

Mean Pressure Gradient > 40mmHg 25− 40mmHg < 25mmHg

Tabella 1.2: Classificazione Stenosi Aortica secondo l’ACC/AHA.
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Più di una persona su otto oltre i 75 anni soffre di una valvulopatia cardiaca (sia essa
moderata o severa) ed, in particolare, la stenosi aortica ha una prevalenza pari al 3% della
popolazione over 75 [74]. Lo studio [67] ci riporta la prevalenza dei soggetti over 85, pari
all’8.1%. Considerato il progressivo invecchiamento della popolazione nei paesi sviluppati,
questa condizione costituisce un importante problema di salute pubblica. Nel 2019 infatti
le sostituzioni di valvola aortica, solo negli Stati Uniti, sono state 130.647 [76]. Le valvole
sostitutive possono essere classificate in due tipologie sulla base di caratteristiche quali
materiali, durabilità, tecniche di impianto e necessità di terapie anticoagulanti.

• Valvole meccaniche: composte da uno o più organi mobili fissati a una struttura
vincolata al cuore. I materiali costituenti più comuni sono metallo, polimeri e car-
bonio (pirolitico) ed in generale offrono una buona garanzia in termini di durata nel
tempo. Questo spesso rende le valvole meccaniche le più adatte ad essere impiantate
in soggetti under 60 [76]. A causa delle modifiche introdotte nella fluidodinamica
del sangue e, in alcuni casi, ai materiali utilizzati, si ha tendenza alla coagulazione,
che rende necessaria una terapia antiaggregante e anticoagulante a vita. Inoltre, la
modalità di impianto risulta essere estremamente invasiva [76].

• Valvole bioprostetiche: composte da tessuto porcino o bovino (valvolare o pericardi-
co), preservato con gluteraldeide e montate su un supporto metallico o polimerico.
Sono soggette, nel tempo, a fenomeni di progressivo cedimento meccanico e cal-
cificazione, che possono a loro volta causare nuovamente l’insorgere di stenosi o
insufficienza in un arco temporale ridotto (10-15 anni) rispetto a quello delle valvole
meccaniche (25-30 anni). Non è richiesto un trattamento anticoagulante a vita e la
fluidodinamica è una buona riproduzione di quella fisiologica.

(a) (b)

Figura 1.6: Esempio di (a) valvola meccanica (Bileaflet-Tilting-Disk St.Jude Medical) [10]
e (b) di valvola bioprostetica (SAPIEN XT Edwards Lifesciences Inc.) [32]

Le valvole bioprotesiche presentano due possibilità di impianto: la SAVR (Surgical Aor-
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tic Valve Replacement), tradizionale tecnica chirurgica di impianto a cuore aperto, e
la TAVI (Transcatheter Aortic Valve Implantation), procedura mininvasiva di impianto
trans-catetere. Tale mini-invasività ed il ridotto rischio trombogenico, spiegano come la
TAVI, nel tempo, sia stata sempre più adottata anche per pazienti a basso rischio e come
si sia abbassata l’età minima raccomandata per tale tipologia di impianto [108][16]. Al
2019 infatti il numero di valvole bioprostetiche impiantate ha superato quello delle valvole
meccaniche. Tale graduale estensione nell’applicazione della TAVI da parte della Food
and Drug Administration (FDA) è apprezzabile graficamente in Fig.1.7.

Il report [20], citato in Fig.1.7, analizza e rappresenta i dati di 273.316 pazienti sottoposti
a sostituzione di valvola aortica tramite procedura TAVI dal 2011 al 2019. Tali dati sono
stati collezionati dall’ACC-STS-TVT Registry (American College of Cardiology [ACC]-
Society of Thoracic Surgeons [STS]-Transcatheter Valve Therapy [TVT] Registry). Tale
lavoro riporta, inoltre, che l’estensione dell’applicazione della procedura TAVI anche a
pazienti a basso rischio, avvenuta da parte dell’FDA nel 2019, ha portato nello stesso
anno ad un superamento degli impianti avvenuti tramite TAVI (72.991) rispetto a quelli
avvenuti tramite procedura chirurgica SAVR (57.626).

Figura 1.7: Approvazione della TAVI da parte della FDA nel tempo: pazienti a rischio
chirurgico estremamente alto (2011), ad alto rischio (2012), a rischio intermedio (2016) e
a basso rischio (2019). [20]
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1.3. Transcatheterer Aortic Valve Implantation

La Transcatheter Aortic Valve Implantation (TAVI), spesso denominata Transcatheter
Aortic Valve Replacement (TAVR), è un intervento di sostituzione di valvola aortica
mini-invasivo introdotto nel 2002 dal Dott. Alain Cribier [23] come alternativa alla tra-
dizionale tecnica chirurgica SAVR, non adeguata per categorie di pazienti ad alto rischio
chirurgico a causa di tutte le complicazioni e controindicazioni di un intervento a cuore
aperto. Infatti, ad oggi, la popolazione anziana è il principale target per l’impianto TAVI,
per le motivazioni sopra descritte e per la tendenza a sviluppare patologie cardiovascolari
come la SVD [107]. La TAVI risulta essere una valida alternativa anche per pazienti ad
intermedio e basso rischio chirurgico [20] anche se l’applicazione a pazienti più giovani
apre la possibilità di dover ricorrere a procedure ripetute nel tempo, dipendenti dalla
durabilità della valvola bioprostetica impiantata.

1.3.1. Il device

Il device si compone di una struttura metallica, lo stent, su cui sono suturati i foglietti
bioprotesici, i quali possono essere di tessuto porcino o bovino (valvolare o pericardico).
Tali dispositivi sono caratterizzati inoltre dalla presenza di una "gonnella" di polietilene
tereftalato (PET) volta ad aumentare la superficie di contatto con la parete nativa per
poter incrementare l’aderenza tra anatomia e valvola e ridurre i trafilamenti paravalvolari.
Tale "gonnella" può essere interna (Fig.1.8 - c) o esterna allo stent (Fig.1.8 - d).

Un grande vantaggio dell’approccio TAVI è quello di poter sostituire la valvola danneg-
giata senza dover rimuovere la valvola nativa (come invece succede nella SAVR), la quale
viene semplicemente compressa dalla protesi stessa o tramite espansione di un pallonci-
no contro la parete aortica (l’espansione è controllata da un sistema di regolazione della
pressione) (Fig.1.9). Quest’ultimo fattore è dipendente dal tipo di stent su cui il tessuto
biologico è montato: se lo stent è costituito da Nitinol (materiale a memoria di forma) esso
è in grado di riespandersi in maniera autonoma fino al raggiungimento della dimensione
radiale prescritta; se lo stent è in lega di Cromo-Cobalto (metallo elasto-plastico) esso
necessiterà dell’espansione tramite palloncino fino ad ancoraggio avvenuto.

Il mercato statunitense si focalizza su due famiglie di dispositivi (Fig.1.8): la valvola
espandibile con palloncino SAPIEN (Edwards LifeSciences Inc.) e la valvola autoespandi-
bile CoreValve/Evolut (Medtronic PLC)[52]. Questi modelli sono disponibili in differenti
taglie (da 20 a 29 mm di diametro esterno), ampliando la popolazione di pazienti trattabili.
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(a) (b) (c) (d)

Figura 1.8: (a) Autoespansione dello stent in Nitinol alla ritrazione del catetere. (b)
Valvola autoespandibile, CoreValve EVOLUT (Medtronic) [2]. (c) Valvola espandibile
con palloncino, SAPIEN XT (Edwards Lifesciences Inc.) [32]. (d) Valvola espandibile
con palloncino, SAPIEN 3 (Edwards Lifesciences Inc.) [33].

1.3.2. Modalità di impianto

Nella pratica clinica odierna sono presenti cinque vie per l’inserimento della TAVI [91]:
transfemorale, transapicale, transaortica, via succlavia e transascellare, riportati grafi-
camente in Fig.1.10. Essi si differenziano principalmente per il sito anatomico in cui
si effettua l’incisione (ad esempio a livello inguinale per TAVI transfemorale o a livello
dello spazio intercostale per la TAVI apicale). Per tutti e cinque gli approcci, il resto
dell’impianto consiste in una successione di step riportati sinteticamente in Fig.1.9:

• incisione del sito di accesso scelto;

• inserimento del filo guida e raggiungimento del sito valvolare attraverso il canale
creato;

• immissione del catetere con palloncino, il quale, una volta condotto in corrisponden-
za della valvola nativa, viene gonfiato con soluzione salina al fine di ripristinare la
pervietà valvolare (valvulopalstica). Tale palloncino viene poi sgonfiato ed estratto;

• collocazione del complesso ripiegato stent-valvola nella posizione corretta tramite la
guida del catetere;

• esecuzione della procedura di ancoraggio (come anticipato è dipendente dalla tipo-
logia di stent in questione);
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• estrazione del catetere e dell’eventuale palloncino e rilascio della valvola in posizione.

(a) (b) (c) (d)

Figura 1.9: Step TAVI transfemorale: (a) incisione, inserimento filo guida e valvulopla-
stica, (b) immissione catetere con complesso stent-valvola, (c) espansione con palloncino,
(d) rilascio della valvola in posizione [72]

(a) (b) (c)

(d) (e)

Figura 1.10: Diversi tipi di approccio per l’applicazione di TAVI. (a) Transfemorale. (b)
Transapicale. (c) Transaortico. (d) Approccio via succlavia. (e) Transascellare [91].



14 1| Introduzione, Stato dell’Arte e Scopo della tesi

1.3.3. Complicazioni post-impianto e durabilità

L’impianto è associato ad alcune complicazioni, tra le più frequenti: blocco atrioventrico-
lare, il quale richiede a sua volta l’impianto di un pacemaker permanente, eventi ischemici
cerebrali, sanguinamento, danno renale acuto e perdite paravalvolari [45]. Le cause sono
varie:

• mal posizionamento: in direzione longitudinale(Fig.1.11 - a), può provocare o blocco
atrioventricolare se lo stent si trova dislocato verso il lato ventricolare, o l’occlusione
delle coronarie se, al contrario, lo stent risulta essere prevalentemente posizionato
verso il lato aortico [92]; in direzione radiale (Fig.1.11 - b), è la diversa distribu-
zione delle calcificazioni in corrispondenza della valvola nativa a giocare un ruolo
fondamentale nell’orientamento del dispositivo [61];

(a) (b)

Figura 1.11: Posionamento della valvola (a) in direzione longitudinale e (b) in direzione
radiale [4].

• sizing errato della valvola: lo stent, ancorandosi alla parete, genera uno scambio
di forze in direzione radiale con la parete stessa e tali forze dipendono anche dalla
dimensione della valvola prostetica rispetto alla valvola nativa. Uno stent troppo
piccolo può generare delle forze radiali non adeguate ad evitarne la migrazione. Al
contrario, uno stent oversized rispetto alle dimensioni del paziente provoca forze
eccessive sulla parete, danneggiando la parete stessa [26] o potendo potenzialmente
comprimere il fascio di His e causare blocco atrioventricolare;
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• dimensionamento non adeguato, presenza di calcificazioni e radice aortica non per-
fettamente circolare possono compromettere il corretto accoppiamento tra stent e
annulus generando flussi paravalvolari (Fig.1.12) , rigurgiti transvalvolari ed emolisi
[60][55];

Figura 1.12: Perdita paravalvolare post-impianto di valvola aortica transcatetere (TAVI).
Descrizione schematica della perdita paravalvolare ed esempi di visualizzazione in imma-
gini eco-Doppler. [65]

• deterioramento strutturale (Structural Valve Deterioration, SVD) della valvola bio-
logica nel tempo (Fig.1.13): essa è associata a vari stati patologici quali stenosi,
insufficienza e processi guidati da calcificazione, deposizione di tessuto fibroso, in-
fiammazione ed ispessimento del margine libero delle cupsidi. Tali processi sono
favoriti da fattori di rischio cardiovascolari quali ipertensione, diabete, patologie
metaboliche e disfunzione renale [83]. In uno studio osservazionale riguardante 1403
pazienti (età media 82.6 anni), è risultato che circa il 7% ha sviluppato SVD mode-
rata (gradiente medio sopra i 20 mmHg e aumento di gradiente medio superiore ai
10 mmHg) e circa il 4.2% SVD severa (gradiente medio sopra i 40 mmHg e aumento
di gradiente medio superiore ai 20 mmHg). La percentuale di impianti che hanno
portato alla morte del paziente a causa di SVD è invece pari all’1.9% [83]. Gli esatti
meccanismi che innescano l’SVD sono ancora sconosciuti, ma sono stati identificati
alcuni fattori predittivi influenzanti la durabilità della TAVI: sesso femminile, bassa
Body Surface Area (BSA), area dell’orifizio aortico ridotta ed impianto di valvole di
piccolo diametro. Riguardo questo ultimo fattore, in uno studio di Muratori et al.
si evidenzia che l’utilizzo di una valvola con diametro 23 mm del modello SAPIEN
è un fattore predittivo indipendente di SVD in pazienti sottoposti a TAVI [70].
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Figura 1.13: SVD di una Valvola Aortica Bioprostetica [34].

Lo studio clinico randomizzato PARTNER 3 (Placement of Aortic Thranscatheter Val-
ves) ha messo in luce i principali vantaggi dell’applicazione dell’impianto TAVI anche
a pazienti a basso rischio chirurgico: ad un anno dall’impianto, ad esempio, la percen-
tuale di eventi quali morte, infarto o riospedalizzazione in tali pazienti è risultata essere
significativamente inferiore con la TAVI rispetto alla SAVR (8.5% vs 15.1%) [83].

Tuttavia, la durabilità attesa è limitata a causa delle numerose complicazioni elencate
sopra, nel particolar modo dall’SVD che nel tempo può portare al fallimento dell’impianto.
L’applicazione a pazienti più giovani e a basso rischio richiede infatti una particolare
attenzione da riporre nella durabilità a lungo termine e apre la possibilità di dover ricorrere
a procedure ripetute nel tempo (impianto Valve In Valve). Rispetto a quelli a breve
termine, gli studi sui risultati post-impianto a lungo termine sono limitati in numero a
causa dell’età avanzata e delle comorbidità dei soggetti interessati, caratterizzati perciò
da un’aspettativa di vita ridotta. Inoltre, essendo una tecnica relativamente recente, i
dati di follow up relativi ai primi anni di applicazione della tecnica potrebbero essere
condizionati dall’inesperienza dei clinici.

1.4. Metodi computazionali: stato dell’arte

La TAVI, al giorno d’oggi, è una tecnica ampiamente utilizzata ed ormai ben consolidata;
grazie all’esperienza acquisita dai clinici e alla pianificazione sempre più personalizzata
degli interventi, nel tempo, sono diminuiti drasticamente i casi di complicazione post-
impianto. La scarsità in termini di follow-up rende necessaria, tuttavia, un’analisi appro-
fondita della tecnica che permetta di capire quali sono i margini di miglioramento e di
puntare ad un’ulteriore riduzione delle complicazioni più persistenti quali: la necessità di
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un impianto di pacemaker permanente, i trafilamenti paravalvolari, l’infarto, la formazione
di trombi ed il danneggiamento dei foglietti protesici [68]. Uno strumento fondamentale,
che può essere utilizzato come tecnica alternativa di analisi e supplire all’assenza di tali
follow-up, sono le simulazioni computazionali. Le analisi in silico, sempre più sfruttate,
permettono di predire idealmente l’esito di una procedura chirurgica, dell’impianto di un
dispositivo o, eventualmente, di capire quali sono le cause alla base del fallimento dello
stesso [104], nonchè di simulare diversi tipi di scenario ed investigare nuove applicazioni,
agendo da vero e proprio supporto per il clinico. Uno dei grandi vantaggi delle simulazioni
numeriche è quello di poter osservare con un’unica analisi più quantità in output [62] tra
cui, di nostro interesse:

• pressione, campi di velocità del sangue e sforzi viscosi tangenziali esercitati dal
sangue stesso alla parete (WSS, Wall Shear Stress);

• stress, deformazioni e spostamenti della parete aortica.

In particolare, i WSS sono intimamente legati alla degenerazione dell’endotelio in patologie
come l’aterosclerosi [47]. Inoltre, alterazioni di tali stress meccanici sui foglietti della
valvola aortica predispongono i foglietti stessi a degenerazione [47].

Le analisi computazionali utilizzate in letteratura per lo studio della TAVI sono: l’analisi
strutturale, la fluidodinamica computazionale (CFD - Computational Fluid Dynamics) e
l’analisi dell’interazione fluido-struttura (FSI - Fluid Structure Interaction). In particola-
re, queste tre analisi spesso si risolvono con il metodo degli elementi finiti (FEM - Finite
Element Method). Il modello ad elementi finiti, usato in combinazione con delle tecni-
che di approssimazione in tempo, permette la risoluzione numerica approssimata delle
equazioni alle derivate parziali che governano la meccanica del continuo. Questo si basa
sull’introduzione di una mesh di calcolo computazionale ottenuta suddividendo il dominio
in celle tetraedriche o esaedriche elementari.

Tramite l’analisi strutturale possono essere ottenute informazioni sulla distribuzione degli
sforzi all’interno dello stent, della parete della radice aortica e dei foglietti valvolari, nonché
informazioni sugli spostamenti della valvola protesica. Riportiamo, a titolo di esempio,
i lavori di Pfensig et al. [79] e Xuan et al. [112]; essi si sono focalizzati sull’analisi
della performance della valvola in termini di spostamenti, deformazione dei foglietti e
stress meccanici quando sottoposti a diverse entità di carico. Il gruppo di studio di
Rocatello et al., in tre lavori distinti [88] [90] [89], ha focalizzato la sua attenzione sulla
pressione di contatto che si genera, post TAVI, tra device e anatomia del paziente e
l’impatto di questa sulla conduzione elettrica del cuore. È inoltre comune, in letteratura,
utilizzare un approccio sequenziale di analisi, simulando prima l’impianto della valvola con
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simulazioni strutturali, e analizzando poi l’emodinamica del dominio fluido con analisi di
tipo fluidodinamico.

Le simulazioni di fluidodinamica computazionale consistono nella risoluzione delle equa-
zioni di conservazione della quantità di moto e conservazione della massa. Queste permet-
tono di ottenere informazioni di carattere fluidodinamico, ovvero sul campo di velocità e
di pressione all’interno del dominio fluido. Dal punto di vista clinico con un’analisi CFD si
può quantificare il rigurgito paravalvolare a seguito della procedura TAVI [64] o l’impatto
che su di esso ha una diversa profondità d’impianto [14], ricavare il campo di WSS nella
radice aortica [99] o analizzare il processo di formazione del trombo, evento estremamente
complesso, ma che è stato incluso nell’analisi in silico della TAVI del gruppo di studio
Bianchi et. al [14]. Questi ultimi hanno difatti analizzato la correlazione che si presenta
tra trafilamenti paravalvolari ed attivazione piastrinica.

L’analisi dell’interazione fluido-struttura consiste nella risoluzione delle equazioni che go-
vernano la meccanica della struttura in maniera accoppiata con le equazioni che descrivono
la fluidodinamica, tenendo in questo modo conto dell’influenza reciproca che ogni dominio
ha sull’altro e permettendo così di ottenere informazioni sia di carattere fluidodinamico
che strutturale.

Figura 1.14: Esempio di applicazione del modello FSI: in questo studio di Ghosh et al.
sono stati valutati gli stress di Von Mises sui foglietti valvolari e le linee di velocità del
flusso in sei istanti di tempo del ciclo cardiaco [42].
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Considerando entrambe le parti, la rappresentazione del fenomeno simulato risulta più
realistica, aspetto fondamentale per approfondire un processo complesso quanto quello
dell’impianto TAVI. Il guadagno in termini di accuratezza è bilanciato purtroppo da una
perdita in termini di costo computazionale, il quale incrementa e allunga i tempi di ri-
soluzione. È spesso necessario, quindi, fare assunzioni ed introdurre semplificazioni, al
fine di ridurre i tempi di simulazione. A titolo di esempio riportiamo i lavori di Ghosh et
al. [43] [42]: all’interno del primo viene proposto un algoritmo FSI per la quantificazione
dei trafilamenti paravalvolari (PVL - Paravalvular Leakage) e correlazione di quest’ultimi
con diverse profondità d’impianto, calcolo degli stress meccanici sui foglietti protesici e
valutazione del potenziale trombogenico al variare della posizione dell’impianto rispetto
al ventricolo; il secondo consiste in un confronto comparativo tra valvole TAVI e SAVR in
termini di coefficienti emodinamici, quali il WSS, ed in termini di risposta cinematica e
dinamica dei foglietti protesici (Fig.1.14). Luraghi et al. in [60] e [61] hanno proposto un
algoritmo FSI che potesse simulare sia l’impianto della TAVI che analizzare il suo com-
portamento durante l’intero ciclo cardicaco convalidando le prognosi cliniche in termini
di grado di PVL (con valori coerenti di volume di rigurgito ed area di rigurgito effettiva),
nonchè confermando la presenza e la posizione di jet di velocità sovrapponendo i risultati
numerici ai Doppler. Basri AA et al. [11] hanno dimostrato che maggiori sono le calcifi-
cazioni presenti sui foglietti della valvola nativa, maggiore è la possibilità di avere grandi
volumi di rigurgito paravalvolare. La tecnica di simulazione FSI è stata sfruttata anche
per analizzare scenari particolari quali l’influenza di un impianto TAVI su pazienti con
valvola aortica bicuspide [78] o valvola mitrale insufficiente [18].

1.5. Scopo del lavoro

L’obiettivo della tesi consiste nell’individuazione di predittori emodinamici di stenosi della
valvola bioprotesica TAVI causata da SVD (da Structural Valve Deterioration), al fine di
poter discriminare tra pazienti con o senza degenerazione. Tale studio è stato svolto
tramite un approccio computazionale FSI (da Fluid Structure Interaction), affinché fosse
possibile valutare non solo la fluidodinamica attraverso la valvola protesica, ma anche la
sua interazione con la valvola stessa.

Lo studio è stato condotto in collaborazione con i cardiologi e radiologi del Centro Car-
diologico Monzino che, tramite l’utilizzo di parametri ricavati da immagini CT ed eco-
cardiografiche (secondo il metodo descritto da Guglielmo et al. [46]), hanno selezionato e
suddiviso sei pazienti in due classi:

• degenerati: tre pazienti con stenosi della valvola artificiale causata da SVD, deno-
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minati con la sigla DEG;

• non degenerati: tre pazienti senza stenosi della valvola artificiale, denominati NO-
DEG.

Inoltre, il centro si è reso disponibile a fornire, di alcuni pazienti, i seguenti dati:

• immagini CT pre-operatorie di pazienti con valvola aortica nativa calcificata e
necessità di sostituzione valvolare;

• immagini ecocardiografiche post-operatorie a sei mesi di distanza dall’impianto;

• immagini ecocardiografiche post-operatorie a più di cinque anni di distanza dall’im-
pianto;

• immagini CT post-operatorie a più di cinque anni di distanza dall’impianto.

Figura 1.15: Flowchart rappresentativo delle fasi del progetto.
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Il focus ed obiettivo della nostra tesi è giustificato dal forte interesse clinico nel voler
estendere la procedura terapeutica TAVI anche a soggetti giovani e a basso rischio chi-
rurgico e nel supplire alla mancanza di informazioni dettagliate sulla durabilità a lungo
termine.

A tal fine, il progetto si suddivide in diverse fasi (Fig. 1.15):

• ricostruzione di geometrie patient-specific a partire dalle immagini pre-operatorie
ed ottenimento della mesh fluida;

• creazione della mesh strutturale del complesso stent-annulus nativo e posizionamen-
to virtuale all’interno della geometria patient-specific ad ottenere il dominio virtuale
post-operatorio;

• preliminare simulazione computazionale FSI in dominio virtuale post-operatorio, su
due pazienti, al fine di calibrare il flusso sulla base del confronto tra le velocità
massime ottenute dalla simulazione e le velocità ottenute dall’esame ecocardiografico
di controllo a sei mesi dall’impianto;

• simulazione computazionale FSI in dominio virtuale post-operatorio, su sei pazienti,
dell’interazione tra il dominio fluido e la valvola bioprotesica, rappresentativa della
condizione post-operatoria a 6 mesi dall’impianto;

• individuazione, valutazione e proposta di indici fluidodinamici e strutturali al fine
di discriminare tra pazienti degenerati e non degenerati.

Riassumendo, l’obiettivo finale di questo lavoro consiste nel proporre degli indici emo-
dinamici che, a partire da simulazioni di scenari virtuali post-operatori basati sulla seg-
mentazione di immagini pre-operatorie, siano in grado di discriminare fra i pazienti dege-
nerati e non degenerati e che dunque possano consentire di predire l’esito dell’impianto,
supportando il clinico in fase decisionale.
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2.1. Dati Clinici

I dati clinici a nostra disposizione consistono in immagini CT ed ecocardiografiche di sei
pazienti sottoposti ad impianto di valvola aortica transcatetere (TAVI, da Transcatheter
Aortic Valve Implantation). L’età media dei pazienti è pari a 80 anni e a tutti i pazienti
è stata impiantata la valvola bioprotesica SAPIEN XT di diametro 23mm (Edwards Li-
fesciences). In tre di questi sei pazienti è stata diagnosticata stenosi dovuta a Structural
Valve Deterioration (SVD) e verranno chiamati, nel corso di tale lavoro, con la sigla DEG
(degenerati). Nei restanti tre non è stata osservata alcuna degenerazione e vengono perciò
identificati con la sigla NODEG (non degenerati).

Tabella 2.1: Lista pazienti analizzati

Degenerati Non Degenerati
DEG1 NODEG1
DEG2 NODEG2
DEG3 NODEG3

In particolare, il centro cardiologico Monzino, si è reso disponibile a fornire i seguenti dati:

• immagini CT pre-operatorie di tutti i sei pazienti con valvola aortica nativa calcifi-
cata e necessità di sostituzione valvolare;

• immagini ecocardiografiche post-operatorie di due pazienti (DEG1, NODEG1) a sei
mesi di distanza dall’impianto;

• immagini ecocardiografiche post-operatorie di quattro pazienti (DEG1, DEG2, NO-
DEG1, NODEG2) a più di cinque anni di distanza dall’impianto;

• immagini CT post-operatorie di tre pazienti a più di cinque anni di distanza dal-
l’impianto. (DEG1, DEG3, NODEG1)
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Le immagini CT pre-operatorie consistono in immagini CT pre-impianto (Fig.2.2 - a,
b) ottenute con mezzo di contrasto (CTA - Computed Tomography Angiography) ed
eseguite durante la diastole, in tutti i sei pazienti. Tali dati hanno rappresentato il punto
di partenza per il nostro studio in quanto sono necessari alla ricostruzione dei domini
geometrici. In Fig. 2.1 sono rappresentati i passaggi principali della fase di pre-processing.

Figura 2.1: Flowchart rappresentativo delle tecniche di pre-processing.
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2.2. Pre-processing geometrico

Per la ricostruzione del dominio computazionale sono stati utilizzati due diversi software.

• The Vascular Modelling Toolkit (vmtk)(http://www.vmtk.org [8]): questo consiste
in una serie di librerie e strumenti deputati alla ricostruzione in tre dimensioni, all’a-
nalisi geometrica e alla generazione di mesh per la modellizzazione di vasi sanguigni
a partire da immagini. È composta da classi Python, Pypes-Python script e classi
C++ (algoritmi basati su ITK e VTK)[35].

• ParaView (https : //www.paraview.org): software open-source per la visualizzazio-
ne, l’analisi e l’elaborazione di dati tramite tecniche qualitative e quantitative. Per
questo motivo, è stato ampiamente sfruttato anche nella fase di post-processing dei
risultati.

2.2.1. Ricostruzione della geometria patient-specific

Riportiamo la ricostruzione del lume aortico e delle calcificazioni come presentato nella
tesi preliminare [85]. Le geometrie, già segmentate, sono state messe a nostra disposizione
dalle autrici ed hanno rappresentato il punto di partenza per questo lavoro.

La ricostruzione del lume aortico (radice aortica e aorta ascendente) ha inizio con la
segmentazione delle immagini a disposizione. Le immagini vengono suddivise in regioni
definite ROI (da Region of Interest) sulla base di criteri quali il livello di grigio, inten-
sità o texture dell’immagine. Tra i diversi algoritmi di segmentazione, il software vmtk
mette a nostra disposizione il Level Set Method, facente parte della categoria dei modelli
deformabili [111]. Questi hanno il vantaggio di conformare la superficie di separazione
tra diversi elementi dove le variazioni di intensità di grigio sono maggiori, ovvero in cor-
rispondenza delle pareti dei vasi. Tale modello deformabile richiede, durante il processo
di inizializzazione della segmentazione, un certo grado di interazione da parte dell’uten-
te; dato che vengono trattate strutture tendenzialmente tubolari, il metodo più adatto
risulta essere Colliding Fronts. Tale metodo, come riportato in Fig.2.2 - a,b, consiste nel
posizionamento di punti, detti seeds, dai quali propaga un fronte d’onda, lungo direzioni
in cui il gradiente di grigio è minimo, fino al raggiungimento dei punti definiti come target.
Il fronte d’onda, attraversa voxel caratterizzati da valori di grigio in un range specifico
(definito a priori dall’utente). L’output della segmentazione realizzata con questo me-
todo è ancora un’immagine ed è stato quindi necessario applicare l’algoritmo Marching
Cubes (Lorensen et al. [25]), il quale consente di ottenere l’isosuperficie, già triangolata,
corrispondente al contorno dell’immagine appena estratta dal metodo Level Set. È segui-
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ta, inoltre, un’operazione di smoothing per rendere più liscia la superficie, altrimenti più
irregolare di quanto sia realmente. Il risultato è riportato in Fig.2.2 - c.

(a) (b)

(c) (d)

Figura 2.2: (a)-(b) Applicazione del metodo Colliding Fronts per la segmentazione del
lume dell’aorta del paziente NODEG3. In particolare: (a) posizionamento dei punti seed
sull’immagine CT; (b) posizionamento dei punti target. (c) Risultato della segmentazione
del lume aortico per il paziente NODEG3. (d) A sinistra il risultato della segmentazione
delle calcificazioni del paziente NODEG3. A destra le calcificazioni ed il dominio fluido a
valle del procedimento di segmentazione e morphing.
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A questo punto, tramite Paraview, e in particolare tramite il filtro Clip, sono state rimosse
le zone non di nostro interesse (il ventricolo, le coronarie e le diramazioni arteriose).

Per compensare la presenza di eventuali artefatti dovuti alla segmentazione e rendere
la superficie più regolare, è stato effettuato il morphing del dominio. Questa procedura
[85] consiste nel posizionare il dominio risultante all’interno di un cilindro che viene fatto
aderire gradualmente alla superficie del dominio stesso. Ciò è reso possibile applicando
iterativamente i seguenti step:

• tramite il comando vmtk surfaceremeshing si effettua il meshing della superficie
cilindrica secondo il parametro edgelength (dimensione caratteristica degli elementi
della mesh);

• si calcola la distanza relativa tra la superficie cilindrica e quella del dominio, tramite
la funzione vmtk surfacedistance;

• con il filtro Warp in Paraview si avvicina la superficie cilindrica al dominio (warping).

Inoltre, usando la funzione vmtk flowextension, sono state aggiunte estensioni alle sezioni
di ingresso ed uscita in modo tale da avere un flusso, in entrata e in uscita al dominio
computazionale, completamente sviluppato. Le flowextensions si basano sul calcolo del-
le centerlines (http://www.vmtk.org/tutorials/Centerlines.html), le quali possono essere
definite come il percorso pesato più breve tracciato tra due punti estremi del condotto
vascolare.

(a) (b) (c)

Figura 2.3: (a) Identificazione manuale del bordo inferiore della traccia dell’annulus su
vmtk; (b) estrazione della superficie a valle del bordo tracciato; (c) annulus estratto
tramite filtro Isovolume in Paraview [85].
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Il passo successivo è stato l’identificazione della traccia dell’annulus, ovvero la corona
circolare, punto di attacco dei foglietti valvolari alla parete aortica. A valle di un’in-
dividuazione manuale del bordo inferiore della traccia dell’annulus (vmtk surfacetagger
in modalità drawing, Fig. 2.3 - a), è stata estratta la superficie superiore tramite filtro
Threshold in Paraview e calcolata la distanza tra tutti i punti di quest’ultima ed il bordo
inferiore precedentemente tracciato (Fig. 2.3 - b). Tramite il filtro Isovolume è stato poi
isolato l’annulus (Fig. 2.3 - c). A questa superficie è stato assegnato un tag specifico
in quanto tale regione non appartiene al dominio fluido, ma al dominio solido. É grazie
ai tag, definiti sui diversi elementi della mesh, che è infatti possibile applicare distinte
condizioni al contorno e assegnare differenti proprietà meccaniche.

I depositi di calcio sono una delle potenziali cause di malposizionamento dello stent pro-
tesico e, per questo motivo, è risultato essenziale tenerne conto e procedere alla loro
ricostruzione [85]. Tramite vmtk, si è andati ad agire sulle stesse immagini CT utilizzate
per la ricostruzione del dominio fluido, sfruttando il metodo Level Set citato precedente-
mente. Non trattandosi di strutture tubolari, la tecnica scelta in questo caso è quella di
Thresholding, la quale va ad isolare solo i pixel caratterizzati da intensità di grigio in un
range indicato dall’utente. Sono seguiti poi, come per il dominio fluido, l’algoritmo Mar-
ching Cubes e lo smoothing. Non è stata invece applicata alcuna procedura di morphing.
Il risultato di tale segmentazione è apprezzabile in Fig.2.2 - d.

2.2.2. Generazione del complesso strutturale e posizionamento
nella geometria paziente-specifica

Lo stent è stato realizzato come un cilindro cavo con parete uniforme e dimensioni (diame-
tro interno 21mm, raggio esterno 23mm ed altezza 14, 5mm) pari a quelle della SAPIEN
XT impiantata nei sei soggetti analizzati, come riportato anche nello studio preliminare
[85].

Si è deciso di rappresentare lo stent come una struttura cilindrica per due ragioni princi-
pali:

1. la sezione trasversale della struttura metallica è pressocchè circolare (Fig. 2.4 - d)
[15];

2. le simulazioni computazionali FSI saranno rappresentative di una condizione po-
st impianto a sei mesi dall’operazione, situazione in cui è ancora trascurabile un
eventuale processo di ovalizzazione della BHV. Riportiamo, a supporto di questa
ipotesi, il lavoro [15], il quale afferma che l’86% delle valvole bioprostetiche baloon-
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expandable, nei primi mesi post-impianto, mantiene la circolarità caratteristica dello
stent della BHV (Bioprosthetic Heart Valves).

Nonostante ciò, si è tenuto conto della caratteristica struttura a maglie dello stent reale,
in maniera implicita, nella definizione delle proprietà meccaniche (Paragrafo 3.4.2). Il
cilindro è stato ottenuto, come presentato in [85], con i seguenti passaggi:

• generazione e triangolazione di due superfici cilindriche concentriche in ParaView;

• ottenimento del cilindro cavo tramite la chiusura delle corone circolari superiore e
inferiore tra le superfici cilindriche (funzione vmtk surfacecapper).

Dato che l’interesse dello studio si focalizza su quelli che sono gli effetti a lungo termi-
ne sulla BHV, si è scelto di non simulare computazionalmente l’impianto tramite analisi
strutturale o FSI, ma di posizionare lo stent sulla base di un’analisi puramente geome-
trica. Tale decisione si basa su ipotesi formulate a valle di un confronto con i clinici che
collaborano a tale progetto. Si ipotizza che: il posizionamento dello stent sia avvenuto
correttamente, che la differenza dimensionale tra lo stent ed orifizio determini la sola de-
formazione dell’orifizio stesso e che il dislocamento dello stent, causato dalla distribuzione
disomogenea dei depositi di calcio, possa avvenire solo in direzione radiale.

L’inserimento dello stent consiste perciò nei seguenti passaggi [85]:

1. posizionamento dello stent in corrispondenza del baricentro dell’orifizio valvolare;

2. inclusione delle calcificazioni nel modello attraverso il calcolo dell’ingombro radiale
e conseguente traslazione in direzione radiale dello stent;

3. adattamento geometrico, dove necessario, dell’orifizio valvolare aortico allo stent.

Inserimento dello stent nell’orifizio valvolare

Per posizionare lo stent non è stato valutato il baricentro della struttura anulare, ma la
proiezione di tale baricentro sul vettore centerlines, introdotto precedentemente. Le coor-
dinate di tale proiezione (punto C) sono ricavate come riportato in (2.1). In particolare,
A e B sono identificati manualmente (con ProbeLocator in Paraview) lungo la centerline
superiormente e inferiormente la traccia dell’annulus.

C = λA+ (1− λ)B, (2.1)

λ =
|(B −G)|
|(A−B)|

. (2.2)
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In MATLAB (2017b, The MathWorks, Inc., Natick, Massachusetts, United States), a
partire dalle coordinate dei punti C, A e B, è stata calcolata la matrice di trasformazione
per il corretto posizionamento dello stent lungo la centerline (il posizionamento è eseguito
tramite il comando vmtk surfacetransform, Fig.2.4 - a).

(a) (b) (c)

(d) (e)

Figura 2.4: In alto: rappresentazione dei tre step necessari per l’inserimento dello stent
(paziente DEG1): (a) lo stent viene centrato in C, (b) spostamento causato dalla presenza
dei depositi di calcio e (c) stent nella configurazione finale. In basso: (d) sezione trasversale
circolare della valvola Sapien XT, (e) dominio fluido ricostruito, coronarie sinistra e destra
in blu, e stent in giallo (paziente NODEG2).
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Inclusione delle calcificazioni

Si è tenuto conto della presenza dei depositi di calcio (Fig. 2.4 - b) procedendo come
segue:

• divisione della superficie dei depositi in superficie interna e superficie esterna, ri-
spettivamente in quanto rivolte verso il lume aortico o verso la parete aortica;

• calcolo dello spessore dei depositi come distanza tra la superficie interna ed esterna;

• proiezione di tale spessore sulla superficie del dominio fluido;

• estrazione dell’annulus dal dominio aortico, deformato secondo lo spessore del calcio;

• definizione del baricentro dell’annulus deformato e valutazione della distanza radiale
tra vecchio e nuovo baricentro;

• traslazione radiale dello stent secondo la distanza tra i baricentri identificata al
punto precedente;

• infine, controllo qualitativo della posizione relativa tra stent ed osti coronarici in
Paraview (la traslazione non deve portare all’occlusione degli stessi, Fig. 2.4 - e).

Adattamento geometrico dell’orifizio aortico

L’impianto TAVI è riservato principalmente a pazienti con stenosi aortica severa; per-
tanto, è abbastanza comune che la valvola protesica sia sovradimensionata rispetto al
lume valvolare. Alla luce di ciò, per come è stata implementata la procedura di impianto
virtuale, è possibile che le superfici dell’annulus ricostruito e dello stent si sovrapponga-
no (Fig.2.5 - a). Per risolvere questo problema è necessario simulare anche l’eventuale
espansione dell’annulus causata dall’impianto della valvola protesica.

La procedura, di carattere geometrico, consiste nello spostare, in direzione normale alla
centerline, la superficie della radice aortica a contatto con lo stent. Lo spostamento (s in
(2.3)) tiene conto di tre fattori:

• spessore c dei foglietti stenotici, comprendente le calcificazioni (tali valori sono stati
presi da letteratura [21]);

• spessore dello stent t, ottenuto come differenza tra il raggio esterno ed il raggio
interno del cilindro cavo;

• distanza d tra i punti della radice aortica e la superficie interna dello stent.
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s = c+ t− d (2.3)

Risulta necessaria, inoltre, la definizione di un campo scalare φ, tramite la funzione vmtk
surfaceharmonicsolver, all’interno della regione da spostare. Tale campo è soluzione del
problema di Laplace con condizioni al contorno unitarie nell’estremità corrispondente al
bordo inferiore della traccia dell’annulus, e nulle all’estremità opposta.

(a) (b)

Figura 2.5: (a) Intersezione tra la superfcie dell’annulus e lo stent vista dal lato ventrico-
lare (paziente DEG1). (b) Simulazione dell’adattamento geometrico dell’orifizio aortico in
seguito all’espansione dello stent durante l’impianto: a destra si osserva la deformazione
della radice aortica a seguito del Warp per il paziente DEG3.

La deformazione è ottenuta, tramite il filtro Warp in Paraview (Fig. 2.5 - b), secondo il
vettore definito dalla seguente funzione:

W = ((s− c)CenterlineNormalDir − 1

2
DistFromStentR)

1

2
(1− cos (π(2φ− φ2)))

(2.4)
La variabile CenterlineNormalDir rappresenta il versore ortogonale alla centerline del
dominio fluido. La variabile DistFromStentR rappresenta la componente radiale della
distanza della superficie aortica dallo stent. Il coefficiente (1/2) è un fattore di scala
tarato sulla base di considerazioni riguardanti la fisica del sistema. In particolare, valori
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unitari di tale fattore rappresentano una completa deformazione della sola parete anulare,
viceversa, valori prossimi allo zero corrispondono ad una completa deformazione dello
stent, entrambe situazioni non rappresentative della realtà. È stata considerata, per
questo motivo, una situazione intermedia, rappresentativa del reciproco scambio di forze
tra impianto e parete.

2.3. Generazione delle mesh di superficie

Al termine dell’adattamento dell’orifizio aortico, a causa della necessità di ottenere del-
le mesh computazionali di volume adatte alla simulazione computazionale FSI, svolta
in seguito, abbiamo proceduto alla creazione delle mesh di superficie del fluido e della
struttura.

Risulta importante sottolineare che, a monte di questo processo, è necessario ripetere
la procedura di estrazione dell’annulus secondo i passaggi riportati nel Paragrafo 2.2.1.
Questo è necessario a causa della variazione della geometria della parete aortica a valle
dell’impianto virtuale dello stent.

Mesh strutturale di superficie

(a) (b) (c)

Figura 2.6: (a) In blu l’annulus estratto dal dominio fluido, in arancione la sua proiezione
sulla struttura. (b) Mesh superficiale della struttura anulare. (c) Mesh superficiale dello
stent.

La riestrazione dell’annulus è necessaria per completare la cosidetta "struttura anulare",
superficie tridimensionale chiusa, ottenuta connettendo la traccia dell’annulus con la sua
proiezione (comando vmtk surfaceconnector), estratta dalla superficie esterna dello stent
(Fig. 2.6 - a, b).
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Lo stent e la struttura anulare (Fig. 2.6 - b, c) sono globalmente caratterizzati da una
mesh superficiale pari a 0.35 mm (comando vmtk surfaceremeshing).

Mesh fluida di superficie

Si è scelto di non creare una mesh con dimensione costante su tutto il dominio fluido,
in quanto, la radice aortica è la regione di maggior interesse ai fini del nostro studio ed
è necessario ridurre il costo computazionale relativo alla risoluzione del problema FSI.
Dunque, è stata generata una mesh di superficie con dimensione caratteristica variabile
e crescente dall’annulus aortico all’outlet. Questo processo è stato effettuato seguendo i
seguenti passaggi per tutti i pazienti:

• la superficie del dominio è stata suddivisa in sezioni caratterizzate da differenti tag
(Fig. 2.7 - a, sinistra). I tag sono assegnati tramite un Calculator in Paraview,
sfruttando la funzione AnnulusDistance, la quale identifica la distanza tra annulus
aortico e outlet. In questo modo è stato possibile suddividere i domini dei sei pazienti
in maniera riproducibile;

• tramite la funzione vmtk surfaceedgelengtharray viene definito un array, EdgeLeng-
thSmooth. Tale comando ci permette infatti di associare un coefficiente ad ogni tag
presente sulla superficie. I coefficienti sono definiti in ordine crescente da annulus
ad outlet ed uguali per ogni paziente; In particolare, per ottenere una mesh con
crescita continua ed uniforme viene effettuato uno smoothing tra i valori dell’array
all’interfaccia tra due tag distinti (Fig. 2.7 - a, al centro);

• tramite il comando vmtk surfaceremeshing, la dimensione della mesh è stata impo-
stata scalando il valore di EdgeLengthSmooth con un fattore moltiplicativo (edgleng-
thfactor). I coefficenti assegnati ed il fattore moltiplicativo sono uguali per tutti i
pazienti, quindi, le mesh di superficie (Fig. 2.7 - a, destra) presentano la stessa
dimensione caratteristica minima, la stessa dimensione caratteristica massima e la
stessa tipologia di crescita.

La crescita segue dunque questo andamento:

h = EdgeLengthSmooth ∗ edgelengthfactor

L’array EdgeLengthSmooth presenta valori nel range [1, 11], mentre l’edgelengthfactor è
pari a 0.35. In questo modo hmin è pari a 0.35 mm ed hmax è pari a 3.85 mm. Tali combi-
nazioni di valori permettono di ottenere delle dimensioni caratteristiche che rappresentano
un buon compromesso tra la riduzione dello sforzo computazionale ed il raffinamento della
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mesh nella zona della radice aortica; questo raffinamento risulta necessario a causa del-
l’utilizzo del modello computazionale RIIS (da Resistive Immersed Implicit Method), il
quale verrà spiegato più avanti nel Capitolo 3.

(a)

(b) (c)

Figura 2.7: (a) Steps per la generazione della mesh di superficie del paziente DEG2: a
sinistra la suddivisione del dominio in sezioni, al centro l’ottenimento dell’array EdgeLeng-
thSmooth e a destra la mesh di superficie ottenuta. (b) A sinistra: interfaccia del dominio
fluido. A destra: dominio fluido completo. (c) A sinistra: in giallo dominio superficiale
fluido, in rosso dominio superficiale strutturale completo (stent e complesso anulare). A
destra: zoom della radice aortica.
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Il processo di estrazione dell’annulus è necessario anche per completare il dominio fluido
e per garantire la conformità delle mesh fluida e strutturale. Infatti, alla parete aortica
precedentemente meshata secondo EdgeLengthSmooth, deve essere aggiunto un complesso
superficiale che, da questo momento in poi, chiameremo interfaccia. L’interfaccia (Fig.
2.7 - b in blu) è composta da:

• parete superiore del complesso anulare;

• parete superiore dello stent;

• parete interna dello stent;

• superficie di collegamento tra parete superiore del complesso anulare e parete supe-
riore dello stent.

Inoltre, l’ultimo passaggio necessario al completamento di tale dominio, consiste nel cap-
ping (comando vmtk surfacecapper) dell’inlet, a cui successivamente, come verrà spiegato
nel Capitolo 3, verrà imposta la condizione in ingresso della simulazione computazionale
FSI.

2.4. Generazione della mesh computazionale di volu-

me

A partire dalle mesh di superficie, fluida e strutturale, sono stati ottenuti i domini com-
putazionali veri e propri tramite la funzione vmtk meshgenerator, in formato .vtu e
successivamente convertiti nel formato .msh grazie alla funzione vmtk meshwriter (Fig.
2.8).

Inoltre, è importante ricordare che è necessario assegnare specifici tag alle varie porzioni di
superficie e volume su cui verranno applicate differenti condizioni al contorno: il termine
tag indica il codice identificativo dell’elemento della mesh, che ne definisce l’appartenenza
a una zona a cui devono essere applicate specifiche condizioni al contorno e proprietà
fisiche.

In particolare, per quanto riguarda il dominio della struttura, si è deciso di tener conto
delle differenze meccanico-fisiche tra le due parti (annulus e stent) tramite l’assegnazione
di tag differenti ai rispettivi volumi. Questo viene realizzato generando separatamente le
mesh volumetriche delle due parti, unendole in Paraview (tramite i filtri AppendDataSet
e CleanToGrid) e infine rimuovendo il tag dell’interfaccia interna.



2| Tecniche di Pre-Processing 37

Figura 2.8: Mesh di volume dei sei pazienti: fluido, zoom sulla radice aortica e complesso
strutturale
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2.5. Geometria e posizionamento dei foglietti valvo-

lari

I foglietti valvolari sono stati estratti dal lavoro di Luraghi et al. [59]. La struttura
valvolare in questione è una struttura idealizzata e si costituisce di tre foglietti identici,
disegnati in Solidworks - Dassault Systèmes (software di disegno e progettazione 3D para-
metrica) seguendo il profilo della valvola SAPIEN (geometry resembling). In particolare,
da Solidworks si ricava la configurazione visualizzabile in Fig. 2.9 - a, la quale è stata
successivamente sottoposta ad una simulazione strutturale ad elementi finiti in cui viene
applicato, a cavallo della valvola, un gradiente di pressione fisiologico (Fig.2.9 - b). Sono
state così esportate le due configurazioni relative al picco sistolico (Fig. 2.9 - c, d) e al
picco diastolico (Fig. 2.9 - e, f), messe a nostra disposizione dall’autrice dell’articolo [59]
in formato .stl.

(a) (b)

(c) (d) (e) (f)

Figura 2.9: (a) Foglietti a riposo di partenza. (b) Gradiente di pressione fisiologico
applicato alla struttura valvolare per ottenere le due configurazioni finali [59]. (c) e (d)
Foglietti in configurazione sistolica, (e) e (f) foglietti in configurazione diastolica.
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I foglietti necessitavano di essere traslati, ruotati e scalati per poter essere inseriti preci-
samente all’interno della struttura. Questo è stato reso possibile grazie al comando vmtk
surfacetransform e, in particolare:

1. con il comando vmtk centerlines è stata calcolata la centerline di un cilindro coin-
cidente con il nostro stent;

2. con Probe Locator, in Paraview, come per lo stent, sono stati individuati i punti A
e B sulla centerline, i quali, a loro volta, ci hanno permesso di calcolare la matrice
di rototraslazione tramite uno script di MATLAB;

3. la matrice di rototraslazione ottenuta è stata inserita all’interno del comando vmtk
surfacetransform, permettendo così un accurato inserimento dei foglietti protesici
all’interno del complesso strutturale.

Da letteratura è emerso che, in un impianto TAVI, nel tempo, è aumentato l’interesse
clinico nei confronti di un allineamento sempre più preciso tra foglietti protesici e foglietti
nativi [9] [97]. In particolare, lo studio [97] cita come alcuni modelli sperimentali abbiano
dimostrato che, un corretto allineamento delle commissure, possa portare ad una ridu-
zione degli stress sui foglietti protesici. Per tale motivo, abbiamo deciso di intervenire,
dove necessario, sul tilting angle dei foglietti attorno all’asse determinata dalla center-
line. Lo script di MATLAB precedentemente citato calcola, inoltre, il vettore unitario
u⃗ = (ux uy uz)

T , relativo alla direzione della centerline congiungente i punti A e B. È
stata calcolata, come segue, la matrice di rotazione R intorno ad un asse diretto da un
vettore unitario e un angolo θ, scelto sulla base delle caratteristiche morfologiche di ogni
paziente (vedi Tab.2.2):

R =


u2x(1− c) + c uxuy(1− c)− uzs uxuz(1− c) + uys 0

uxuy(1− c) + uzs u2y(1− c) + c uyuz(1− c)− uxs 0

uxuz(1− c)− uys uyuz(1− c) + uxs u2z(1− c) + c 0

0 0 0 1


con c = cos θ e s = sin θ;

Tale matrice è stata poi applicata ai foglietti (sia in sistole che in diastole) tramite il
comando vmtk surfacetransform. In particolare, l’angolo θ non è stato univocamente
identificato per tutti e sei i pazienti, essendo estremamente dipendente dalla geometria
paziente specifica (Tab.2.2).
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Tabella 2.2: Angolo di rotazione θ per ogni paziente

Paziente Angolo di rotazione θ
DEG1 30◦

DEG2 no rotazione

DEG3 45◦

NODEG1 no rotazione

NODEG2 no rotazione

NODEG3 30◦

In tre dei sei pazienti, infatti, non è stato necessario effettuare alcuna rotazione in quanto,
il solo posizionamento dei foglietti all’interno del complesso strutturale, ha permesso di
ottenere una soddisfacente sovrapposizione tra le commissure dei foglietti protesici e di
quelli nativi.

(a)

(b)

Figura 2.10: (a) Rotazione dei foglietti valvolari in configurazione diastolica per il paziente
DEG1 (θ = 30) e (b) per il paziente DEG3 (θ = 45). In giallo la configurazione di partenza,
in rosa la configurazione finale a valle della rotazione da un asse ed un angolo.
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3.1. Elaborazione del modello matematico

In questo studio, come già anticipato nel Paragrafo 1.5, si è deciso di utilizzare un ap-
proccio FSI (da Fluid Structure Interaction) per modellare la valvola bioprotesica TAVI,
affinché fosse possibile valutare non solo la fluidodinamica attraverso la valvola protesica,
ma anche la sua interazione con la valvola stessa, al fine di poter individuare indici che
discriminino tra pazienti con o senza degenerazione.

Figura 3.1: Schema del modello: a sinistra fase sistolica, a destra fase diastolica. In
viola l’interfaccia fluido-struttura, in verde l’interfaccia tra le due strutture, in azzurro
l’annulus, in giallo lo stent ed in rosa il dominio fluido, in nero la parete fluida e in blu la
parete della struttura.

La scelta di utilizzare il metodo FSI, si basa infatti, principalmente su due motivi:

• l’individuazione di indici, sia di tipo fluidodinamico che strutturale, può dare mag-
giori informazioni sulla discriminazione tra pazienti con e senza degenerazione,
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rispetto ad una simulazione strettamente fluidodinamica;

• nonostante la ridotta mobilità del complesso strutturale (annulus e stent) in termini
di scambi di sforzi ed energia, le potenziali ripercussioni del fluido sulla struttura,
potrebbero essere rilevanti ai fini della discriminazione; per questo si è deciso di
introdurre la componente strutturale nel nostro modello, al fine di garantire una
maggiore accuratezza. Come relazione costitutiva per la struttura usiamo una legge
iperelastica.

Data la complessità dello studio FSI e dei domini computazionali coinvolti, si è reso
necessario introdurre un modello basato su opportune assunzioni (riguardanti sia la fisica
che la geometria del sistema). Il dominio computazionale è costituito da quattro elementi:
aorta ascendente e radice aortica, annulus aortico (Fig.1.3), stent e foglietti valvolari
(Fig.1.6 - b). In particolare:

• il sangue, nel dominio fluido (Ωt
f , in rosa nella Fig. 3.1), è stato trattato come

fluido Newtoniano, omogeneneo ed incomprimibile, descritto tramite le equazioni di
Navier-Stokes e modellato tenendo in considerazione un modello di transizione alla
turbolenza;

• il dominio strutturale, composto da annulus (Ω1, in azzurro in Fig. 3.1) e stent
(Ω2, in giallo), è modellato tramite le equazioni dell’elastodinamica in formulazione
Lagrangiana. Entrambe le componenti sono state modellate come iperelastiche ed
intergiscono con il dominio fluido in un contesto FSI; all’interfaccia (in viola in Fig.
3.1), lo spostamento della struttura, si riflette nei nodi interni del dominio fluido
attraverso la condizione di accoppiamento geometrico ed il problema geometrico
(tramite un’estensione armonica i punti interni del dominio fluido si muovono in
maniera conforme allo spostamento dell’interfaccia stessa);

• la parete del dominio fluido (Σwall
f in Fig. 3.1), a differenza di quello solido, viene

modellata come rigida, riproducendo la perdita di elasticità della parete vascolare
aortica, caratteristica dei soggetti anziani, che sono i principali fruitori della TAVI
(Paragrafi 1.2, 1.3);

• I foglietti valvolari vengono rappresentati come una struttura immersa, nelle con-
figurazioni aperta e chiusa (presentate nel Paragrafo 2.5), di cui si tiene in conto
l’ingombro e si trascura la dinamica e quindi la transizione tra queste due configu-
razioni.
Inoltre, i foglietti valvolari, durante entrambe le fasi, sistolica e diastolica, sono fermi
(Paragrafo 3.2.1).
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• è stato trascurato il flusso in entrata alle arterie coronarie. Ciò è giustificato dall’u-
tilizzo, in questo lavoro, della protesi SAPIEN XT che, a differenza dei dispositivi
soprannulari ed essendo lunga solo 14.5 mm, non va incontro ad alcun rischio di
occlusione degli osti coronarici [86] [100].

A questo punto, in seguito a questa breve introduzione e prima di inserire le equazioni
descrittive del problema, entriamo nel dettaglio delle scelte modellistiche.

Nelle grandi arterie, il sangue può essere identificato come fluido Newtoniano, omogeneo ed
incomprimibile, e viene descritto tramite le equazioni di Navier-Stokes definite all’interno
del dominio mobile Ωt

f ⊂ R3 in formulazione ALE (Arbitrary Lagrangian-Eulerian) [81]
[31]. Come descritto nel lavoro di Toma et al. [104] tale formulazione è la più utilizzata per
effettuare analisi FSI. I metodi ALE si classificano in base all’accoppiamento tra fluido
e struttura, il quale può essere realizzato in maniera debole o forte. L’accoppiamento
debole presenta una minor accuratezza rispetto ai metodi fortemente accoppiati e, inoltre,
la parallelizzazione dell’algoritmo, necessaria per la risoluzione di sistemi di dimensioni
elevate, risulta difficoltosa. L’accoppiamento forte, invece, come nel nostro caso, dà luogo
a grandi matrici di sistema mal condizionate, richiedendo l’implementazione di algoritmi
aggiuntivi per il miglioramento del condizionamento del sistema.

Per quanto riguarda la struttura, il comportamento viene descritto tramite le equazioni
dell’elastodinamica ed il relativo dominio Ωs, è stato definito come l’unione del dominio
stent e del dominio annulus, Ωs = Ω1 ∪ Ω2, la cui interfaccia è evidenziata in verde in
Fig. 3.1. Esso, è definito in un dominio di riferimento Ωs = Ωs(0) ⊂ R3 in formulazione
Lagrangiana: per ogni istante t > 0, il dominio solido Ωt

s = Ωs(t) è l’immagine di Ωs

(mappa Lagrangiana L : Ωs 7→ Ωt
s). Con la notazione ĝ = g o L, identifichiamo la

funzione ĝ indotta nel dominio Ωs dalla funzione g, relativa alla configurazione solida
corrente Ωt

s.

Nel contesto FSI, dominio solido e dominio fluido interagiscono attraverso l’interfaccia
Σint,t, evidenziata in viola in Fig.3.1.

I foglietti valvolari sono stati modellati come superficie immersa tramite il RIIS (da Re-
sistive Immersed Implicit Model), presentato nei lavori di Fumagalli et. al e Fedele et. al
[38][36]. Tale metodo consiste nell’introduzione di un termine aggiuntivo nell’equazione
del momento, che penalizza la condizione cinematica, tenendo in considerazione l’aderen-
za del flusso sanguigno ai foglietti durante l’intero ciclo cardiaco. In questo lavoro di tesi
le superfici immerse in questione sono due, gestite in modo tale da comparire/scomparire
in maniera istantanea a determinati istanti temporali:
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• foglietti in configurazione aperta (2.9 - c, d): compaiono all’inizio della fase sistolica
e scompaiono all’inizio della fase diastolica (t = 0.35 s);

• foglietti in configurazione chiusa (2.9 - e, f): appaiono all’inizio della fase diastolica
(t = 0.35 s) e permangono fino alla fine del ciclo cardiaco.

Da studi in letteratura è noto che la turbolenza può alterare significativamente l’emodi-
namica, inducendo zone di ricircolo e vorticosità che favoriscono lo sviluppo di patologie
vascolari [28]. Per studiare tali fenomeni, una delle tecniche più utilizzate è la LES (da
Large Eddy Simulation), la quale consiste nella separarazione, tramite filtraggio delle
equazioni di Navier Stokes, delle grandi scale dalle piccole scale, più impegnative dal pun-
to di vista computazionale. Tali considerazioni sono supportate dal fatto che la maggior
parte dell’energia cinetica di un flusso in transizione alla turbolenza è presente all’interno
delle scale più grandi.

In particolare, tra i vari modelli LES disponibili, è stato introdotto, come modello di
turbolenza, il σ - LES [5][109][13].

3.2. Problema accoppiato

3.2.1. Formulazione forte

Il modello LES, come già anticipato, esprime la transizione alla turbolenza e si basa sulla
decomposizione delle incognite del fluido in quantità risolte, dette anche filtrate, [u, p] e
non risolte, dette fluttuanti, [u′, p′], tali che:

u = u + u′, (3.1)

p = p+ p′. (3.2)

Il filtraggio delle equazioni di Navier Stokes è stato effettuato modellando l’effetto delle
scale risolte tramite l’introduzione del tensore della subgrid scale τsgs = u ⊗ u − u ⊗ u.
Tale tensore tiene conto dell’effetto delle piccole scale (non risolte) tramite l’introduzione
di un termine viscoso aggiuntivo µsgs, chiamato viscosità turbolenta.

Per una questione di semplicità, d’ora in avanti ci si riferirà ad u come u, omettendo il
simbolo presente sulle incognite filtrate del problema fluido.

Di conseguenza, la formulazione del problema di interazione fluido-struttura, ∀t > 0

all’interno dell’intervallo del ciclo cardiaco, legge come segue: determinare la velocità



3| Metodi Computazionali 45

u = u(x, t) e la pressione p = p(x, t) del sangue, lo spostamento della struttura d (che
rappresenta sia lo spostamento dell’annulus che dello stent) e lo spostamento della mesh
fluida df = df (x, t), tali che:

ρf

(
∂u
∂t

+ ((u − uf ) · ∇)u
)
−∇ · Tf (u, p) +∇ · τ d

sgs(u)+

+
R

ϵ
(u − uΓ)δΓ,ϵ = 0 in Ωt

f ,

∇ · u = 0 in Ωt
f ,

u =
∂d
∂t

su Σint,t,

Ts(d)n = Tf (u, p)n su Σint,t,

ρs
∂2d̂
∂t2

−∇ · T̂s(d̂) = 0 in Ω̂s,

d̂f = d̂ su Σ̂int,

−∆d̂f = 0 in Ω̂f ,

(3.3)

(3.4)

(3.5)

(3.6)

(3.7)

(3.8)

(3.9)

in cui le equazioni (3.3) e (3.4) rappresentano il problema fluido, l’equazione (3.7) rap-
presenta il problema strutturale e l’equazione (3.9) il problema geometrico. Le equazioni
(3.5), (3.6) e (3.8) garantiscono rispettivamente l’accoppiamento cinematico, dinamico e
geometrico tra fluido e struttura.

Entrando di più nel dettaglio delle equazioni sopra citate, ρf è la densità del fluido
e ρs la densità del dominio solido, definita come funzione a tratti nel dominio Ωs per
caratterizzare i diversi comportamenti nello stent e nell’annulus:

ρs =

ρ1 in Ω1,

ρ2 in Ω2.
(3.10)

uf è la velocità del dominio fluido. Infatti, tramite un’estensione armonica, la soluzione
del problema geometrico (3.9) definisce lo spostamento della mesh fluida df e la velocità
uf = ḋf . In questo modo si ottiene la mappa ALE At(x̂) = x̂+d̂f (x̂, t) e la configurazione
del dominio fluido corrente. Identifichiamo con n la normale alla superficie di interfaccia
Σint,t.

Il termine Tf (u, p) rappresenta il tensore di Cauchy per il fluido, definito come segue:

Tf (u, p) = −pI + µb(∇u +∇uT ),
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con µb la viscosità del sangue.

La parte deviatorica del subgrid scale tensor, τ d
sgs, è definita come segue:

τ d
sgs = −µsgs(∇u +∇uT ),

dove µsgs, viscosità turbolenta, è pari a:

µsgs(x, t) = µσ
sgs = Cσ∆

2σ3(σ1 − σ2)(σ2 − σ3)

σ2
1

, (3.11)

e σ1(x, t) ≥ σ2(x, t) ≥ σ3(x, t) ≥ 0 sono i valori singolari di ∇u [73], Cσ una costante
opportunamente scelta (Cσ = 1.5 da letteratura [109]) e ∆ la dimensione caratteristica
media della mesh [109] (nel nostro caso è stato imposto ∆ = 0.001 m).

Il termine
R

ϵ
(u − uΓ)δΓ,ϵ,

rappresenta la penalizzazione del modello computazionale RIIS, introdotto per tener conto
della presenza dei foglietti come superficie immersa (Γ). In particolare R (nel nostro caso
R = 10000) è un coefficiente resistivo, ϵ (nelle nostre simulazioni pari a 0.0006 m, valore
scelto spiegato nel Paragrafo 3.4.3) rappresenta la metà dello spessore dei foglietti e uΓ è
la velocità caratteristica dei foglietti valvolari. Tale velocità può derivare dalla soluzione
di un analisi strutturale distinta (ad esempio dal lavoro di Luraghi et. al [59]), oppure è
possibile adottare, come nel nostro caso, un approccio quasi-statico, in cui uΓ = 0. Ciò
implica che durante la sistole e durante la diastole i foglietti siano fermi, rispettivamente,
in configurazione aperta e chiusa; ciò è giustificato dal fatto che nelle due configurazioni,
le oscillazioni dei lembi valvolari sono trascurabili come descritto nel dettaglio nel lavoro
[38]. Inoltre, come già accennato, in questo progetto di ricerca, tale tesi è il primo lavoro
nel quale vengono introdotti i foglietti valvolari e per semplicità si è scelto di trascurare
la transizione tra le due configurazioni. Il termine resistivo sussiste in un sottile strato
intorno alla superficie immersa Γ, identificato tramite la funzione δΓ,ϵ : Ω → [0,+∞] che
approssima la distribuzione di Dirac come segue:

δΓ,ϵ(x) =


1+cos(πφt(x)/ϵ)

2ϵ
se |φt(x)| ≤ ϵ,

0 se |φt(x)| > ϵ.
(3.12)

Nell’equazione (3.7), il termine T̂s consiste nel tensore degli sforzi di Piola-Kirchhoff per
la struttura. Per entrambe le componenti strutturali, il modello costitutivo scelto è il Neo-
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Hooke, iperelastico e non lineare, particolarmente adatto a descrivere il comportamento
dei tessuti biologici (nel nostro caso l’annulus nativo). Per materiali iperelastici, il tensore
di Piola-Kirchhoff si ottiene come differenziazione della strain energy function W :

T̂s =
∂W
∂F

,

dove il tensore delle deformazioni, F = ∇x , corrisponde al gradiente delle coordinate dei
punti nello spazio della configurazione corrente Ωt

s, calcolato rispetto alle coordinate del
dominio di riferimento. In particolare la strain energy function del modello iperelastico
NeoHooke è definita come segue:

W =
µ

2
(Ī1 − 3) +

K

2
(J − 1)2,

con Ī1 l’invariante primo della parte deviatorica di C̄ = F̄T F̄, dove F̄ = 1

J
1
3
F e J =

Det(F). Inoltre K = λ+ 2
3
µ con:

λs =

λ1 in Ω1,

λ2 in Ω2,
(3.13)

µs =

µ1 in Ω1,

µ2 in Ω2,
(3.14)

dove λ1, µ1 e λ2, µ2 sono le costanti di Lamé rispettivamente dell’annulus e dello stent.

3.2.2. Condizioni al contorno

Il bordo del dominio fluido ∂Ωt
f è costituito dalla sezione di ingresso Σin,t

f , dall’interfaccia
con la struttura Σint,t(in viola in Fig. 3.1), dalla parete aortica Σwall,t

f ed, infine, dalla
sezione di uscita Σout,t

f , rappresentate in Fig.3.2.

In ingresso sono state imposte condizioni basate sulla portata Qin:∫
Σin,t

f

u · n = Qin.

il dato in ingresso, relativo alla portata, è stato mappato in un profilo piatto di velocità,
risultando in una condizione di Dirichlet non omogenea:
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u = gin su Σin,t
f ,

dove l’integrale di gin su Σin,t
f è pari a Qin.

In corrispondenza della parete aortica imponiamo condizioni di Dirichlet omogenee, limi-
tando, così, il caratteristico comportamento deformabile della parete aortica:

u = 0 su Σwall,t
f .

considerare eventuali espansioni della parete aortica, dovute al suo comportamento ela-
stico, richiederebbe l’introduzione di un modello strutturale anche per quest’ultima, con
opportuna caratterizzazione. Di conseguenza sarebbe necessario inoltre, introdurre un’ul-
teriore interfaccia, aumentando la complessità del problema. La decisione di imporre
una condizione di Dirichlet omogenea è giustificata, tuttavia, considerando che i soggetti
analizzati, di cui è stato ricostruito il dominio anatomico, sono molto anziani. Ricordia-
mo infatti che, tra le conseguenze fisiologiche dell’invecchiamento, a livello vascolare, è
presente l’irrigidimento della parete aortica [94].

Figura 3.2: Schema del modello: in giallo lo stent ed in azzurro l’annulus. Sono, inoltre,
riportate tutte le interfacce tra domini.

Oltre alla superficie di interfaccia tra dominio solido e dominio fluido, (in viola in Fig.3.1)
la struttura solida è delimitata anche dalle interfacce Σin

s , Σwall
s (riportate rispettivamente
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in rosso e blu in Fig.3.2). Queste rappresentano rispettivamente, l’anello circolare a monte
dello stent e la superficie esterna del complesso strutturale affacciata verso l’ambiente
ventricolare. Su di esse è stata imposta una condizione di Dirichlet omogenea:

d̂ = 0 su Σ̂wall
s ∪ Σ̂in

s . (3.15)

in questo modo gli unici movimenti osservabili sul dominio strutturale sono quelli relativi
all’interfaccia Σint,t.

Abbiamo considerato ragionevole questa assunzione per due motivi principali:

• compatibilità tra fluido e struttura sulla parete esterna: l’eventuale imposizione di
una condizione di Dirichlet non omogenea sulle sezioni Σ̂wall

s e Σ̂in
s della struttura,

avrebbe generato una discontinuità difficile da gestire a livello di codice. Ricordiamo
infatti che lo spostamento sulla parete aortica (Σwall,t

f ) è stato imposto pari a zero a
causa della rigidità aortica caratteristica dei pazienti anziani e dunque, si è scelto di
mantenere la continuità e di applicare una condizione omogenea anche sulla parete
esterna della struttura(Σ̂wall

s e Σ̂in
s );

• le scelta di imporre tale condizione omogena ci permette di estrapolare solo le in-
formazioni di reale interesse per il nostro studio e di focalizzarci su tutto ciò che av-
viene a valle del complesso strutturale, capendone la correlazione con la formazione
di stenosi dovuta a SVD;

Infine, nella sezione di uscita impostiamo condizioni di Neumann omogenee:

−µb∇u · n + pn + τ d
sgs·n = 0 su Σout,t

f .

come è possibile notare, in questa condizione di Neumann, imposta alla sezione di outlet,
è stato necessario considerare il contirbuto delle scale non risolte tramite l’introduzione
della parte deviatorica del tensore subgrid scale τ d

sgs (vedi Paragrafo 3.2.1).

3.2.3. Discretizzazione numerica in tempo

L’intervallo temporale simulato è suddiviso uniformemente secondo istanti di tempo tn =

n∆t, n = 0, 1, ..., Nt. Si indica con l’apice n l’approssimazione della soluzione all’istante
temporale tn:

un(x) ≈ u(x, tn). (3.16)
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l’approssimazione numerica del problema computazionale di interazione fluido struttura,
è stata ottenuta applicando un metodo implicito del primo ordine, Backward Euler, per la
discretizzazione temporale delle derivate prime, e del secondo ordine, Newmark Scheme,
per la discretizzazione in tempo della derivata seconda presente nell’equazione dell’ela-
stodinamica. Il termine convettivo, non lineare, dell’equazione di Navier-Stokes, infine, è
stato trattato tramite approccio semi-implicito.

Nota la soluzione all’istante temporale tn, il problema è stato risolto ad ogni istante tn+1

all’interno del dominio Ωn+1
f , con termine convettivo ρf ((u∗ − u∗

f ) · ∇)un+1 dove u∗ e u∗
f

sono approssimazioni di un+1 e un+1
f . Quest’ultime sono state ottenute, rispettivamente,

dalle estrapolazioni del primo ordine un e un
f . Il trattamento semi-implicito del termine

convettivo ci permette di linearizzare il problema garantendo lo stesso ordine di accura-
tezza di un trattamento implicito. La stabilità della soluzione numerica è però garantita
sotto una condizione di tipo CFL (Courant-Friedrichs-Lewy) sul time step ∆t: ∆t ≲ h.
Con h indichiamo un valore rappresentativo della dimensione caratteristica della mesh Th,
ottenuta tramite discretizzazione del dominio computazionale Ω.

La formulazione forte del problema FSI semi-discreto enuncia: determinare la velocità
un+1 e la pressione pn+1 del sangue, lo spostamento della struttura (annulus e stent)
dn+1 e lo spostamento della mesh fluida dn+1

f , tali che un+1|Σin
f

= gn+1
in , un+1|Σwall

f
= 0,

dn+1
f |Σwall

f
= 0, dn+1|Σwall

s
= 0 in modo tale che ∀tn+1 con n = 0, 1, 2, ..., Nt valga il seguente

sistema:

ρf

(
un+1 − un

∆t
+ ((un − un

f ) · ∇)un+1

)
− µb∇ · (∇un+1 +∇un+1 T ) +∇ · pn+1+

−µsgs∇ · (∇un+1 +∇un+1 T ) +
R

ϵ
(un+1 − un+1

Γ )δΓ,ϵ = 0 in Ωn
f ,

∇ · un+1 = 0 in Ωn
f ,

un+1 =
dn+1 − dn

∆t
su Σint,n,

Ts(dn+1)n = Tf (un+1, pn+1)n su Σint,n,

ρs

(
4d̂

n+1
− 4d̂

n

∆t2
− 4zn

∆t
− an

)
−∇ · T̂s(d̂

n+1
) = 0 in Ω̂s,

d̂
n+1

f = d̂
n+1

su Σ̂int,

−∆d̂
n+1

f = 0 in Ω̂f ,

(3.17)

(3.18)

(3.19)

(3.20)

(3.21)

(3.22)

(3.23)

date opportune condizioni iniziali.
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In questo sistema, all’istante n, l’accelerazione an e la velocità zn della struttura sono
ricavate, in accordo allo schema di discretizzazione usato (Newmark Scheme) come segue:

an =
4d̂

n

∆t2
− 4(d̂

n−1
+∆tzn−1)

∆t2
− an−1,

zn = zn−1 +∆t

(
1

2
an +

1

2
an−1

)
.

3.3. Problema algebrico monolitico

Per scrivere il problema algebrico monolitico, risulta necessario fornire una discretizzazione
in spazio. In questo caso è stato scelto il metodo di Galerkin ad elementi finiti; per
discretizzare lo spazio è necessario suddividere i domini fluido e struttura in un set di
elementi finiti tetraedrici (Fig. 3.3). Indichiamo con Th la triangolazione del dominio
computazionale con dimensione caratteristica h tale che:

Ω =
⋃

ΩK∈Th

ΩK (3.24)

Figura 3.3: Triangolazione del dominio fluido

L’idea principale alla base dell’ approssimazione di Galerkin consiste nella sostituzione de-
gli spazi di Sobolev, sfruttati per la scrittura della formulazione debole [85], con sottospazi
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di dimensione finita dove verranno cercate le soluzioni discrete uh, dh e ph.

Lo spazio degli elementi finiti può essere definito come lo spazio delle funzioni globalmente
continue e polinomiali di ordine r sugli elementi K della partizione Th:

X r
k,h = {vh ∈ C0(Ωk) : vh |K ∈ Pr,∀K ∈ Th} (3.25)

dove Ωk indica i domini computazionali (k = f per il dominio fluido e k = s per il dominio
strutturale), K indica l’elemento appartenente alla triangolazione Th, Pr è l’insieme dei
polinomi p con coefficienti scalari di R3 in R di grado r (grado della polinomiale delle
funzioni appartenenti allo spazio).

Nel nostro caso, il grado della polinomiale è pari ad 1 in quanto si è adottata una
discretizzazione ad Elementi Finiti P1/P1.

A questo punto possiamo introdurre un ulteriore set di spazi:

V 0
f,h = [X 1

f,h]
3; Qh = [X 1

h ]; V 0
s,h = [X 1

s,h]
3;

Il pedice h rappresenta le soluzioni a elementi finiti e, per semplicità di notazione, omet-
tiamo per l’apice (n+ 1) a indicare l’iterazione corrente.

La discretizzazione ad Elementi Finiti P1/P1 non garantisce la condizione di compatibilità
tra spazi di velocità e pressione (condizione INF-SUP) ovvero che il problema a livello
discreto sia ben posto (ottenimento di un’unica soluzione):

∃β̄ : inf
ph∈Qh

sup
uh∈Vh

(ph,∇ · uh)

||uh||V ||ph||Q
≥ β̄ > 0 ph ̸= 0,uh ̸= 0, (3.26)

Dunque, per risolvere questo problema, si è scelta una stabilizzazione SUPG-PSPG (Stream-
line upwind/Petrov-Galerkin e pressure stabilizing/Petrov-Galerkin) per domini mobili,
che ci consente di lavorare con spazi instabili INF-SUP, fornendo anche stabilizzazione per
possibili instabilità numeriche derivanti dalla fluidodinamica dominata dalla convezione
[81].

Indicando con {φ}, {ψ} e {Ψ} le funzioni di base rispettivamente di V 0
f,h, Qh e V 0

s,h si ha:

uh(x, t) =
Nh∑
i=1

ui(t)φi(x) ∀uh ∈ V 0
f,h,
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ph(x, t) =
Mh∑
k=1

pk(t)ψk(x) ∀ph ∈ Qh

dh(x) =
Zh∑
k=1

dk(t)Ψk(x) ∀dh ∈ V 0
s,h

con Nh = dim(V 0
f,h) < +∞, Mh = dim(Qh) < +∞ e Zh = dim(V 0

s,h) < +∞ le dimensioni
finite degli spazi.

Per scrivere il sistema lineare che corrisponde a (3.17) e (3.18), definiamo:

la matrice di massa M :

[M ]ij =
ρf
∆t

∫
Ωt

f
φj ·φi M ∈ RNh×Nh ,

la matrice di stiffness E:

[E]ij = µb

∫
Ωt

f
∇φj : ∇φi E ∈ RNh×Nh ,

la matrice relativa al termine convettivo N :

[N(Un)]ij = ρf
∫
Ωt

f
(
∑Nh

m=1 u
n
mφm · ∇)φj ·φi N(Un) ∈ RNh×Nh ,

la matrice relativa al termine resistivo R:

[R]ij =
∫
Ωt

f

R
ϵ
δΓ,ϵφj ·φi R ∈ RNh×Nh ,

la matrice relativa al modello di turbolenza L:

[L]ij = µsgs

∫
Ωt

f
∇φj : ∇φi L ∈ RNh×Nh ,

la matrice relativa al termine pressorio:

[B]ki = −
∫
Ωt

f
ψk∇ · φi B ∈ RMh×Nh .

Detto Gn il vettore che contiene i termini alle iterate precedenti, possiamo scrivere il
sistema lineare per il problema fluido nel seguente modo:
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MUn+1 + EUn+1 +N(Un)Un+1 +RUn+1 + LUn+1 +BTPn+1 = Gn,

BUn+1 = 0.
(3.27)

dove Un+1 e Pn+1 sono i vettori che contengono le soluzioni in ogni nodo al tempo tn+1.
Tale sistema deve essere risolto per ogni time step.

Anche per il problema strutturale è possibile ricavare la forma algebrica, definendo:

[M ]ij =
∫
Ωt

s
ΨjΨi M ∈ RZh×Zh ,

e

[Γ]i =
∫
Ωt

s
Ts : ∇Ψi Γ ∈ RZh .

Detto Gn
s il vettore che contiene i termini alle iterate precedenti, possiamo scrivere

l’equazione per il problema strutturale nel seguente modo:

4

∆t2
MDn+1 + Γ(Dn+1)Dn+1 = Gn

s , (3.28)

dove Dn+1 è il vettore che contiene le soluzioni relative allo spostamento della struttura
al tempo tn+1.

Il problema (3.27) ed il problema (3.28) devono essere accoppiati attraverso le classiche
condizioni di interfaccia cinematica e dinamica, ovvero le controparti algebriche di (3.5)
e (3.6).

La risoluzione numerica del problema accoppiato, appena definito, si basa su un approccio
monolitico, applicando il metodo di Newton inesatto. Tale metodo è necessario in quanto,
nonostante il trattamento semi-implicito del termine convettivo, il problema FSI risulta
comunque non lineare a causa dell’accoppiamento geometrico e del problema strutturale.
Si introduce una forma più compatta per descrivere i problemi riportati sopra, avvalendosi
degli operatori F, S e G. Per una questione di semplicità verrà omesso l’apice n+1. In
particolare, l’equazione del momento e di conservazione della massa per il problema fluido
(3.27) possono essere espresse come segue:

F (v,d,uf ,Ω
n
f ) = 0, (3.29)

dove v rappresenta il vettore delle incognite, velocità e pressione.
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Per quanto riguarda il problema strutturale, l’equazione può essere espressa come segue:

S(d,v) = 0, (3.30)

con d il vettore incognito, che descrive lo spostamento della componente strutturale.

È possibile notare che in entrambe le forme (3.29) e (3.30) compaiono i vettori incogniti
v e d, a causa delle condizioni di accoppiamento su Σint,t descritte in formulazione forte
in (3.5) e (3.6).

Il problema geometrico (3.23) è presentato come:

G(df ,d) = 0. (3.31)

In questo modo è possibile scrivere la forma compatta del problema di interazione fluido-
struttura: F (v,d,uf ,Ω

n
f ) = 0,

S(d,v) = 0,
+ G(df ,d) = 0. (3.32)

Il metodo di Newton inesatto, si basa su una matrice Jacobiana in cui viene trascurato
il blocco relativo alle shape derivative, ossia le derivate delle variabili del problema fluido
rispetto alla variabile df [75][24].

Denotiamo la soluzione all’istante tn con Xn = (un, pn,dn,dn
f ) e con AFSI(X) = b il

sistema che descrive (3.32). Ad ogni iterazione del metodo di Newton inesatto calcoliamo
una serie di approssimazioni Xn+1

(k) , dove k = 0, 1, ..., Nmax ed Nmax è pari al massimo nu-
mero di iterazioni, fino al raggiungimento della convergenza della soluzione approssimata.
Tale convergenza viene valutata attraverso il calcolo del residuo, il cui valore deve essere
opportunamente inferiore ad una tolleranza. Definiamo quindi il residuo all’iterazione (k)

della risoluzione del sistema (3.32) al tempo tn+1 come:

Rn+1
(k) = AFSI(Xn+1

(k) )− bn+1

Quindi, all’iterazione (k), data un’approssimazione iniziale della soluzione Xn+1
(k) , viene

calcolato il residuo Rn+1
(k) e poi definita la correzione δXn+1

(k+1) tramite la risoluzione del
seguente sistema:

JinexactδXn+1
(k+1) = −Rn+1

(k) ,
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dove Jinexact costituisce la matrice Jacobiana inesatta.

Il sistema algebrico (3.32) è, tuttavia, caratterizzato da un numero di condizionamento
elevato, compromettendo la sua risoluzione iterativa. A tal proposito, il codice da noi
utilizzato implementa il precondizionatore a blocchi BLT (Block Lower Triangular Pre-
conditioner) della matrice Jacobiana, il quale consente di risolvere separatamente per la
velocità del fluido, la pressione del fluido e lo spostamento della struttura [30][24][17].

3.4. Dati in ingresso

Di seguito, elenchiamo brevemente, i parametri in ingresso alla simulazione computazio-
nale FSI:

• flusso con portata media 5 L/min (Fig.3.4);

• incremento temporale ∆t pari a 1 ms;

• Mesh computazionale fluida con hmin = 0.35 mm (Fig.2.8);

• Mesh computazionale solida con h = 0.35 mm (Fig.2.8).

Ricordiamo inoltre che i foglietti valvolari sono stati introdotti nel modello come una
superficie immersa (sia in sistole che in diastole), a cui è stata imposta una velocità
nulla e che ingombra il passaggio del flusso sanguigno (Paragrafi 3.1 e 3.2.1). Il complesso
strutturale invece, interagisce con il fluido tramite il modello di interazione fluido struttura
FSI (Paragrafi 3.1 e 3.2.1).

3.4.1. Flusso in ingresso

Come descritto al Paragrafo 3.2.2, in ingresso è imposto un profilo di portata tempo
dipendente, in entrata alla valvola aortica durante il ciclo cardiaco. Il tratto sistolico del
flusso presentato in Fig.3.4 è stato estratto dal lavoro [85]: questo è stato poi scalato
ad ottenere una portata media di 5L/min, valore scelto sulla base della validazione delle
velocità massime (presentata in seguito), ed è stata completata con il tratto diastolico,
non considerato nel lavoro [85] ed oggetto di studio per questa tesi. In particolare, la
portata relativa alla fase diastolica è stata considerata come Qin = 0 L/min tra t =

0.35 s e t = 0.8 s. Nel nostro modello abbiamo ritenuto trascurabile la componente
di flusso retrogrado in aorta ascendente presente a livello fisiologico, proprio durante il
processo di chiusura dei foglietti valvolari e durante la fase diastolica, in quanto non è
stata rappresentata nè la cinematica dei foglietti nè il flusso coronarico diastolico.
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Il dato di portata, nonostante non sia paziente-specifico, è rappresentativo di una condi-
zione post-operatoria che ripristina le condizioni di flusso di una valvola sana. Infatti, la
BHV dovrebbe garantire, nei primi mesi a valle dell’impianto, una corretta e fisiologica
fluidodinamica [66].

Tale portata, come anticipato, è stata mappata in un profilo di velocità piatto, ragionevole
in quanto il flusso in uscita dal ventricolo è caratterizzato da velocità elevate e andamento
tipico dei flussi a getto [98].

Figura 3.4: Portata nel tempo in L/min.

Calibrazione del flusso in ingresso

Il valore di portata medio pari a 5 L/min è stato scelto a valle di un confronto tra le
velocità massime ottenute da simulazioni FSI preliminari e le velocità massime presenti sui
dati ecocolordoppler a sei mesi dall’impianto, dei due pazienti DEG1 e NODEG1 (messe
a nostra disposizione dai collaboratori del Centro Cardiologico Monzino). In particolare,
riportiamo in Tab.3.1, seconda colonna, le velocità vecho presenti nei dati echocolordoppler
di follow-up a sei mesi dall’impianto.

Per calibrare il flusso da dare in ingresso sono state effettuate due prove preliminari
distinte sui due pazienti DEG1 e NODEG1:

• prova 1: portata media 4.5 L/min;

• prova 2: portata media 5 L/min.
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Tabella 3.1: Confronto tra velocità ecocolordoppler a sei mesi dall’impianto e velocità
simulazioni FSI ottenute da prova 1 e prova 2:

Paziente vecho [m/s] vFSI5 [m/s] vFSI4.5 [m/s]

DEG1 2.60 2.49 2.25

NODEG1 2.50 2.49 2.23

Figura 3.5: A sinistra: velocità massime mediate su un dischetto posizionato a livello
dell’STJ (DEG1). A destra: Immagine EcocolorDoppler post-operatoria a sei mesi dal-
l’impianto (DEG1).

Per ogni prova ed ogni paziente, è stata calcolata la velocità massima come velocità
mediata su un "cilindretto" di dimensioni riportate in Fig. 3.5, posizionato all’altezza della
sinotubular junction e centrato lungo l’asse passante per il centro dell’orifizio valvolare
(Fig. 3.5). Tale metodo per la valutazione delle velocità, a valle delle simulazioni FSI
preliminari, è stato formulato in modo tale da emulare l’acquisizione delle velocità massime
durante l’esame ecocardiografico (misurate immediatamente a valle della valvola aortica



3| Metodi Computazionali 59

e nell’intorno dell’asse passante per il centro dell’orifizio valvolare). Le velocità ottenute
con entrambe le prove di flusso sono riportate in Tab. 3.1.

Alla luce di tali risultati, le velocità ottenute dalla simulazione con portata media in
ingresso pari a 5 L/min sono risultate essere più in linea con le velocità dell’esame dia-
gnostico a sei mesi dall’impianto, dunque si è deciso di procedere con le simulazioni di
interazione fluido-struttura effettive con una portata media in ingresso pari a 5 L/min.

3.4.2. Proprietà fisiche e meccaniche

Come precedentemente accennato, il sangue viene descritto come un fluido Newtoniano,
incomprimibile e omogeneo, e caratterizzato da tali proprietà: densità ρf = 1.060 g

cm3 e
viscosità µb = 0.035 Poise.

Per quanto riguarda stent e annulus, ricordiamo che questi sono stati modellati come
materiali iperelastici, caratterizzati dalla strain energy function presente nel Paragrafo
3.2.1 e, a sua volta, caratterizzata dalle costanti µ e K. Per determinare tali costanti
sono state introdotte semplificazioni, come riportato nello studio preliminare [85]. In
particolare, nello studio citato tali considerazioni sono state effettuate su un modello
elastico. Dato che per piccole deformazioni, come presentato nel Paragrafo 4.4, iperelastico
ed elastico hanno lo stesso comportamento, abbiamo potuto giustficare tale modalità di
scelta delle costanti.

Il modello iperelastico è stato applicato ad entrambe le componenti strutturali: sia per
l’annulus, tessuto biologico per cui risulta essere particolarmente adatto un modello
"rubber-like" come quello Neohookeano, che per lo stent. La scelta di considerare lo
stent come iperelastico è giustificata in quanto:

• l’introduzione di due modelli distinti avrebbe previsto l’introduzione di ulteriori
interfacce a valle della domain decomposition, aumentando ulteriormente la com-
plessità del problema;

• il modello iperelastico è comunque un modello più accurato dell’elastico lineare, e
rappresenta quindi una scelta vantaggiosa nel regime di deformazioni che stiamo
considerando.

Le proprietà fisiche dell’annulus sono state assunte assimilabili alle proprietè fisiche della
valvola nativa adottate nel lavoro [60] di Luraghi et. al: densità ρa = 1.1 g

cm3 e modulo di
Young Ea = 4 MPa.

Per quanto riguarda lo stent è invece necessario fare alcune considerazioni aggiuntive; lo
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stent della valvola SAPIEN XT è costituito da una lega di Cromo-Cobalto di densità
ρS = 8.3 g

cm3 e modulo di Young ES = 200 MPa. Tuttavia, tali proprietà non possono
essere assegnate direttamente al modello, non possedendo la struttura a maglie propria
dello stent reale di una valvola bioprostetica. Per questo motivo, ρS e ES sono stati
scalati come riportato in [85]. In questo modo, si vuole replicare la riduzione di rigidezza
dovuta alla presenza dei vuoti tra maglie. In particolare, nel lavoro [85], è stato stimato il
grado di porosità Φ dello stent reale (corrispondente al rapporto percentuale tra densità
in configurazione non espansa e configurazione espansa):

ρunexpanded
ρexpanded

∼ 1− Φ (3.33)

Il grado di porosità è stato poi correlato al modulo elastico seguendo il modello di Gibson
[44], adottando in parallelo un’analogia con l’osso trabecolare (caratterizzato da porosità).
Secondo il modello, il rapporto tra il modulo elastico della struttura porosa Ē e il modulo
elastico del materiale che costituisce la struttura stessa (nel nostro caso ES) è pari a:

Ē

ES

∝ (1− Φ)2 (3.34)

È stato poi determinato il volume Vm occupato dalle maglie metalliche, ricavando il dia-
metro della struttura crimpata. In particolare, [85] riporta un diametro di 6 mm per una
valvola protesica con diametro esterno pari a 23 mm. Infine, dal rapporto tra Vm ed il
volume dello stent espanso, è stata ottenuta una misura del grado di porosità Φ ∼ 80%.
Sostituendo tali valori all’interno delle relazioni (3.33) e (3.34), è stato ottenuto un mo-
dulo di Young ES = 8 GPa e densità ρS = 1.66 g

cm3 . Il modulo di Poisson ν (coefficiente
che caratterizza la deformabilità del materiale nella direzione ortogonale all’applicazione
del carico) è stato assunto, per lo stent, pari al modulo di Poisson proprio della lega
Cromo-Cobalto, ν = 0.3.

ρ E ν λ µ

Annulus 1.1 g/cm3 4 MPa 0.45 12.4 MPa 1.37 MPa

Stent 1.66 g/cm3 8 GPa 0.3 4.6 GPa 3.08 GPa

Tabella 3.2: Proprietà meccanico - fisiche delle due componenti strutturali. Sono riportati:
ρ la densità, E il modulo di Young, ν il modulo di Poisson, λ e µ le costanti di Lamè

Tramite opportune relazioni è stato quindi possibile calcolare, per stent e annulus, le co-
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stanti di Lamè e di conseguenza il Bulk Modulus K, parametri necessari per la definizione
della strain energy function.

3.4.3. Caratteristiche della superficie immersa (foglietti valvo-

lari)

Come anticipato nel Paragrafo 3.2.1, la ϵ che compare al denominatore del termine resi-
stivo, identifica il mezzo spessore dei foglietti valvolari come riportato in Eq.(3.35), dove
con s indichiamo lo spessore. In particolare, seguendo il modello computazionale RIIS, è
necessario che, nell’intorno dei foglietti, si rispetti la condizione riportata in Eq. (3.36):

s = 2ϵ (3.35)

ϵ ≥ 1.7 ∗ h (3.36)

dove h è la dimensione caratteristica della mesh nell’intorno dei foglietti. È essenziale
considerare la condizione che lega ϵ e h (3.36), in quanto è stato verificato empiricamente
che il mancato rispetto di tale relazione, consente il passaggio di trafilamenti tra gli
elementi della mesh costituenti lo spessore dei foglietti.

Tale relazione è vincolante nella scelta del parametro ϵ e della dimensione caratteristica
della mesh nell’intorno dei foglietti in quanto. Nel nostro caso, è stato scelto ϵ = 0.6mm

e h = 0.35mm. Di seguito tale scelta verrà spiegata nel dettaglio:

1. per rappresentare realisticamente lo spessore reale di un foglietto valvolare biopro-
stetico in pericardio bovino (circa 0.4 mm [57][105]) si sarebbe dovuto impostare
una ϵ di circa 0.2 mm;

2. la scelta di questo valore di ϵ avrebbe perciò portato una costrizione molto forte sul
valore di h, aumentando il numero di vertici presenti nei domini e conseguentemente
i tempi di simulazione.

A valle di quest’ultima considerazione, si è deciso di verificare se, data la geometria nella
configurazione sistolica dei foglietti valvolari, fosse possibile, con una ϵ più elevata (quindi
un h più elevata e tempi di calcolo inferiori) ottenere valori di EOA (da Effective Orefice
Area) comunque comparabili a quelli post-impianto caratteristici della valvola bioprotesica
SAPIEN XT. I valori relativi all’EOA per la SAPIEN XT a 30 giorni e ad un anno
dall’impianto sono riportati in Fig.3.6 - b.
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(a)

(b) (c)

Figura 3.6: (a) In alto: foglietti in configurazione sistolica senza spessore. In basso:
foglietti in configurazione sistolica con s = 1.2mm. (b) Valori di EOA riportati in [96] a
30 giorni e ad un anno dall’impianto. (c) In verde i foglietti in configurazione sistolica, in
azzurro l’EOA ottenuta considerando uno spessore s = 1.2 mm, pari a 1.79 cm2.
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Dunque, al termine di diversi tentativi, sono stati scelti i seguenti valori di ϵ e h:

ϵ = 0.6mm

h = 0.35mm

(3.37)

(3.38)

Tali valori infatti, garantiscono l’ottenimento di un’EOA pari a 1.79 cm2 (Fig. 3.6 - c),
che risulta essere perfettamente in linea con l’EOA della valvola Sapien XT misurata tra
30 giorni e un anno dall’impianto come nel lavoro [96] (Fig.3.6 - b).

Questi valori permettono di rispettare la condizione (3.36) e di ottenere foglietti di spes-
sore pari a 1.2 mm (Fig.3.6 - a), maggiore rispetto al tipico spessore 0.4 mm dei foglietti
di pericardio bovino; questa difformità però è stata considerata poco rilevante, non solo
grazie alle considerazioni sull’EOA, ma anche perchè, nel nostro modello, non si sta te-
nendo in considerazione il movimento dei foglietti. Dunque, variazioni di spessore non
inducono variazioni rilevanti sulla fluidodinamica circostante.
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In questo capitolo sono presentati i risultati e la relativa discussione dello studio com-
putazionale FSI (da Fluid-Structure Interaction) condotto sui domini ricostruiti, con le
modalità dettagliate nel Capitolo 2, a partire da immagini CT pre-operatorie di sei sog-
getti successivamente sottoposti a impianto della valvola aortica transcatetere (TAVI, da
Trancatheter Aortic Valve Implantation), con i quali abbiamo riprodotto virtualmente lo
scenario post-impianto a sei mesi. Dal follow-up è noto che in tre di tali pazienti (deno-
minati con la sigla NODEG) l’impianto non è andato incontro ad alcuna degenerazione,
mentre nei restanti tre, da noi denominati DEG, è stata valutato un ispessimento fibrotico
dei foglietti della protesi valvolare, determinante la stenosi della valvola stessa.

Ricordiamo che questa analisi ha come scopo quello di individuare indici emodinamici,
attraverso simulazioni paziente-specifiche della situazione post-impianto TAVI a sei mesi,
cercando informazioni di tipo predittivo sull’esito dell’impianto ed, in particolare, sulla
sua possibile degenerazione.

Nello specifico, questo studio si focalizza su una delle possibili complicazioni post-impianto,
ovvero l’SVD (da Structural Valve Deterioration) in quanto, come anticipato nel Capitolo
1, rappresenta il principale svantaggio delle protesi valvolari, determinando rigurgito e/o
stenosi valvolare, con tutte le conseguenze annesse.

L’analisi computazionale FSI, i cui metodi e dettagli sono esposti nel Capitolo 3, ha lo
scopo di valutare la fluidodinamica, gli sforzi scambiati tra flusso sanguigno e le strutture
(annulus nativo e stent) e gli spostamenti di cui le strutture sono interessate durante
l’intero ciclo cardiaco.

Riassumendo, l’obiettivo finale di questo lavoro consiste nel proporre degli indici emodina-
mici che possano consentire di predire l’esito dell’impianto, supportando il clinico in fase
decisionale tramite i metodi sopra proposti (simulazioni di scenari virtuali post-operatori
basati sulla segmentazione di immagini pre-operatorie).
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I risultati delle simulazioni sono stati ottenuti utilizzando lifex, una libreria C++ open
source per la risoluzione numerica delle equazioni alle derivate parziali (PDEs) e per la
simulazione di problemi multiscala, multidominio e multifisica. Questa libreria è stata
ampiamente sfruttata per analisi compuatazionali in svariati campi, prettamente (ma
non solo) legati alla modellazione del cardiovascolare, per citarne alcuni: elettrofisiologia
cardiaca, meccanica cardiaca, elettromeccanica e circolazione sanguigna, fluidodinamica,
FSI e, più recente, l’emodinamica in soggetti affetti da COVID-19 [6, 7, 29, 37, 39, 40,
82, 84, 114].

4.1. Verifica dei risultati del codice

Il presente lavoro di tesi, si basa su alcune considerazioni e risultati dello studio preliminare
[85], dunque, per rendere valide tali assunzioni, è stato necessario verificare la coincidenza
dei risultati tra simulazioni svolte con le librerie lifex e LifeV. Infatti, il precedente lavoro
di ricerca in collaborazione con il Centro Cardiologico Monzino di Milano, differentemente
da questa tesi, ha effettuato le simulazioni computazionali FSI con la libreria C++ LifeV.
Per effettuare tale verifica sono state svolte simulazioni con le medesime geometrie e
scelte modellistiche del lavoro preliminare, così da lasciare come unica variabile possibile
il diverso codice.

In particolare, sono stati verificati l’andamento di velocità e pressione all’interno del domi-
nio relativo al paziente NODEG3. Nella Fig.4.1 riportiamo, a titolo di esempio, a parità
di dati in ingresso e scelte modellistiche (quindi utilizzando quelle di [85] anche per le
nostre simulazioni in questo test e non le scelte che caratterizzano il nostro lavoro, si veda
elenco puntato a pagg. 67-68), il confronto effettuato tra le velocità ottenute dal lavoro
[85] con LifeV (in Fig.4.1 in alto) e le velocità ottenute simulando con lifex (in Fig.4.1 in
basso). Nello specifico, sono riportati i tre istanti temporali del ciclo cardiaco considerati
rilevanti e presentati dal lavoro [85]: t = 0.048 s (rappresentante la fase ascendente del
profilo di portata sistolico), t = 0.096 s (coincidente con il picco sistolico) e t = 0.220 s

(rappresentante la fase discendente del profilo di portata sistolico).

Come è possibile osservare dalla figura, l’utilizzo di un nuovo codice non altera gli an-
damenti delle velocità (lo stesso vale anche per le pressioni), non rappresentando una
possibile fonte di differenza per i risultati ottenuti e permettendoci quindi di rimanere in
continuità con il progetto in collaborazione con il Monzino.

A partire dalle geometrie del lavoro [85], la complessità del modello è stata poi incremen-
tata, introducendo le scelte modellistiche commentate nel Capitolo 3.
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Per completezza, elenchiamo quelle che sono le differenze modellistiche principali tra le
simulazioni del lavoro preliminare [85] e le simulazioni FSI effettive di questa tesi, le quali
verranno emodinamicamente descritte nel dettaglio nei prossimi paragrafi.

Figura 4.1: In alto: risultati della simulazione FSI svolta con LifeV in 3 istanti temporali
del ciclo sistolico. In basso: le velocità della simulazione FSI ottenute in questo progetto
di tesi simulando con lifex in 3 istanti temporali del ciclo sistolico.
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In particolare, nel nostro studio:

• sono stati coinvolti sei pazienti (tre degenerati e tre non degenerati)

• è stata modellata la presenza e l’ingombro dei foglietti valvolari, modellati nelle
simulazioni tramite il modello computazionale RIIS;

• l’intervallo è stato esteso all’intero ciclo cardiaco (sistole e diastole);

• la struttura è iperelastica, modello particolarmente adatto per i tessuti biologici;

• è stato introdotto un modello di turbolenza.

Nel lavoro [85], invece:

• sono stati coinvolti nello studio quattro pazienti (due degenerati e due non degene-
rati)

• non è stata modellata la presenza e l’ingombro dei foglietti valvolari;

• l’intervallo è stato limitato alla sola sistole;

• la struttura è stata modellata come elastica lineare;

• non è stato considerato alcun modello di turbolenza.

L’aggiunta di tali complicazioni al modello, garantisce una descrizione più appropriata
della fluidodinamica del problema ed è stata ritenuta necessaria, nonostante incrementi
notevolmente il costo computazionale.

4.2. Analisi dei risultati emodinamici

4.2.1. Velocità

Procediamo con l’analisi del campo di velocità del fluido dei domini ricostruiti dei sei
pazienti analizzati.

In Fig.4.2 abbiamo riportato la velocità in diversi istanti temporali all’interno del ciclo
cardiaco per tutti e sei i pazienti. Per una questione di visualizzazione delle linee di
flusso, riportiamo separatamente, e con differenti scale, gli istanti analizzati durante la
fase sistolica alla prima riga (0.048 s inizio della sistole, 0.096 s picco sistolico e 0.22 s fase
discendente del flusso) e gli istanti analizzati durante la fase diastolica alla seconda riga
dell’immagine (0.45 s, 0.55 s e 0.65 s, scelti in maniera tale da campionare equamente
il periodo diastolico). Da Fig.4.2 è infatti possibile apprezzare l’evoluzione delle velocità
durante tutto il ciclo all’interno del dominio aortico dei pazienti in analisi.
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Figura 4.2: In figura è riportato l’andamento delle velocità nei sei diversi istanti temporali
citati per tutti i pazienti. In alto: sistole; in basso: diastole. Ricordiamo che, per una
questione di visualizzazione, le scale scelte per sistole e diastole sono differenti.
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Come è possibile osservare, non si sono presentate differenze rilevanti o discriminanti le
due classi di pazienti negli andamenti e nei valori di velocità massima raggiunta, la quale
si aggira per tutti i pazienti nell’intervallo 250 − 270 cm/s. Durante la fase discendente
dell’intervallo sistolico, la progressiva diminuzione della velocità del flusso in ingresso
permette lo sviluppo di flussi secondari e vorticosità nella parte ascendente dell’aorta,
derivanti dalla deviazione delle linee di flusso verso l’estradosso della curvatura del vaso
aortico stesso.

Questi ricircoli possono espandersi e tornare indietro verso l’ingresso, entrando all’interno
dei Seni di Valsalva [27]. Per questo motivo tale lavoro ha deciso di concentrare il suo
interesse nella zona compresa tra l’ingresso e l’STJ e relativa alla radice aortica, cercando
eventuali correlazioni dell’emodinamica locale con la degenerazione dei foglietti valvolari
bioprotesici.

Inoltre, in fase diastolica, sono presenti evidenti vorticosità e ricircoli che tendono a spe-
gnersi con l’avanzamento del ciclo cardiaco. Tramite la semplice visualizzazione bidimen-
sionale su slice, non è stato possibile individuare particolari differenze nelle linee di flusso
tra pazienti con degenerazione e senza degenerazione, quindi, come verrà meglio spiegato
in seguito, sono stati analizzati diversi indici fluidodinamici per tentare di individuare una
discriminazione tra le due classi di pazienti.

4.2.2. Pressione

Di seguito viene presentata l’analisi della caduta di pressione a cavallo della valvola aortica,
indice misurato come differenza di pressione tra la sezione di ingresso a monte della valvola
e la sezione in corrispondenza della STJ a valle della valvola.

Come è possibile osservare dal grafico (Fig.4.3), non si presentano delle differenze rilevanti
tra i due gruppi di pazienti, i quali riportano dei gradienti di pressione comparabili ed
in linea con i valori fisiologici post-TAVI. Lo studio [113] riporta, ad esempio, valori del
gradiente di pressione post impianto medio di circa 7 mmHg.

Nel lavoro preliminare [85] era stata fatta la medesima valutazione e, allo stesso modo,
non erano state osservate importanti differenze tra il campione di pazienti in cui l’impian-
to è andato incontro a degenerazione ed il campione in cui la degenerazione non è stata
diagnosticata. In questo momento, abbiamo potuto verificare che ciò non fosse causato
dalle semplificazioni introdotte nel loro modello computazionale, in quanto, anche l’intro-
duzione di un modello più complesso, come il nostro caso, non ha riportato particolari
differenze.
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Figura 4.3: Evoluzione temporale del gradiente di pressione transvalvolare per i sei pa-
zienti in analisi.

È stato inoltre osservato anche l’andamento delle pressioni all’interno del dominio fluido,
non discriminante tra degenerati e non degenerati. A tal proposito e al fine di evidenziare
le corrispondenze fra i pattern di velocita e di pressione, riportiamo l’andamento di queste
due quantità assieme solo al picco sistolico, per tutti i pazienti, in Fig. 4.4 - in basso.

Figura 4.4: Visualizzazione di velocità (sopra) e pressioni (sotto), di tutti i pazienti, su
slice al picco sistolico.
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4.2.3. Wall Shear Stress e Time Averaged Wall Shear Stress

Il Wall Shear Stress (WSS) è un indice fluidodinamico che rappresenta l’entità delle forze
viscose tangenziali alla parete [54] [53]:

WSS(x, t) = µb

√√√√ 2∑
j=1

((∇u(x, t)n) · τ (j))2 (4.1)

con u la velocità del fluido, µb la viscosità del fluido, n il versore normale alla parete e
τ (j), j = 1, 2 il versore tangente alla parete.

L’analisi di tale quantità risulta fondamentale in quanto i tessuti biologici sono sensibili
a variazioni nel tempo della direzione e del modulo dello sforzo tangenziale in parete,
alterazioni che si possono verificare, soprattutto, in presenza di flussi disturbati. Queste,
infatti, alterano, a loro volta, i meccanismi di trasporto in parete di proteine e cellule,
causa di diverse malattie vascolari, in particolare aterosclerotiche [54] [53]. Quindi, ca-
ratteristici pattern di WSS potrebbero rappresentare un fattore di preoccupazione per
l’indennità endoteliale e possono essere interpretati come indicatori di instabilità a livello
del sito di impianto.

In Figura 4.5 è possibile apprezzare la distribuzione degli sforzi viscosi al picco sistolico.
L’analisi qualitativa dei pattern in tutto il dominio, limitata ad un unico istante tempo-
rale, non ci consente di individuare particolari differenze tra pazienti degenerati e non
degenerati. In generale, per tutti i pazienti, gli elevati WSS sono concentrati al livello
dell’aorta ascendente e più precisamente all’estradosso, con estensione e valori di WSS di-
versi, ma non discriminanti tra pazienti degenerati e non degenerati. Nei seni di Valsalva
invece, è presente uno sforzo generalmente più basso, in quanto luogo di ricircoli a bassa
velocità.

L’ultima affermazione rimane vera quando ci si concentra sulla fase ascendente del flus-
so, mentre, dopo il picco sistolico, i ricircoli possono espandersi, tornare indietro verso
l’ingresso, ed entrare all’interno dei Seni tramite pattern turbolenti (Fig.4.11)[27]. Per
questo motivo, a differenza del lavoro preliminare [85], in tale lavoro abbiamo deciso di
includere anche la fase diastolica del flusso e di approfondire l’analisi della zona com-
presa tra l’ingresso e l’STJ, relativa alla radice aortica, cercando eventuali correlazioni
dell’emodinamica locale con la degenerazione dei foglietti valvolari bioprotesici.

Inoltre, in questo caso, non ci si è limitati a valutare qualitativamente il pattern in un
unico time step, ma è stato graficato l’andamento del WSS in radice aortica nel tempo,
mediato sulla superficie della radice aortica stessa (Fig. 4.6).
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Figura 4.5: Visualizzazione dei pattern di WSS, al picco sistolico, per i sei pazienti in
analisi.

Concentrandosi sulla fase sistolica del grafico, è possibile notare che tutti i pazienti pre-
sentano un picco di WSS, più alto per i pazienti DEG1, DEG3 e NODEG1 e leggermente
più basso e della medesima entità per i pazienti DEG2 e NODEG2. Nella fase diastolica
invece, i valori più alti di WSS sono riscontrabili nei pazienti DEG3, DEG2, DEG1 e
NODEG3; quest’ultimo paziente, in fase sistolica mostrava un andamento del WSS net-
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tamente tendenzialmente piatto rispetto agli altri pazienti. È importante sottolineare che
i pazienti NODEG1 e NODEG2, in fase sistolica avevano WSS comparabili ai pazienti
degenerati, mentre, in fase diastolica, presentano valori di WSS prossimi allo zero.

Figura 4.6: In alto: andamento del WSS mediato sulla superficie della radice aortica lungo
tutto il ciclo cardiaco e rappresentazione grafica della zona della radice aortica analizzata.
In basso: focus sull’andamento del WSS meidato sulla superficie della radice aortica in
diastole.
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Alla luce di tali osservazioni, si può dedurre che, globalmente, il WSS in radice aortica
dei pazienti degenerati sia più alto di quello dei non degenerati. Per quantificare tale
differenza, si è ritenuto importante introdurre un nuovo indice, di utilizzo molto comune
in emodinamica, il TAWSS (da Time Averaged Wall Shear Stress).

Il TAWSS rappresenta l’indice più adatto per la descrizione dell’andamento temporale del
WSS. Esso viene analizzato in quanto, è noto che, variazioni nel tempo del WSS sono
intimamente connesse allo sviluppo di patologie quali, ad esempio, l’aterosclerosi [50]. Il
TAWSS viene calcolato come segue:

TAWSS =
1

T

∫ T

0

|τw| dt,

con τw il vettore di sforzo tangenziale istantaneo alla parete e T il periodo considerato.

Tale indice è più sintetico rispetto al WSS e può quantificare l’estensione dell’intervallo
di tempo nel ciclo cardiaco in cui la parete della radice viene sovrasollecitata, rispetto a
una situazione quasi fisiologica in cui non è anomalo trovare sforzi viscosi a parete elevati
in spazio (situazione limitata nell’intorno del picco sistolico).

Figura 4.7: Valori di TAWSS mediato sulla superficie della radice aortica.

Dalla figura 4.7, i valori di TAWSS mediato sulla radice aortica per i pazienti degenerati
risultano essere globalmente superiori rispetto a quelli dei non degenerati e, per tale
motivo, lo proponiamo come possibile indice fluidodinamico discriminatorio.
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Questi risultati hanno ulteriormente stimolato il nostro interesse nei confronti della se-
zione anatomica relativa alla radice aortica, supportando la scelta di proseguire tale
investigazione.

4.2.4. Viscosità turbolenta

Come anticipato, in questo studio è stato utilizzato il modello di turbolenza σ - LES
[109]. Tale modello, sfrutta l’introduzione della viscosità turbolenta µsgs (3.11), ovvero,
una viscosità numerica aggiuntiva che permette di considerare l’effetto delle piccole scale
(non risolte). Più i valori di tale viscosità sono alti, più il flusso tende alla turbolenza,
altrimenti tende alla laminarità.

La turbolenza può alterare significativamente l’effetto che il fluido ha sulla parete arteriosa,
modificando indici emodinamici come, ad esempio, il WSS. Il flusso turbolento, infatti,
è più pericoloso di quello laminare in quanto può influenzare la posizione e l’entità delle
zone di ricircolo, le quali possono avere effetti di danneggiamento sulla parete aortica
[109].

Figura 4.8: Analisi qualitativa dello stato di transizione alla turbolenza per i tre pazienti
degenerati all’istante temporale t = 0.220 s.

In particolare, per valutare lo stato di transizione del flusso alla turbolenza e visualizzarlo
qualitativamente nel tempo, si è deciso di utilizzare un indice adimensionale derivato dalla
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µsgs che definiamo come:

µtot =
µsgs + µb

µb

,

dove µb è la viscosità del sangue. Per come è stato definito, tale indice può assumere solo
valori maggiori di 1, dove valori prossimi ad 1 indicano uno stato prossimo alla laminarità
e valori superiori, la tendenza alla turbolenza.

A tal fine in Fig 4.8 abbiamo riportato, a titolo di esempio, l’andamento di µsgs per i casi
degenerati all’istante di massima turbolenza (decelerazione t = 0.220 s). I pazienti non
degenerati non presentano sostanziali differenze dai casi riportati e quindi non sono stati
inclusi nell’immagine.

Figura 4.9: In alto: in blu il cilindretto sfruttato per calcolo di vmedia(m/s) e del numero
di Reynolds. In basso: tabella con valori vmedia e Remedio per tutti i sei i pazienti.

Per completezza, abbiamo valutato il numero di Reynolds per tutti i sei i pazienti dello
studio. Tali valutazioni sono state effettuate al picco sistolico e le velocità sono state
mediate su un cilindretto con area di base pari a quella dell’EOA posizionato in corri-
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spondenza dei margini liberi dei foglietti valvolari (Fig. 4.9); per tale ragione, le velocità
e il numero di Reynolds sono stati denominati vmedia e Remedio. Riportiamo in Figura 4.9
i valori di tale velocità, vmedia, e il numero di Reynolds corrispondente calcolato come:

Remedio =
vmediaDhρf

µb

dove ρf e µb sono rispettivamente densità e viscosità del sangue, mentre con Dh identi-
fichiamo il diametro corrispondente all’area dell’EOA valutata in configurazione sistolica
vicino al margine libero dei foglietti. Essendo i foglietti valvolari uguali per tutti i pazien-
ti, Dh è univoco e pari a 1.51 cm , calcolato a partire dall’EOA riportata nel Paragrafo
3.4.3 pari a 1.79 cm2.

Remedio risulta confrontabile tra i vari pazienti ed, in generale, tali valori del numero
di Reynolds e le valutazioni presentate nel presente paragrafo, indicano che il flusso è
in regime di transizione alla turbolenza in tutti i casi analizzati, confermando quindi
l’idoneaità della scelta di modellare il dominio fluido con modello di turbolenza (σ−LES)
e confermando i risultati ottenuti in [85].

Al fine di capire se la transizione alla turbolenza possa discriminare fra i casi degenerati
e i non degenerati, abbiamo analizzato gli andamenti della µtot in vari istanti temporali.
In figura 4.10 è stata riportata la rappresentazione qualitativa di tale indice, al time step
diastolico (0.55 s). Come è possibile osservare, le zone in cui prevalgono stati transizionali
sono localizzate sopra la zona di chiusura dei foglietti. Tutti i pazienti degenerati pre-
sentano distribuzioni spaziali più vaste con valori di µtot ≥ 1.5, rispetto a quelle dei non
degenerati. Soltanto NODEG2 presenta un’estensione moderata, ma comunque inferiore
alla precedente classe di pazienti.

Per questa visualizzazione ci si è concentrati sulla fase diastolica, in quanto durante la
fase sistolica, le zone maggiormente turbolente riflettono l’andamento del getto sistolico, si
localizzano nell’aorta ascendente distale e non permettono di individuare alcuna differenza
tra degenerati e non degenerati.

Quindi, i pattern, visualizzabili in Fig. 4.10, indicano una chiara differenza in termini
di emodinamica diastolica in radice aortica, tra i pazienti degenerati e non degenerati,
supportando perciò l’interesse sviluppato nei confronti di tale sezione anatomica.

Questi risultati sono in accordo con le analisi dei vortici diastolici discussi nel paragrafo
seguente.
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Figura 4.10: Analisi qualitativa dello stato di transizione alla turbolenza per tutti i sei pa-
zienti, in radice aortica, all’istante temporale t = 0.55 s. I pazienti degenerati presentano
un’emodinamica evidentemente più tendente alla turbolenza rispetto ai non degenerati.

4.2.5. Q-criterion

Per ottenere dei risultati quantitativi riguardo le vorticosità ed il loro smorzamento, in-
troduciamo il Q-criterion, un ulteriore indice di descrizione della dinamica del fluido.
Tramite il Q-criterion, la quantità scalare Q è ottenuta come segue:

Q(x, t) = −1

2

(
Σi,jS

2
ij(x, t)− Ω2

ij(x, t)
)

t ∈ (0, T ),

con
S(u) = ∇u +∇uT ,

Ω(u) = ∇u −∇uT .
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Valori positivi di Q indicano luoghi in cui le rotazioni dominano su deformazioni e tagli,
permettendoci di localizzare le strutture vorticose.

Figura 4.11: Paziente DEG3: Q-criterion, visualizzazione frontale della radice aortica
(a sinistra) e visualizzazione dal versante aortico (a destra). Sono riportate le regioni
caratterizzate da un valore di Q > 3000, colorate come la velocità, all’istante temporale
t = 0.55 s. In verde sono riportati i foglietti, ad evidenziare la posizione relativa tra questi
e le strutture vorticose.

In Fig.4.11 è possibile visualizzare, per il paziente DEG3, le strutture vorticose in prossi-
mità dei foglietti, lato aortico, all’istante t = 0.55 s. Per quantificare tali caratteristiche,
per ogni paziente, è stata calcolata la Volume Fraction, ovvero il rapporto tra il volume
identificato dal Q-criterion, per valori di Q > 3000, ed il volume del dominio relativo alla
radice aortica.

In Fig. 4.12 sono riportati invece gli andamenti, nel tempo, delle Volume Fraction per tutti
i sei pazienti ed, in particolare, in basso è riportato il focus sulla fase del ciclo cardiaco
di interesse per questa analisi, ovvero la diastole. Ricordiamo infatti che, durante la
fase sistolica, anche per l’analisi della µtot, non si ottenevano delle differenze rilevanti
tra pazienti DEG e pazienti NODEG. Focalizzandosi sulla radice aortica è comunque
apprezzabile una differenza anche in fase sistolica, molto più marcata in fase diastolica,
tra degenerati e non degenerati.

Per tale motivo, la Volume Fraction (calcolata come il rapporto tra il volume identificato
dal Q-criterion, per valori di Q opportunamente scelti, ed il volume del dominio rela-
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tivo alla radice aortica) è proposta come indice emodinamico discriminante tra pazienti
degenerati e pazienti non degenerati.

Figura 4.12: In alto: andamento del Volume Fraction in radice aortica lungo tutto il ciclo
cardiaco. In basso: focus sull’andamento del Volume Fraction in diastole.
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4.3. Analisi degli sforzi emodinamici sui foglietti val-

volari

4.3.1. Wall Shear Stress e Time Averaged Wall Shear Stress

Nonostante i foglietti valvolari protesici siano stati introdotti nel modello come superficie
immersa per tener conto dell’ingombro apportato al fluido (Paragrafo 3.4.3), si è ritenuto
comunque fondamentale valutare l’entità dello sforzo esercitato dal fluido su tale superficie.

Figura 4.13: In alto: Lato aortico e Lato ventricolare dei foglietti valvolari in configura-
zione chiusa (diastolica) e in in configurazione aperta (sistolica). In basso: identificazione
del Lato ventricolare e del Lato aortico dei foglietti valvolari come riportato in [102].

In particolare, per entrambe le fasi del ciclo cardiaco, l’analisi si è focalizzata sul versante
aortico dei foglietti. Tale scelta deriva dal fatto che, le due superfici dei foglietti, che
chiameremo rispettivamente Lato ventricolare e Lato aortico, (Fig. 4.13) sono sottoposte
a sollecitazioni differenti durante il ciclo cardiaco:
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• durante la sistole, il lato ventricolare è sottoposto ad uno sforzo che rispecchia
l’andamento del flusso. Ricordiamo che tale dato in ingresso è uguale per tutti i sei
pazienti e, quindi, non rappresenta un possibile indice discriminante;

• durante la fase diastolica, il lato ventricolare non è direttamente sollecitato in quanto
il dato in ingresso è nullo, i foglietti sono perfettamente chiusi e, quindi, solo il
versante aortico è sottoposto all’effetto dei ricircoli trattati nel paragrafo relativo
alla transizione alla turbolenza (Paragrafo 4.2.4).

Altri studi in letteratura, hanno considerato ragionevole la suddivisione dei foglietti bio-
protesici nelle due superfici citate sopra. [93] [41], ad esempio, parlano di "side-specific
WSS enviroments", caratterizzati da diverse sollecitazioni della fibrosa in entrambe le fasi
del ciclo cardiaco.

In Fig.4.14 è riportato l’andamento del WSS mediato sulla superficie aortica dei foglietti.
É possibile notare che tale andamento in sistole, rispecchia globalmente quello del WSS
in radice aortica (Fig. 4.6). Durante la fase sistolica, tutti i pazienti presentano un picco
di WSS, più alto per i pazienti DEG1, DEG3 e NODEG1 e leggermente più basso e della
medesima entità per i pazienti DEG2 e NODEG3.

Di rilevante interesse, a nostro avviso, è la fase diastolica, per la quale abbiamo riportato
un focus in figura 4.14 in basso: è possibile osservare che, dal termine della fase sistolica,
le curve per i pazienti degenerati assumono pendenze positive, mentre per i pazienti
non degenerati assumono pendenze negative, raggiungendo molto più velocemente valori
di WSS prossimi allo zero. In questo caso dunque, il diverso comportamento in fase
diastolica tra pazienti degenerati e non degenerati è ancora più evidente rispetto al caso
dell’andamento di WSS diastolico in radice aortica e, per tale motivo, la componente
tangenziale degli sforzi nel tempo sui foglietti in lato aortico viene proposto da tale lavoro
come possibile indice discriminante tra pazienti degenerati e pazienti non degenerati.

Come per la radice aortica, alla luce dei risultati ottenuti con il WSS, abbiamo ritenuto
utile investigare ulteriormente il comportamento degli sforzi sulla superficie Lato Aortico
dei foglietti valvolari anche tramite il TAWSS. Ricordiamo infatti che, variazioni nel tempo
del Wall Shear Stress, sono legate allo sviluppo di patologie cardiovascolari [50]. I risultati
di tale analisi sono riportati in Fig. 4.15.

Anche in questo caso i soggetti degenerati mostrano valori di TAWSS, mediato sul Lato
Aortico dei foglietti, globalmente superiori rispetto a quelli dei non degenerati. Questo
aspetto può derivare anche dalla particolare morfologia dell’aorta, la quale, nel caso dei
soggetti degenerati, determina una fluidodinamica alterata.
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Figura 4.14: In alto: andamento del WSS medio sul lato aortico dei foglietti valvolari
lungo tutto il ciclo cardiaco. In basso: focus in diastole.

Per tali ragioni riteniamo che il Time Averaged Wall Shear Stress, analizzato sul versan-
te aortico dei foglietti valvolari, sia, come per la radice aortica, da considerarsi indice
predittivo di SVD nel lungo periodo.
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Figura 4.15: Valori di TAWSS mediato sulla superficie dei foglietti Lato Aortico

Valori più alti di WSS e TAWSS sui foglietti valvolari potrebbero essere descrittivi di un’a-
zione di sfregamento prolungato che potrebbe causare inspessimento fibrotico e successiva
degenerazione.

A titolo di esempio, facendo riferimento alla letteratura, studi Ex-Vivo hanno dimostrato
la correlazione tra i Wall Shear Stress e le sue alterazioni nel tempo, ed i processi di rimo-
dellamento osteogenico ed innesco di infiammazioni acute al livello della fibrosa, processi
alla base della stenosi calcifica caratteristica delle valvole aortiche patologiche [19].

Tale effetto di degenerazione strutturale inoltre, può essere ulteriormente stimolato da par-
ticolari oscillazioni nel tempo dello sforzo tangenziale e per questo, nel seguente paragrafo,
verrà introdotto un ulteriore parametro detto Oscillatory Shear Index.

4.3.2. Oscillatory Shear Index

L’influenza della variazione nel tempo dello sforzo tangenziale, cioè della sua componente
oscillatoria, è riassunta nell’OSI (Oscillatory Shear Index), così definito:

OSI =
1

2

1−

∣∣∣∫ T

0
τw dt

∣∣∣∫ T

0
|τw| dt


Tale parametro, adimensionale, tiene conto dei cambiamenti direzionali del WSS durante il
ciclo cardiaco [22]. Come anticipato sopra, infatti, τw indica il vettore di sforzo tangenziale
istantaneo alla parete.
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Figura 4.16: In alto: OSI sistolico sui foglietti protesici Lato Aortico. In basso: OSI
diastolico sui foglietti protesici Lato Aortico.

La definizione analitica di questo indice implica che 0 ≤ OSI ≤ 0.5. In particolare, un
valore di OSI pari a 0 indica assenza di inversioni di flusso, mentre un valore prossimo
allo 0.5, la presenza di oscillazioni.
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In questo studio, abbiamo deciso di considerare separatamente le fasi sistolica e diastolica,
in quanto si era interessati a valutare l’effetto delle oscillazioni in ogni fase in maniera
indipendente dall’altra. Tale scelta è giustificata dal fatto che le due fasi del ciclo cardia-
co, a livello della radice aortica, possono essere considerate come due eventi totalmente
distinti, diversamente dalle zone più distali della circolazione dove, a causa dell’effetto
Windkessel (Paragrafo 1.2), il flusso trattenuto dalla parete aortica in sistole viene poi
rilasciato durante la fase diastolica, contribuendo allo smorzamento della pulsatilità del
flusso sanguigno [12].

Nella figura 4.16 è stato riportata la distribuzione spaziale dell’indice OSI sui foglietti
valvolari, rispettivamente nelle due configurazioni:

• i foglietti in configurazione sistolica presentano pattern di OSI che non ci consentono
di discriminare qualitativamente pazienti con degenerazione da senza degenerazione.
In generale, l’indice assume valori più elevati in corrispondenza del foglietto rivolto
verso l’estradosso della parete aortica, a causa dei ricircoli che si formano in seguito
all’impatto del getto sulla parete, al picco, .

• i foglietti in configurazione diastolica invece, presentano un’area più estesa soggetta
a maggiori oscillazioni per i pazienti non degenerati rispetto ai degenerati, fornen-
do quindi informazioni discriminanti. L’oscillazione del WSS, sui foglietti in fase
diastolica, è un processo fisiologico, dovuto alla presenza di vortici caratteristici di
questa fase. Valori troppo alti o troppo bassi di OSI possono però essere indicativi
di condizioni patologiche, associabili alla degenerazione dei foglietti [102].

Figura 4.17: Valori di OSI diastolico mediato sulla superficie della dei foglietti Lato Aor-
tico.
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Alla luce delle osservazioni precedenti, si è deciso di valutare anche quantitativamente
il valore dell’OSI in fase diastolica, mediato sulla superficie dei foglietti come visibile in
Fig. 4.17; tale grafico conferma le precedenti considerazioni qualitative, mostrando valori
di OSI medio più elevati nei pazienti non degenerati, rispetto ai valori caratteristici dei
pazienti degenerati.

4.4. Spostamenti, deformazioni e sforzi di Von Mises

del complesso annulus/stent

In questo studio, il complesso strutturale (annulus e stent), come ampiamente discusso nei
paragrafi precedenti, è stato interamente modellato tramite un modello iperelastico (Neo
Hooke). A tal proposito, siamo interessate a comprendere se tale scelta possa introdurre
variazioni rispetto ad un modello elastico lineare. Ad esempio, in [85], il modello elastico
lineare ha presentato movimenti dell’ordine del decimo di micrometro per l’annulus e
dell’ordine dei nanometri per lo stent; data l’entità degli spostamenti e a causa dell’assenza
di rilevanti differenze all’interno del campione studiato, è stato ritenuto che lo spostamento
di entrambe le strutture, fosse un parametro trascurabile ai fini dell’analisi sulla durabilità
dell’impianto.

A valle di tali considerazioni, per capire se la scelta di un modello distinto (iperelastico),
potesse introdurre delle variazioni nell’output dell’analisi strutturale, il primo parametro
analizzato è stato proprio lo spostamento. In Fig. 4.18 in alto, è possibile osservare l’entità
dello spostamento al picco sistolico per tutti i sei pazienti e a metà della diastole per il
paziente NODEG3, presentato come caso rappresentativo (Fig. 4.18 in basso). Al picco
sistolico, notiamo che, ancora una volta, si presentano degli spostamenti, per l’annulus,
dell’ordine dei decimi di micrometro e, per lo stent, dell’ordine dei nanometri.

Gli spostamenti, oltre ad essere molto piccoli, non presentano particolari andamenti che
suggeriscano una discriminazione tra le classi di pazienti in analisi. La scelta di riportare
un unico paziente per la fase diastolica è giustificata in quanto, gli spostamenti (Fig.4.18),
sia per l’annulus che per lo stent, sono dell’ordine dei nanometri e decimi di nanometro
(quindi trascurabili) e, come per la sistole, non si sono presentati pattern discrimanti tra
i soggetti della classe DEG ed i soggetti della classe NODEG. Aggiungiamo che, per i
due istanti temporali rappresentati sono state utilizzate due scale diverse per rendere più
agevole la visualizzazione della distribuzione della grandezza in analisi.
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Figura 4.18: In alto: spostamenti del complesso strutturale al picco sistolico. Al centro:
deformazioni del complesso strutturale al picco sistolico. In basso spostamenti e deforma-
zioni per il paziente NODEG3 a metà della fase diastolica
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Oltre agli spostamenti, in questo paragrafo, sono riportate le deformazioni a cui va incon-
tro il complesso strutturale durante le simulazioni computazionali (Fig. 4.18 al centro).
Come è possibile notare, anche le deformazioni non sono discriminanti e il range in cui si
collocano ci permette di definire, per il problema presentato, l’assunzione di piccoli sposta-
menti e piccole deformazioni. Come riportato nel Paragrafo 3.4.2 , il comportamento dei
modelli elastico lineare ed iperelastico è sostanzialmente identico per piccoli spostamenti
e piccole deformazioni.

Data l’ipotesi sopra riportata, abbiamo scelto di calcolare gli sforzi di Von Mises della
zona anulare. Richiamando il tensore degli sforzi per la struttura e definendo σij le sue
componenti, possiamo definire lo sforzo di Von Mises come:

σVM =

√
(σ11 − σ22)2 + (σ22 − σ33)2 + (σ11 − σ33)2 + 6(σ2

12 + σ2
23 + σ2

13)

2

Tale parametro viene spesso utilizzato anche in studi riguardanti l’aneurisma aortico
[56] e abbiamo ritenuto importante investigarlo per ottenere un’analisi computazionale
completa.

Figura 4.19: Distribuzione degli sforzi di Von Mises sulla superficie dell’annulus nativo
rivolta verso il versante aortico, all’istante relativo al picco sistolico (t = 0.096 s) per tutti
i sei pazienti.
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Dalla figura 4.19, è possibile notare che tutti i pazienti hanno picchi di stress nell’ordine
dei 500 Pa, che si raggiungono principalmente nei punti di attacco della struttura anulare
sia con lo stent che con la parete aortica. In generale, tali distribuzioni non mostrano
differenze tra pazienti che sviluppano SVD nel post impianto e pazienti in cui non si
presenta tale degenerazione.

4.5. Discussione

Ricordiamo che l’obiettivo della tesi consiste nell’individuazione di predittori fluidodinami-
ci e strutturali di stenosi, della valvola bioprotesica TAVI, causata da SVD (da Structural
Valve Deterioration). A partire da simulazioni di scenari virtuali post-operatori basati
sulla segmentazione di immagini pre-operatorie, si sono investigati dei parametri al fine di
poter discriminare tra pazienti con o senza degenerazione e che, dunque, possano consen-
tire di predire l’esito dell’impianto, supportando il clinico in fase decisionale. Tale studio
è stato svolto tramite un approccio computazionale FSI (da Fluid Structure Interaction),
affinché fosse possibile valutare non solo la fluidodinamica attraverso la valvola protesica,
ma anche la sua interazione con la valvola stessa.

In questo studio, i risultati delle simulazioni FSI, presentati nei paragrafi precedenti, sono
stati spunto di numerose riflessioni su quella che può essere la dinamica alla base del
processo di degenerazione, nel lungo periodo, delle bioprotesi valvolari. In particolare,
l’interesse dell’indagine si è incentrato sulla sezione anatomica relativa alla radice aortica
(Paragrafo 1.2.1), dando spazio anche alla fase diastolica, caratterizzata da sollecitazioni
di entità inferiore rispetto alla fase sistolica e quindi spesso trascurata nei lavori presenti
in letteratura.

La radice aortica è un elemento cardine e di grande influenza per flusso in aorta. Infatti,
flussi anomali in aorta ascendente sono spesso dovuti ad anormalità associate alla sua
anatomia e non solo [51]. I Seni di Valsalva sono fondamentali in quanto permettono di
accogliere ed accomodare il backflow derivante dall’inversione di pressione tra le due fasi
del ciclo cardiaco, consentendo un riempimento opportuno in fase diastolica delle coronarie
e minimizzando, grazie alla presenza dei vortici in radice [101] (Fig.4.20 a destra), il
colpo di ariete a cui andrebbero incontro altrimenti i foglietti valvolari in fase di chiusura
[51]. L’articolo citato evidenzia l’essenzialità della radice per una corretta e fisiologica
fluidodinamica e riporta, a dimostrazione di ciò, un’analisi semplificata delle differenze
dei flussi in aorta in due geometrie idealizzate (la prima comprendente i Seni di Valsalva,
la seconda rappresentante di uno scenario in cui l’aorta è assimilabile ad un condotto
cilindrico, senza alcun tipo di insenature). Data la sua centralità, abbiamo deciso di
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concentrare l’analisi dello studio su possibili variazioni emodinamiche relative a questa
sezione anatomica.

Figura 4.20: A sinistra: foglietti della valvola aortica composti da strati di fibrosa, spon-
giosa e ventricularis. Il flusso sul lato ventriculare induce uno sforzo laminare, mentre
il lato aortico subisce uno sforzo oscillatorio [48]. A destra: visualizzazione dei vortici
caratteristi della fase diastolica [101].

Riassumiamo brevemente i principali risultati dell’analisi computazionale che hanno con-
sentito una differenziazione tra le classi di pazienti, soggetti di tale studio.

• Wall Shear Stress in radice aortica e foglietti valvolari: gli andamenti della compo-
nente tangenziale degli sforzi, esercitati dal fluido sulla radice aortica e sui foglietti
valvolari, ha consentito di individuare elementi discriminanti soprattutto in diastole:
picchi e alti valori di WSS, più alti in sistole rispetto che alla diastole, sono fisiologici
e causati dall’anatomia ed emodinamica della zona aortica. Ciò che è necessario in-
dagare più approfonditamente, sono discostamenti rispetto a tali valori che possono
essere sintomo di alterazioni ed anomalie [51]. Nel nostro caso, picchi e andamenti
in sistole rispecchiano gli andamenti fisiologici del WSS, mentre in diastole, i pa-
zienti con degenerazione tendono a discostarsi dagli altri. In particolare, a livello
del lato aortico dei foglietti è possibile notare un vero e proprio disallineamento tra
il comportamento dei non degenerati e dei degenerati: i primi mostrano una curva
in diastole che tende molto velocemente a zero, mentre i secondi hanno una curva
con pendenza positiva che induce una nuova crescita del WSS. Nel nostro modello,
radice aortica e foglietti valvolari sono due entità separate e, nel caso dei pazienti
che hanno mostrato degenerazione a lungo termine, i loro valori di WSS in diastole
suggeriscono in generale, alterazione dell’emodinamica nella zona subito a valle della
valvola aortica.



4| Analisi Computazionale: Risultati e Discussione 93

• Time Averaged Wall Shear Stress in radice aortica e foglietti valvolari: questo para-
mentro esprime sinteticamente l’andamento del WSS nel tempo e consente di avere
una comparazione più diretta e immediata tra i vari pazienti. Il TAWSS è stato va-
lutato sull’intero ciclo cardiaco sia per il calcolo in radice aortica che per i foglietti
valvolari. In entrambi i casi sono stati riscontrati valori globali più alti nei pazienti
degenerati rispetto a non degenerati, evidenza che supporta le considerazioni fatte
anche per l’indice di WSS. Tale indice inoltre, grazie alla sua immediatezza, verrà
utilizzato anche per creare correlazioni con altri indici, come verrà mostrato più
avanti nel paragrafo, in modo da individuare, più approfonditamente, quali situa-
zioni possono concorrere a lungo termine allo sviluppo di SVD e al fallimento degli
impianti protesici.

• Oscillatory Shear Index sui foglietti: l’influenza della variazione nel tempo dello
sforzo tangenziale, cioè della sua componente oscillatoria, è rappresentata esausti-
vamente da tale indice. Come riportato sopra, durante la fase sistolica non si presen-
tano particolari e rilevanti discordanze tra le due categorie di pazienti, a differenza
della fase diastolica. In particolare, ciò che si osserva è che i pazienti degenerati
presentano degli OSI medi in diastole inferiori rispetto agli OSI dei pazienti non
degenerati confermando ciò che viene riportato in [102]. Nello specifico, in questo
articolo, si riporta che le oscillazioni in diastole del Wall Shear Stress sulla fibro-
sa (Lato Aortico) sono fisiologicamente presenti e che una diminuzione di queste,
può scatenare fenomeni pro-infiammatori. L’articolo [103] riporta un’analisi CFD
dei pattern di flusso e sforzi in pazienti, prima dell’impianto TAVI e post-impianto
TAVI, confrontandoli: tra gli indici analizzati compare l’OSI, più basso nel caso del
paziente pre-impianto, quindi patologico, rispetto a al caso post-impianto (dove i
valori si ripristinano e si avvicinano a quelli fisiologici, più elevati).

• Viscostà Turbolenta: l’analisi, a livello qualitativo, dello stato di turbolenza ha
rappresentato un parametro di discriminazione tra soggetti che, nel lungo termine,
hanno presentato SVD e soggetti non degenerati. In particolare, come mostrato in
Fig.4.10, i pazienti degenerati mostrano, in radice aortica e al time step diastolico
t = 0.55 s, uno stato di transizione alla turbolenza più imponente rispetto ai soggetti
non degenerati, confermando l’associazione, frequentemente riportata in letteratura,
tra flusso turbolento e stato patologico [109].

• Volume Fraction: il Q-criterion ci ha permesso di definire, tramite l’introduzione
della Volume Fraction, la diversa entità delle strutture vorticose in pazienti degenera-
ti e non degenerati, particolarmente evidente nella fase diastolica del ciclo cardiaco.
Anche lo smorzamento delle strutture vorticose, ha quindi rappresentato un para-
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metro di discriminazione tra le due classi di pazienti in analisi in questo progetto.
Le strutture vorticose, come spiegato nei paragrafi precenti, si presentano in fase
diastolica (Fig.4.20 a destra) e, in situazioni fisiologiche, la loro presenza apporta
beneficio alla struttura valvolare [51]. Alterazioni, in entità, frequenza e tempo di
smorzamento, di tali vortici possono influenzare le zone di ricircolo, danneggiando
la parete aortica e la fibrosa valvolare [109].

I parametri discriminanti riportati sopra, se correlati tra loro, permettono di individuare
delle vere e proprie zone di separazione, in grafici bidimensionali, tra i tre soggetti a cui è
stata diagnosticata SVD ed i tre soggetti in cui non è stata valutata la presenza di alcuna
degenerazione. Tali correlazioni, presentate in figura 4.21, rappresentano un supporto,
nonchè un’ulteriore conferma delle considerazioni trovate in letteratura.

Figura 4.21: Correlazioni tra gli indici presentati come predittivi dal presente lavoro.
In alto: grafici che correlano indici calcolati sull’intero ciclo cardiaco. In particolare, a
sinistra relazione tra TAWSS mediato sui foglietti e TAWSS mediato in radice aortica; a
destra, relazione tra TAWSS mediato in radice aortica e Volume Fraction con valori di
Q-Criterion maggiori di 3000. In basso: grafici che correlano indici calcolati sulla sola
diastole. In particolare, a sinistra relazione tra WSS medio sui foglietti e OSI medio sui
foglietti; a destra, relazione tra Volume Fraction con valori di Q-Criterion maggiori di
3000 e WSS medio sui foglietti.

Tra i risultati dell’analisi computazionale, non tutte le quantità hanno consentito di deter-
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minare una differenziazione tra le classi di pazienti soggetti di tale studio e non verranno
proposte, quindi, come parametri da approfondire in lavori futuri. Ne riportiamo co-
munque una breve descrizione, al fine di rendere più chiare le argomentazioni di tale
discussione.

• Velocità massime: le massime velocità raggiunte, durante il ciclo cardiaco, sono pa-
ragonabili e non hanno evidenziato particolari differenze tra le due classi di pazienti.
In particolare, al picco sistolico (Fig. 4.4), è osservabile un getto ad alta velocità che
si scontra con l’estradosso della parete e viene deviato verso l’aorta ascendente. Nel
caso di valvole bioprotesiche affette da SVD, il restringimento dell’orifizio aumenta
la velocità dei getti, danneggiando la parete aortica durante l’impatto. Essendo le
nostre simulazioni rappresentative di una situazione post-impianto a sei mesi, non
sono descrittive di una valvola patologica o degenerata, bensì di una situazione fi-
siologica ripristinata, dunque l’EOA risulta lo stesso per tutti i pazienti e il getto
riportato non è differentemente accelerato. Per tali ragioni, non consideriamo la
velocità massima nell’insieme degli indici predittivi proposti.

• Pressione transvalvolare: il gradiente pressorio calcolato tra monte e valle della
valvola, rispecchia l’andamento del flusso: aumenta rapidamente nella fase ascen-
dente, raggiunge il picco e decresce fino ad arrivare allo zero. I valori raggiunti sono
fisiologici [49][113], quindi il modello rappresenta fedelmente la valvola protesica
nell’immediato post impianto e quindi non degenerata. Questo, ci permette di foca-
lizzare l’attenzione principalmente sugli effetti che l’impianto ha sull’emodinamica e
sull’individuazione di cause che, potenzialmente, possono andare a danneggiare una
valvola inizialmente funzionante e impiantata nel modo corretto.

• Spostamenti del complesso strutturale: il complesso strutturale, formato da annulus
e stent, è sottoposto a spostamenti massimi nell’ordine del decimo di micrometro per
tutti i pazienti, con valori leggermente più elevati per DEG1, DEG2 e NODEG1, ma
distribuzioni spaziali sostanzialmente comparabili. Nel nostro modello, il complesso
annulus-stent ha una mobilità limitata a causa di alcune scelte modellistiche. Le
pareti arteriose e venose di pazienti anziani (target del nostro studio), sono molto
rigide rispetto a quelle di individui più giovani [94]. Di conseguenza, abbiamo rite-
nuto giustificabile fissare a zero lo spostamento della parete aortica, decisione che
si riflette anche sulle condizioni imposte al bordo della parete esterna di annulus
e stent. In ogni caso, i pattern presentati in Fig.4.18 non indicano tale parametro
come cruciale ai fini del nostro studio. Dunque, lo spostamento non verrà conside-
rato come potenziale indice discriminante, ma potrà essere utilizzato come spunto
di riflessione per possibili modifiche future del modello.
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• Sforzi e deformazioni del complesso strutturale: per quanto riguarda lo stent, le
deformazioni sono prossime allo zero e gli sforzi non sono stati calcolati in quanto,
l’individuazione di cause che portino al danneggiamento della parte metallica del-
l’impianto, non rientra tra gli obiettivi di questo lavoro. Proprio per tale ragione,
lo stent è stato modellato, in maniera semplicistica, come cilindro cavo con modello
iperelastico (scelta giustificata nel Paragrafo 3.4.2) e non considerando esplicita-
mente la tipica struttura a maglie. Per quanto riguarda l’annulus, invece, anche
in questo caso non sono state riscontrate particolari differenze tra le due classi di
pazienti. In tutti i casi, i valori più elevati di sforzo e deformazione si trovano nelle
zone di interfaccia con stent e parete aortica. Per le ragioni sopra riportate, sforzi e
deformazioni del complesso strutturale non verranno proposti come potenziali indici
discriminanti.

Concludendo, le informazioni combinate a partire dagli indici descritti nelle sezioni pre-
cedenti di tale paragrafo e mostrate nei grafici riportati in Fig.4.21 ci sono utili al fine di
proporre nuove (anche se preliminari) indicazioni per i clinici in vista dell’impianto TAVI.
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Futuri

In questo lavoro sono presentati indici fluidodinamici e strutturali che, a partire da si-
mulazioni FSI (da Fluid Structure Interaction) di scenari virtuali post-operatori, possano
predire l’esito dell’impianto TAVI (da Transcatheter Aortic Valve Implantation), discri-
minando tra pazienti degenerati (DEG) e non degenerati (NODEG) nel lungo periodo,
a causa del deterioramento strutturale (SVD - da Structural Valve Deterioration) della
valvola impiantata. Dal confronto tra i risultati ottenuti per i soggetti DEG e i soggetti
NODEG, i parametri analizzati, da noi presentati come indici predittivi, comprendono:

• il Wall Shear Stress (WSS) ed il Time Averaged Wall Shear Stress (TAWSS) me-
diati nella sezione anatomica relativa alla radice aortica e sulla superficie relativa
al lato aortico dei foglietti valvolari bioprostetici. Entrambi gli indici presentano
globalmente dei valori più elevati per il campione di pazienti che ha sviluppato SVD
nel lungo termine;

• l’Oscillatory Shear Index (OSI) medio in diastole, calcolato sulla superficie relativa
al lato aortico dei foglietti valvolari bioprostetici. I pazienti degenerati, in questo
caso, sono caratterizzati da valori di OSI medio in diastole inferiori rispetto ai non
degenerati. Ricordiamo che sia valori più alti che valori più bassi di quelli fisiologici,
possono essere indicativi di condizioni patologiche associabili alla degenerazione dei
foglietti.;

• la Viscosità turbolenta riporta un’analisi qualitativa dello stato di transizione alla
turbolenza del flusso. I pazienti degenerati presentano, in radice aortica in fase dia-
stolica, un’emodinamica maggiormente tendente alla turbolenza rispetto ai pazienti
non degenerati;

• la Volume Fraction, calcolata come il rapporto tra il volume identificato dal Q-
criterion, per valori di Q > 3000, ed il volume del dominio relativo alla radice
aortica. I pazienti degenerati, rispetto ai non degenerati, mostrano valori più elevati,
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nel tempo, in particolare in fase diastolica, indicando un ritardo nello smorzamento
delle strutture vorticose caratteristiche della fase diastolica.

Invece, i parametri che, nell’analisi condotta, non hanno mostrato carattere discriminante
tra le due classi di pazienti, comprendono:

• la velocità massima raggiunta al picco sistolico;

• il gradiente di pressione transvalvolare nel tempo;

• spostamenti del complesso strutturale (annulus e stent);

• deformazioni e sforzi di Von Mises calcolati per la componente strutturale.

Data la bassa entità degli spostamenti e delle deformazioni delle due componenti strut-
turali, annulus e stent (dell’ordine dei decimi di micrometro e dell’ordine dei nanometri
rispettivamente), riteniamo sia eccessivo tenere in considerazione, per questo modello,
tali parametri come possibili elementi discriminanti di un’eventuale alterazione fluido-
dinamica. Per il campione di pazienti considerato, i diversi pattern di distribuzione di
spostamenti, deformazioni e sforzi di Von Mises, non permettono, comunque, di poter
discriminare tra pazienti degenerati e pazienti non degenerati, non ricadendo quindi nel-
l’insieme degli indici predittivi presentati in questo lavoro, al fine di trarre delle previsioni
quantitative sull’esito dell’impianto TAVI.

Tale studio non è esente da limitazioni, che derivano da ipotesi semplificative ed ap-
prossimazioni già trattate nei capitoli precedenti, adottate al fine di ottenere risultati
significativi senza aumentare eccessivamente il costo computazionale delle simulazioni.

• Lo stent è stato modellato come un cilindro di materiale iperelastico e non come
elasto-plastico con tipica struttura a maglie, in quanto, il danneggiamento della
parte metallica dell’impianto non rientra tra gli obiettivi di questo lavoro. Tale
scelta è stata approfondita nel Paragrafo 3.4.2.

• Non è stata simulata la dinamica dei foglietti, ma solo il loro ingombro, sia in fase
sistolica che in fase diastolica, rispettivamente in configuraizone aperta e chiusa.
Abbiamo ritenuto tale semplificazione un buon compromesso tra affidabilità del
modello e incremento del costo computazionale, in quanto, era necessario capire, ad
un livello preliminare, se i foglietti collaborassero alla discriminazione tra classi di
pazienti. Tale scelta è stata approfondita nel Paragrafo 3.4.3.

• Non sono stati utilizzati dati in ingresso paziente-specifico in quanto, stiamo simu-
lando una condizione post-impianto a sei mesi, durante la quale si presuppone che
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in tutti i pazienti si sia ristabilito un flusso fisiologico. Tale scelta è stata validata
nel Paragrafo 3.4.1.

• Non è stata considerata la compliance delle pareti aortiche, che nel modello attuale
risultano rigide in modo da riprodurre la perdita di elasticità della parete vascolare
aortica, caratteristica dei soggetti anziani (Paragrafo 3.2.2).

• É stato trascurato il flusso in entrata alle coronarie, tipico della fase diastolica, in
quanto era necessario capire a priori, se la diastole fosse importante ai fini della
discriminazione senza incrementare eccessivamente il costo computazionale.

• Ogni simulazione computazionale consta di due battiti cardiaci e le soluzioni ri-
portate fanno riferimento al secondo battito simulato. In questo modo, però, non
è possibile analizzare indici di natura statistica, quale, ad esempio, la deviazio-
ne standard della componente fluttuante delle velocità, utile per la quantificazione
della transizione alla turbolenza.

Infine, suggeriamo possibili miglioramenti da poter applicare al modello, sulla base dei
risultati ottenuti in questo studio.

• Modellazione dei foglietti valvolari tramite comportamento iperelastico e inclusione
della dinamica per incrementare ulteriormente il realismo dell’interazione tra sangue
e valvola.

• Modellazione del flusso coronarico in diastole.

• Aumento della mobilità tra stent e annulus affinchè la connessione all’interfaccia sia
più realistica.

• Modellazione dello stent tramite una struttura a maglie con comportamento elasto-
plastico.

• Modellazione della parete aortica tramite un modello specifico che tenga in conto
della rigidezza arteriosa dei pazienti anziani.

• Estensione del campione di pazienti analizzati al fine di convalidare i risultati otte-
nuti in questo studio.

Oltre ai suggerimenti presentati sopra, proponiamo anche una lista di eventuali analisi
che potrebbero essere discriminanti in svuluppi futuri di tale progetto.

• Ricerca di indici geometrici che caratterizzino la radice aortica, come ad esempio,
altezza, diametro, estensione e forma dei seni di Valsalva. Questa analisi, sarebbe
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importante al fine di determinare se le differenze emodinamiche riscontrate in questo
studio, derivino dall’impianto TAVI o dalla geometria anatomica dei pazienti.

• Studio di WSS regionali sui foglietti. Evidenze in letteratura [102] hanno dimostrato
che i foglietti sono caratterizzati da diverse aree con diversi valori fisiologici di WSS,
quindi, alterazioni rispetto a questi valori potrebbero aiutarci a capire in modo più
approfondito le cause che favoriscono la degenerazione.

• Simulazione di più battiti in modo tale da poter quantificare lo stato di transizione
alla turbolenza attraverso il calcolo della deviazione standard della componente
fluttuante delle velocità.

Concludiamo affermando che, nonostante le simulazioni FSI siano molto impegnative dal
punto di vista computazionale e modellistico, esse riescono a fornire informazioni più
dettagliate sull’emodinamica e siamo fiduciose che l’implementazione del modello con i
suggerimenti e miglioramenti elencati sopra, consoliderà il processo di ricerca di indici
predittivi della procedura TAVI.
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1.12 Perdita paravalvolare post-impianto di valvola aortica transcatetere (TA-
VI). Descrizione schematica della perdita paravalvolare ed esempi di visua-
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2.2 (a)-(b) Applicazione del metodo Colliding Fronts per la segmentazione del
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Risultato della segmentazione del lume aortico per il paziente NODEG3.
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procedimento di segmentazione e morphing. . . . . . . . . . . . . . . . . . 26
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2.7 (a) Steps per la generazione della mesh di superficie del paziente DEG2:
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2.9 (a) Foglietti a riposo di partenza. (b) Gradiente di pressione fisiologico
applicato alla struttura valvolare per ottenere le due configurazioni finali
[59]. (c) e (d) Foglietti in configurazione sistolica, (e) e (f) foglietti in
configurazione diastolica. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 38

2.10 (a) Rotazione dei foglietti valvolari in configurazione diastolica per il pa-
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