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Autor rozprawy doktorskiej: Kinga Dawidowska

Ja, nizej podpisany(a), wyrazam zgode/nie—wyrazam-—zgody* na bezptatne korzystanie
z mojej rozprawy doktorskiej zatytutowane;j:

Wptyw zmiany parametréw geometrycznych na wydajnosc¢ i efektywnosé¢ protezy zastawki
aortalnej Human Aortic Bioprosthesis do celéw naukowych lub dydaktycznych.!
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podpis doktoranta

Swiadomy(a) odpowiedzialnoéci karnej z tytulu naruszenia przepiséw ustawy
Z dnia 4 lutego 1994 r. o prawie autorskim i prawach pokrewnych (Dz. U. z 2006 r., nr 90,
poz. 631) ikonsekwencji dyscyplinarnych okreslonych w ustawie Prawo
o szkolnictwie wyzszym (Dz. U. z2012 r., poz. 572 z pozn. zm.), 2 a takze
odpowiedzialnosci cywilno-prawnej oswiadczam, ze przedktadana rozprawa doktorska
zostata napisana przeze mnie samodzielnie.

Oswiadczam, ze tre$¢ rozprawy opracowana zostata na podstawie wynikow badan
prowadzonych pod kierunkiem i w $cistej wspotpracy z promotorem dr hab. inz. Markiem
Szkodo, drugim promotorem dr hab. n. med. Piotrem Siondalskim oraz promotorem
pomocniczym dr inz. Leszkiem Wilczyhskim.

Niniejsza rozprawa doktorska nie byla wczesniej podstawg Zadnej innej urzedowe;j
procedury zwigzanej z nadaniem stopnia doktora.

Wszystkie informacje umieszczone w ww. rozprawie uzyskane ze Zzrodet pisanych
i elektronicznych, zostaty udokumentowane w wykazie literatury odpowiednimi
odnosnikami zgodnie z art. 34 ustawy o prawie autorskim i prawach pokrewnych.

Potwierdzam zgodno$¢ niniejszej wersji pracy doktorskiej z zatgczong wersjg
elektroniczna.

Gdansk, dnia .........ccocoeveeeceen

podpis doktoranta

Ja, nizej podpisany(a), wyrazam zgode/nie—wyrazam—zgody* na umieszczenie ww.
rozprawy doktorskiej w wersji elektronicznej w otwartym, cyfrowym repozytorium
instytucjonalnym Politechniki Gdanskiej, Pomorskiej Bibliotece Cyfrowej oraz poddawania
jej procesom weryfikacji i ochrony przed przywtaszczaniem jej autorstwa.

Gdansk, dnia .........ccocoeveeeceen
podpis doktoranta
*) niepotrzebne skresli

1 Zarzgdzenie Rektora Politechniki Gdanskiej nr 34/2009 z 9 listopada 2009 r., zatgcznik nr 8 do
instrukcji archiwalnej PG.

2 Ustawa z dnia 27 lipca 2005 r. Prawo o szkolnictwie wyzszym: Rozdziat 7 Odpowiedzialno$¢
dyscyplinarna doktorantow, Art. 226.
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Streszczenie rozprawy w jezyku polskim: W pracy wykazano na podstawie
rezultatéw badan in vitro, ze konstrukcja wykonana z nanocelulozy bakteryjnej,
posiada wszelkie cechy protezy zastawki aortalnej mozliwe do wykazania
na drodze ww. badan oraz ze okreslone cechy geometrii protezy wptywajg na jej
efektywnos$¢ i funkcjonalnos¢. W szczegdlnodci, w pracy przedstawiono wyniki
badan in vitro trzech modeli konstrukcji protezy zastawki aortalnej, oznaczonych
M2, M4’ i M4. Badania in vitro przeprowadzono w Zespole Inzynierii Medycznej
Centrum Techniki Okretowej S.A. w Gdansku na stanowisku obserwacyjno-
pomiarowym  umozliwiajgcym  wytworzenie  przepltywu  zapewniajgcego
zasymulowanie warunkéw zblizonych do tych wystepujgcych w naturalnym
srodowisku pracy ludzkiej zastawki aortalnej. Badaniom poddano protezy
o0 réznych wymiarach determinowanych wielkoscig srednicy ludzkiej zastawki
aortalnej. Kazda proteza zostata uszyta z nanocelulozy bakteryjnej przez zespot
kardiochirurgdbw z Gdanskiego Uniwersytetu Medycznego. Nanoceluloza
bakteryjna jest materiatem polimerowym i zostata wytworzona drogg hodowli przez
tlenowy szczep bakterii Gluconacetobacter xylinus Ezs w firmie Bowil Biotech.
Wyposazenie stanowiska badawczego, na ktérym przeprowadzono testy in vitro
umozliwito zebranie danych pomiarowych niezbednych do przeprowadzenia
analizy efektywnosci i funkcjonalnosci kazdego z badanych modeli. W wyniku tej
analizy rozpoznano wptyw wprowadzonych zmian konstrukcyjnych na efektywnosc¢
i funkcjonalno$¢ protezy zastawki aortalnej. Badania wykazaly, ze model M4
cechuje sie najwiekszg efektywnoscig i nie wykazuje cech mogacych wptynagé na
ograniczenie jego funkcjonalnosci jako protezy zastawki aortalnej. Generuje on
najwieksze pole otwarcia, a reakcja jego konstrukcji na zmiany przeptywu jest
najszybsza. Przeprowadzone badania umozliwity wskazanie konstrukcji protezy
zastawki, ktérej cechy zwiekszajg efektywnos¢ oraz zapewniajg funkcjonalno$c
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w naturalnych warunkach pracy, a takze potwierdzi¢ stusznosc¢ tezy, ze stosunek
miar wysokosci geometrycznej i funkcjonalnej ptatka protezy zastawki aortalnej
HAB wptywa na jej efektywnosc¢ i funkcjonalnosé.

*) niepotrzebne skreslic.

Streszczenie rozprawy w jezyku angielskim: The study demonstrate, based on
the results of in vitro tests, that the structure made of bacterial nanocellulose has
all the features of an aortic valve prosthesis that can be demonstrated by the above-
mentioned method. Especially the paper presents the results of in vitro study of
three models of aortic valve prosthesis construction, labeled M2, M4' and M4. In
vitro tests were carried out at the Medical Engineering Team of the Maritime
Advanced Research Centre in Gdansk. The test bench allowed for the simulation
of a flow similar to the blood flow at the outlet of the left ventricle of the human heart
— of the human aortic valve natural functioning environment. Models differed in
terms of the dimensions determined by the nominal diameter. Each prosthesis was
made of bacterial nanocellulose by a qualified team of cardiac surgeons from
Medical University of Gdansk. Bacterial nanocellulose is a natural polymer
synthesized by bacteria aerobic strain Gluconacetobacter xylinus E2s and
manufactured by Bowil Biotech. The test bench equipment enabled the
measurement data acquisition used to carry out the efficiency and functionality
analysis of each model. Based on this, the effect of the introduced construction
changes on the efficiency and functionality of the aortic valve prosthesis was
indicated. The study has proven that the M4 model is characterized by the highest
efficiency and does not have features that may affect the limitation of its
functionality as an aortic valve prosthesis. M4 generates the largest opening area,
and the reaction of its construction to the flow pulsation is the fastest. The study
allowed to indicate the construction with design features increasing the efficiency
and provide functionality in natural working conditions. They confirmed the thesis
that the ratio of geometrical and functional leaflet height of human aortic
bioprosthesis HAB affects its efficiency and functionality.
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AR (ang. aortic regurgitation) niedomykalno$¢ zastawki aortalnej

AS (ang. aortic stenosis) stenoza (zwezenie) zastawki aortalnej

AVA (ang. aortic valve area) pole powierzchni zastawki aortalnej [m2]

BAV (ang. bicuspid aortic valve) dwupftatkowa zastawka aortalna

BNC (ang. bacterial nanocellulose) nanoceluloza bakteryjna

BSA (ang. body surface area) wskaznik powierzchni ciata [m2]

DBP (ang. diastolic blood pressure) Srednie aortalne cisnienie rozkurczowe [Pa]

EACTS (ang. European Association of Cardio- Europejskie Towarzystwo Chirurgéw Serca i
Thoracic Surgery) Torakochirurgéw

ECS (ang. European Society of Cardiology) Europejskie Towarzystwo Kardiologiczne

EOA (ang. effective orifice area) efektywne pole otwarcia [m2]

ET (ang. ejetion time) czas wyrzutu przez proteze [s]

FDA (ang. United States Food and Drug Agencja zywno$ci i Lekéw Stanéw Zjednoczonych
Administration)

GOA (ang. geometric orifice area) geometryczne pole otwarcia [m?]

HAB (ang. human aortic bioprosthesis) bioproteza zastawki aortalnej

IECA (ang. indexed effective orifice area) zindeksowane efektywne pole otwrcia [m?]

IVCT (ang. isovolumetric contraction time) skurcz izowolumetryczny

IVRT (ang. isovolumetric relaxation time) rozkurcz izowolumetryczny

LV (ang. left ventricular) lewa komora serca

NYHA (ang. New York Heart Association) skala klasyfikacji ciezko$ci objawéw niewydolno$ci

serca
PPM (ang. prosthesis — patient mismatch) niedopasowanie protezy do pacjenta
PVE (ang. prosthetic valve endocardits) zapalenie wsierdzia spowodowane obecnoscig
protezy zastawki

PVL (ang. pravalvular leakage) przeiek przezzastawkowy

RVCT (ang. rapid valve closing time) czas szybkiego zamykania protezy [s]

RVOT (ang. rapid valve opening time) czas szybkiego otwierania protezy [s]

SAVR (ang. surgical aortic valve replacement) chirurgiczna wymiana zastawki aortalnej

SBP (ang. systolic blood pressure) Srednie aortalne cisnienie skurczowe [Pa]

STJ (ang. sinotubular junction) potgczenie zatokowo-cylindryczne

SV (ang. stroke volume) objeto$¢ wyrzutowa [m3]

SVD (ang. structural valve deterioration) degeneracja strukturalna protezy zastawki

VHD (ang. valvular hear disease) zastawkowa choroba serca

APm Sredni gradient przezzastawkowy [Pa]

APo Sredni gradient przezzastawkowy w chwili petnego otwarcia protezy [Pa]

APz Sredni gradient przezzastawkowy w chwili gdy proteza jest zamknieta [Pa]

P1 ci$nienie mierzone przed proteza [Pa]

P2 cisnienie mierzone za protezg [Pa]

Q natezenie przeptywu przez proteze [I/min]

q natezenie przeptywu przez pompe zebata [I/min]

PIVCT ci$nienie aortalne wywotujgce otwarcie protezy [Pa]
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PIVRT ci$nienie aortalne wywotujgce zamkniecie protezy [Pa]

Cc wspotczynnik przewezenia protezy

M2, M4', My Modele geometryczne bioprotezy zastawki aortalnej HAB.

A diugos¢ podstawy ptatka protezy [mm]

Hs wysokos$¢ funkcjonalna ptatka protezy [mm]

Hyg wysokos¢ geometryczna ptatka protezy [mm]

R miara promienia okregu wpisanego w szablon wykroju protezy [mm]
miara kata tworzonego przez $ciany dwdch lezgcych obok siebie ptatkow ptaskiego wykrojnika
protezy [rad]

VTIVC chwilowa predkos¢ przeptywu za zastawkag [m3/s]

ALVOT pole przekroju u wylotu lewej komory serca [m2]

VTILVOT chwilowa predkos¢ przeptywu przezzastawkowego [m3/s]

Qs $rednie, skurczowe objetosciowe natezenia przeptywu [m3/s]

EL straty energii w przeptywie [J]

p gestosé medium [kg/m3]

ASTJ pole przekroju aorty na wysokosci STJ [m2]

Al pole przekroju na wlocie przeptywu [m2]

A2 pole przekroju na wylocie przeptywu [m?]
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1. ZNACZENIE PROTEZ W LECZENIU WAD ZASTAWEK SERCA

Serce czlowieka petni role pompy ttoczgcej krew odtlenowang — do ptuc, gdzie jest
wzbogacana w tlen oraz utlenowang — do wszystkich narzgdéw w celu zapewnienia
prawidtowosci procesow przemiany materii w komaérkach. Cofaniu sie krwi do jam serca
zapobiegajg prawidiowo funkcjonujgce zastawki. Miedzy przedsionkami a komorami
znajdujg sie zastawki przedsionkowo-komorowe (Rys. 1.1). Otwierajg sie one, gdy wartos¢
cis$nienia w przedsionkach przekroczy wartos¢ cisnienia w odpowiadajgcych im komorach.
Pomiedzy prawym przedsionkiem, a prawg komorg wystepuje zastawka tréjdzielna
zbudowana zazwyczaj z trzech ptatkdw: przedniego, tylnego i przysrodkowego. Lewa
komore serca z lewym przedsionkiem rozdziela zastawka przedsionkowo-komorowa lewa

zwana dwudzielng lub mitralng, ktérg tworzg ptatek przedni i tylny [1].

Rys. 1.1. Zastawki serca, widok od strony przedsionkéw; PV — zastawka tetnicy ptucnej,
AV — zastawka aortalna, MV — zastawka mitralna, TV — zastawka trojdzielna [2]

Ptatki zaréwno zastawki mitralnej jak trojdzielnej wpisane sg w odpowiadajgcy im piercien
widknisty, stanowigcy miejsce ich przyczepu. Rzut pierécienia ma ksztatt elipsy cho¢ sam
pierscieh nie jest ptaski. Miejsca taczenia ptatkéw z pierscieniem zwane sg spoidtami:
spoidto przednie i tylne zastawki mitralnej oraz spoidta tylno-przegrodowe, przednio-tylne
i przednio-przegrodowe zastawki tréjdzielnej. Aparat mitralny i aparat zastawki tréjdzielne;
oprécz ptatkdw i pierscienia stanowig rowniez struny $ciegniste, miesnie brodawkowe oraz
migsien komory. Struny $ciegniste pierwszo- i drugorzedowe rozpiete sg miedzy kazdym
z ptatkbw a miesniami brodawkowatymi, ktére podstawg wychodzg ze sSciany kazdej
z komdr. Utrzymujgc platki we wiasciwym napieciu zapobiegajg ich wynicowaniu
do przedsionka. Struny trzeciorzedowe przyczepione sg do tylnej czesci pierscienia
widknistego.

Serce prawe pompuje krew zylng przez pien ptucny do tetnic ptucnych. Na granicy
pomiedzy stozkiem tetniczym prawej komory a pniem tetnicy ptucnej znajduje sie zastawka
pnia ptucnego sktadajgca sie z trzech platkdéw potksiezycowatych: przedniego, prawego
i lewego. Anatomia zastawki ptucnej jest bardzo zblizona do zastawki aortalne;.

Serce lewe pompuje krew tetniczg z lewej komory (left ventricular — LV) serca przez
aorte i sie¢ naczyn do wszystkich narzgdéw. U wylotu lewej komory znajduje sie kompleks
aortalny, ktéry tworzg trzy ptatki potksiezycowate: lewy (lewowiencowy), prawy
(prawowiencowy) i tylny (bezwiencowy), pierscien widknisty oraz opuszka aorty wraz
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z poczgtkowym odcinkiem aorty wstepujgcej. W budowie kazdego z trzech ptatkow
zastawki aortalnej mozna wyr6zni¢ cztery rejony: podstawe, czesé brzuchatg, linie
koaptacji oraz wolny brzeg ptatka. Podstawy ptatkéw sasiadujg z lewg komorg na dnie
zatoki wiericowej, w okolicy potgczenia komorowo-tetniczego (ventriculoarterial junction).
Wystepowanie pierscienia aortalnego w postaci wtoknistej struktury w ksztatcie obrgczki
jest obecnie kwestig sporng [1][3]. W rzeczywistosci nie mozna wyréznic¢ okregu bedacego
wyrazng granicg anatomiczng miedzy wylotem lewej komory a aortg. Cze$ciej méwi sie
o tréjramiennej strukturze wtdknistej w ksztatcie korony [1][4][5] sasiadujacej z dnem trzech
zatok aortalnych, cze$cig btoniastg i miedniowg przegrody miedzykomorowe;j, trojkgtem
widknistym oraz trzema trojkatami pomiedzy ptatkami zastawki.

Ze Sciang aorty pfatki potgczone sg w trzech miejscach potgczenia zatokowo-
cylindrycznego (sinotubular junction - STJ) — tzw. spoidtach (commissures),
rozmieszczonych wzgledem siebie co ok 120°. Podczas rozkurczu lewej komory serca
ptatki zastawki aortalnej pasywnie opadajg i spotykajg sie ze sobg w centrum Swiatta
naczynia na wysokosci linii koaptacji. Wolny brzeg kazdego ptatka wzmocniony jest
pasmem tkanki tgcznej, zwanym obfgczkiem [1] badz tgkotkg [6] (lannula). W jego
srodkowej czesci znajduje sie grudka, ktora dodatkowo uszczelnia zastawke (nodule of
Arantius). Za kazdym z ptatkéw $ciana aorty tworzy wybrzuszenie na zewnatrz - sg to
tzw. zatoki (sinuses of Valsalva) stanowigce opuszke aorty, ktéra przechodzi w aorte
wstepujgcg w potagczeniu zatokowo-cylindrycznym. Z dwdch zatok uchodzg tetnice
wiencowe (odzywiajgce miesien sercowy) dlatego zwane sg zatokg prawo-
i lewowiencowa. Zatoka bezwiencowa jest zazwyczaj najwieksza.

Wszystkie zastawki serca majg tak samo niejednorodng mikrostrukture sktadajgca
sie z trzech warstw. Wyscietajgca zastawke aortalng od strony komory warstwa
zewnetrzna (ventricularis) pokryta jest Srodbtonkiem i sktada sie z witdkien kolagenowych
utozonych réwnolegle do wolnego brzegu ptatka oraz widkien elastyny utozonych
prostopadle. Biochemiczna wspodtpraca miedzy kolagenem a elastyng zwieksza obszar
koaptacji ptatkbw podczas rozkurczu lewej komory [7] — wtdkna kolagenowe sie rozciggaja.
Gdy zastawka jest otwarta (podczas skurczu komory) elastyna napreza widkna
kolagenowe redukujgc powierzchnie ptatka. Od strony aorty zastawke tworzy warstwa
obwodowa (fibrosa/arteriosa), ktora sktada sie przede wszystkim z widkien kolagenowych
utozonych réwnolegle do wolnego brzegu ptatka. Podobnie jak warstwa zewnetrzna
pokryta jest srodbtonkiem. Rolg srodkowej warstwy (spongiosa) jest redukcja wstrzgséw
podczas zamykania zastawki [7]. Tworzg jg luzno utozony kolagen oraz diugie tahcuchy
polisacharydowe — tzw. glikozoaminoglikany [8].

Dtugosc¢ zycia Europejczykéw w ciggu ostatnich 50 lat wzrosta srednio o 10 lat [9].
W rezultacie znaczna czes$¢ spoteczenstwa osigga zaawansowany wiek, co wigze sie ze
wzrostem liczby zachorowan na choroby ukfadu sercowo-naczyniowego, ktére na Starym
Kontynencie okresla sie jako ,zabdéjce nr 1”. Od 1990 r. przyczyng niemal 50% wszystkich

zgondw w Polsce sg witasnie choroby uktadu krgzenia [10]. Czesciej chorujg na nie kobiety
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i osoby powyzej 65 lat. Wsréd miodych w ich wyniku przedwcze$nie umiera niemal tyle
samo Polakéw co z przyczyn choréb nowotworowych [11]. W oparciu o wyniki badan
Global Burden of Disease z 2013r. choroby ukfadu sercowo-naczyniowego uznaje sie
za przyczyne 32% wszystkich zgondw na s$wiecie [12]. Jest to dwukrotnie wiece;j
niz w przypadku zgonéw wywotanych chorobami nowotworowymi oraz wiecej niz liczba
zgonow w wyniku wypadkow komunikacyjnych, czynnikéw okotoporodowych czy
wywotanych zaburzeniami zywienia. Wedtug szacunkéw Swiatowej Organizacji Zdrowia
choroby sercowo-naczyniowe w 2016 roku byty gtéwng przyczyng zgondéw na swiecie,
powodujgc 17,9 min oséb co stanowi 31% wszystkich zgonéw na Swiecie.

Choroby zastawek serca sg to wady wrodzone lub nabyte. Najczestszg przyczyng
nabytych zastawkowych choréb serca w krajach biednych jest reumatyczna choroba serca,
natomiast w krajach rozwinietych przypisuje sie je zmianom chorobowym wystepujgcym
pod postacig zwyrodnieh [13][14]. Do nabytych wad zastawki aortalnej zalicza sie
najczesciej wystepujgce zwezenie oraz niedomykalnos¢. Dwuptatkowa zastawka aortalna
jest wrodzong wada, ktdra rowniez moze ulec zwezeniu, badz nie domykac sie w wyniku
wielu czynnikéw. Wymiana zastawki jest najczestszym sposobem leczenia chordb
zastawek serca. Rocznie na Swiecie wszczepia sie ich niemal 300 000. Ta liczba z roku na
rok rosnie. Szacuje sie, ze do 2050 roku moze wzrosngé nawet do 850 000 [10].
Najliczniejszg grupe wsrdd cierpigcych na chorobe zastawki serca (VHD — valvular heart
disease) stanowig chorzy z wadg zastawki aortalnej. Srednio 45% wszystkich choréb
zastawek dotyczy wiasnie tej zastawki [15]. W krajach rozwinietych, z szybko starzejgcym
sie spoteczenstwem takim jak Szwecja, ta liczba wzrasta do ponad 65% [16].

Zwezenie zastawki aortalnej (aortic stenosis — AS) jest najczestszg nabytg i drugg
wsrod wrodzonych wadg zastawkowg serca w Europie i Ameryce Potnocnej [17]. Jest tez
trzecig przyczyng choréb uktadu krazenia, zaraz po nadcisnieniu i chorobie wierncowe;j [1].
Polega ona na zmniejszeniu pola powierzchni zastawki (aortic valve area — AVA)
utrudniajgc odptyw krwi z lewej komory serca do aorty w wyniku aktywnego procesu,
ktéremu towarzyszy odktadanie sie ztogdéw lipoprotein w zastawce. U os6b dorostych moze
by¢ wrodzona, reumatyczna bgdz zwyrodnieniowa.

Niedomykalnos¢ aortalna (aortic regurgitation — AR) po stenozie aortalnej
i niedomykalnosci mitralnej jest trzecig co do czestosci wystepowania wadg zastawkowg
[1]. Do AR dochodzi w konsekwencji uszkodzen ptatkéw zastawki lub jak u wiekszosci
przypadkéow [18] w wyniku patologii poczgtkowego odcinka aorty. Polega ona na
nieprawidtowym zamknieciu ptatkow zastawki, co powoduje wsteczny przeptyw krwi z aorty
do lewej komory serca. Do AR moze dojs¢ w wyniku wrodzonych patologii ptatkdw
(pierwotna AR) lub z powodu poszerzenia pierscienia zastawki i aorty wstepujgcej (wtérna
AR).

Dwuptatkowa zastawka aortalna (bicuspid aortic valve — BAV) jest najczestszg
wrodzong wadg serca, dlatego tez stanowi najczestszg przyczyne wymiany zastawki

aortalnej. Wystepuje u nawet do 2% populacji [19], cze$ciej diagnozuje sie ja u mezczyzn.
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W 89% przypadkow zachorowan jest uwarunkowana zaburzeniami genetycznymi i czesto
towarzyszy jej patologia btony srodkowej aorty, ktéra moze doprowadzic do jej poszerzenia
[1]. BAV ma posta¢ dwuptatkowej zastawki powstatej w wyniku zrosniecia sie dwoéch
ptatkow, dlatego tez opuszke aorty tworzg jedynie dwie zatoki Valsalvy.

Czestos¢ wystepowania choréb zastawek serca rosnie w populacjach starzejgcych
sie. Konwencjonalne metody chirurgiczne nadal sg najlepszym rozwigzaniem
dla wigkszosci chorych, ktérzy wymagajg wymiany zastawki aortalnej. Metody przezskérne
sg alternatywa dla chorych wysokiego ryzyka, lecz czesto wspoétobecnosé innych anomalii
anatomicznych bedacych konsekwencjg wad zastawki aortalnej, dyskwalifikuje te metode
leczenia. Wsrdéd osob otytych, u ktérych ryzyko wystgpienia chordob uktadu krgzenia jest
podwyzszone czesto wystepujg zachorowania na AS [20]. Wedtug Swiatowej Organizacji
Zdrowia od 1975 roku liczba otytych ludzi potroita sie. W Polsce 16,7% os6b powyzej 15.
roku zycia cierpi na te chorobe [21]. Wzrost intensyfikacji czynnikéw warunkujgcych
zachorowalno$¢ na choroby zastawek rozwija rynek protez uktadu sercowo-naczyniowego.
Liczba wszczepianych protez zastawek aortalnych z roku na rok ro$nie, dodatkowo rozwdj
technologii umozliwia wymiane wadliwej zastawki chorym wczesniej niekwalifikowanym
do takich zabiegoéw. Globalny rynek protez zastawek serca w 2016 roku zanotowat wzrost
z roku poprzedniego o 11,6% i szacuje sie, ze do konca 2026 roku udziat protez zastawek
serca bedzie wynosit ponad 31% rynku sSwiatowego. Analitycy szacuja, ze
w Europie Zachodniej rynek protez zastawek bedzie stanowit drugi co do wielkosci udziat

w warto$ci rynku globalnego.
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2. WYBOR RODZAJU SUBSTYTUTU ZASTAWKI AORTALNEJ

Wybér protezy dla chorego zakwalifikowanego do wymiany wadliwej zastawki
aortalnej polega na analizie wskazan i zagrozeh zwigzanych z terapig przeciwzakrzepows,
zwang rowniez antykoagulacyjna, (protezy mechaniczne) oraz ewentualng koniecznoscig
ponownej interwencji chirurgicznej (protezy odzwierzece-biologiczne). Dozywotnia terapia
przeciwzakrzepowa oraz konsekwencje z nig zwigzane to aspekty, z ktérymi musza
zmierza¢ sie biorcy mechanicznych protez zastawek. Niefizjologiczny, turbulentny
przeptyw krwi przez mechaniczne protezy zwieksza ryzyko wystgpienia choroby
zakrzepowo-zatorowej [22]. Zmiana stylu zycia, czesto rowniez aktywnosci zawodowe;j
oraz ciggte monitorowanie terapii antykoagulacyjnej coraz czesciej determinujg wybér
bioprotez jako substytutu zastawki nie tylko aortalnej. Lekarz, badz zespdt lekarzy przy
wyborze wlasciwej protezy zastawki serca kierujg sie indywidualnymi czynnikami chorego
takimi jak ryzyko chirurgiczne, czy ryzyko krwawienia, jak rowniez czynnikami zwigzanymi
Z samg protezg — jej trwatoscig i oczekiwaniami hemodynamicznymi. Decyzja
o zastosowaniu okreslonej protezy zastawki aortalnej jest podejmowana z uswiadomionym

pod wzgledem wszystkich aspektéw medycznych chorym.
2.1.Rodzaje protezy dla réznych grup wiekowych

Zgodnie z zaleceniami ESC i EACTS [23] z 2017 r. wybor wiasciwej protezy
zastawki nie powinien by¢ dokonywany w oparciu o limity wiekowe, a powinien wynikac
z decyzji chorego oraz ewentualnych przeciwwskazanh i czynnikdw ryzyka konsultowanych

przez kardiologéw i kardiochirurgéw. Protezy mechaniczne w pozycji aortalnej zaleca sie,

gdy:

e nie ma przeciwwskazan do dtugotrwatego leczenia przeciwzakrzepowego

wynikajgcych z choréb wspdétistniejgcych, przepiséw prawa czy innych,

e istnieje wysokie ryzyko pogorszenia sie stanu natywnej zastawki szczegdlnie

u chorych ponizej 40 roku zycia oraz z nadczynnoscig tarczycy,
e chory jest juz leczony przeciwzakrzepowo,

e chory nie przekroczyt 60 roku zycia z uwzglednieniem innych czynnikow ryzyka,

przewidywana diugos¢ zycia chorego jest wieksza niz 10 lat, a kolejny zabieg

chirurgii klatki piersiowej obarczony bytby wysokim ryzykiem.

American Heart Association oraz American College of Cardiology [24] implantacje protezy
mechanicznej zalecajg chorym w wieku ponizej 50 lat, ktorzy nie majg przeciwwskazan
do leczenia przeciwzakrzepowego. Jest to grupa wiekowa, ktéra stanowi ok. 20% chorych
poddawanych zabiegom wymiany zastawki aortalnej [25]. Przy wyborze protezy
mechanicznej terapia przeciwzakrzepowa jest bardzo waznym zagadnieniem. Jej celem

jest unikniecie tworzenia sie skrzepow krwi powstatych wskutek oddziatywania, w okolicach
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konstrukcji protezy, naprezen Scinajgcych uszkadzajgcych skfadniki morfotyczne krwi
i aktywujgcych czynniki krzepniecia. Terapia przeciwzakrzepowa polega na podaniu lekow
spowalniajgcych bgdz uniemozliwiajgcych uruchomienie mechanizmow krzepniecia krwi.
Wdrozenie leczenia po wszczepieniu mechanicznej protezy zastawki pozwala unikngc
powiktan zakrzepowo-zatorowych. Zgodnie z zaleceniami ESC [23] doustne leczenie
antykoagulacyjne rekomenduje sie do konca zycia wszystkim chorym z mechaniczng
protezg zastawki oraz przez pierwsze trzy miesigce po implantacji protezy biologicznej
w pozycje aortalng. Ryzyko powiktan krwotocznych zwigzanych z wprowadzeniem leczenia
przeciwzakrzepowedo takich jak krwawienia, czy zdarzenia zakrzepowo-zatorowe rosnie
wraz z wiekiem [26][27], m.in. dlatego protezy mechaniczne nie sg rekomendowane
osobom starszym. U chorych, ktérym implantuje sie mechaniczne protezy zastawki serca
obserwuje sie czestsze wystepowanie krwawien, a w pewnych grupach wiekowych takze
i udaru moézgu [28], cho¢ niektore badania dowodzg, ze ryzyko udaru w obu grupach jest
podobne [29][30]. Nowe generacje mechanicznych protez redukujg ryzyko powiktan
zakrzepowych, jednak nie na tyle, by byty konkurencyjnym rozwigzaniem dla bioprotez
u 0so6b starszych.

Zmiany w zaleceniach dotyczgcych wyboru rodzaju protezy zastawki umozliwity
wiasnie chorym podijecie ostatecznej decyzji z jakg protezg bedg zy¢. Przyczynito sie to
do wzrostu implantacji protez biologicznych, ktore staly sie chetniej wybierane przez
miodych. Mozliwe stato sie przeprowadzenie dtugoterminowych badan na grupie chorych
z bioprotezg w pozycji aortalnej w grupach wiekowych 18-50 lat [31] oraz ponizej 60. roku
zycia [32]. Wyniki tych badan moga okaza¢ sie przelomowe, gdyz okazuje sie, ze nie ma
znaczgcej roznicy w 15 letniej przezywalnosci miedzy grupg chorych z protezg
mechaniczng a biologiczng (79% i 81,5%). Mimo, ze wybdr bioprotezy wigze sie
Z nieunikniong reoperacjg wsréd mtodych, to dozywotnia terapia przeciwzakrzepowa oraz
konsekwencje z nig zwigzane zdajg sie miec istotny wptyw na decyzje mtodych ludzi
dotyczacg tego z jaka protezg chcg 2zyé. Przeciwwskazania do leczenia
przeciwzakrzepowego u miodych sg rzadkie lecz sama terapia niekiedy moze stanowié
bariere spoteczng. Wiele czynnikbw moze w tatwy sposob zaburzyé dziatanie lekow.
Dodatkowym wyzwaniem jest bezpieczne leczenie antykoagulacyjne w cigzy.
Smiertelno$é matek wérdd biorcow zastawek mechanicznych szacowana jest na 5% [33].

W okresie 1997-2006 liczba implantowanych bioprotez wzrosta ponad trzykrotnie.
Obecnie gdy oczekiwana dtugos¢ zycia chorego jest krotsza niz zaktadana trwatosc
protezy biologicznej wybor lekarzy pada wtasnie na nig. Zgodnie z zaleceniami ESC

i EACTS [23] z 2017 r. protezy biologiczne implantowane sg chorym:

e u ktérych nie mozna =zastosowal leczenia przeciwzakrzepowego réwniez
ze wzgledu na wysokie ryzyko krwawienia,

e u ktérych doszto do zakrzepicy mechanicznej protezy zastawki pomimo
wdrozonego juz wczesniej leczenia przeciwzakrzepowego,

e u ktorych wystepuje niskie ryzyko kolejnej operaciji chirurgicznej,

6


http://mostwiedzy.pl

A\ MOST

e rozwazajgcych zajscie w cigze,
e w wieku powyzej 65 lat.

Wiele przeprowadzonych obserwacji dostarcza dowoddéw potwierdzajgcych
dotychczasowe tezy zaktadajgce, ze implantacja bioprotez u mtodszych chorych wigze sie
z wyzszg $miertelno$cia. Wykazujg one, ze dla chorych w wieku 45-54 lat roznica dtugosci
przezycia moze wynosi¢ nawet 15 lat w poréwnaniu z zastosowaniem protez
mechanicznych dla tej samej grupy wiekowej [34]. Najczesciej wynika to z koniecznosci
przeprowadzenia wymiany zdegenerowanej bioprotezy, co czesciej zdarza sie u mtodych
chorych. Smiertelno$¢ w ciggu pierwszych 30-tu dni po zabiegu reoperacyjnym wymiany
protezy zastawki aortalnej moze wyniesé nawet 7% [34]. Spornym jest okreslenie przewagi
jednego typu protezy dla chorych w wieku 50-70 lat. Wieloletnie amerykanskie badania
[30][35] przeprowadzone na chorych w wieku ponizej 69 lat po implantacji protezy
mechanicznej lub biologicznej wykazaty, ze wzrost czestosci krwawien w przypadku protez
mechanicznych oraz zwiekszona czestos¢ przeprowadzonych reoperacji u chorych
z bioprotezami nie wptywa na pozne przezycie w tej grupie wiekowej. Do odmiennych
wnioskow doszli naukowcy [29] w oparciu o przeprowadzone obserwacje chorych
z Karolinska University Hospital w Sztokholmie. Chorzy z protezami mechanicznymi
przezywali dtuzej. Warto zwrdci¢ uwage, ze badania w obu przypadkach przeprowadzano
w ostatnich latach i opierajg sie na obserwacjach chorych z implantowanymi protezami
najnowszych generacji. American Heart Association oraz American College
of Cardiology [24] dla chorych z grupy wiekowej 50-70 lat zalecajg indywidualny dobor

rodzaju protezy w oparciu o personalne czynniki i preferencije.
2.2.Degradacja bioprotez aortalnych

Funkcjonalno$¢ bioprotez jest ograniczona w czasie, co wynika albo z ich
degradacji strukturalnych (SVD - structural valve deterioration), albo niestrukturalnych.
Mechanizm degradacji w wiekszosci bioprotez jest powolny, stopniowy i progresywny.
Ryzyko niewydolnosci strukturalnej jest zwigzane z wiekiem — jest wieksze u chorych
ponizej 35 roku zycia [36].

2.2.1. Degradacja strukturalna

SVD to nabyte zmiany, do ktdérych zalicza sie zwapnienia ptatkéw protezy, ich
rozerwanie, odksztatcenie sie bgdz ztamanie stentu, na ktérym jest opisana proteza, czy
zerwanie szwu mocujgcego [37]. Pierwsze oznaki SVD pojawiajg sie srednio po 8 latach
od wymiany zastawki aortalnej na proteze biologiczng [38] i wystepuja czesciej u mtodych
0s06b [24][38]. Po 10 latach pracy bioprotezy SVD diagnozuje sie zaledwie u 6% chorych,
po 15 latach juz u 18,3%, a po 30 latach az u 48% [39]. Ze wzgledu na SVD chorzy
z bioprotezg sg bardziej narazeni na reoperacje niz ci z wszczepiong mechaniczng
zastawka.

Zwapnienia sg uznawane za jedne z najczestszych przyczyn uszkodzeh protez

zastawek. Gtéwnym miejscem ich wystepowania sg okolice spoidet oraz podstawy ptatkéw.
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Uwaza sie, ze wapnienie zastawek serca przypomina proces mineralizacji naturalnych
tkanek [40]. W zapoczatkowaniu procesu wapnienia tkanki, z ktérej wykonana jest proteza,
kluczowa role odgrywa uktad odpornosciowy biorcy [41]. Mozna powiedzie¢, ze sam
uaktywnia systemy obronne rozktadajgce kolagen doprowadzajgc do zwapnieh. W celu
minimalizacji ryzyka odrzucenia bioprotezy przez organizm biorcy poddaje sie je procesowi
decelularyzaciji. Polega on na izolacji macierzy komoérkowej z tkanki dawcy co pozwala na
eliminacje niepozgdanej odpowiedzi immunologicznej biorcy na obcg tkanke, czego
konsekwencjg jest odrzucenie implantu. Jako poczatkowe miejsce mineralizacji —
wapnienia bioprotezy wskazuje sie zdestabilizowane witasnie procesem decelularyzacji
komorki tkanki tgcznej dawcy [42]. Do zwapnienia dochodzi w wyniku reakcji ptynu
pozakomorkowego zawierajgcego wapn z fosforem, w ktéry bogate sg btony komaérkowe,
dlatego rézne metody decelularyzacji majg za zadanie usung¢ komorki dawcy z tkanki
majacej byé wykorzystang jako materiat konstrukcyjny protezy zastawki. Wyniki badan
dowodzg, ze proces decelularyzacji wptywa na wiasciwosci mechaniczne oraz strukture
macierzy komérkowej dawcy, co rzutuje na trwatosé ptatkdw bioprotezy [43].
Przyspieszone zwapnienie bioprotezy zwigzane jest z mtodym wiekiem chorego
oraz duzym obcigzeniem mechanicznym protezy. Do nasilonej mineralizacji biomateriatu
dochodzi w miejscach silnych deformacji spowodowanych koncentracjg naprezen [42].
Wspéiczesne protezy zastawek poddawane sg zabiegom przeciwmineralizacyjnym
z wykorzystaniem $rodkow takich jak kwas alfa-oleinowy (AOA) i Tween-80, ktére wigzgc
sie z tkanka bioprotetyczng hamujg, lecz nie zapobiegajg przeptywowi wapnia [36].
Przeprowadzone na 120 owcach badania [44] wykazaty, ze niezaleznymi czynnikami
wplywajgcymi  na  proces wapnienia  bioprotez  oprécz  rodzaju  srodka
przeciwmineralizacyjnego sga: wiek — u starszych zwierzat proces byt bardziej nasilony,
konstrukcja protezy — te bezstentowe fatwiej poddawaty sie zwapnieniu w okolicy sciany
naczynia. Inne doniesienia wskazujg jednak, ze bez wzgledu na stent, protezy biologiczne
ulegajg SVD podobnie [38]. Ostatnim czynnikiem jest materiat — protezy ze swinskiej aorty
wypadaty gorzej niz z osierdzia. Do rozerwania ptatkéw protezy czesto dochodzi w wyniku
zmeczenia materiatu, cho¢ przyczyng moze okazac sie réwniez mikroskopowe zwapnienie
tkanki odzwierzecej. Ztogi wapienne moga by¢ miejscem inicjacji rozdarcia ptatkdw réwniez

w okolicy spoidet [45]. Moze to doprowadzi¢ do niedomykalnosci protezy biologiczne;.
2.2.2. Degradacja niestrukturalna

Niestrukturalne zwyrodnienia sg nastepstwem niewtasciwego dopasowania
protezy do chorego (PPM — prosthesis — patient mismatch) [46] w konsekwencji czego
dochodzi do odktadania sie skrzepéw w jej okolicy, wrastania tkanki wtknistej w strukture
protezy, przecieku okotozastawkowego (PVL — pravalvular leakage), czy infekcyjnego
zapalenia wsierdzia (PVE — Prosthetic Valve Endocardits). Zmiany degradacyjne bioprotez
zastawek aortalnych mogg doprowadzi¢ do stenozy lub niedomykalnosci protezy.
Sg gtéwng przyczyng reoperacji. Diuzej pracujgca proteza jest bardziej narazona

na wystgpienie dysfunkcji.
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O niewlasciwym dopasowaniu protezy zastawki aortalnej méwi sie, gdy jej
efektywne pole otwarcia (EOA - effective orifice area) jest zbyt mate w stosunku
do wielkosci ciata chorego [47] powodujgc nienaturalnie wysokie gradienty cisnienia [7].
Za mata proteza zastawki moze generowaé wiekszy gradient niz chora zastawka
zakwalifikowana do wymiany, co moze skutkowac¢ niepozadanymi zmianami w jej
strukturze [48]. Sprzyja to zwapnieniu ptatkéw oraz zwezeniu protezy [46] nawet 2-3 lata
po implantacji [45]. Czesto pierscien chorej zastawki aortalnej jest patologicznie zwezony,
co utrudnia dobor wtasciwej protezy, dlatego EOA odnosi sie do powierzchni ciata chorego
(BSA - body surface area) wyznaczajgc tzw. indeks efektywnego pola otwarcia protezy
(IEOA - indexed effective orifice area). Do PPM dochodzi zazwyczaj, gdy po implantacji
protezy IEOA nie przekracza 0,7 x 104 [46][49].

Przeciek okotozastawkowy powstaje albo w wyniku proceséw zapalnych, albo
zwapnien w okolicy szwu mocujgcego proteze zastawki [50]. Powszechnie wykrywany
w pierwszych latach po wymianie [51] wigze si¢ z technicznymi aspektami implantu
chirurgicznego. Diagnozuje sie go w 18% przypadkach wszystkich implantowanych protez,
a 10% z nich stanowig przecieki w okolicy protez pozycji aortalnej [52]. Wieksze ryzyko
PVL niosg za sobg protezy mechaniczne, niz biologiczne [52][53]. Nastepstwem przecieku
okotozastawkowego moze by¢ anemia hemolityczna, w przypadku duzych przeciekéw —
nawet niewydolno$¢ serca przebiegajgca podobnie jak przy niedomykalnosci zastawki.
Metodg leczenia jest przezskérna implantacja zatyczki — tzw. okludera [54]. Przeciek
okotozastawkowy objawowy, o duzym znaczeniu hemodynamicznym, szczegdlnie jesli
towarzyszy mu zapalenie wsierdzia, czy hemoliza — jest wskazaniem do reoperacji [23].

Infekcyjne zapalenie wsierdzia po wszczepieniu protezy zastawki aortalnej (PVE —
Prosthetic Valve Endocardits) stanowi 20% wszystkich przypadkéw stanéw zapalnych
wsierdzia, a czesto$¢ jego wystepowania stale rosnie [55]. Patogeneza tej jednostki
chorobowej rézni sie w zaleznosci od typu protezy (biologicznej czy mechanicznej) oraz
od tego jaki mikroorganizm go wywotuje. Gdy do stanu zapalnego dochodzi w ciggu roku
od zabiegu wymiany zastawki méwi sie o zakazeniu okotooperacyjnym. Stany zapalne
wowczas widoczne sg w okolicy pierscienia aortalnego. Do p6éznego PVE dochodzi po
co najmniej roku od wymiany zastawki aortalnej. Pojawiajace sie stany zapalne na ptatkach
protez mozna zauwazy¢ tylko w przypadku tych biologicznych. Konsekwencje ich
pojawienia sie mogg by¢ bardzo powazne — mogg wywotac perforacje, a nawet zerwanie
ptatka protezy. Ryzyko wystgpienia infekcyjnego zapalenia wsierdzia wzrasta z uzyciem
protez implantowanych przezcewnikowo [55]. Wynika to z nieoptymalnego umieszczenia
protezy [56]. Chorzy cierpigcy na PVE zakwalifikowani do grupy wysokiego ryzyka

wymagajg natychmiastowej antybiotykoterapii i wczesnej radykalnej chirurgii.

2.2.3.  Wplyw przygotowania bioprotezy do implantacji na procesy
degradacyjne

Kazda z bioprotez bez wzgledu na swdj rodzaj przed implantacjg poddawana jest

dziataniu srodkéw chemicznych w celu sterylizacji czy nadania im innych okreslonych
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wiasciwosci. Juz protezy biologiczne pierwszej generacji, wczesniej konserwowane
w formalinie, zanurzano w roztworze aldehydu glutarowego, co wydtuza ich zywotnosc¢
[57]. Aldehyd glutarowy jest $rodkiem sieciujgcym?!!, wprowadzonym w 1969 roku i przez
pewien czas szeroko stosowanym podczas przygotowania do przeszczepu bioprotez,
protez naczyniowych, Sciegien czy sztucznej skéry. W stezeniu od 0,2 do 0,6% jest
skutecznym $rodkiem sterylizujgcym zmniejszajacym antygenowo$¢é!? biatek tkanki tgczne;j
dawcy osfabiajgc tym samym reakcje immunologiczne biorcy. Sieciowanie
glutaraldehydem tkanek kolagenowych znacznie zmniejsza ich biodegradacje czynigc je
biokompatybilnymi przy zachowaniu ich wtasciwosci lepkosprezystych i elastycznosci [58].
Niestety okazuje sie, ze aldehyd glutarowy nie pozostaje obojetny dla wtasciwosci
mechanicznych sieciowanej tkanki odzwierzecej. Proste sieciowanie powoduje skurcz
tkanki i w konsekwencji wzrost jej rozciggliwosci. Zaproponowano wiec sieciowanie tkanek
W sposob pozwalajgcy kontrolowaé skurcz materialu — tzw. metodg utrwalania pod
ciSnieniem (ang. pressure — fixation) [59]. Stosowano jg do przygotowywania tkanek na
protezy pierwszej generacji. P6zniejsze badania wykazaty jednak, ze jesli materiat jest
napiety podczas obrébki chemicznej jego mechaniczne zachowanie w kierunku naprezenia
jednoosiowego ulega znacznym zmianom. Im wieksze wprowadza si¢ napigcie, tym tkanka
bardziej sztywnieje pod wptywem dziatania srodka sieciujgcego [60]. Sieciowanie pod
cisnieniem uformowanych juz protez bgdz wypreparowanych zastawek odzwierzecych
okazato sie wptywac na utozenie witdkien kolagenowych w ptatkach [61], co bezposrednio
zmienia ich wtasciwosci mechaniczne, dynamike ich pracy a w konsekwencji zywotnosc.
W poszukiwaniu lepszego rozwigzania probowano rowniez sieciowania dynamicznego —
podczas ruchu pulsacyjnego swinskiej zastawki aortalnej [62], ktéry okazat sie utrudnia¢
zajscie catego procesu sieciowania ze wzgledu na towarzyszgce zginaniu duze naprezenia
Scinajace.

Swiadomo$é, ze sposéb utrwalania materiatu przeznaczonego na protezy
zastawek serca, czy samych zastawek pobranych od dawcy w ogromnym stopniu wptywa
na ich wydajnos¢ hemodynamiczng pchnefta rozwdj metod sieciowania w dalszym
kierunku. Protezy drugiej generacji poddawano juz sieciowaniu aldehydem glutarowym pod
matym badz zerowym cisnieniem [63]. Takie warunki przygotowania tkanki do implantaciji
zapewnialy jej wiekszg podatno$¢ oraz minimalizowaty ryzyko powstawania miejsc zgiecia
[64] ostabiajgcych tkanke. Niedtugo pdzniej przeprowadzone licznie badania dowiodty
[65][66][67], ze resztkowy aldehyd glutarowy pozostaty w strukturze implantu jest
zaangazowany w procesy zwapnienia tkanek jak rowniez lokalng cytotoksycznosé
powodujgcg sSmier¢ komorek s$rodbtonka. Sieciowanie tkanek odzwierzecych jest
w dalszym ciggu ulepszane. Opracowano szereg rozwigzan tagodzenia procesu wapnienia
opartych gtéwnie na redukciji fosfolipidow z wykorzystaniem réznych srodkéw chemicznych

[68][69] oraz innych alternatywnych rozwigzan sieciowania tkanek odzwierzecych [41][70].

11 Sieciowanie przestrzenne — wigzane komdérek za pomocg substancii, ktére reagujg z grupami
funkcyjnymi oston komaérkowych [138].
12 Antygenowos$¢ — zdolnos$¢ do tgczenia sie z przeciwciatem lub receptorami limfocytow.
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Procesy produkcji trzeciej — najnowszej generacji bioprotez uwzgledniajg rozwigzania
minimalizujgce ich degradacje jednak nadal $rednia Zzywotnos$¢ protez biologicznych
wynosi 15 lat.

Decyzja o implantacji protezy mechanicznej niesie za sobg koniecznos¢ podjecia
leczenia przeciwzakrzepowego oraz zwiekszone ryzyko krwawienia. Podatnos¢ protez
biologicznych na degradacje strukturalne skazuje z kolei szczegdlnie mtodych chorych
na podjecie sSwiadomego ryzyka o mozliwej powtdrnej operacji wymiany implantu. Mimo,
ze najnowsze generacje bioprotez po 12 latach od implantacji u mtodych chorych sg w 92%
wolne od strukturalnych zmian degradacyjnych [71], to juz do 20. roku po zabiegu prawie
kazdy z nich wymaga reoperacji [72]. Chorzy z protezami mechanicznymi réwniez sg
narazeni na zabieg reoperacyjny, ktérego ryzyko zgonu wynosi, zgodnie z niektorymi
doniesieniami, nawet 24% [73].

W latach 1996-2013 zaobserwowano wzrost implantacji bioprotez w pozycji
aortalnej z niespetna 12% do ponad 50%. Mozna by przypisywac ten trend rozwijajgcej sie
w tych czasach przezskoérnej metodzie implantacji zastawek, ktéra dotyczy jedynie protez
biologicznych, jednak liczba wymian zastawek w pozycji mitralnej na bioprotezy réwniez
wzrosta z 17% do niemal 54% [34]. Bioprotezy sg czesciej wybierane jako substytut
zastawki aortalnej. Protezy biologiczne nowej generacji projektowane sg tak, by
zminimalizowac stopien degradacji strukturalnej [74], jednak nadal ich zywotnos¢ nie
pozwala najmtodszym chorym unikng¢ reoperacji. Stosowane obecnie odzwierzece
materiaty konstrukcyjne zmniejszajg ryzyko odrzutu implantu przez organizm biorcy
w poréwnaniu z materialami wykorzystywanymi do produkcji protez mechanicznych,
jednak obecnos¢ komarek dawcy zwieksza prawdopodobienstwo kalcyfikaciji. Obecnie na
rynku nie ma protezy, ktérej stosowanie nie wigzatoby sie z koniecznoscig podjecia
leczenia przeciwzakrzepowego, albo wymiang po kilku badz kilkunastu latach na inny

egzemplarz ze wzgledu na zuzycie bgdz odrzut.
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3. NANOCELULOZA BAKTERYJNA (BNC)

Jest naturalnym polimerem bedacym produktem syntezy bakteryjnej
drobnoczasteczkowych cukréw i alkoholi. Bakterie, takie jak tlenowe bakterie szczepu
Gluconacetobacter xylinus Ezs syntetyzujg celuloze w warunkach naturalnych w celu
ochrony przed nadmiernym naswietleniem, wysuszeniem czy w celu zabezpieczenia przed
utratg zywnosci badz tlenu.

BNC jest biomateriatem wytworzonym z celulozy mikrobiologicznej powstatej
w wyniku prowadzonej w sposéb dynamiczny hodowli (agitating culture) bakterii
Gluconacetobacter xylinus. Otrzymang zawiesing starterowg komérek — inokulum
zaszczepia sie wysterylizowane podtoze produkcyjne i prowadzi preinkubacje, a nastepnie
w poziomych bioreaktorach przeprowadza sie hodowle stacjonarna, podczas ktérej na
granicy faz ciecz-powietrze wytwarzana jest matryca celulozowa [75]. Otrzymane btony
poddaje sie oczyszczaniu, pecznieniu w dejonizowanej wodzie, a nastepnie odcisnieciu.
Znane sg jeszcze dwie metody wytwarzania BNC: hodowla statyczna (static culture) oraz
z wykorzystaniem reaktoréw z podnosnikiem powietrznym (airlift reactor) [76].
Nanoceluloza wytwarzana hodowlg dynamiczng charakteryzuje sie duzg zawartoscig
celulozy, wysokg elastycznoscig i jednorodnoscig. Te wiasciwosci wskazujg, iz moze ona
znalez¢ szerokie zastosowanie w produkcji wyrobéw medycznych takich jak materiaty
opatrunkowe czy produkty dermatologiczno-kosmetyczne [75][77]. Mozliwosé
wzbogacenia bionanocelulozy o rozpuszczalng w wodzie pochodng chitozany pozwala
nadaé¢ jej wiasciwosci antybakteryjne i bakteriostatyczne. Wiasciwosci celulozy,
tj. elastycznos¢, zawartos¢ wody, stopien polimeryzacji i krystalizacji wynikajg rowniez
z warunkow hodowli, czasu jej trwania i sktadu stosowanego podtoza. Dodatkowe procesy
modyfikacyjne nadajg btonie celulozowej wiekszg wytrzymato$é mechaniczng.

Warunki hodowli bakteryjnej w wysokim stopniu wptywajg na wiasciwosci
nanocelulozy oraz jej strukture przestrzenna. Struktura ta oparta jest na sieci nanofibryli
0 przekroju nieprzekraczajgcym 100 nm, dlatego BNC jest zaliczana do nanomateriatéw.
BNC dzieki swojej nieregularnej strukturze ma wiasciwosci anizotropowe, jednakze
wytworzenie materiatu celulozowego o utozonych w okreslonym kierunku wiéknach jest
réwniez mozliwe. W tym celu stosuje sie przepuszczalne dla tlenu podtoza krzemowe [78].
Nanostruktura BNC umozliwia jej silne rekcje z innymi zwigzkami o niewielkiej masie
czgsteczkowej, zawierajgcymi aktywne grupy funkcyjne biorgce udziat w tworzeniu wigzan
wodorowych. Przyktadem takich zwigzkéw sg weglowodany, pilosacharydy, biatka, czy
woda [79]. To wtasnie dzieki wodzie BNC przyjmuje postaé hydrozelu i w zaleznosci od jej
zawartosci, ktéra moze siegaC¢ nawet 99% zmieniajg sie jej wtasciwosci mechaniczne.
Kontrolowane uwodnienie BNC umozliwia uzyskanie materialu o okre$lonych
wiasciwosciach.

Dzieki swoim cechom BNC obecnie jest szeroko stosowana w branzy medyczne;.

Cechuje sie wysokg chtonnoscig wody, dlatego zyskata popularnosé jako opatrunki
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celulozowe w terapiach oparzen i przewlektych ran zapewniajgc im state nawodnienie
i wymiane gazowg. Poddawana modyfikacjom chemicznym charakteryzuje sie zwiekszong
sztywnoscig, dlatego w takiej formie wykorzystuje sie jg jako ostone zerwanych widkien
nerwowych. Odpowiednia obrébka poprodukcyjna umozliwia wytworzenie materiatu
przypominajgcego chrzagstke, dlatego bardzo chetnie wykorzystywana jest rowniez
w protetyce. BNC jest hemokompatybilna — co oznacza, ze nie indukuje koagulacji osocza,
zatem jej kontakt z krwig powoduje niszczenie mniej niz 2% sktadnikéw morfotycznych [80].
Jest to bardzo wazna wlasciwo$¢ umozliwiajgca zastosowanie BNC jako materiatu na
implanty w uktadzie sercowo-naczyniowym. Wykorzystujac rézne metody podczas
procesow produkcyjnych mozliwe jest ksztattowanie BNC w rury o zréznicowanej dlugosci
i Srednicy [81][82][83]. Wtasciwosci mechaniczne naczyn krwionosnych uwarunkowane sg
ich kompozytowg strukturg [84]. BNC w stanie mokrym ma wysokg wytrzymatos¢ [85]
i podobnie jak naczynia krwionos$ne stabg elastycznos$¢ [86]. Opracowywanie kompozytéw
z wykorzystaniem BNC pozwala uzyska¢ materiaty o wiasciwosciach zgodnych
z przeznaczeniem, np. kompozyt BNC i fibryny!® [87] dodatkowo poddany sieciowaniu
aldehydem glutarowym ma bardzo duzg wytrzymato$é na rozcigganie, a modut Young’a
i wlasciwosci lepkosprezyste poréwnywalne do naczyhn krwionosnych. Opracowana
w ramach projektu KARDIO BNC metoda modyfikacji BNC szczepu Gluconacetobacter
xylinus Ezs podwyzszyta jej odpornos$¢ na rozcigganie az szesciokrotnie oraz obnizyta jej
wilasciwosdci adhezyjne komoérek [88], co jest pozadang cechg implantu
wewnatrznaczyniowego jakim jest proteza zastawki aortalnej. BNC moze by¢ poddawana
sterylizacji standardowymi metodami, co uwalnia jg od zastosowania sieciujgcego
glutaraldehydu przyczyniajgcego sie do wapnienia protez zastawek wykonanych z tkanek
odzwierzecych. Dodatkowo bardzo dobrze sie szyje.

Nanoceluloza bakteryjna jest biomateriatem, ktérego wtasciwosci mechaniczne
w pewnym zakresie mogg by¢ dostosowane w zaleznosci od przeznaczenia. Daje to
mozliwosci jej bardzo szerokiego zastosowania. Jest to materiat, ktérego zdolnos$é
modulowania cech podczas syntezy wyrdznia go na tle innych, szczegdlnie tych z grupy

biomateriatow.

15 Fibryna — biatko bedgce sktadnikiem osocza, biorgce udziat w procesie krzepnigcia krwi.
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4. BIOPROTEZA HAB

Teoretyczny model protezy zastawki aortalnej zwanej HAB — human aortic
bioprosthesis zostat opracowany w latach 2006-2007 w Gdanskim Uniwersytecie
Medycznym przy wspoipracy z Zakladem Badawczo-Rozwojowym Centrum Techniki
Okretowej S.A. w Gdansku. W zatozeniach bioproteza HAB miata by¢ spersonalizowana,
dobrze dopasowana i przygotowana indywidualnie dla kazdego chorego. Jej szczegoty
konstrukcyjne miaty by¢ opracowywane na podstawie przedoperacyjnych pomiaréw
korzenia aorty chorego z wykorzystaniem obrazowych metod diagnostycznych.
Konstrukcja miata by¢ prosta i miata umozliwia¢ implantacje HAB w pierscien aortalny
nawet o niewielkiej sSrednicy. Metoda wytwarzania protezy miata by¢ stosunkowo prosta
i powtarzalna. Z zatozenia miata by¢ bioprotezg autologiczng — wykonang z osierdzia
chorego. Wykonana w warunkach operacyjnych nie wymagataby konserwacji ani
sieciowania pobranych tkanek. Taki zabieg zminimalizowatby ryzyko nie tylko odrzucenia
implantu przez organizm chorego, ale réwniez wystgpienia degradacji strukturalnej
wydtuzajac jej zywotnosé. By w jak najwiekszym stopniu odzwierciedli¢ rzeczywisty model
bioprotezy pierwsze badania in vitro przeprowadzono z wykorzystaniem bydlecego worka
osierdziowego.

Proteza HAB miata by¢ uformowana =z ptaskiego arkusza osierdzia
o charakterystycznym ksztalcie — Rys. 4.1.a, ktérego wymiary determinowata anatomia
chorego. Odcinek A odpowiada %z obwodu naturalnego pierscienia zastawki aortalnej,
dlugos¢ odcinka a jest rowna dtugosci odcinka lezgcego na $cianie aorty miedzy dwoma
potgczeniami komisuralnymi. Odcinki A i a sg od siebie oddalone o odlegtos¢ h rowng
odlegtosci pierscienia naturalnego chorego od STJ i sg wzgledem siebie réwnolegte.
Réwnolegtoboki opisane dwoma odcinkami h, odcinkiem A i a tworzg trzy ptatki protezy.
Sg one odwrécone od siebie wzgledem punktu tgczgcego dwa odcinki A. Na goérnej
krawedzi protezy, miedzy odcinkami a lezg trzy odcinki z, stanowigce podstawe trojkatnych

zaktadek. Ich dtugos¢ jest stata i wynosi 7 mm.

Rys. 4.1. Konstrukcja bioprotezy HAB [89]
a) ksztatt wykroju, z ktérego sie jg formuje, b) uformowana proteza w korzeniu aorty

Proteze HAB formuje sie zszywajgc ze sobg dwa boki wykroju lezgce na wysokosci jednej
z trojkgtnych zaktadek. Konstrukcja podzielonej zakfadki uwzglednia naddatek materiatu
w miejscu zszycia, by zapewni¢ réwng dtugosé kazdej z nich. Zszyty arkusz osierdzia
przypomina lej, ktérego krawedZz o mniejszej $rednicy wszywana jest do pierscienia

aortalnego szwem ciaggtym lub szwami pojedynczymi. Gorna krawedz wszywana jest,
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po wczesniejszym uformowaniu zaktadek w ksztatcie litery ,T"— Rys. 4.1.b, w trzech
miejscach, w ktérych naturalnie wystepujg potgczenia komisuralne. Kazda z zaktadek
zszyta jest ze Sciang aorty w dwdch punktach szwem pojedynczym, pionowym w ksztatcie
litery ,U”.

Pilotazowe badania in vitro przeprowadzono na trzech modelach protezy HAB
z wykorzystaniem specjalnie w tym celu zaprojektowanego stanowiska obserwacyjno-
pomiarowego — Rys. 4.2., ktére w sposéb kontrolowany umozliwito wytworzenie przeptywu
pulsacyjnego w zamknigetym obiegu.

a)

Rys. 4.2. Stanowisko badawcze badan pilotazowych bioprotezy HAB [89]
a) widok ogolny, b) przestrzen pomiarowa

Badania pilotazowe pozwolity oceni¢ dynamike bioprotezy HAB, potwierdzity skutecznosé
jej rozwigzania konstrukcyjnego i zakwalifikowaly jg do kolejnego etapu — badan
poréwnawczych. Proteze HAB wykonang z bydlecego worka osierdziowego umieszczono
w swietle swinskiego naczynia tetniczego. Pod wzgledem hemodynamicznym poréwnano
ja z dwiema bezstentowymi bioprotezami dostepnymi woéwczas na rynku medycznym -
protezg 3F (ATS - Medtronic, Minneapolis, USA) oraz conduitem Shelhigh (Shelhigh™,
No-React®). Proteza HAB wykazata funkcjonalnos¢ w petnym zakresie fizjologicznych
parametréw przeptywu oraz konkurencyjng z poréwnywalnymi protezami efektywnosé,
szczegoblnie dla szybko zmiennych warunkéw przeptywu pulsacyjnego [90]. Analiza
mikroskopowa przeprowadzona po badaniach zmeczeniowych wykazata zmiany struktury
powierzchni osierdzia w strefach wystepowania réznych naprezen, ktére mogtyby byé
przyczyng powstania degradacji strukturalnych protezy podczas jej pracy w organizmie.

Protezy zastawek sg wykonywane z wtasnego worka osierdziowego chorego
rzadko ze wzgledu na trudnos¢ takich zabiegéw. Dodatkowym warunkiem wykorzystania
osierdzia do przeszczepdw autologicznych jest odpowiedni jego stan — nie moze byc¢
uszkodzone w wyniku przebytych choréb, czy wczesniejszych zabiegdw, ani pokryte zbyt
duzg iloscig tkanki ttuszczowej. Proteza zastawki aortalnej o konstrukcji HAB spetnia swojg
funkcje zaworu zwrotnego i pod wzgledem hemodynamicznym mozna jg przyréwnac
do obecnych na rynku bioprotez bezstentowych. Wykonanie protezy HAB z BNC zamiast
osierdzia chorego mogtoby uchroni¢ jg od degradacji strukturalnych i spowodowac,
ze bylaby bezkonkurencyjng protezg aortalng na rynku medycznym. Jej dostepnosc
nie zalezataby od kondycji osierdzia chorego, a opracowanie indywidualnej geometrii

zastawki jeszcze przed zabiegiem skrécitoby czas operacii.
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Poddana szeregu modyfikaciom BNC szczepu Gluconacetobacter xylinus Ezs
wydaje sie by¢ biomateriatem, ktérego wtasciwosci przemawiajg za mozliwoscig jej
zastosowania jako materiatu konstrukcyjnego protezy zastawki serca. Dodatkowo struktura
tego polimeru jest zblizona do kolagenu, ktéry stanowi gtéwny budulec ptatkéw zastawki
aortalnej. W ramach projektu wspofifinasowanego przez Narodowe Centrum Badan
i Rozwoju, pt. ,Przedkliniczne badania mozliwosci zastosowania oryginalnej, polskiej
bionanocelulozy (BNC) w medycynie regeneracyjnej w aspekcie bioimplantéw
w kardiochirurgii i chirurgii naczyniowej” o akronimie KARDIO-BNC (PBS2/A7/16/2013)
przeprowadzono serie préb badawczych. Wsréd celéw tych préb nalezy wymienié
weryfikacje mozliwosci zastosowania BNC jako materiatu konstrukcyjnego protezy HAB.
Model protezy zastawki umieszczono w wypreparowanej aorcie swinskiej i zamocowano
W przestrzeni pomiarowej stanowiska obserwacyjno-pomiarowego w celu sprawdzenia
jego funkcjonalnosci. Juz pierwsze pulsacje przeptywu zerwaty materiat BNC w miejscach
wystepowania najwiekszych naprezenh konstrukcyjnych — Rys. 4.3 — na szwie tgczacym

proteze zastawki z protezg naczyniowg oraz w dwdch potgczeniach komisuralnych.

: b
/‘( R T

Rys. 4.3. Proteza konstrukcji HAB wykonana z BNC po prébie badawczej [91]

Maksymalne naprezenia konstrukcyjne wystepujgce w naturalnym Srodowisku
pracy zdrowej zastawki aortalnej nie przekraczajg 350 kPa [92][93]. Wytrzymato$é BNC
na rozcigganie zalezna jest od jej struktury i dla niesuszonej BNC s$rednio wynosi
4,56 + 0,98 MPa. Poddajgc modyfikacji materiat BNC mozna go wzmocni¢ podwyzszajgc
wytrzymatos¢ na rozcigganie nawet kilkukrotnie, jednak potgczenia implantu ze Sciang
naczynia nadal narazone bytyby na wystgpienie zbyt wysokiego stanu naprezen,
przekraczajgcych mozliwosci BNC. Mogtoby to przyczyni¢ sie do ostabienia struktury
Sciany aorty czy nawet jej degradacji. By umozliwi¢ zastosowanie BNC jako materiatu
protezy zastawki aortalnej nalezy podda¢ modyfikacji geometrycznej model konstrukcyjny
protezy HAB.

Oprécz ww. projektu badawczo-rozwojowego jak dotad nie sg znane opracowania
opisujgcego jakiekolwiek badania przeprowadzone nad konstrukcjg protezy zastawki serca

wykonanej z BNC.
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5. MODEL GEOMETRYCZNY SUBSTYTUTU ZASTAWKI
AORTALNEJ

By dokona¢ oceny wptywu réznych modeli bioprotez zastawek aortalnych na
charakter przeptywu przez nie nalezy wzig¢ pod uwage nie tylko rodzaj protezy oraz rodzaj
materiatu, z ktérego zostata wykonana, ale rowniez jej konstrukcje. Konstrukcja bioprotez
zastawek aortalnych obecnie dostepnych na rynku jest zblizona do natywnych zastawek
serca, co najprawdopodobniej wynika ze Scisle okreslonych warunkoéw srodowiska ich
pracy. Pierwszy opis parametryczny ludzkiej zastawki aortalnej opracowano na podstawie
przeprowadzonych badan z wykorzystaniem odlewanych pod cisnieniem form
sylikonowych — Rys. 5.1 [94]. Autorzy zaprezentowali charakter zmian wymiaréw
geometrycznych zastawki aortalnej cztowieka w funkgciji cisnienia, zgodnie z cyklem pracy
serca. Ich opracowania sg podstawg opisu geometrycznego modeli innych badaczy [95]-
[98].

Rys. 5.1. Parametryczny opis geometrii zastawki aortalnej wg Swansona i Clarka [94]

Autorzy poddali analizie kierunek zmian parametrow geometrycznych podczas réznych
etapow cyklu pracy zastawki. Sformutowali zaleznosci konstrukcyjne i strukturalne
wynikajgce z tego jakg petni ona funkcje w okreslonym Srodowisku jej pracy jakim jest
organizm ludzki. Majgc na uwadze gidwne wymagania determinujgce funkcjonalno$é
substytutu zastawki aortalnej, w literaturze branzowej, publikuje sie rézne rozwigzania
konstrukcyjne. Jednym z nich jest zaprezentowany przez kanadyjskich badaczy opis
przebiegu wolnego brzegu ptatka — Rys. 5.2. Opracowana konstrukcja ma zapewniac
catkowitg szczelno$¢, rowniez w obszarach komisuralnych, efektywng koaptacje ptatkéw
wzdtuz wolnego brzegu, wystepowanie minimalnych naprezen konstrukcyjnych oraz ma
minimalizowaé ryzyko odksztatcenia konstrukcji z uptywem czasu. Ksztatt wolnego brzegu
jednego z trzech ptatkdw naukowcy opisujg za pomocg tuku wyznaczajgcego przebieg

dwoch, stycznych do tego tuku prostych.
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Rys. 5.2. Ksztatt wolnego brzegu ptatka opisany za pomoca tuku MON o promieniu r
wyznaczajgcego przebieg dwdch prostych SMi TN [99]

Zastawka aortalna nie jest symetryczna — platek bezwiencowy jest wigkszy
od prawo- i lewowiencowego. Wynika to z obecnosci uj$¢ naczynh wiencowych w zatokach
aorty wstepujacej, ktore redukujg obcigzenie konstrukciji zastawki podczas jej pracy. Ptatek
lewowiencowy jest najmniejszy w 97,5% przypadkach [100] — pod wzgledem powierzchni,
dlugosci wolnego brzegu oraz grubosci [101]. Czesto, w celu zastosowania uproszczen
obliczeniowych, asymetria ptatkow i odpowiadajgcych im zatok jest pomijana, dlatego
modeluje sie 1/6 zastawki, ignorujgc tym samym asymetryczne odksztatcenia podczas
nieliniowej analizy dynamicznej [102]. Geometria ptatkow, zaréwno zastawki jak jej
substytutdw, najczesciej opisywana jest z wykorzystaniem parametrow takich jak dlugosé

wolnego brzegu, odlegto$¢ miedzykomisuralna i wysokos¢ ptatka - Rys. 5.3.

Rys. 5.3. Schemat trzech ptatkéw zastawki z uwzglednionymi wymiarami: H — wysokos¢ ptatka,
A — odlegtos¢ komisuralna, Lt — dlugos¢ wolnego brzegu

Obcigzenia, na jakie narazona jest zastawka aortalna, podczas swojej pracy, przenoszone
sg gtdwnie przez miejsca wszycia do sciany aorty — punkty komisuralne. Oznacza to, ze
im wieksze ugiecie ptatka (w chwili gdy zastawka jest zamknieta) — czyli im wigkszy kat
nachylenia wolnego brzegu (a, Rys. 5.4), tym mniejsze obcigzenie konstrukcji w tych
punktach. Na etapie projektowania konstrukcji substytutu zastawki aortalnej nalezy
uwzgledni¢ charakter pracy implantu. Redukcja miary kgta a moze zmniejszy¢ obcigzenie
komisur w punktach wszycia protezy do naczynia. Mozna tego dokona¢ zmniejszajgc
wysoko$¢ protezy lub oddalajgc punkt styku wolnych brzegéw ptatkéow (pkt C Rys. 5.4)
od ptaszczyzny pierscienia aortalnego. Potozenie tego punktu zalezne jest rowniez
od sztywnosci materiatu konstrukcyjnego protezy. Jego odlegtos¢ od ptaszczyzny

pierscienia aortalnego, zwana wysokoscig efektywng — He (Rys. 5.4), okreslana jest jednym
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ze wskaznikow prawidtowego funkcjonowania zastawki aortalnej [103],[104]. He jest
parametrem mozliwym do okreslenia rowniez po implantacji — za pomocg echokardiografii.
Na podstawie przeprowadzonych, na niespetna 800 osobach (130 zdrowych i 650
po zabiegach naprawczych zastawki aortalnej), badaniach obrazowych wyznaczono, ze He

= 9 mm jest dobrg prognoza wtasciwej hemodynamiki protezy [105].

Rys. 5.4. Schemat utozenia ptatkéw zastawki w aorcie, podczas rozkurczu serca, z uwzglednieniem
sity F i jej sktadowych Fx i Fy, wystepujacej w punkcie komisurlanym; a — miara kata nachylenia
wolnego brzegu ptatka, C — punkt styku ptatkéw, Hg — wysoko$¢ geometryczna, He — wysokos$é

efektywna, Hc — wysoko$¢ koaptaciji ptatka

Wysokos¢ geometryczna platka (Hg, Rys. 5.4) jest odlegtoscig srodka wolnego brzegu
ptatka od punktu lezacego na pierscieniu aortalnym, oddalonego na te samg odlegtos¢ od
dwodch, sgsiadujgcych komisur. Pierwsze analizy modelu geometrycznego ludzkiej
zastawki aortalnej wykazaty, ze miara Hg stanowi 75+80% miary Srednicy pierscienia [106].
Wysokos¢é geometryczna i efektywna realnie wptywajg na wielkos¢ ptaszczyzny koaptacii
ptatkéw. Przeprowadzone symulacje komputerowe [107], wykorzystujgce metode FSI
(ang. Fluid Structure Interaction) wskazujag na niemal liniowg korelacje pomiedzy
wysokoscig efektywng a wysokoscig koaptacji zastawki aortalnej (a Rys. 5.5), ktérej miara

zalezy rowniez od $rednicy pierscienia aortalnego — b Rys. 5.5 [108].

a) b)
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Rys. 5.5. Zaleznosci zmian parametrow geometrycznych zastawki aortalne;:
a) wysokosci koaptacji hc od wysokosci efektywnej he [107] oraz
b) wysoko$ci efektywnej he od miary $rednicy pierscienia aortalnego daa[108]

Miara wysokosci koaptacji Hec wptywa na wielko$¢ naprezen wystepujgcych w punktach
komisuralnych podczas pracy protezy — im jest ona wieksza, tym naprezenia mniejsze

[107]. Wigze sie to bezposrednio z trwatoscig implantu.
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Wptyw miary wysokosci protezy zastawki na wielkosci wskaznikéw stuzgcych do oceny jej
pracy wykazano m.in. podczas badan in vitro dwéch modeli protez stentowych Edwards
Lifesciences Corporation [109]. Model Perimount Magna o wysokosci 16 mm osigga
niezaleznie od pojemnosci wyrzutowej (SV) wieksze pole otwarcia (EOA) niz Perimount
Magna Ease, o wysokosci rownej 15 mm. Wyzszy model szybciej sie otwiera i zamyka.
Kinematyka ruchu ptatkdw obu modeli rézni sie.

Wptyw zmian parametrow geometrycznych protez zastawek aortalnych na ich
hemodynamike, a co za tym idzie rozktad naprezenh konstrukcyjnych podczas pracy, mozna
okresli¢ na podstawie szeroko prowadzonych analiz obliczeniowych [111][112].
Niewatpliwie zoptymalizowana konstrukcja podnosi efektywnos$¢ pracy protezy, co moze
przetozy¢ sie na jej zywotnos$¢. Ztozonos¢ ruchu konstrukcji protez zastawek aortalnych
podczas pracy determinuje wielkos¢ wymagan, jakie sie im stawia w celu zapewnienia im
jak najdtuzszej funkcjonalnosci. Dlatego tez obecne prace badawcze najczesciej dotycza
dostosowania konstrukcji protezy do wybranego materiatu, ktéry z zatozenia ma byc¢

odporny na procesy degradacyjne.
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6. PODSUMOWANIE | TEZA PRACY

W starzejacym sie spoteczenstwie choroby uktadu sercowo — naczyniowego
wystepujg coraz czesciej, a obecnie sg juz najpowszechniejszg przyczyng zgondéw
na swiecie. W konsekwenciji liczba implantowanych protez zastawek z roku na rok ro$nie
i jest to najczestsza forma leczenia nabytych i wrodzonych choréb zastawek. Decyzja
o implantac;ji biologicznej lub mechanicznej protezy opiera sie na akceptacji ich ograniczen
i niedoskonatosci oraz podjeciu doboru po dokonanej indywidualnej ocenie wielu
czynnikéw takich jak szacowana dtugos¢ zycia chorego, jego bezpieczenstwo, mozliwos¢
wdrozenia leczenia przeciwzakrzepowego oraz jego personalne preferencje. Jako, ze
na podstawie aktualnych wynikow badan mozna wnioskowac, ze wybdr protezy ma
niewielki wptyw na przezycie po 15 latach od implantacji, zastgpienie chorej zastawki
bioprotezg wydaje sie by¢ rozsgdng alternatywag dla miodych ze wzgledu na mniejsze
ryzyko udaru oraz wystepowania krwawien w poréwnaniu do protez mechanicznych. Stale
rosngca dlugos¢ zycia naraza jednak szczegodlnie miodych chorych na kilkukrotne
reoperacje, dlatego pozadanym jest opracowanie bioprotez, ktére raz implantowane
choremu nie bedg wymagaty wymiany.

Zastosowanie protezy bezstentowej niesie za sobg wiele korzysci, jak rowniez
realne trudnosci. Ich konstrukcje w pordwnaniu z protezami stentowymi zapewniajg
znikomy gradient przezzastawkowy i pod wzgledem hemodynamicznym zblizony do
naturalnego przeptyw. Turbulencje przeptywu krwi u wylotu lewej komory, obserwowane
u chorych z protezg stentowa, nie sg obecne w naturalnych warunkach pracy zastawki
aortalnej. Przeptyw przez protezy bezstentowe jest laminarny i towarzyszg mu
charakterystyczne prady wirowe w okolicach zatok Valsalvy, ktére odgrywajg istotng role
w zamykaniu protezy. Te optymalne warunki pracy nie narazajg konstrukcji protezy na
oddziatywanie sit wynikajgcych z przeptywu turbulentnego, a tym samym zmniejszajg
ryzyko wystgpienia degradacji strukturalnych. Jest to realny czynnik determinujacy
trwatos¢ substytutu. Trudnos$¢ implantacji jakg niesie za sobg bezstentowa konstrukcja
oraz roznorodnos¢ technik w zaleznosci od modelu wydtuzajg jednak czas zabiegu co
bezwzglednie staje sie zagrozeniem dla chorego.

Ograniczona trwato$¢ bioprotez prowadzgca do utraty funkcji jest ich najwiekszg
wada. W duzej mierze oprocz czynnikéw indywidualnych na trwato$¢ oraz witasciwosci
hemodynamiczne protez biologicznych wptywajg dwa mechanizmy. Pierwszy z nich
zwigzany jest z zastosowanym materiatem i moze prowadzi¢ do degradacji protezy
i ostatecznie do zwapnien. Drugi mechanizm wigze sie z warunkami pracy protezy, ktére
Scisle zalezne sa od konstrukcji. Obecno$¢ duzych naprezen oraz niefizjologicznych
napie¢ prowadzi do ostabienia struktury, mikrourazéw i peknieé. Ingerencja w oba
mechanizmy pozwoli udoskonali¢ dostepne na rynku rozwigzania.

Wiasciwosci BNC umozliwiajg zastosowanie jej jako materiatu na implanty
w uktadzie sercowo-naczyniowym. Wtasciwa kontrola procesu produkcyjnego — warunkéw

hodowli oraz modyfikacja uzyskanego hydrozelu umozliwia wytworzenie materiatu
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o wlasciwosciach mechanicznych zblizonych do wiasciwosci ptatkéw zastawek serca. BNC
jest nietoksyczna, niedraznigca, hypoalergiczna i po prostym oczyszczeniu nie zawiera
zadnych grup funkcyjnych innych niz grupy hydroksylowe, co teoretycznie chroni jg przed
zwapnieniem. Przeprowadzone badania in vitro i in vivo wykazaly, ze implanty
z BNC nie wywolujg reakcji bedgcej oznakg odrzucenia — méwi sie o niej, ze jest
genotoksyczna. W badaniach in vitro, w sgsiedztwie takich implantéw nie zauwazono
zwtoknien czy oznak infekcji, natomiast uzyskano dobrg integralnos¢ tkanki tgcznej biorcy
ze strukturg BNC [79]. Obecnie BNC jest zaakceptowana przez FDA jako bioimplant
uzupetniajacy ubytki opony twardej pokrywajgcej mébzgowie, wynikajace ze szkody
operacyjnej [110]. Nanoceluloza bakteryjna wydaje sie by¢ wiec wiasciwym materiatem
konstrukcyjnym protezy zastawki aortalnej.

Model bezstentowej protezy zastawki aortalnej typu HAB jest w petni funkcjonalny
i efektywny, co potwierdzono analizg wynikéw pilotazowych i poréwnawczych badan
zmeczeniowych. Jego trwatosé niestety uwarunkowana jest wiasciwosciami materiatu
konstrukcyjnego, ktére w przypadku tkanek odzwierzecych w trakcie pracy protezy moga
ulec zmianie. Przeprowadzone badania pilotazowe potwierdzajg, ze funkcjonalnosé
protezy HAB jest $cisSle zalezna od zastosowanego materiatu konstrukcyjnego.
Zastosowanie bydlecego osierdzia skraca zywotnos¢ protezy. Kolejne serie badan in vitro
majg ukierunkowaé zmiany w geometrii protezy by umozliwié¢ zastosowanie BNC.

Zastawka serca petni role zaworu zwrotnego, dlatego o jej funkcjonalnosci
decyduje wielkos¢ przeptywu wstecznego, ktéry okredlany jest za pomoca
diagnostycznych metod obrazowych. Szczelno$¢ protezy zastawki uwarukowana jest
wielkoscig ptaszczyzny styku platkow w chwili napetniania lewej komory, dlatego
w modelach geometrycznych wyrdznia sie wysokosc¢ tej ptaszczyzny. Pomiar wysokosci
koaptaciji ptatkéw protezy HAB podczas jej pracy jest utrudniony, ale rzeczywista jej miara
zalezy m.in. od wzglednego potozenia komisur i punktu lezagcego na $rodku wolnego

brzegu ptatka, dlatego postawiono teze:

Stosunek miar wysokos$ci geometrycznej i funkcjonalnej pfatka protezy zastawki aortalnej

HAB wykonanej z nanocelulozy bakteryjnej wptywa na jej efektywnosc¢ i funkcjonalno$c.
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7. CEL | ZAKRES PRACY BADAWCZEJ

Celem przeprowadzonych prac badawczych byta modyfikacja konstrukcji protezy
HAB umozliwiajgca jej wykonanie z BNC. W szczegdlnosci zmodyfikowana konstrukcja
protezy zapewni¢ miata spetnienie wymagan wynikajgcych z wiasciwosci mechanicznych
BNC. Modyfikacji konstrukcji protezy HAB dokonano na podstawie analizy wynikéw
przeprowadzonych badan in vitro. Istotnym zatozeniem byto zachowanie tych cech
konstrukcyjnych protezy HAB, ktore determinujg jej wysoka efektywnos¢, wyrdzniajgcy jg
pozytywnie w poréwnaniu do modeli dopuszczonych do zastosowan klinicznych. Zatem
decydujgcy wptyw na kierunek wprowadzonych zmian konstrukcyjnych miat wynik
dokonanej oceny efektywnosci i funkcjonalnosci modyfikowanych modeli protezy. Oparto
ja na przeprowadzonej analizie przebiegu zmian wskaznikéw oraz obserwacji dynamiki
pracy protez. Oceny dokonywano dla kazdego egzemplarza danego modelu poddanego
badaniom in vitro. Analizowano wzajemne relacje pomiedzy zmianami wielkosci
parametréw hydrodynamicznych medium roboczego, miarg pola otwarcia protezy oraz
wielkos$cig interwatu czasowego reakcji konstrukcji na okresowo zmienne warunki jej pracy.

Badania przeprowadzono w laboratorium Zespotu Inzynierii Medycznej w Centrum
Techniki Okretowej S.A. (CTO S.A) w Gdansku. Analizie poddano trzy modele
konstrukcyjne protezy zastawki aortalnej, ktérych budowa uwzgledniata kolejne
modyfikacje geometryczne kolejno proponowane w toku realizacji préb in vitro. W celu
wykazania kierunku wptywu wprowadzonych modyfikacji badania przeprowadzono dla
réznych wymiaréw kazdego modelu — po minimum dwie préby dla egzemplarza danego
modelu o okreslonej Srednicy nominalnej z zalozonego zakresu wymiaréw. Zakres
wymiarow nominalnych dobrano na podstawie dokumentacji technicznej udostepnionej
przez producentéw bioprotez zastawek aortalnych.

Stanowisko badawcze, na ktérym przeprowadzono préby zostato zaprojektowane
i wykonane w Zaktadzie Badawczo-Rozwojowym CTO S.A. Badania in vitro
przeprowadzono w ramach zadan oznaczonych 9/2.3 i 10/2.4 pakietu PZ2 projektu,
wspotfinansowanego ze srodkéw Narodowego Centrum Badan i Rozwoju, o akronimie
KARDIO-BNC, pt. ,Przedkliniczne badania mozliwosci zastosowania oryginalnej, polskiej
bionanocelulozy (BNC) w medycynie regeneracyjnej w aspekcie bioimplantow
w kardiochirurgii i chirurgii naczyniowej” o numerze PBS2/A7/16/2013. Modele badawcze
wykonano z BNC, ktoérej prébki przygotowano zgodnie ze standardami farmaceutycznymi

w firmie Bowil Biotech.
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8. BADANIA IN VITRO

By dokona¢ oceny efektywnosci i funkcjonalnosci jakiegokolwiek modelu
badawczego nalezy poddaé go dziataniu czynnikéw, ktdére w jak najwiekszym stopniu
umozliwig odzwierciedlenie rzeczywistego s$rodowiska funkcjonowania tego modelu.
Charakter pracy zaréowno naturalnej zastawki aortalnej jak i zastepujgcej jg protezy
uwarunkowany jest m.in. pulsacyjnym przeptywem krwi przez lewg komore serca.

Cykl pracy serca mozna podzieli¢ na kilka faz, w trakcie ktérych dochodzi
do zmiany wartosci wielko$ci fizykalnych opisujgcych przeptyw krwi. Okres miedzy
zamknieciem zastawki przedsionkowo-komorowej, a otwarciem zastawki tetniczej, np.
aortalnej nazywa sie skurczem izowolumetrycznym (IVCT — ang. isovolumetric contraction
time). W trakcie jego trwania wszystkie zastawki serca sg zamkniete, a objetos¢ komor jest
stata. Zastawka aortalna otwiera sie, gdy w wyniku skurczu komory cisnienie w lewej
komorze serca swg wartoscig przewyzszy cisnienie w aorcie — jest to ok. 8 kPa (60 mmHg).
Wowczas rozpoczyna sie faza wyrzutu (ET — ang. ejection time), ktéra kohczy sie wraz
z zamknieciem zastawek tetniczych. Zamkniecie zastawki aortalnej nastepuje
w warunkach cisnienia ok. 10,7 kPa (80 mmHg) i rozpoczyna kolejng faze — rozkurcz
izowolumetryczny (IVRT - ang. isovolumetric relaxation time). IVRT konczy sie
w chwili otwarcia zastawek przedsionkowo-komorowych — gdy cisnienie w komorach
osiggnie warto$¢ cisnienia w przedsionkach. Komory w dalszym ciggu rozkurczajg sie,
w wyniku czego dochodzi do ich spontanicznego napetniania sie. Gdy cidnienie
w komorach i przedsionkach wyréwna sie nastepuje skurcz przedsionkéw dopetniajgcy
komore dodatkowg objetoscig krwi. Od tego momentu caty cykl sie powtarza. Na Rys. 8.1.
przedstawiono w formie wykresu zmiane cisnienia z uwzglednieniem momentu otwarcia i
zamkniecia zastawki aortalnej w zaleznosci od zmiany objetosci krwi w komorze serca.

Zamknigcie

120 7 zastawki
aortalnej

100 - Otwarcie

zastawki

/ aortalnej

Plv [mmHg]

EDPVR

T T v T T T T 1
0 20 | 40 60 SOJ 100 120
Vo 1

Viv [em®]

Rys. 8.1. Petla pracy komory serca (a-napetnianie, b-IVCT, c-wyrzut, d-IVRT,
EDPVR-charakterystyka napetniania, ESPVR-charakterystyka oprézniania, Vo-objetos¢
spoczynkowa komory, SV-wyrzut jednostkowy) [113]

Jeden cykl pracy zastawki aortalnej trwa ok. 0,8 s. Czas ten skraca sie podczas
maksymalnego wysitku u mtodego cztowieka nawet do 0,3 s [114], a w spoczynku moze

wydtuzy¢ sie do 1,5 s przy braku zadnych dolegliwosci [115]. Gdy serce cziowieka
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wykonuje ok. 70 uderzen/min skurcz komor (IVCT + ET) trwa przez ok. /3 czasu trwania
cyklu, natomiast ich rozkurcz (IVRT + spontaniczne napetnianie LV) przez ok. ?/3. Objeto$¢
krwi jakg lewa komora wyrzuca do aorty podczas jednego skurczu zalezy od masy ciata.
Srednio wynosi ona ok 70 cm?, cho¢ niektére zrodta wskazujg na wyzsze wartosci —
95+14 cm?*[116].

Zrealizowano 12 serii préb badawczych trzech modeli geometrycznych protezy
zastawki aortalnej konstrukcji HAB umieszczonych w wypreparowanym odcinku $winskiej
aorty. Badania przeprowadzono na stanowisku  obserwacyjno-pomiarowym
umozliwiajgcym symulacje przeptywu zblizonego do przeptywu krwi u wylotu lewej komory
serca. Analiza zmian dynamiki pracy badanych modeli oraz zarejestrowanych parametrow
przeptywu umozliwity dokonanie oceny ich efektywnosci i funkcjonalnosci w warunkach

zblizonych do warunkdw pracy naturalnej aortalnej zastawki serca.

8.1.Stanowisko badawcze

Stanowisko do testowania protez zastawek serca przedstawiono na Rys. 8.3.
Przeptyw pulsacyjny przez umieszczony w przestrzeni pomiarowej 1 model badawczy
zapewnia pozioma pompa ttokowa 2, ktérej sterowanie realizowane jest przez precyzyjny
serwonaped Mitsubishi, pracujgcy w uktadzie z zamknietg petlg regulacji potozenia ttoka.
Wytworzenie przeptywu pulsacyjnego o réznej charakterystyce umozliwia sterownik
mikroprocesorowy 3 pompy ttokowej. Istnieje mozliwos¢ modyfikacji okresu, amplitudy oraz
smuktosci sygnatu referencyjnego regulatora, co przekfada sie na czas trwania cyklu pracy

badanego modelu protezy zastawki oraz objetos¢ wyrzutowg medium w tym czasie.

Rys. 8.2. Stanowisko obserwacyjno-pomiarowe do testowania modeli zastawek serca

Na wlocie do cylindra pompy ttokowej, tuz za zbiornikiem 4A znajduje sie dyskowa
zastawka mechaniczna Medtronic odpowiadajgca naturalnej zastawce przedsionkowo-
komorowej. Ten zaw6r zwrotny umozliwia napetnienie komory do zadanej objetosci,
a jego zamkniecie po ukohczeniu przez ttok fazy 2. gwarantuje jej niezmiennosc.
Elastyczne zbiorniki 4A i 4B zapewniajg podatnos¢ uktadu symulujgc tym samym

elastycznos¢ jam serca, odpowiednio lewego przedsionka i lewej komory. Nadmierna
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sztywnos¢ ukfadu znaczaco wptynetaby na przebieg (zwtaszcza amplitude) zmian
cisnienia zmieniajgc jego charakter oraz na dynamike pracy badanej protezy. Mogtoby

to doprowadzi¢ do przecigzenia systemu napedowego pompy ttokowej.

14 10E S 7 & 10a 4416

2 5 ad 3l T

Rys. 8.3. Schemat stanowiska obserwacyjno-pomiarowego:

1 — przestrzen pomiarowa; 2 — pompa ttokowa; 3 — sterownik pompy ttokowej 2; 4A-D — zbiorniki
regulacyjne; 5 — kréc¢ce; 6 — przetworniki cisnienia bezwzglednego; 7 — przetwornik cisnienia
réznicowego; 8 — przeptywomierz elektromagnetyczny; 9 — przeptywomierz ultradzwigkowy;

10A-B — zbiorniki; 11 — pompa zebata; 12 — endoskop; 13 — zrédto swiatta LED; 14 — Swiattowdd;

15 — kamera; 16 — sterownik systemu CompactRIO.
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Rys. 8.4. Wykres przemieszczenia ttoka pompy wymuszajgcej przeptyw pulsacyjny medium
roboczego dla przyktadowych parametrow

Ruch ttoka pompy ttokowej odbywa sie w trzech fazach — Rys. 8.4.:
e przez pierwsze 10% czasu trwania cyklu ttok spoczywa,
e przez kolejne 30% czasu trwania cyklu ttok porusza sie ze zmienng predkoscia,
przy czym przebieg zmiennosci predkosci w czasie opisuje krzywa sinusoidalna.

W tej fazie cyklu nastepuje wyrzut medium w kierunku przestrzeni pomiarowej,
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e po osiggnieciu punktu zwrotnego ttok wraca do potozenia wyjsciowego poruszajgc
sie ze zmienng predkoscig, przy czym przebieg zmiennosci predkosci w czasie

opisuje réwniez krzywa sinusoidalna.

Przestrzeh pomiarowa 1 znajdujgca sie tuz za wylotem z cylindra pompy ttokowe;j
wyposazona jest w wymienne kré¢ce 5 umozliwiajgce zamocowanie modelu badawczego
o réznej $rednicy nominalnej. Przed wylotem z cylindra pompy ttokowej oraz za kréécem
wylotowym znajdujg sie dwa punkty pomiaru ci$nienia zaopatrzone w przetworniki 6. Ich
zakres pomiarowy wynosi 0+0,05 MPa. Roéwnolegle, za pomocg przetwornika
7 dokonywany jest pomiar réznicy cisnienia miedzy wlotem, a wylotem badanej protezy
zastawki. Zakres pomiarowy roznicowego przetwornika cisnienia 7  wynosi
0+0,025 MPa. Stanowisko badawcze wyposazone jest w dwa punkty pomiaru
objetosciowego natezenia przeptywu. Pierwszy — elektromagnetyczny przeptywomierz
8 znajduje sie tuz za zbiornikiem 4C, drugi — przeptywomierz 9 dokonuje pomiaru metodg
ultradzwiekowsg i usytuowany jest za zbiornikiem 10B. Poprawnos¢ dziatania wszystkich
urzgdzen pomiarowych przed rozpoczeciem badan in vitro zostata sprawdzona
w certyfikowanych instytucjach. Zbiorniki 4C i 4D symulujg efekt elastycznosci naczyn
tetniczych. Sg wykonane z plastycznego materiatu polimerowego, a ich konstrukcja
umozliwia kontrolowang regulacje stopnia elastycznosci uktadu, szczegdlnie w czesci
odptywowej. Kazdy z nich ma posta¢ elastycznego mieszka ograniczonego sztywng
Sciankg gorng potgczong w elastyczny sposdb z podstawg. Zmiana sztywnosci tego
potgczenia odpowiada zmianie warto$ci oporu naczyniowego.

Medium robocze krgzy w zamknietym uktadzie stanowiska pomiarowego przy
zachowaniu statej réznicy cisnienia miedzy wlotem a wylotem badanej protezy zastawki,
co determinuje charakter jej pracy. Poziom medium w zbiorniku 10A odpowiada cisnieniu
napetniania lewej komory serca, w zbiorniku 10B — ci$nieniu w aorcie. State objetosciowe
natezenie przeptywu przy zatozonej réznicy ciSnienia zapewnia pompa zebata 11. Jest ona
napedzana silnikiem prgdu zmiennego, sterowanym przetwornikiem czestotliwo$ci.
Sterowanie pompg zebatg zachodzi za pomocg potencjometru sterownika regulujgcego
predkos¢ obrotowg watu silnika na podstawie odczytu wskazan dwdch przeptywomierzy —
81 9 oraz miary wysokosci stupa cieczy w zbiornikach 10A i 10B. Objetosciowe natezenie
przeptywu przez badang proteze powinno byé tozsame z objetosciowym natezeniem
przeptywu przez pompe zebatg. Wszystkie préby badawcze przeprowadzono
z wykorzystaniem wody o temperaturze pokojowej.

Stanowisko pomiarowe wyposazone jest w tor wizyjny umozliwiajgcy obserwacje
pracy badanego modelu w czasie rzeczywistym. Sktada sie on z endoskopu medycznego
12, zrodia swiatta LED 13 oraz $wiattowodu 14. Kamerg Photron Fastcam SA3 model
120K-M1, oznaczong na Rys. 8.3. nhumerem 15, rejestrowano obraz z czestoscig 500
klatek/s. Umozliwito to pozniejszg analize dynamiki konstrukcji protezy w przeptywie

pulsacyjnym.
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Do akwizycji danych pomiarowych 2z przetwornikéw ciSnienia oraz
przeptywomierzy wykorzystano programistyczne $rodowisko National Instruments
wykorzystujgce graficzny jezyk programowania LabView. Dane przetwarzane sg
w systemie CompactRIO sterownika 16, co umozliwia ich rejestracje przy jednolitej
podstawie czasu. Istnieje mozliwos¢ statej kontroli zmian mierzonych parametréw
przeptywu w graficznej postaci wykresow oraz ich rejestracji w wybranej chwili — Rys. 8.5.
Opracowane oprogramowanie umozliwia kontrolowany wybdr funkcji zwigzanych
z akwizycjg danych, takich jak zmiana czestotliwo$ci prébkowania w czasie w zakresie

od 1+1000 Hz, czy zapis prébki do pliku zewnetrznego.

Rys. 8.5. Frontowy panel oprogramowania z widocznymi przebiegami sygnatéw w funkcji czasu
oraz tabelg zarejestrowanych sygnatéw

We wszystkich pomiarach sygnaty prébkowano z czestotliwoscig 200 Hz.
Oprogramowanie dodatkowo wyposazone jest w funkcje inicjacji nagrywania obrazu przez
kamere. Diugo$¢ nagrania zalezy od ustawierh kamery, do ktorych dostep umozZliwia

oprogramowanie Photron FastCam Viewer.

8.2. Metodyka badan in vitro

Przeprowadzono 12 prob badawczych dla réznych modeli zastawki HAB,
zakwalifikowanych do etapu analizy oraz oceny ich efektywnosci i funkcjonalnosci. Kazda
z préb polegata na obserwacji pracy modelu oraz rejestracji obrazu tej pracy i mierzonych
parametréw przeptywu w réznych warunkach. Kazdag prébe przeprowadzano zgodnie
Z opracowang procedurg, ktérg mozna podzieli¢ na poszczegdlne etapy:

e montaz modelu badawczego w przestrzeni pomiarowej stanowiska;

e wypelnienie stanowiska badawczego medium roboczym;

e odpowietrzenie uktadu;

e uruchomienie pompy ttokowej i ponowne odpowietrzenie;

e regulacja pracy pompy zebatej;

e ustalenie oporow tozyska naczyniowego;

e ewentualna korekcja cisnienia w czesci aortalnej za pomocg zmiany stupa medium

w zbiorniku 10B;

e ustalenie potozenia ptaszczyzny wyznaczenia geometrycznego pola otwarcia

protezy;
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e rejestracja i zapis pomiaréw oraz obrazu pracy modelu;

e Kkolejne serie pomiarowe dla roznych warunkéw przeptywu;

e praca modelu przez 20 000 cykli dla okreslonych parametrow;
e powtdrna rejestracja pomiaréw oraz obrazu pracy modelu;

e demontaz modelu z przestrzeni pomiarowej;

e ocena makroskopowa modelu;

e analiza pomiaréw oraz obrazu pracy protezy.

Stanowisko badawcze, po umieszczeniu modelu w przestrzeni pomiarowej,
wypetniano medium roboczym. Sposéb napetnienia ukfadu zapewniat wstepng réznice
cisnienia miedzy wlotem a wylotem badanej protezy wymuszajgca jej zamknietg pozycje
wyjsciowg. Wielko$¢ cisnienia przed protezg zawierata sie w przedziale cisnienia
rozkurczowego lewej komory (Tabela 8.1.), co ustalano poziomem medium w zbiorniku
10A (Rys. 8.3.). Poziom medium w zbiorniku 10B ustalano tak, by wytworzy¢ wielkos¢
cisnienia odpowiadajgcego wartoscig cisnieniu w aorcie. Ustawieniami pompy zebatej 11

utrzymywano te wartosci na statym poziomie.

Tabela 8.1. Prawidtowe wartosci cisnien [1]

Miejsce pomiaru Rodzaj ci$nienia Zakres normy [kPa] | Zakres normy [mmHg]
Lewa komora Skurczowe 13,3-18,7 100-140
Rozkurczowe 0,4-1,6 3-12
Skurczowe 13,3-18,7 100-140
Aorta Rozkurczowe 8-12 60-90
Srednie 9,3-14 70-105

Podczas napefniania uktadu oraz tuz po uruchomieniu pompy tlokowe;j
przeprowadzono procedure odpowietrzenia. W tym celu stanowisko badawcze
wyposazono w zawory odpowietrzajgce potgczone ze zbiornikami 4B, 4C i 4D. Prawidiowe
odpowietrzenie uktadu zapewnia niezakiécone dziatanie przetwornikdw cisnienia
i przeptywomierzy oraz umozliwia obserwacje pracy modelu badawczego.

Prébe badawczg stanowi seria pomiaréw dla ustalonych warunkéw przeptywu oraz
ciggta praca modelu, w trakcie ktérego wykonat on ok. 20 000 cykli. Kazdg proteze
poddano dziataniu réznorodnym warunkom przeptywu — objetosciom wyrzutowym SV
(ang. stroke volume) réwnym 65, 90 i 110 cm® dla cykli o czasie trwania 0,8, 0,7 i 0,6 s.
Seria pomiardw to rejestracja:

e cisSnienia mierzonego przed badang protezg Pi, odpowiadajgcego cisnieniu
w lewej komorze serca,;

e  cisnienia mierzonego za protezg — P2 odpowiadajgcego cisnieniu w aorcie;

e rbznicy cisnienia APm miedzy wlotem, a wylotem protezy (pomiar kontrolny
za pomocg réznicowego przetwornika cisnienia 7);

e Sredniego objetosciowego natezenia przeptywu Q przez badang proteze
(odczyt z przeptywomierza 8);

e Sredniego objetosciowego natezenia przeptywu q przez pompe zebatg 11;

e  oraz obrazu zarejestrowanego przez szybkg kamere
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przez 2,4 s czasu pracy badanego modelu. Taki czas zapewnia rejestracje zmiany
parametréw przeptywu oraz obserwacje pracy protezy przez minimum trzy peine cykle
pracy.

Po ustaleniu poziomu medium w zbiornikach 10A i 10B oraz odpowietrzeniu uktadu
dokonywano rozruchu pompy tlokowej. Kazdy model badawczy rozpoczat prace
dla ustawien: 0,8 s czasu trwania cyklu oraz 65 cm® SV. Nastepnie dokonywano stabilizacji
pracy stanowiska badawczego. Jest to etap polegajgcy na ustaleniu nastawien pracy
pompy zebatej, regulacji symulatora oporéw tozyska naczyniowego oraz ewentualnej
korekcji wartosci cisnienia w czesci aortalnej stanowiska. Sprawdzenia poprawnosci pracy
pompy zebatej dokonywano na podstawie miary wysokosci stupa medium w zbiorniku 10A.
Prawidlowe ustawienia powinny zapewnic staty jego poziom. Jesli zmiennos¢ poziomu
medium przekroczyta 5% $redniego objetosciowego natezenia przeptywu przez model
badawczy dokonywano korekcji ustawien. Regulacji oporéow tozyska naczyniowego
dokonywano za pomocg zmiany elastycznosci potgczenia gérnych scian zbiornikéw 4C
i 4D z ich podstawami na podstawie analizy amplitudy zmian wartosci cisnien. Korekcji
wartosci cisnienia mierzonego za protezg zastawki zawsze dokonywano po ustaleniu
oporéw tozyska naczyniowego. Polegata ona na ustaleniu wysokosci stupa medium
w zbiorniku 10B zapewniajgcej warto$¢ cisnienia odpowiadajgcg prawidtowemu
skurczowemu i rozkurczowemu cisnieniu w aorcie.

Po ustabilizowaniu pracy stanowiska obserwacyjno-pomiarowego ustalano
potozenie ptaszczyzny wyznaczenia geometrycznego pola otwarcia, przechodzgcej przez
punkty komisuralne protezy. W tym celu dla kazdej zmiany parametrow przeptywu
dokonywano rejestracji obrazu modelu pracujgcego w przestrzeni pomiarowej w taki
sposob, ze 0s$ gldwna obiektywu kamery byta prostopadta do gtéwnej osi przeptywu przez

model badawczy.

Rys. 8.6. Przyktadowy obraz wykorzystany do analizy potozenia ptaszczyzny wyznaczenia
geometrycznego pola otwarcia protezy
Do ustalenia potozenia ptaszczyzny wykorzystano wybrang klatke zarejestrowanego filmu
pracujgcej protezy (Rys. 8.6), przedstawiajgcg moment petnego otwarcia. Na podstawie
chwilowego potozenia ptaszczyzny mozliwe jest okreslenie wartosci 1 piksela
zarejestrowanego obrazu w odniesieniu do powierzchni otwarcia badanej zastawki.
Ustalenie potozenia ptaszczyzny wyznaczenia geometrycznego pola otwarcia protezy
dokonywano przed kazdag rejestracjg wielkosci pomiarowych, po zmianie ustawien

sterownika pompy ttokowe;j.
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Nastepnie dokonywano rejestracji i zapisu wielko$ci pomiarowych oraz obrazu
pracujgcej protezy. Po zmianie parametrow przeptywu przez badany model dokonywano
ponownej kalibracji stanowiska badawczego. Po przeprowadzeniu zapisu wszystkich
danych wracano do wyjsciowych parametrow przeptywu (0,8 s czasu trwania cyklu oraz 65
cm?® SV) w celu realizacji préby diugotrwatej pracy modelu — przez nie mniej niz 20 000
cykli. Po tym czasie dokonywano powtérnej rejestracji pomiaréw dla tych samych
co uprzednio warunkoéw przeptywu. Kazdg proteze po przeprowadzonych badaniach
poddano obserwacji makroskopowej oraz ogodlnej ocenie pod wzgledem degradaciji
konstrukcji. Jakiekolwiek oznaki wskazujgce na ostabienie konstrukcji, powstate w toku
przeprowadzonych badan, nie wynikajgce z popetnionych btedéw wszycia nadawaty prébie
badawczej status nieudanej i dyskwalifikowaly jg z kolejnego etapu badan in vitro — analizy.

Analiza przyczyn uszkodzen stanowita podstawe dla zmian w konstrukcji protezy.

8.3. Model badawczy

Model badawczy dla wszystkich préb stanowita proteza zastawki wykonana
z arkusza mokrej BNC o $redniej grubosci 0,1 + 0,03 mm, wszyta za pomocag
polipropylenowych nici chirurgicznych we fragment wypreparowanej aorty sSwinskiej
o dlugosci ok. 90 mm. Wszystkie modele badawcze zostaly przygotowane przez
kardiochirurgdéw z Kliniki Kardiochirurgii i Chirurgii Naczyniowej w Gdanskim Uniwersytecie
Medycznym na podstawie projektu geometrii i umieszczany w przestrzeni pomiarowej
stanowiska obserwacyjno-pomiarowego w ten sam sposob.

W ramach badan in vitro przeprowadzono szereg préb badawczych, w toku trwania
ktérych wdrazano kolejne zmiany konstrukcji protezy zastawki aortalnej HAB. Kierunek
wprowadzanych modyfikacji byt zalezny od wyniku analizy przebiegu zarejestrowanych
pomiaréw oraz dynamiki pracy modeli poddanych réwnolegle prowadzonym badaniom.
Uznano, ze weryfikacja poprawnosci wprowadzanych zmian na podstawie badan in vitro
jest najszybszg z dostepnych metod, dodatkowo dostarczajgcg jednoznacznych wynikow.
Pierwsze modyfikacje protezy HAB miaty na celu redukcje naprezen konstrukcyjnych, ktére
po zmianie materiatu z osierdzia zwierzecego na BNC spowodowaty utrate podstawowej
funkcji protezy zastawki — funkcji zaworu zwrotnego. Redukcja wysokos$ci protezy o 40%
przywrdcita te funkcje, jednak nadmierna koncentracja naprezen w miejscach wszycia
protezy do odzwierzecego naczynia krwionosnego, szczegdélnie w potgczeniach
komisuralnych, powodowata zerwania BNC — Rys. 4.3. Zauwazono réwniez, ze w wyniku
zastosowania potgczenia szwem bokéw wykroju, lezgcych na wysokosci jednej
z trojkatnych zaktadek (Rys. 4.1) dochodzi do skrécenia diugosci zszywanych brzegéw.
Powoduje to zmiane potozenia ptaszczyzny przechodzacej przez komisury, co wptywa
na dynamike pracy protezy, rozktad naprezenh (szczegdlnie podczas jej zamykania) oraz
koaptacje ptatkéw. Zaproponowano zmiany w geometrii wykroju eliminujgce szew na boku.
Okazuje sie, ze jest to jedna z kluczowych modyfikacji skracajgca réwniez czas
przygotowania protezy do implantacji. Poszerzenie T-ksztattnych zaktadek miato wzmocni¢

potgczenia komisuralne, a wydtuzenie wolnego brzegu ptatka doszczelni¢ proteze w chwili,
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gdy jest zamknieta. Wstepne badania in vitro potwierdzity zasadno$sé wprowadzonych
modyfikacji. Proteza po wprowadzeniu zmian konstrukcyjnych spetniata swg funkcje
zaworu zwrotnego, a po przeprowadzonych obserwacjach makroskopowych, nie
zaobserwowano zerwania materiatu BNC, ani jakichkolwiek oznak jego ostabienia.

W niniejszej rozprawie przedstawiono wyniki analizy pracy protez zastawki
aortalnej typu HAB, ktérych konstrukcje poddano szeregu modyfikacjom. Wyrdzniono trzy
geometrie, zwane dalej modelami M2, M4’ i M4 — Rys. 8.7.

Rys. 8.7. Geometrie wykroju do formowania protez HAB poddanych badaniom in vitro

Szablon wykroju do formowania protezy HAB stanowi ptaska, symetryczna figura
geometryczna z centralnie wykonanym otworem o ksztaicie tréjkgta réwnobocznego.
Krawedzie otworu stanowig podstawy A czworobocznych pfatkéw protezy. Pomiedzy
bokami H sgsiadujgcych ptatkéw znajdujg sie, bezposrednio do nich przylegajace, zaktadki
0 zaokraglonych zewnetrznych krawedziach. Stosunek dtugosci bokéw A/H miesci sie
w przedziale (8.1) [117]:

A <1 2> (8.1)

Promien krzywizny wolnego brzegu ptatka protezy jest zalezny od promienia R okregu
wpisanego w szablon wykroju, ktérego centrum lezy w miejscu przeciecia sie wysokosci
trojkata réwnobocznego. Zalezno$¢ polega na tym, ze punkty styczne wpisanego
w szablon okregu lezg w potowie diugosci wolnego brzegu pfatka. Stosunek miary
promienia R okregu wpisanego w szablon wykroju do diugosci boku H miesci sie
w przedziale (8.2) [117] :

R <2 5 > (8.2)
Ksztalt zaktadek zalezy od wzglednego potozenia bokéw H. Stanowig one wycinek kota
0 promieniu rownym dtugosci boku H. Miara kata 3 miesci sie w przedziale (8.3) [117]:

S (83)
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Badania przeprowadzono w celu identyfikacji modelu protezy zastawki aortalnej
0 najwiekszej efektywnosci pracy na podstawie okreslonych wskaznikow. Kazdy model
geometryczny uwzglednia wczesniej wprowadzone modyfikacje, ktérych dokonywano
na podstawie analizy wynikow préb pilotazowych. Zmiany wprowadzano po szczegotowej
analizie obrazéw zarejestrowanych kamerg szybkoklatkowg oraz analizie makroskopowej
modeli, po przerwanej lub zakohczonej prébie badawczej. Trzy najlepiej oceniane
geometrie poddano serii badan dla ré6znych wymiaréw nominalnych. Przeprowadzono
12 préb badawczych dla protez o réznej dtugosci podstawy ptatka A, przy zachowaniu
proporcji pozostatych wymiaréw. Dilugosé podstawy ptatka A uwarunkowana byta
wymiarem $rednicowym wykorzystanego podczas proby naczynia krwionosnego.
Poszczegodlne zastawki roznity sie od siebie wysokoscig, promieniem krzywizny wolnego
brzegu ptatka oraz szerokoscig zaktadek. Relacje miedzy wymiarami badanych modeli
przedstawiono w tabeli 8.2.

Tabela 8.2. Relacje parametrow dla modeli poddanych badaniom in vitro, gdzie I, to moment
bezwtadno$ci poszczegdlnego modelu

M2 My Ma

H2 > He Ha < Ha Ha

R2 R4+ =0,8 R> R4=1,12 Ry
B2 By > B2 Ba=Ba

Iy, = 2,2 %Iy, Im, Iy,= 1,73 * Iy,

8.4. Metody oceny efektywnosci protez zastawek serca

Oceny funkcjonalnosci i efektywnosci poddanych badaniom in vitro modeli protezy
zastawki aortalnej dokonano na podstawie analizy przebiegu zmian wartosci ci$nienia
mierzonego przed i za proteza, $redniej wartosci objetosciowego natezenia przeptywu
przez badany model oraz analizy dynamiki jego pracy na podstawie zarejestrowanego
obrazu.

Dla kazdego z badanych modeli wyznaczono $rednig wartos¢ réznicy cisnienia APo
w chwili, gdy proteza jest catkowicie otwarta, co umozliwito okreslenie skali oporow
generowanych przez konstrukcje w przeptywie. Do wyznaczenia sredniej warto$ci AP, dla
kazdej badanej protezy wykorzystano dane pomiarowe z trzech kolejnych cykli pracy dla
kazdej zmiany parametréw przeptywu — dla trzech réznych pojemnosci wyrzutowych
i trzech réznych zadanych dtugosci trwania cyklu pracy.

Analiza zmian tej samej wielkosci pomiarowej w chwili, gdy zastawka jest zamknieta
— APz moze by¢ argumentem potwierdzajgcym, lecz nie wykluczajgcym, ewentualng
dysfunkcje w postaci rozszczelnienia sie protezy. Srednig warto$¢ AP, danego modelu
protezy wyznaczono w podobny sposdéb jak srednig APo.. Na podstawie przebiegu zmian
wartosci cisnienia mierzonego przed protezg — Pi1 i za nig — P2 w odniesieniu
do zarejestrowanego w tej samej chwili obrazu, wyznaczono wartos¢ cisnienia dla fazy
IVCT oraz IVRT w momencie, gdy rozpoczyna sie odpowiednio otwieranie i zamykanie

protezy.
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Na Rys. 8.8. przedstawiono przyktadowy przebieg cisnienia mierzonego przed — P1
oraz za protezg — P2 z zaznaczonymi charakterystycznymi punktami A, B, C i D. W punkcie
A dyskowa proteza zastawki firmy Medtronic (znajdujgca sie¢ tuz za zbiornikiem 4A
stanowiska badawczego - Rys. 4.2) zamyka sie powodujgc wzrost cisnienia P1. Gdy
osiggnie ono wartos¢ cisnienia P2 zaczyna otwierac¢ sie badana proteza aortalna — punkt
B. Tuz przed koncem trwania skurczu izowolumetrycznego, czyli przed gwattownym
wzrostem cisnienia P2, dokonywano odczytu wartosci cisnienia Pwct wywotujgcego

otwarcie zastawki aortalnej. Cisnienie Pivrt wywotuje zamkniecie badanej protezy.
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Rys. 8.8. Przyktadowy przebieg cisnienia P1 (kolor niebieski) — lewokomorowego i P2 (kolor
czerwony) — aortalnego
Na Rys. 8.8. punkt D wyznacza moment jego odczytu. Dla kazdej préby, w celu poréwnania
warunkow przeptywu jakim poddano badane modele, wyznaczono $rednie aortalne
cisnienie skurczowe — SBP (ang. systolic blood pressure) i rozkurczowe — DBP
(ang. diastolic blood pressure).

Zgodnie z wytycznymi ECS i EACTS o zwezeniu zastawki aortalnej méwi sie, gdy
pole jej otwarcia (AVA) nie przekracza 1 cm?. Efektywne pole otwarcia — EOA jest
standardowym parametrem Klinicznej oceny stopnia stenozy aortalnej wyznaczanym
m.in. za pomocg echokardiografii dopplerowskiej. Oznacza najmniejszy przekroj
strumienia przeptywu za zastawkg lub protezg zastawki. Wyznacza sie go za pomocg

réwnania ciggtosci (8.4) [118].

EOA " VTIVC = ALVOT " VTILVOT (84)

gdzie:

EOA — efektywne pole otwarcia protezy zastawki aortalnej,
VTlvc — chwilowa predkos¢ przeptywu za zastawka,

ALvot — pole przekroju u wylotu lewej komory serca,

VTlvor — chwilowa predkosc¢ przeptywu przezzastawkowego.
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Wyznaczenie EOA protezy zastawki aortalnej metodg cewnikowania, oparte jest na
réwnaniu Bernoulliego, ktdre opisuje zachowanie energii przeptywu miedzy wylotem lewej
komory serca a aortg. W przypadku zastosowania cewnikowania efektywne pole otwarcia

protezy aortalnej opisuje sie jako obszar Gorlina wyznaczany rownaniem (8.5) [119].

Qs (8.5)

Gorlin area = ————
50-.,/AP,

gdzie:
Qs — srednie, skurczowe objetosciowe natezenia przeptywu,

AP, — Srednia wartos¢ przezzastawkowej réznicy cisnienia w chwili gdy jest otwarta.

W rzeczywistosci umieszczenie kohcowki cewnika stuzgcego do pomiaru cisnienia tuz
za protezg wptywa na charakter przeptywu, a w konsekwencji zaburza wiarygodnosc¢
pomiaru. Ze wzgledu na nieinwazyjnos¢ metoda Dopplera jest obecnie czesciej
stosowana. Obecnie dostepne metody obrazowania umozliwiajg rowniez wyznaczenie
pola otwarcia protezy metodg planimetryczng — jest to tzw. GOA (ang. geometric orifice
area), czyli geometryczne pole otwarcia. Réznice miedzy EOA a GOA przedstawiono

na Rys. 8.9.

EOA
A
GOA il
Uil Il
EOA |

Rys. 8.9. Przeptyw przez kryze o roznym ksztatcie z zaznaczonym GOA — geometrycznym polem
otwarcia i EOA — efektywnym polem otwarcia; Az jest polem przekroju na wlocie [120]

GOA modeli protezy zastawki aortalnej poddanych badaniom in vitro wyznaczono
na podstawie zarejestrowanego za pomocag szybkiej kamery obrazu dla kazdej proby
badawczej. Z kazdego filmu wybrano minimum po 10 nastepujgcych po sobie klatek
przedstawiajgcych petne otwarcie protezy. Pole otwarcia obliczano dla kazdej z nich.
Prezentacja obrazu w formie grafiki rastrowej umozliwita przypisanie pojedynczemu
pikselowi okreslonej wartosci pola powierzchni. Wartos¢ te okre$lano na podstawie
potozenia ptaszczyzny pomiaru GOA oraz zapiséw kalibracyjnych kamery. Ustalenia
potozenia ptaszczyzny pomiaru dokonywano dla kazdej zmiany objetosci wyrzutowej

pompy ttokowej dla danego modelu.
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Rys. 8.10. Przyktadowy obraz miary diugosci stuzacy do przypisania warto$ci piksela obrazu

Kalibracji kamery dokonywano w celu przypisania jednemu pikselowi zarejestrowanego
obrazu wartosci, ktéra zmienia sie wraz z odlegtoscig ptaszczyzny pomiarowej od
obiektywu kamery. W tym celu dokonano rejestracji 31 obrazéw dla ustawien kamery takich
jak podczas kazdej proby badawczej. Kazdy z obrazéw przedstawiat miare dtugosci
ustawiong w zadanej odlegtosci od obiektywu — Rys. 8.10. Odlegtos¢ rejestrowanej miary
od obiektywu zmieniano co 1mm dla kazdego z obrazéw na catej dtugosci przestrzeni

pomiarowe;.

Rys. 8.11. Panel programu graficznego wykorzystanego do wyznaczenia GOA z zaznaczonym
obszarem pomiarowym

Obliczeh GOA dokonywano w programie graficznym Adobe Photoshop CC 2017. Polegaty
one na okresleniu liczby pikseli w zaznaczonym obszarze obrazu — Rys. 8.11. oraz
przypisaniu kazdemu z nich warto$ci pola wyznaczonej na podstawie skali wtasciwej dla
danego potozenia ptaszczyzny pomiaru. Obszar GOA kazdego pomiaru zaznaczano
poprzez selekcje pojedynczych pikseli lub ich grupe z mozliwoscig korekcji wyboru.
Granice GOA stanowity wewnetrzne krawedzie wolnego brzegu pfatkéw protezy.

W przypadku niezwapniatych lub tagodnie wapniejgcych zastawek serca pomiar
GOA metodg planimetryczng pokrywa sie z pomiarem EOA metodg Dopplera [121].
Wartos¢ EOA wyznaczanego metodg Dopplera zalezy od profilu predkosci przeptywu
zaréwno u wylotu lewej komory, jak i tuz za badang protezg. Pojawiajagcy sie przeptyw
turbulentny wywotuje straty energii EL, ktére mozna okresli¢ w funkcji EOA wzorem (8.6)
[120].
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1 , (1 1\?
ELZE',D'Q Y

EOA  Agpy (8.6)

gdzie:

EL — straty energii,

Q — objetosciowe natezenie przeptywu,
p — gestos¢ medium,

EOA - efektywne pole otwarcia protezy,

Asty — pole przekroju na wysokosci STJ.

Zgodnie z wyznaczeniem Idelchika [122] strate energii w przeptywie przez kryze
umieszczong w rurze jak przedstawia Rys. 8.9, mozna zapisa¢ w zaleznosci od GOA —
réownaniem (8.7) [120].

2

1 1 V2 GOA GOA 8.7)
E,==-p-Q*- 1+—- [1- -
2 GOA2 2 A, A,

gdzie:

EL — straty energii,

p — gestos¢ medium,

Q — objetosciowe natezenie przeptywu,
GOA — geometryczne pole otwarcia protezy,
A1 — pole przekroju na wlocie,

Az — pole przekroju na wylocie.

Norma PN-EN ISO 5840 regulujgca wymagania nowo opracowanych
oraz modyfikowanych substytutéw zastawek serca wszczepianych chirurgicznie okresla
warunki hydrodynamiczne jakie muszg towarzyszyé pracy protezy zastawki serca
poddanej certyfikowanym badaniom in vitro. Dla tych warunkéw mozliwe jest wyznaczenie
EOA za pomoca wzoru (8.8) [123].

Foa=—2 (8.8)

51,6+ Aﬁ
\/ p

EOA — efektywne pole otwarcia protezy,

gdzie:

Q — srednie objetosciowe natezenie przeptywu przez proteze,
APm — $rednia réznica ciSnienia mierzonego przed i za proteza,

p — gestos¢ medium roboczego.

Warunkiem koniecznym umozliwiajgcym spetnienie zaleznosci (8.8) jest dokonanie
pomiaru cisnienia w okreslonych normg odlegtosciach od srodkowej ptaszczyzny modelu,

prostopadtej do kierunku przeptywu. Przed protezg odlegtos¢ ta powinna by¢ réwna trzem
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Srednicom kanatu przeptywowego, w ktérym jest ona umieszczona. Punkt pomiaru
ci$nienia za zastawkg nie powinien by¢ oddalony na odlegtos¢ wiekszag niz miara jednej
$rednicy kanatu. Stanowisko obserwacyjno-pomiarowe, na ktérym przeprowadzono
badania in vitro wyposazone jest w punkty pomiaru cisnienia znajdujgce sie w odlegtosci
czterech srednic kanatu przeptywowego od ptaszczyzny podstawy protezy zastawki.
Wyznaczenie EOA na podstawie zarejestrowanych parametrow przeptywu w tak duzej
odlegtosci od badanego modelu jest niewtasciwe, gdyz pole strumienia przeptywu w tym
miejscu nie jest najmniejsze, jak wynika z definicji EOA. Z uwagi na to oceny efektywnosci
badanych modeli protezy zastawki aortalnej dokonano na podstawie EOA wyznaczonego
z ukfadu réwnan (8.6) i (8.7) wyznaczajgc tym samym zalezno$¢ EOA od GOA (8.9).

-1 8.9
V2 GOA (8.9)
EOA=GoA-[1+—"- |[1-

2 A,

gdzie:

EOA - efektywne pole otwarcia protezy,
GOA — geometryczne pole otwarcia protezy,
A1 — pole przekroju na wlocie.

Wyznaczono réwniez stosunek EOA do GOA, ktéry w diagnostyce okreslany jest jako
wspotczynnik przewezenia Cc w znacznej mierze zalezny od ksztattu protezy, dlatego
czesto bedacy wskaznikiem stopnia stenozy aortalnej. Wedlug dostepnych zrodet
literaturowych [121] wspétczynnik Cc u chorych na stenoze moze wynosi¢ zaledwie 0,7.

Analiza zarejestrowanego obrazu umozliwita réwniez wyznaczenie czasu trwania
poszczegolnych faz cyklu pracy protezy. Wyrdzniono faze otwierania RVOT (ang. rapid
valve opening time), zamykania wolnego, zamykania szybkiego RVCT (ang. rapid valve
closing time) oraz faze, gdy zastawka pozostaje otwarta i zamknieta. W analizie oceny
pracy kazdego z badanych modeli uwzgledniono RVOT, RVCT oraz ET (ang. ejection
time). Na ten ostatni skfada sie czas trwania otwierania, zamykania i fazy, w ktérej proteza
pozostaje otwarta.

Analizujgc czas trwania zamykania sie protezy mozliwe jest dokonanie oceny jej
funkcjonalnosci. Kazda 2z czterech =zastawek petni role zaworu zwrotnego.
Ich gtéwng funkcjg jest zapobieganie cofania sie krwi do jam serca — przedsionkéw
w przypadku zastawek przedsionkowo-komorowych i komér w przypadku zastawek
trojptatkowych. Podczas zamykania zastawki dochodzi do powstania fali zwrotnej, co
wynika z dynamiki przeptywu i jest zjawiskiem nieuniknionym. Budowa protezy HAB jest
zblizona do naturalnej zastawki aortalnej, dlatego zasada jej dziatania réwniez. Podczas
jej zamykania takze powstaje fala zwrotna, a jej wielkos¢ determinuje ocene
funkcjonalnosci kazdego z badanych modeli. Ograniczenia przyrzgdéw pomiarowych oraz

konstrukcja stanowiska badawczego nie umozliwiaty okreslenia wielkosci fali zwrotnej
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powstatej podczas zamykania protezy, a tym bardziej stwierdzenia obecnosci przecieku
wstecznego. Dlatego oceny funkcjonalnosci modeli dokonano na podstawie m.in. czasu
zamykania oraz zmian wartosci cisnienia mierzonego przed i za protezg. Dodatkowo

dokonywano oceny obecnosci zatamku dikrotycznego fali tetnal” — punkt D Rys. 8.8.

b ________________
1 sch
c
a d
D1 D2
e R
RVOT RVCT

ET

Rys. 8.12. Schemat zaleznosci przemieszczenia ptatkdw zastawki serca w funkcji czasu
trwania poszczegoélnych faz cyklu jej pracy, gdzie RVOT — szybkie otwieranie, RVCT —
szybkie zamykanie, SCD — powolne zamykanie, D1 — maksymalne przemieszczenie
ptatka, D2 — przemieszczenie ptatka tuz przed szybkim zamknieciem [124]

Na Rys. 8.12 przedstawiono w formie graficznej przemieszczenie ptatkdw zastawki
w czasie trwania petnego cyklu jej pracy. Ta zalezno$¢ umozliwita wyznaczenie czasu
granicznego miedzy fazg wolnego, a szybkiego zamykania na podstawie szybkosci zmiany
GOA — widoczny wzrost predkosci zmiany wartosci GOA wraz z zestawieniem zmiany
wartosci GOA, co przedstawiono na wykresach widocznych na Rys. 8.13 i Rys. 8.14.
Wyznaczenie czasu trwania poszczegdlnych faz umozliwito dokonanie oceny badanych

modeli ze wzgledu na szybkos¢ reakcji konstrukcji na zmieniajagce sie warunki przeptywu.
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Rys. 8.13.Przebieg predkosci zmiany GOA

17 Spadek ci$nienia aortalnego, bezposrednio po zamknieciu zastawek potksiezycowatych, czesto
uzywany jako znacznik konca skurczu serca bgdz okresu wyrzucania krwi z jego jam [139][140]
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Rys. 8.14. Zmiana wartosci GOA

8.5. Analiza pracy modeli badawczych

Analizujgc przebieg zmian wartosci cisnienia w odniesieniu do chwilowego
potozenia ttoka pompy wywotujgcej przeptyw pulsacyjny oraz zarejestrowanego za pomocg
szybkiej kamery obrazu dokonano oceny efektywnosci i funkcjonalnosci pracy trzech
modeli protezy zastawki aortalnej: M2, M4’ i M4 (Rys. 8.7). Analize poréwnawczg
przeprowadzono na podstawie ilosciowej i jakosciowej oceny efektywnosci, bazujgcej
na wspomnianych w poprzednim podrozdziale wskaznikach — ich wartosci oraz charakteru

ich zmian.
8.5.1. Analiza oparta o przebieg cisnien

Wszystkie trzy modele badawcze poddano tym samym warunkom przeptywu.
Praca kazdego z nich zostata oceniona dla zadanych wartosci objetosci wyrzutowej — 65,
90 i 110 cm? oraz dla réznych czaséw trwania cyklu — 0,6, 0,7 i 0,8 s. Srednie wartosci
cidnienia skurczowego SBP i rozkurczowego DBP towarzyszgce badanym modelom
przedstawiono w tabeli 8.3. SBP i DBP sg $rednimi wartoSciami odpowiednio

maksymalnego i minimalnego cisnienia aortalnego w wybranych cyklach pracy.

Tabela 8.3. Srednie wartosci aortalnego cisnienia skurczowego — SBP i rozkurczowego — DBP
oraz sredniego cisnienia tetniczego — MBP dla badanych modeli geometrii z uwzglednieniem
odchylenia standardowego

M2 M4’ M4

kPa mmHg kPa mmHg kPa mmHg
SBP | 12,28 +1,27 | 921+9,5 | 13,78+1,06 | 103,4+8,3 | 12,53+2,03 | 94,0+ 15,3
DBP | 1153+0,61 | 865+46 | 11,13+1,15 |83,5+86 | 11,19+1,43 | 84,0+10,8
MBP | 11,79+0,69 | 884+52 | 1203+229 |902+17,2 | 12,05+1,38 | 90,4 +10,4

Jednym z najwazniejszych parametrow okreslajgcych funkcjonalnos$é protezy zastawki, nie
tylko aortalnej, jest réznica dwéch wartosci cisnien: mierzonego u wylotu lewej komory
serca, czyli tuz przed protezg, oraz w aorcie — za protezg. Pod wzgledem
wytrzymatosciowym istotne jest, by zarowno wartosci cisnienia mierzonego przed jak i za

protezg, w chwili gdy jest ona zamknieta, warunkowaty ci$nienie réznicowe w zakresie
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8+13,3 kPa (60+100 mmHg). Podczas kazdej préby badawczej warunek ten zostat

spetniony - Tabela 8.4.

Tabela 8.4. Srednie warto$ci réznicy ci$nienia mierzonego przed i za zamknietg proteza

M2 M4’ M4
kPa mmHg kPa mmHg kPa mmHg
11,11+0,59 | 83445 10,86 +0,96 | 815+72 10,86 £+ 0,48 | 81,5+3,6

Réznica cisnienia mierzonego przed i za protezg w chwili maksymalnego przez nig
przeptywu, czyli gdy jest ona w trakcie fazy swojego petnego otwarcia jest parametrem,
ktéry wskazuje skale oporéw jakie stawia konstrukcja protezy przeptywowi. Im mniejsza
wartos¢ tych oporéw, tym mniejszy stopien obcigzenia lewej komory serca wynikajgcy
Z pracy protezy zastawki. W Tabela 8.5 zestawiono srednie wartosci roznicy cisnienia AP,
dla trzech badanych modeli. Srednia warto$¢ roznicy cisnienia dla kazdego z nich

nie przekracza 0,8 kPa (6 mmHg).

Tabela 8.5. Srednie wartosci réznicy ciénienia oraz objeto$ciowego natezenia przeptywu dla
badanych modeli protezy z uwzglednieniem odchylenia standardowego

M4’ M4
Q [I/min] 6,51 + 1,81 7,48 £ 1,76 7,53 £1,79
AP, [kPa] 0,54+0,24 0,57 £0,33 0,75+0,31
AP, [mmHg] 4,07+ 2,10 4,28 + 2,51 5,6 +2,32

Najwiekszg $rednig réznice cisnienia generuje model M4, ale w poréwnaniu z M2,
dla ktérego AP, jest najmniejsza, réznica wielkosci tych parametrow stanowi srednio
zaledwie 0,2 kPa (1,5 mmHg). Srednia warto$é réznicy ci$nienia mierzonego przed i za
badanym modelem w chwili jego petnego otwarcia w niewielkim stopniu spada wraz
ze wzrostem $redniego objetosciowego natezenia przeptywu. Takg tendencje obserwuje
sie dla kazdej geometrii. Do najwiekszego spadku dochodzi podczas pracy modelu M2 —

Rys. 8.15.
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Rys. 8.15. Zmiana rdznicy cisnienia w zaleznosci od wielkosci objetosciowego natezenia przeptywu
przez badane modele protezy
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Dla kazdego zbioru danych pomiarowych wyznaczono $rednig, odchylenie standardowe
oraz wariancje. Umozliwito to okreslenie stopnia zréznicowania wynikdw w zaleznosci
od okreslonych czynnikéw oraz utatwito dokonanie oceny pracy poszczegdolnych modeli.
Zmiennos$¢ oporéw jakie stawiajg egzemplarze protezy tego samego modelu jest duza

i zmienia sie w danym zakresie — Tabela 8.6.

Tabela 8.6. Cechy danych pomiarowych ze zbioru AP,

M2 M4’ M4
Srednia 0,54 kPa | 4,07/mmHg | 0,57 kPa | 4,28mmHg | 0,75kPa | 5,6mmHg
Odchyl. standardowe 0,28 kPa | 2,immHg 0,33kPa | 2,51mmHg | 0,31 kPa | 2,32mmHg
Wariancja 0,08 4,42 0,11 6,29 0,1 5,38

Szerokos¢ tego zakresu uwarunkowana jest cechami geometrycznymi. Pomimo tej samej
geometrii modelu kazdy egzemplarz jest inny. Fragment aorty odzwierzecej mogt byé
zespolony tylko raz z wybranym egzemplarzem danego modeleu. Szwy mimo, ze
zastosowano ten sam rodzaj i jednakowa technike réznig sie. Warto jednak zwréci¢ uwage
na to, ze mimo to zakres, w jakim zmieniajg sie wielko$ci pomiarowe nie jest szeroki.
Odchylenie standardowe nie przekracza 0,4 kPa (3 mmHg).

W celu przeprowadzenia oceny pracy modeli protezy zastawki dokonano
poréwnania sredniej wielkosci APo, wyznaczonej na podstawie zarejestrowanych danych
pomiarowych, z wynikami pomiarow wykonanymi w ramach obserwacji chorych
Z wszczepionymi bezstentowymi bioprotezami zastawki aortalnej, dostepnymi w literaturze
naukowej (Tabela 8.7). Srednia warto$¢ AP, kazdego z trzech modeli protezy HAB jest
nizsza od najnizszego, uzyskanego ci$nienia réznicowego, wywotanego roczng pracg
protezy Medtronic Freestyle. Warto zwrdci¢ uwage, ze wielkosé APo spada u chorych wraz
Z biegiem czasu po zabiegu implantacji.

Tabela 8.7. Srednie wartosci réznicy ciénienia bezstentowych protez zastawki aortalnej
z uwzglednieniem odchylenia standardowego

Proteza Warunki pomiaru | AP, [kPa] APo [mmHg] Zrédio

wypis 1,33+0,8 10+6,0
Medtronic 3-6 miesigcy 0,93 £+ 0,67 7+5,0

[125]

Freestyle 1 rok 0,8+0,53 6+4,0

2 lata 0,8+0,67 6+5,0

1 tydzien 2,93 +0,67 22+5,0
Edwards Prima | 6 miesiecy 2,19+0,93 16,5+ 7,0 [126]

1 rok 1,93 +£0,93 14,5+7,0

wypis 2,39+1,19 18+9,0 [127]
Edwards Prima 1 rok 1,59 £ 0,53 12+4,0
Plus 6 miesiecy 1,64 + 0,53 12,3+4,0

1 rok 1,28+0,8 9,6 +6,0 [128]
Sorin wypis 1,47 £0,23 1M1 +1,7 [129]
Pericarbon 14 lat 1,19 £ 0,32 9+24
Freedom 10 lat 11908 96,0 [130]
Sorin Freedom wypis 0,87 £ 0,57 6,5+4,3 [131]
Solo 1 miesigc 0,87 £ 0,51 6,5+ 3,8 [132]
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1 rok 0,89 £ 0,55 6,7+4,1
1 rok 1,05+0,33 7925
5 lat 1,03+0,48 7,7+3,6

[133]

Do otwarcia zastawki aortalnej dochodzi, gdy wartos¢ cisnienia komorowego
przekroczy warto$¢ cisnienia rozkurczowego w aorcie, czyli mieszczacg sie w granicach
od 8 do 12 kPa (60 do 90 mmHg). Jest to wartos¢ cisnienia konczgca faze skurczu
izowolumetrycznego, i oznacza si¢ jg jako Pwcrt. Zastawka zamyka sie, gdy warto$¢
cisnienia w komorze osiggnie nizszg warto$¢ niz cisnienie w aorcie. Rozpoczyna sie
wowczas faza rozkurczu izowolumetrycznego indukowana przez cisnienie Pivrt. Wysokosé
tego cisnienia gtdéwnie zalezy od charakteru przeptywu przez proteze. W tabeli 8.8.

zestawiono srednie wartosci tych cisnien dla badanych modeli protezy.

Tabela 8.8. Srednie wartosci ci$nienia otwierania — Pivct | zamykania — Pivrr badanych modeli
protezy z uwzglednieniem odchylenia standardowego

M2 M4’ M4

kPa mmHg kPa mmHg kPa mmHg
Pwer 829+147 ]622%11,0 8,48+1,56 | 63,6 +11,7 965+148 | 71,6 +11,1
Pivrt 6,47 £ 1,49 485+ 11,2 745+1,44 | 559+10,8 987+164 | 740+123

Srednia warto$¢ Picr kazdego modelu zawiera sie w przedziale normatywnych wartosci
cisnienia rozkurczowego w aorcie. Dla modeli M2 i M4’ sg one blizsze dolnej granicy. Dla
modelu M4, nawet po uwzglednieniu maksymalnego odchylenia standardowego, wartosci
zawierajg sie w przedziale normatywnym. Srednia warto$é ciénienia zamkniecia Pt dla
modelu M4 jest najwyzsza. Dla M2 i M4’ zamknigcie zachodzi w podobnych warunkach
cisnienia, jednak model M2 wymaga az o 35% nizszej wartosci niz model M4. Biorgc pod
uwage Srednie wartosci DBP, ktdre sg poréwnywalne dla wszystkich trzech modeli,

ci$nienie aortalne wymaga spadku o najwiekszg warto$¢ podczas zamkniecia modelu M2.
8.5.2. Analiza oparta na zmianie pola otwarcia modeli badawczych

Zarowno efektywne jak i geometryczne pole otwarcia protezy sg gtownymi
wskaznikami efektywnosci protez poddawanych badaniom in vitro i in vivo. EOA stuzy
réwniez do oceny stopnia degradacji zastawki u chorych ze stenozg aortalng. Stosowana
obecnie technika diagnostyki obrazowej zwana echokardiografia Dopplera umozliwia
wyznaczenie EOA u chorych po implantacji protezy zastawki serca. Jest to wskaznik
kwalifikacji do badan klinicznych oraz krétko- i dlugoterminowych obserwac;ji
wprowadzanych na rynek protez zastawek. Analiza zmian wielkosci EOA umozliwia
okreslenie szybkosci postepowania degradacji obserwowanej protezy. W tabeli 8.9.
zestawiono srednie wartosci obu wspomnianych wskaznikdéw wyznaczonych na podstawie
zarejestrowanych danych podczas badan in vitro.

Tabela 8.9. Srednie wartosci efektywnego i geometrycznego pola otwarcia badanych modeli
z uwzglednieniem odchylenia standardowego

M2 M4’ M4
EOA [cm?] 2,67 +0,59 2,04 +0,23 2,85+ 0,59
GOA [cm?] 3,22 + 0,52 2,75+0,24 3,50 + 0,54
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Jako, ze EOA okresla najmniejsze pole przekroju strumienia przeptywu przez proteze, jego
wartos¢ jest mniejsza niz GOA bedacego miarg pola przekroju ograniczonego brzegami
ptatkdw protezy. Model M4 cechuje sie najwiekszym GOA generujgc tym samym strumien
przeptywu o najwiekszym poprzecznym polu powierzchni. Biorgc pod uwage wskazniki
okreslajgce pole otwarcia protezy najmniej efektywnym okazuje sie by¢ model M4’ — EOA
jest o ponad 1/4 mniejsze od EOA modelu M4. W tabeli 8.10. dokonano zestawienia,
dostepnych w literaturze, wyznaczonych w réznym czasie od chwili wszczepienia wartosci
EOA dla bezstentowych bioprotez zastawek aortalnych.

Tabela 8.10. Srednie warto$ci efektywnego pola otwarcia bezstentowych protez zastawki aortalnej

w zalezno$ci od dtugo$ci minionego czasu po wszczepieniu z uwzglednieniem odchylenia
standardowego

Proteza Warunki pomiaru EOA [cm?] Zrédto
wypis 157 +0,44
] 3-6 miesiecy 1,72 £ 0,45
Medtronic Freestyle [125]
1 rok 1,86 + 0,52
2 lata 1,90 £ 0,64
1 tydzien 1,65+ 0,30
Edwards Prima 6 miesiecy 1,75+0,30 [126]
1 rok 1,95+ 0,20
Edwards Prima Plus wyps 1312031 [127]
1 rok 1,57 £ 0,37
Sorin Pericarbon 6 miesigcy-7lat 2,03+0,70 [134]
Freedom 10 lat 1,88 + 0,63 [130]
wypis 1,84 +0,42 [133]
1 miesigc 1,90 £ 0,56
[132]
1 rok 1,89 + 0,56
Sorin Freedom Solo 1 rok 1,6 £ 0,50
2 lata 1,5+ 0,40 [131]
3 lata 1,5+0,40
6-8 lat 1,68 £ 0,40 [135]

Zauwazalny dla wszystkich wymienionych bioprotez spadek EOA spowodowany jest ich
postepujgcg degradacja, powodujgcg zesztywnienie ptatkbw ograniczajgce ich zakres
ruchu. Jest to wiasciwy wskaznik tempa postepu tego zjawiska.

Analiza charakteru zmian stopnia otwarcia protezy zastawki serca stuzy zaréwno
ocenie jej efektywnosci jak i funkcjonalnosci. Proteza aortalna powinna otwiera¢ sie
w takim stopniu, by zapewni¢ okreslony, uwarunkowany skurczem lewej komory przeptyw
danej objetosci krwi w okreslonym czasie, nie wywotujgc przy tym réznicy cisnienia

mogacej wptyng¢ na obcigzenie tej komory.
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Rys. 8.16. Zmiana efektywnego pola otwarcia badanych modeli w zaleznosci od Sredniej wartosci

objetosciowego natezenia przeptywu przez badane modele

Wielkos¢ EOA gtéwnie zalezy od miary $rednicy nominalnej DN, dlatego stopien

zréznicowania wynikow wokot sredniej wyznaczono analizujgc wptyw wiasnie tego

czynnika — tabela 8.11.

Tabela 8.11. Cechy danych

omiarowych ze zbioru EOA

M2 M4’ M4
Srednia [cm?] 2,2 2,04 2,85
Odchyl. standardowe [cm?] | 0,59 0,23 0,59
Wariancja 0,35 0,05 0,35

Dla wszystkich trzech modeli wariancja EOA jest niewielka. Wykazujg one tendencje

zwiekszenia EOA w warunkach wysokich wartosci sredniego objetosciowego natezenia

przeptywu — Rys. 8.16. Charakter wzrostu zalezy nie tylko od modelu, ale réwniez od jego

Srednicy nominalnej. Protezy konstrukcji M4 generuja najwieksze EOA, M2 — najmniejsze.

Dla modeli M4’ i M4 o tej samej srednicy nominalnej ilosciowo nie dochodzi do znaczace;j

zmiany wartosci EOA w wyniku zmiany natezenie przeptywu — Rys. 8.17 oraz Rys. 8.18.

Oczywistym jest, ze im wiekszy jest ten wymiar, tym wielko$¢ pola rosnie.

EOA [cm2]

®M2_DN20

M
™ o ©® %
/
6 8 10
Q [I/min]
M4' DN20 ® M4 DN20

Rys. 8.17. Zmiana efektywnego pola otwarcia EOA badanych modeli o Srednicy nominalnej DN 20
mm w zaleznos$ci od zmiany natezenia przeptywu Q
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Podczas pracy najmniejszych egzemplarzy modelu M2 zauwazalny jest dynamiczny
wzrost pola otwarcia wraz ze wzrostem $redniej wartosci objetoSciowego natezenia
przeptywu. Takiej tendencji nie obserwuije sie ani dla wiekszych protez modelu M4’, ani dla

protez dwoch pozostatych modeli.
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Rys. 8.18. Zmiana efektywnego pola otwarcia EOA badanych modeli o $rednicy nominalnej DN 22
mm w zaleznosci od zmiany natezenia przeptywu Q

Spadek wielkosci efektywnego pola otwarcia protezy M2 w wyniku zmniejszenia sie
natezenia przeptywu powoduje gwattowny wzrost réznicy cisnienia mierzonej w chwili
generowania tego pola — Rys. 8.19. Oznacza to, ze efektywnos¢ modelu M2 jest zalezna

od warunkéw pracy protezy.
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Rys. 8.19. Zmiana efektywnego pola otwarcia badanych modeli w zaleznosci od réznicy cisnienia
dla modeli o $rednicy nominalnej DN 20 mm

Wspotczynnik przewezenia Cc jest wskaznikiem stopnia zaawansowania stenozy
aortalnej. Dla wszystkich trzech badanych modeli srednia warto$¢ C. jest wieksza od 0,7

co stanowi umowng granice wystepowania AS — tabela 8.12.
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Tabela 8.12. Srednie warto$ci wspétczynnika przewezenia Cc badanych modeli z uwzglednieniem
odchylenia standardowego
M2 M4’ M4

| Cc 0,82 + 0,06 0,79 + 0,06 0,83 + 0,05

Dla wszystkich trzech modeli protezy srednia warto$¢ wspotczynnika przewezenia jest
zblizona. Wynika to z przyjetego sposobu wyznaczenia EOA, ktory jest Scisle zalezny
od GOA. Najnizsza wartos¢ Cc modelu M4’ uwarunkowana jest najnizszg srednig EOA tej

protezy.

8.5.3. Czas reakcji konstrukcji na zmiane warunkéw przeptywu

Zastawki serca petnig role zaworéw zwrotnych, czyli zapewniajacych przeptyw
tylko w jednym kierunku. W przypadku zastawek aortalnych — z lewej komory do gtéwnej
tetnicy — aorty. Funkcjonalna proteza zastawki zapewnia jak najmniejszg fale zwrotng krwi
do jam serca, powstajgcg podczas jej zamykania. Jej obecnos$¢ jest nieunikniona.
Im szybciej nastepuje faza zamykania, tym mniejsza objetos¢ krwi cofnie sie do komory.
Szybka reakcja konstrukcji na zmiane warunkéw przeptywu pulsacyjnego swiadczy
0 wysokiej wydajnosci protezy zastawki oraz zapobiega obcigzeniu miesnia sercowego.

W tabeli 8.13. zestawiono $rednie czasy trwania trzech faz cyklu pracy naturalnej
zastawki serca z czasami wyznaczonymi na podstawie analizy zarejestrowanego obrazu
pracy modeli M2, M4’ i M4. Wyr6zniono czasy trzech faz cyklu — czas wyrzutu (ET), czyli
moment od chwili, gdy proteza rozpoczyna sie otwierac, osigga petne otwarcie i nastepnie
sie zamyka, czas szybkiego otwierania (RVOT) i szybkiego zamykania (RVCT).

Tabela 8.13. Srednie warto$ci czasu trwania wybranych faz cyklu badanych modeli
z uwzglednieniem odchylenia standardowego

Dane wg Dane wg Dane wg )
[136] [124] [137] M2 M4 M4
ET [ms] 329 + 63 278+ 70 321 +23 337 £ 42 369 + 31 321+ 37
RVOT [ms] | 58 + 11 24+ 9 70 + 27 72 +29 49 + 17 51+4
RVCT [ms] | 405 28+5 92 + 23 377 42+ 8 384
Srednie warto$ci czasu trwania otwierania i zamykania modeli M2, M4 i M4

sg porownywalne z czasami trwania tych samych faz naturalnej zastawki aortalnej.
Przywotane w tabeli 8.13. Zrodia literaturowe nie zawierajg informaciji dotyczgcej
catkowitego czasu trwania cyklu pracy obserwowanych zastawek, dlatego z analizy
poréwnawczej z modelami protezy HAB wykluczono czas trwania fazy, podczas ktoérej
proteza jest zamknieta (CLOSED). Mozliwe jest zatem poréwnanie procentowego udziatu
poszczegoblnych faz cyklu jedynie miedzy badanymi modelami, co zaprezentowano
na Rys. 8.20. Model M2 otwiera si¢ najdiuzej — czas szybkiego otwierania zajmuje srednio
10,3% jego cyklu pracy. Dla modelu M4’ RVOT stanowi $rednio 5,7%, dla M4 — 7,1%
sredniego czasu trwania catego cyklu, jednak pod wzgledem ilosciowym model M4 otwiera
sie najszybciej. Dla przeptywu o wiekszym natezeniu $redni czas otwierania modeli spada,
co ilustruje wykres zaleznosci RVOT od objetoSciowego natezenia przeptywu Q — Rys.
8.22.
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Rys. 8.20. Udziat procentowy poszczegodlnych faz cyklu pracy badanych modeli protez,
gdzie RVOT - czas szybkiego otwierania protezy, OPEN — czas fazy petnego otwarcia i powolnego
zmykania, RVCT — czas szybkiego zamykania, CLOSED - czas, podczas ktérego proteza jest
zamknieta.
Czas reakcji konstrukcji na zmieniajgce sie warunki w jakich pracuje zalezy rowniez
od srodowiska pracy, dlatego wariancje dla RVOT i RVCT —tabela 8.14 i 8.15. wyznaczono
z uwzglednieniem czasu trwania jednego cyklu dla poszczegdlnych modeli
geometrycznych. Zakres zmian wielkosci RVOT i RVCT dla modelu M2 jest

niedopuszczalnie szeroki, co wynika z cech modelu.

Tabela 8.14. Cechy danych pomiarowych ze zbioru RVOT

M4 M4 M2
ﬁnzg‘]s twaniacyklu | gog | 700 | 600 | 800 700 | 600 | 800 700 600
Srednia [ms] 51,67 | 47,33 | 54,33 | 65,33 | 39 |44 | 101,17 | 66,67 | 48,67
[Cr’T?Sﬁhy"Standardo""e 404 | 208 |058 |1504 |17,35|1058 | 2384 | 2854 | 1048
Wariancja 16,33 | 4,33 | 033 | 22633 |301 | 112 | 568,17 | 814,67 | 109,87

Tabela 8.15. Cechy danych pomiarowych ze zbioru RVCT

M4 M4 M2
[Cnfs]s twaniacyklu | gog | 700 | 600 | 800 700 | 600 |800 | 700 | 600
Srednia [ms] 33,33 | 40,33 | 42 44,67 | 46,67 | 35 |34 40,5 | 44
%’S‘ihy"ﬁa”dardo""e 289 | 153 |2 306 |503 |624 |874 |933 |66
Wariancja 833 |233 |4 933 |[2533|39 |764 |871 |436

Dla modeli M2 i M4’ wzrost objetosci wyrzutowej powoduje niemal proporcjonalny
spadek czasu trwania fazy otwierania. Zwigkszenie objetosci o 41% skraca RVOT modelu
M2 o 39%, modelu M4’ o 42% - Rys. 8.21. Sredni czas otwierania modelu M4 wraz
ze wzrostem objetosciowego natezenia przeptywu maleje nieznacznie. Dla najwiekszych
natezen przeptywu przez wszystkie modele (ok. 10l/min) sredni czas otwierania jest bardzo

zblizony i wynosi $rednio ok. 40 ms.
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Rys. 8.21. Zmiana czasu trwania fazy otwierania badanych modeli w zaleznosci od zmiany
objetosci wyrzutowej
Modele M2 i M4’ otwierajg sie wyraznie szybciej, gdy objetosciowe natezenie przeptywu
przez nie ro$nie — Rys. 8.22. Dla modelu M4 szybkos¢ otwierania praktycznie nie zalezy
od objetosciowego natezenia przeptywu Q. Ten sam charakter zmian czasu trwania fazy
szybkiego otwierania obserwuje sie bez wzgledu na wymiar srednicy nominalnej dla kazde;j
z badanych konstrukcji, ale dynamika tych zmian zmienia sie w zalezno$ci od $rednicy

nominalnej danego modelu konstrukcji — Rys. 8.23 i Rys. 8.24.
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Rys. 8.22. Zmiana czasu trwania fazy otwierania badanych modeli w funkcji objetosciowego
natezenia przeptywu
Dla modeli o najmniejszej srednicy nominalnej — 20 mm réznica w czasie reakcji konstrukgc;ji
na naptywajgcg objetos¢ wyrzutowg medium miedzy modelami M2 i M4’ a modelem M4
jest znaczaca. Dla $redniego objetosciowego natezenia przeptywu réwnego 6,5 I/min M4

otwiera sie dwukrotnie szybciej od dwéch pozostatych konstrukgciji.
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Rys. 8.23. Zmiana czasu trwania fazy otwierania badanych modeli o $rednicy nominalnej DN 20
w funkcji objetosciowego natezenia przeptywu
Dla wiekszych modeli dynamika skrécenia RVOT wraz ze wzrostem $redniego
objetosciowego natezenia przeptywu spada dla modeli M2 i M4’, natomiast pod wzgledem

ilosciowym faza szybkiego otwierania dla tych egzemplarzy jest dtuzsza.
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Rys. 8.24. Zmiana czasu trwania fazy otwierania badanych modeli o $rednicy nominalnej DN 22
w funkcji objetosciowego natezenia przeptywu
Czas otwierania jest dtuzszy dla tych egzemplarzy protez, dla ktérych warto$¢ réznicy
cisnienia mierzonej miedzy wlotem, a wylotem (APo) jest wieksza — Rys. 8.25. Wynika to
z tego, ze dla warunkow pracy o wiekszym natezeniu przeptywu, co powoduje wydtuzenie
czasu reakcji konstrukcji, protezy generujg wiekszg réznice cisnienia w chwili swojego
petnego otwarcia. Wyrazny wzrost wydtuzenia RVOT w funkcji AP, odnotowuje sie

dla modelu M2 i M4’.
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Rys. 8.25. Czas potrzebny do osiggniecia maksymalnego pola otwarcia przez badany model
w zalezno$ci od roznicy ci$nienia
Zblizony charakter wzrostu RVOT obserwuje sie dla kazdego z modeli bez wzgledu
na $rednice nominalng. Wykres umieszczony na Rys. 8.26 uwzglednia zmiane czasu
trwania otwierania w zaleznosci od AP, jedynie dla protez o srednicy DN 20 mm. Dtugos¢
czasu otwierania nie jest zalezna od APo, a jedynie jego zmiana uwarunkowana jest
czynnikiem wptywajgcym bezposrednio na zmiane AP.,. Oznacza to zatem, Zze czas
otwierania sie modelu zalezy gtéwnie od jego konstrukcji. Szybkosé otwierania protezy

zastawki Swiadczy o wielkosci oporow jakie jej konstrukcja stawia przeptywowi.
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Rys. 8.26. Zmiana czasu trwania otwierania dla modeli o srednicy nominalnej DN 20 mm
w zaleznosci od réznicy cisnienia generowanej przez model
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Dynamika wydiuzenia czasu osiggniecia przez model M4’ petnego otwarcia dla mniejszych
Srednic nominalnych jest zblizona do dynamiki zmiany RVOT modelu M2, jednak czas
reakcji ptatkdw na naptywajgcg objeto$¢ wyrzutowa ptynu jest znacznie krotszy.

Tak jak w chwili otwierania protezy zastawki czas reakcji ptatkéw na nadchodzgca
fale przeptywu jest krétszy dla wiekszych wartosci objetosciowego natezenia przeptywu,
tak podczas zamykania ten czas powinien wydtuzac sie. Wynika to z charakteru przeptywu,
ktéry narzucany jest przez przemieszczenie ttoka pompy symulujgcej prace serca. Jego
powr6t do pozycji wyjsciowej wywotuje warunki odpowiadajgce rozkurczowi serca, ktory
zachodzi mniej dynamicznie niz faza skurczu (faza 3. na Rys. 8.4).

Zamkniecie protezy wywotane jest spadkiem wartosci réznicy cisnienia bedacej
konsekwencjg rozkurczu lewej komory serca, czy odnoszac sie do uktadu badawczego,
powrotu ttoka pompy do pozycji wyjsciowej. Towarzyszy temu spadek predkosci strumienia
przeptywu, a nastepnie zmiana jego kierunku. Dla przeptywéw o wiekszym natezeniu
zachodzi ona diluzej, co wydtuza czas zamykania protezy zastawki. Poddane obserwacjom
modele M2 i M4 wykazujg spodziewang tendencje wydiuzenia czasu zamykania

dla wiekszych wartosci objetosciowego natezenia przeptywu — Rys. 8.27.
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Rys. 8.27. Zmiana czasu trwania fazy zamykania badanych modeli w funkcji objetosciowego
natezenia przeptywu

Na wykresie uwzgledniajgcym pomiary dokonane podczas prob badawczych, ktdérym
poddano modele o réznej srednicy nominalnej, dla modelu M4’ obserwuje sie wrecz
drastyczny spadek RVCT. Dwu i pét krotne zwiekszenie natezenia przeptywu skraca sredni
czas reakcji tych protez o potowe. Takiej tendencji nie zauwazono dla pozostatych dwdch

badanych konstrukciji.
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Rys. 8.28. Zmiana czasu trwania zamykania badanych protez w zalezno$ci od objeto$ciowego
natezenia przeptywu dla modeli o réznej Srednicy nominalne;j
Okazuje sie, ze dynamika zmiany RVCT modelu M4’ jest zalezna od wymiaru Srednicy
nominalnej — Rys. 8.28, dlatego nie powinno sie analizowa¢ tendencji zmiany czasu
trwania zamykania na podstawie pomiaréw zarejestrowanych podczas badan protez
o réznych srednicach nominalnych. RVCT dla modelu M4’ ulega skroceniu w warunkach
przeptywu o wiekszym natezeniu jedynie dla najmniejszych modeli. Zwigkszenie Srednicy
podstawy protezy zaledwie o 1 mm powoduje odwrdcenie charakteru jej pracy w zalezno$ci
od $redniej wartosci objetosciowego natezenia przeptywu. Niewatpliwe jest,
ze dla niewielkich natezen czas reakcji konstrukcji M4’ podczas zamykania jest najdiuzszy
spos$rod wszystkich badanych modeli bez wzgledu na tendencje jego skrocenia, czy
wydtuzenia w funkcji sredniego objetosciowego natezenia przeptywu. Dla najwiekszych
natezen RVCT najmniejszych protez skraca sie dynamicznie do najmniejszych wartosci,
w przypadku wiekszych modeli czas ten jest najdtuzszy. Prawdopodobng przyczyng
tendencji dynamicznego spadku czasu trwania zamykania protezy dla wiekszych
objetosciowych natezen przeptywu jest wptyw pompy ttokowej symulujgcej prace serca.
Podobnie jak podczas pracy modelu M2, w tym przypadku réwniez dochodzi
do gwattownego spadku cisnienia zamykania. Protezy modelu M4’, co wazne — jedynie te
o niewielkich wymiarach $rednicowych, w odréznieniu do M2 reagujg na ten spadek
wiasnie dynamicznym skréceniem czasu reakcji konstrukcji w warunkach wiekszego

natezenia przeptywu.
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Rys. 8.29. Zmiana czasu trwania fazy szybkiego zamykania badanych modeli w zaleznosci

od réznicy cisnienia APo

Dynamike tych zmian obserwuje sie rdwniez w zaleznosci czasu trwania zamykania

od $redniej wartosci réznicy cisnienia generowanej przez konstrukcje. Podobnie jak czas

otwierania tak tez czas zamykania modeli wywotujgcych wiekszg réznice cisnienia podczas

petnego otwarcia jest dtuzszy dla kazdego z badanych modeli — Rys. 8.29.
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Rys. 8.30. Zmiana czasu trwania zamykania modeli o $rednicy nominalnej DN 20 mm w zaleznosci

od réznicy cisnienia generowanej przez model
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Dla modeli konstrukcji M4’, generujacych wiekszg réznice cisnienia ten czas dynamicznie
sie wydtuza, co uwarunkowane jest wymiarem srednicowym protez tej konstrukcji — Rys.
8.30 oraz Rys. 8.31. Dlugos$¢ czasu trwania szybkiego zamykania rosnie dla protez

o wiekszej srednicy nominalnej, ale charakter zmiany pozostaje ten sam bez wzgledu na

ten wymiar.
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Rys. 8.31. Zmiana czasu trwania zamykania modeli o srednicy nominalnej DN 22 mm w zaleznosci
od roznicy cisnienia generowanej przez model

Czas trwania wyrzutu — ET dla wszystkich modeli zajmuje ok. potowe catego cyklu
pracy. Dla modelu M4’ ET stanowi najwiecej, bo 50,2%, dla M2 — 48,1%, a M4 — 44,9%.
Dtugos¢ trwania tej fazy jest uzalezniona przede wszystkim od RVOT oraz RVCT, dlatego
oceny efektywnosci poszczegdinych modeli nalezy dokonywac¢ z uwzglednieniem zmiany
m.in. tych wielkos$ci, czyli przez caty czas w jakim proteza zapewnia przeptyw. Bez wzgledu
na czas trwania cyklu udziat procentowy poszczegélnych faz okres$lajgcych potozenie ttoka
pompy jest staty. Srednia warto$é objetosciowego natezenia przeptywu przez proteze
zastawki rosnie w wyniku zwiekszenia objetosci wyrzutowej lub/i w wyniku skrécenia czasu
trwania petnego cyklu pracy. Dlatego, pod wzgledem ilosciowym, czas trwania fazy wyrzutu
powinien ulec skréceniu wraz ze wzrostem objetosciowego natezenia przeptywu. Oprécz
czasu otwierania i zamykania na diugo$¢ fazy wyrzutu wptywa réwniez czas, w ktérym
dana proteza wykazuje petne otwarcie. Na to w jakiej chwili oraz jak dynamicznie dojdzie
do przejscia miedzy poszczegolnymi fazami w najwiekszym stopniu ma wptyw konstrukcja
protezy. Od niej zalezy rowniez jak szybko rozpocznie i zakonczy sie faza wyrzutu. Na
wykresie uwzgledniajgcym zalezno$¢ zmiany czasu trwania fazy wyrzutu od $redniego
objetosciowego natezenia przeptywu dla protez o réznych $rednicach nominalnych, dla
modeli M2 i M4 nie obserwuje sie wyrazniej tendencji wzrostu lub spadku wartosci ET.

W odréznieniu do zmiany wartosci ET dla modelu M4’ dla ktérego widoczne jest bardzo
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dynamiczne skrocenie czasu trwania fazy wyrzutu — Rys. 8.32. Tendencje zmiany czasu

trwania fazy wyrzutu wraz ze wzrostem sredniego objetosciowego natezenia przeptywu

przez modele mozna okresli¢ uwzgledniajac pomiary dokonane jedynie podczas préb

badawczych protez o tej samej $rednicy nominailnej.

500
S °
[ ] ° . o
400 ®
) s s .o : a® o - ®
[ ]
E ® ° ) ° ® ¢
300 ® .. o ©
e [ ]
[ ] [ ]
200
2 4 6 8 10
Q [I/min]
o M2 M4' o M4

Rys. 8.32. Zmiana czasu trwania fazy wyrzutu badanych modeli w funkcji objetosciowego natezenia

przeptywu

Okazuje sie, ze czas wyrzutu dla modeli o mniejszych $rednicach ulega skréceniu,

a dla wiekszych wymiaréw Srednicowych protezy czas ten wydtuza sie wraz ze wzrostem

Sredniego objetosciowego natezenia przeptywu — Rys. 8.33.
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Rys. 8.33. Zmiana czasu trwania fazy wyrzutu badanych protez w zaleznosci od objetosciowego
natezenia przeptywu dla modeli w zaleznosci od wymiaru $rednicy hominalne;j
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Takag tendencje obserwuje sie dla kazdego z badanych modeli, jednak dynamika tych
zmian uzalezniona jest od cech konstrukcyjnych.

Wystepowanie turbulencji przeptywu krwi przez zastawke aortalng wynika
z charakteru oraz $rodowiska jej pracy. Zachodzgce w sgsiedztwie protezy zmiany
cisnienia oraz predkosci przeptywu cechujg sie duzym przedziatem zmiennosci. Dlatego
witasnie wymagania konstrukcyjne stawiane substytutom zastawek serca, ktére majg
spetnia¢ swojg funkcje jak najdtuzej, sg tak wysokie. Im mniejsza dynamika zmian
parametréw okreslajgcych charakter pracy protezy dla roznych warunkéw przeptywu, przy
jednoczesnym zachowaniu jak najwyzszej efektywnosci jej pracy, tym mniejsze jest ryzyko
uszkodzen konstrukcji oraz innych powiktah zwigzanych ze wszczepieniem protezy
zastawki aortalnej (np. rozwarstwienia Sciany aorty w miejscu wystepowania duzych

gradientow cisnienia).

8.6. Omodwienie wynikéw badan

Trzy warianty geometryczne — M2, M4’ oraz M4 poddano badaniom in vitro w celu
przeprowadzenia analizy poréwnawczej jakosci ich pracy. Kazda z prob badawczych
polegata na zasymulowaniu pracy modelu w srodowisku zblizonym do tego, w ktérym
docelowo proteza ma petni¢ swg funkcje substytutu zastawki aortalnej. Obserwac;ji
poddano modele o roéznych wymiarach nominalnych, dla tych samych parametréow
nastawnych stanowiska obserwacyjno-pomiarowego determinujgcych warunki przeptywu
medium przez badane modele. Kazdy egzemplarz protezy wykonano z materiatu
polimerowego wytwarzanego drogg hodowli tlenowego szczepu bakterii, zwanego
nanocelulozg bakteryjng. Wykonane zgodnie z projektem, przez doswiadczony zespot
kardiochirurgdw protezy wszyto do wypreparowanych fragmentow $winskiej aorty.
Rozmiar protezy dobierano na podstawie wielko$ci wymiaru $rednicowego naczynia,
zgodnie z zasadg naddatku stosowanego podczas implantacji protez zastawek aortalnych
u ludzi.

Model M2 cechuje sie bardzo dynamiczng reakcjg konstrukcji, do ktérej dochodzi
w wyniku odpowiedzi na zmiany warunkéw hydrodynamicznych Srodowiska jego pracy.
Gdy protezy tego modelu pracujg w warunkach duzego natezenia przeptywu woéwczas
wartos¢ roznicy cisnienia mierzonego przed i za proteza w chwili petnego otwarcia spada
najbardziej dynamicznie. Dodatkowo wymaga on najwiekszego spadku cisnienia
aortalnego do wartosci umozliwiajgcej zamkniecie. Cisnienie zamykania dla tej protezy
wynosi $rednio zaledwie 6,47 + 1,49 kPa (48,5 + 11,2 mmHg) przy srednim ci$nieniu
rozkurczowym w aorcie siegajgcym 11,53 + 0,61 kPa (86,5 + 4,6 mmHg). Wraz ze
spadkiem warto$ci cisnienia mierzonego za protezg natezenie przeptywu maleje. Proteza
zamyka sie w chwili, gdy ttok pompy wykonuje juz ruch powrotny do pozycji wyjsciowej.
Generuje to fale zwrotng. Im wiekszy spadek cisnienia aortalnego wymuszajgcego
zamkniecie protezy tym wieksze ryzyko zwiekszenia objetosci fali zwrotnej. Taka cecha

ogranicza funkcjonalno$¢ protezy zastawki aortalnej. Zjawisko to moze sie nasila¢ dla
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wiekszych natezenh przeptywu. Model M2 jako jedyny z testowanych wykazuje tendencje
do znaczacego obnizenia wartosci ciSnienia zamykania wraz ze wzrostem objetosci
wyrzutowej.

Srednia dlugo$¢ czasu trwania fazy wyrzutu modelu M2, na ktérg oprécz petnego
otwarcia skfada sie rowniez otwieranie i zamykanie, jest poréwnywalna z ET modelu M4,
co nie musi oznaczac, ze efektywnos¢ tych modeli jest zblizona. Ze wzgledu na zaleznosé
dtugosci trwania fazy wyrzutu od wielkosci wspomnianych sktadowych, charakter zmiany
czasu trwania ktérejkolwiek z nich nalezy analizowaé z uwzglednieniem zmiany
pozostatych. Protezy M2 otwierajg sie najdtuzej bez wzgledu na swéj wymiar nominalny —
zajmuje im to $rednio 10,3% czasu trwania jednego cyklu pracy. Czas ich zamykania
réwniez nie zalicza sie do najkrétszych — trwa $rednio 5,5% czasu trwania cyklu. Podobnie
jak model M4 wydtuza sie on dla wiekszych natezen przeptywu. Czas wyrzutu dla protez
modelu M2 o duzej srednicy nominalnej jest znaczgco dluzszy od M4
i poréwnywalnie krotszy od M4’. Widoczny jest wptyw czasu trwania otwierania sie tych
protez na wydluzenie sie fazy wyrzutu. Model M2 otwiera sie najdluzej,
co bezposrednio wyptywa na srednig wartos¢ objetosciowego natezenia przeptywu, ktéra
jest o ok. 1 I/min mniejsza w porownaniu z pozostatymi modelami. Ptatki egzemplarzy
modelu M2 reagujg najdiuzej na chwilowe zmiany przeptywu, co ogranicza efektywnosc¢
protezy. Wigze sie to z wygenerowaniem niewielkiego pola otwarcia. Zauwaza sie
dynamiczny spadek jego wartosci, bedacy odpowiedzig na wzrost sredniej wartosci
objetosciowego natezenia przeptywu przez najmniejsze protezy modelu M2. Towarzyszy
temu gwattowny wzrost r6znicy cisnienia mierzonego przed i za protezg w chwili jej petnego
otwarcia. Jest to cecha, ktdra ogranicza efektywnos¢ konstrukcji w tych warunkach pracy.
Nie obserwuje sie jej dla pozostatych modeli.

Kolejny poddany badaniom in vitro model — M4’ generuje niewiele wiekszg réznice
cidnienia podczas petnego otwarcia od modelu M2 (odpowiednio: 0,57 + 0,33
i 0,54 + 0,28 kPa czyli 4,28 + 2,51 i 4,07 £+ 2,1 mmHg). Towarzyszy temu wigksze
o niespetna 1 I/min $rednie objetoSciowe natezenie przeptywu. Podobnie — zamknigcie M4’
generowane jest przez gwattowny spadek cisnienia aortalnego do 7,45 + 1,44 kPa (55,9 +
10,8 mmHg). Moze to wptywaé, w naturalnym Srodowisku pracy tej konstrukcji, na
ograniczenie funkcjonalnosci protezy oraz narazi¢ konstrukcje na gwattowny wzrost
naprezen sprzyjajacy procesom degradacyjnym. Model M4’ w przeciwiehstwie do modelu
M2 cechuje tendencja wzrostu wartosci ciSnienia zamykania wraz ze wzrostem Sredniej
wielkosci objetosciowego natezenia przeptywu przy jednoczesnie towarzyszgcym
obnizeniu wartosci cisnienia otwierania. Mimo, ze zaréwno podczas pracy modelu M4’ jak
i M2 dochodzi do drastycznego spadku cisnienia mierzonego w naczyniu krwiono$snym
w chwili zamykania, to jedynie najmniejsze modele konstrukcji M4’ reagujg na te zmiane
dynamicznym skréceniem czasu trwania tej fazy. Im wieksze natezenie przeptywu przez
nie, czemu towarzyszy wzrost cisnienia zamykania, a tym samym zmniejszenie

gwattownego spadku cisnienia aortalnego, tym krotszy czas reakcji ptatkéw. Dla wiekszych
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protez modelu M4’ ci$nienie zamykania réwniez wzrasta wraz ze wzrostem $redniego
objetosciowego natezenia przeptywu, ale jego wartosci sg nizsze. Mimo wzrostu
objetosciowego natezenia przeptywu, przekfada sie to na koniecznos¢ wiekszego spadku
cisnienia, co w konsekwencji wydtuza czas zamykania. Dla modelu M2 oraz M4 jest on
zdecydowanie krotszy niz modelu M4’ dla catego zakresu $rednich wartosci
objetosciowego natezenia przeptywu — $rednio zajmuje on niespetna 6% czasu trwania
cyklu. Otwieranie protez modelu M4’ o najmniejszej $rednicy nominalnej zachodzi
w podobnym czasie co odpowiadajgcym im protezom modelu M2. Dynamika zmiany czasu
ich otwierania jest rowniez zblizona. Te o wiekszej $rednicy nominalnej otwierajg sie
szybciej niz M2, a zmiana dtugosci czasu trwania fazy otwierania w zaleznosci od wielkosci
$redniego natezenia przeptywu zachodzi mniej dynamicznie. Charakter zmian czasu
trwania zamykania i otwierania modelu M4’ znaczaco wplywa na przebieg fazy wyrzutu —
dynamicznie jg skracajgc w przypadku mniejszych protez pracujgcych w warunkach
wiekszego objetosciowego natezenia przeptywu oraz znaczgco wydtuzajgc jej czas trwania
w stosunku do dwdch pozostatych modeli w przypadku wiekszych protez.

Srednia warto$¢ réznicy ciénienia generowanej przez M4’ wynosi 0,57 0,33 kPa
(4,28 £ 2,51 mmHgQ) i podobnie jak dla dwdch pozostatych modeli ros$nie dla mniejszych
wartosci objetosciowego natezenia przeptywu. W odréznieniu jednak od M2 i M4 jej wzrost
powoduje jedynie nieznaczny spadek s$redniej wielkosci efektywnego pola otwarcia.
Oznacza to, ze wzrost réznicy cisnienia mierzony miedzy wlotem, a wylotem protez modelu
M4’ w chwili petnego otwarcia nie jest uwarunkowany czynnikami konstrukcyjnymi, ale jest
konsekwencjg zmiany parametrow przeptywu. Model M4’ generuje najmniejsze pole
otwarcia, ktérego wartos¢ nie wykazuje silnej tendencji zmiany wraz ze wzrostem
objetosciowego natezenia przeptywu. Nie mozna jednak wskaza¢ tej zaleznosci jako
argumentu przemawiajgcego za ograniczong efektywnoscig tej konstrukcji. Mimo,
ze proteza M4’ otwiera sie w tym samym stopniu bez wzgledu na natezenie przeptywu,
to go nie ogranicza. Warto jednak mie¢ na uwadze, ze w naturalnym Srodowisku pracy
bioprotez zastawek serca wielko$¢ efektywnego pola otwarcia spada w czasie
uzytkowania.

Srednia warto$¢ réznicy ciénienia mierzona miedzy wlotem a wylotem kazdego
z badanych modeli jest nizsza od wartosci roznicy cisnienia generowanych przez dostepne
na rynku bezstentowe bioprotezy zastawki aortalnej. Wielko$¢ oporéw stawianych przez
kazdg z konstrukcji w niewielkim stopniu maleje w warunkach przeptywu o wiekszym
natezeniu. Charakter zmiany $redniej wielkosci réznicy cisnienia mierzonej podczas
petnego otwarcia protez, w zalezno$ci od $redniego objetoSciowego natezenia przeptywu
dla wszystkich trzech modeli, jest poréwnywalny. Model M4 generuje niewiele wyzszg
réznice cisnienia co model M4’ — 0,75 + 0,31 kPa (5,6 + 2,32 mmHg). Szczegdlnie
wyrdzniajgcy go sposrod wszystkich badanych modeli jest brak gwaltownego spadku
cisSnienia aortalnego generujgcego zamkniecie protezy. Wysoka srednia wartos¢ cisnienia

zamykania, ktéra rosnie wraz ze zwiekszeniem natezenia przeptywu, zmniejsza ryzyko
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wystgpienia nadmiernej fali zwrotnej. Cidnienie wywotujgce otwarcie protezy rowniez jest
najwyzsze.

Czas reakcji konstrukcji modelu M4 jest porownywalny z czasem reakcji naturalnej
ludzkiej zastawki aortalnej. Sposrod pozostatych modeli M4 wyrdznia najmniejsza zmiana
czasu trwania fazy szybkiego otwierania i zamykania w zaleznosci od objetosciowego
natezenia przeptywu. Czasy sg nie tylko najkrétsze, ale i tendencja ich zmiany w zaleznosci
od warunkéw przeptywu jest najmniejsza. Protezy modelu M4 o najmniejszej srednicy
nominalnej otwierajg sie¢ tak samo szybko bez wzgledu na wzrost $redniej wartosci
natezenia przeptywu przez nie, co wyrdznia je sposrdéd egzemplarzy dwoch pozostatych
modeli. Dla $redniego objetosciowego natezenia przeptywu rownego 6,5 I/min czas reakgc;ji
ptatkéw najmniejszych protez M4 na nadchodzgca fale objetosci medium jest $rednio
0 60% krotszy od czasu reakcji pozostatych dwoch modeli. Ta réznica spada wraz
ze wzrostem natezenia, jednak woéwczas sg to warunki przeptywu odpowiadajgce
wzmozonej aktywnosci fizycznej. Dynamika wydiuzenia czasu zamykania protez modelu
M4 jest zblizona do M2, lecz jest on krotszy dla egzemplarzy o mniejszej Srednicy
nominalnej. Wieksze protezy zamykajg sie w podobnym czasie. Krotki czas trwania
odpowiedzi konstrukcji modelu M4 na zmiany w przeptywie pulsacyjnym wyraznie wptywa
na czas trwania fazy wyrzutu, ktora srednio zajmuje 45% czasu trwania cyklu, czyli 0 5%
mniej niz w przypadku modelu M4’. Model M4 nie wykazuje tendencji do gwattownej zmiany
czasu trwania otwierania, czy zamykania w zaleznoéci od wielkosci réznicy cisnienia
generowanej podczas petnego otwarcia. Zapewnia on najwieksze pole otwarcia, ktére
zwieksza sie wraz ze wzrostem natezenia przeptywu, ale dynamika tych zmian nie
swiadczy o obecnosci czynnikéw, np. konstrukcyjnych, wptywajgcych na zmiane jego
wartosci. Zmiana wielkosci pola otwarcia w zaleznosci od sredniej wartosci objetosciowego
natezenia przeptywu wynika jedynie ze zmian ustawieh stanowiska badawczego.
Geometryczne pole otwarcia modelu M4 wynosi $rednio 3,50 + 0,54 cm? i generuje
strumien przeptywu o polu przekroju (EOA) rownym 2,85 + 0,59 cm?. Jest to wielko$¢

konkurencyjna z najlepszymi bioprotezami bezstentowymi dostepnymi obecnie na rynku.

Tabela 8.16. Poréwnanie cech modeli geometrycznych protezy zastawki aortalnej

M2 M4’ M4
Q [/min] 6,51 + 1,81 7,48+ 1,76 7,63+1,79
AP, [kPa] 0,54 £ 0,24 0,57 £ 0,33 0,75+ 0,31
AP, [mmHg] 4,07 21 4,28 + 2,51 5,6 +232
EOA [cm?] 2,67 +0,59 2,04 £ 0,23 2,85+ 0,59
GOA [cm?] 3,22 + 0,52 2,75+ 0,24 3,56+0,54
ET [ms] 337 £42 369 + 31 321+ 37
RVOT [ms] 72+29 49 +17 51+4
RVCT [ms] 3717 42+8 38+4
Podsumowujgc :

— wszystkie trzy modele geometryczne generujg niewielkg roéznice cisnienia

mierzonego miedzy wlotem a wylotem protezy (Tabela 8.16);
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jedynie podczas zamykania modelu M4 nie wystepuje niepozgdany, gwattowny
spadek cisnienia aortalnego;

najwiekszg wartoscig cisnienia otwierania i zamykania mierzonego w aorcie
charakteryzuje sie model M4;

model M2 najdiuzej sie otwiera, M4’ najdiuzej zamyka, a model M4 osigga
najkrotszy czas otwierania i zamykania bez wzgledu na warunki pracy (Tabela
8.16);

model M4’ osigga najmniejsze efektywne pole otwarcia, a M4 najwieksze, ktérego

warto$¢ rosnie wraz ze wzrostem sredniego natezenia przeptywu (Tabela 8.16).
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9.  ANALIZA EFEKTYWNOSCI | FUNKCJONALNOSCI MODELI
BADAWCZYCH

Poddane badaniom in vitro modele protezy HAB réznig sie szczegotami
konstrukcyjnymi, ktére okazujg sie mie¢ wptyw na dynamike przeptywu przez nie. Biorgc
pod uwage przeznaczenie modeli oraz srodowisko w jakim majg docelowo spetnia¢ swojg
podstawowg funkcje — réznica w charakterze przeptywu przez kazdy z nich oraz wptyw
zmian tego charakteru na prace ich konstrukcji wptywa na funkcjonalnosc
i efektywnosé. Wptyw cech konstrukcyjnych na jakos$¢ pracy protezy zastawki moze
réwniez uwarunkowywac jej zywotnoseé.

W konstrukcji protezy rozrézniono wysoko$¢ na geometryczng (Hg) i funkcjonalng
(Hr) ptatka - Rys. 9.1. Od wysokosci geometrycznej zalezne jest potozenie szwéw
komisuralnych. Wysoko$¢ funkcjonalna wplywa na wielko$¢ ptaszczyzny koaptacji, a jej
wymiar jest $cisle zwigzany z miarg promienia R okregu wpisanego w wykroj, z ktdrego

formuje sie proteze — gtéwnie od Hr zalezna jest zatem dtugosé wolnego brzegu ptatka.

a) b) ©)

) // T Imf

Rys. 9.1. Platki modeli a) M2 b) M4’ i ¢) M4 z zaznaczonymi wysokosciami funkcjonalnymi Hs
i geometrycznymi Hg

g
Hf

Wielkos¢ momentu bezwtadnosci pfatka wzgledem osi lezgcej na jego podstawie
uwarunkowana jest szczegodlnie miarg jego wysokosci funkcjonalnej — Rys. 9.2. Znaczgco

wpltywa ona na ksztatt ptatkdw, a co za tym idzie na funkcjonalnos¢ i efektywno$c¢ protezy.

a) b)

1 u M2

M2
m M4

1T m M4

| M4

moment bezwtadnosci
1

moment bezlw’fadnos'ci
[ |
<
iy

wysoko$¢ geometryczna wysokos¢ funkcjonalna

Rys. 9.2. Zmiany wielko$ci momentu bezwtadnosci ptatka protezy w zaleznosci od jego
a) wysokosci funkcjonalnej, b) wysokosci geometrycznej

Miara Hg i Hf wydaje sie nie mie¢ bezposredniego wptywu na wielkos¢ réznicy cisnienia
mierzonego przed i za protezg w chwili jej petnego otwarcia — Rys. 9.3 i Rys. 9.4. Nie jest

zauwazalny wyrazny wzrost bgdz spadek warto$ci AP, wraz ze zmiang wysokosci pfatka.
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Rys. 9.3. Zmiana parametrow wptywajgcych na efektywnos¢ protezy w zaleznosci od miary
wysokosci geometrycznej Hg ptatka
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Rys. 9.4. Zmiana parametrow wptywajgcych na efektywnos¢ protezy w zaleznosci od miary
wysokosci funkcjonalnej Hr ptatka

Okazuje sie jednak, ze im stosunek Hg/Hs jest blizszy jednosci, tym AP, jest wieksza — Rys.
9.5. Rdéznice osigganej Sredniej réznicy cisnienia miedzy modelami w chwili petnego

otwarcia sg niewielkie.

10
8
6 M4
4 M2 M4’
2
0 8 M2 ® M4 ® M4
0,8 082 084 086 0,88 0,9 092 094 09 0,98
Hy/Hs
® APo [kPa] OAPo [mmHg]

Rys. 9.5. Wielkos$¢ réznicy cisnienia mierzonego przed i za protezg w zaleznosci od wielkosci
stosunku wysokosci geometrycznej i funkcjonalnej ptatkdw protezy Hg/Hs

63


http://mostwiedzy.pl

Efektywne pole otwarcia EOA, ktérego warto$é wyznaczono na podstawie wielkosci
geometrycznego pola otwarcia GOA jest miarg efektywnos$ci protezy zastawki, ktéra nie
jest zalezna od stosunku Hg/Hr— Rys. 9.6. Jego wartos¢ natomiast ro$nie wraz ze wzrostem

wysokosci, ale do granicznej warto$¢, ktéra zalezy od $rednicy nominalnej protezy.

5
4
M4

3 M2

M2 § M4 M4
2 ¢ ma
1
0

0,8 0,82 0,84 0,86 0,88 0,9 0,92 0,94 0,96 0,98
Hg/Hs
O EOA [cm2] OGOA [cm2]

Rys. 9.6. Wielkos¢ efektywnego (EOA) i geometrycznego (GOA) pola powierzchni otwarcia protezy
w zaleznosci od stosunku wysokosci geometrycznej i funkcjonalnej ptatkow protezy Hg/Hs

Wysokos¢ geometryczna Hg zdaje sie nie mie¢ bezposrednio wplywu na szybko$é
otwierania sie protezy w przeciwienstwie do wysokosci funkcjonalnej Hr. Im jest ona

wigksza, tym dtuzszy jest RVOT - Rys. 9.7 i Rys. 9.8.

0,1
0,08
M2
0,06
M4’ ® w4
0,04 M4 oM @ w4
0,02
0
8 9 10 11 12 13 14
Hg [mm]
®RVOT [s] O®RVCT [s]

Rys. 9.7. Zmiana czasu otwierania RVOT i zamykania RVCT w zaleznosci od miary wysokosci
geometrycznej Hg

Mimo iz nie zauwaza sie wyraznego wplywu miary wysokosci geometrycznej na czas
reakcji ptatkbw na zmiane warunkéw przeptywu przez proteze, to okazuje sie, ze im

stosunek Hg/Hs blizszy jednosci tym szybciej sie ona otwiera - Rys. 9.9.
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Rys. 9.8. Zmiana czasu otwierania RVOT w zaleznosci od miary wysokosci funkcjonalnej Ht
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Rys. 9.9. Czas trwania szybkiego otwierania (RVOT) w zaleznosci od wielkosci stosunku wysokosci
geometrycznej i funkcjonalnej ptatkow protezy Hq/Hs

Charakter pracy stanowiska obserwacyjno-pomiarowego narzuca rygor czasowy
kazdej z faz cyklu, dlatego ocena efektywnosci i funkcjonalno$ci kazdego modelu zostata
przeprowadzona na podstawie analizy reakcji konstrukcji na zadane warunki srodowiska
jej pracy. Dlugo$¢ kazdego cyklu, kazdej badanej protezy jest uwarunkowana ruchem
ttoka. Pompa ttokowa jest zrodtem przeptywu pulsacyjnego o zadanej charakterystyce, do
ktérego dana konstrukcja dostosowuje sie. To wtasnie ona warunkuje czas trwania fazy
otwierania i wyrzutu. Suma tych czaséw jest zalezna od ruchu ttoka pompy. Szybkosc
reakcji konstrukcji na naptywajgca fale medium wptywa na czas trwania fazy wyrzutu, a co
za tym idzie na charakter przeptywu.

Model M2 cechuje sie najwieckszym momentem bezwiadnosci ptatka, co skutkuje
najdtuzszym czasem otwierania protezy tego modelu, szczegdlnie dla mniejszych
objetosciowych natezen przeptywu. Dla tych samych warunkéw czas trwania fazy wyrzutu
jest najkrotszy. Dla przeptywu o mniejszym natezeniu pole otwarcia tego modelu jest
wieksze niz dla przeptywu o wiekszym objeto$ciowym natezeniu. Tendencja spadku

mozliwosci uzyskania petnego otwarcia moze wigzac sie ze zbyt wysokim momentem
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bezwtadnosci. Konstrukcja modelu M2 nie nadaza w petni otworzyé sie w wyniku zbyt
diugiego czasu trwania ruchu ptatkéw, czego konsekwencjg moze byé wygenerowanie
przeptywu o znacznym stopniu turbulencji. Rzutuje to bezposrednio na wydajnosc¢ protezy,
a w sposéb posredni moze obcigzaé réwniez miesien sercowy. Negatywnym zjawiskiem
zaobserwowanym nie tylko podczas pracy modelu M2, ale réwniez M4’ jest gwattowny
spadek cisnienia aortalnego podczas ich zamykania. Biorgc pod uwage, ze model M2
otwiera sie najdtuzej mozna wnioskowac¢, ze dynamika spadku ci$nienia generujgcego
zamknigcie protezy zostata wymuszona wiasnie pracg pompy ttokowej. Nie ma pewnosci,
czy w naturalnych warunkach pracy proteza tej konstrukcji nie stanowitaby obcigzenia dla
miesnia sercowego lewej komory. By¢ moze w przywotanym srodowisku pracy protezy
spadek cisnienia nastepowatby dtuzej, co zwiekszytoby ryzyko wzrostu fali zwrotnej krwi
do lewej komory oraz wydtuzytoby czas trwania cyklu pracy serca. Nie ma tez pewnosci,
czy model M2 zamykatby sie w tak krotkim czasie jak podczas badan in vitro. Jesli tak to
jego funkcjonalnos¢ obnizytaby sie, stanowigc jednoczesnie obcigzenie dla serca chorego.
Gdyby jednak sita miesnia sercowego narzucitaby rygor czasu trwania poszczegolnych faz
— podobnie jak ttok pompy — stanowitoby to obcigzenie réwniez konstrukcji protezy.
Mogtoby dochodzi¢ do zwiekszenia lokalnych naprezenh, takze w S$cianie naczynia
krwionosnego. Takie miejsca sg ogniskiem zmian degradacyjnych.

Model M4’ generuje najmniejsze sposrod obserwowanych i niemal niezmienne,
bez wzgledu na warto$¢ Sredniego objetoSciowego natezenia przeptywu, pole otwarcia.
Niewielki stopien otwarcia protezy zwieksza ryzyko jej stenozy. Dodatkowo, konstrukcja
zapewniajgca przeptyw o danym natezeniu przez niewielkie pole otwarcia jest narazona
na wystepowanie wiekszych naprezen konstrukcyjnych, bedacych konsekwencjg
wigkszych lokalnych predkosci przeptywu, niz konstrukcja generujgca strumien o wiekszym
polu przekroju. Fakt, ze proteza zastawki M4’ generuje pole otwarcia o tej samej wielkosci
bez wzgledu na natezenia przeptywu przez nig swiadczy o tym, Ze w zadanych warunkach
zapewnita swojg maksymalng efektywno$¢ juz dla najmniejszych wartosci objetosciowego
natezenia przeptywu. Nastepstwem tego jest wydtuzenie czasu trwania fazy wyrzutu
w warunkach niewielkich natezen przeptywu. To z kolei wymusza gwattowng reakcje
konstrukcji na powracajgcy do potozenia wyjsciowego ttok pompy. Czas trwania zamykania
modelu M4 w wyniku tego gwaltownie spada, czemu dodatkowo towarzyszy
natychmiastowy spadek wartosci cisnienia mierzonego w naczyniu krwionosnym.
Dla egzemplarzy protez o duzej srednicy nominalnej moment bezwladno$ci jest wiekszy,
co wptywa bezposrednio na faze ich zamykania wyraznie jg wydtuzajac.

Moment bezwtadnosci modelu M4 jest wiekszy od M4’ o ponad 70%, czas jego
otwierania nieznacznie dtuzszy (o $rednio 4 ms), a pole otwarcia wieksze o niespetna 40%.
To obrazuje jak duzy wptyw na dynamike pracy protezy zastawki wywierajg szczegoty
konstrukcyjne. Podczas pracy modelu M4 nie zauwazono dynamicznych spadkow
ciSnienia aortalnego wywotanych ruchem ttoka pompy, wymuszajgcych zamkniecie

protezy.
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Czas reakcji ptatkbw ma wpltyw na wartos¢ cisnienia zamykania oraz na dynamike
przeptywu medium przez proteze. W im krotszym czasie proteza zapewni przeptyw
okreslonej objetosci medium, tym szybciej dojdzie do rozpoczecia jej zamykania.
Im krétszy czas od chwili, gdy proteza znajduje sie w fazie petnego otwarcia do jej
zamkniecia, tym wieksze prawdopodobiehAstwo, ze zamykanie bedzie miato miejsce
w warunkach wiekszego cisnienia aortalnego — do wyréwnania sie cisnieh dojdzie
na wyzszym jego poziomie. W konsekwencji czynnik zewnetrzny w postaci ttoka pompy,
badz miesnia lewej komory serca, nie narzuca zamkniecia sie protezy narazajac jg na
wzrost lokalnych naprezen. Brak dynamicznych zmian czasu osiggniecia maksymalnego
pola otwarcia protezy moze sugerowac sposob reakcji ptatkbw w odpowiedzi na lokalne
zmiany warunkow przeptywu, ktoére podczas jednego cyklu pracy zmieniajg sie bardzo
dynamicznie. Mniej dynamiczna reakcja protezy przede wszystkim zmniejsza ryzyko
wzrostu wartosci lokalnych naprezeh w miejscach jej wszycia do naczynia. Chwilowe
zmiany geometrycznego pola otwarcia wptywajg na zmiane ksztattu strumienia przeptywu.
Zwieksza sie prawdopodobienstwo wzrostu intensywnosci turbulencji, ktére moga
powodowaé zmiany strukturalne w $cianie aorty.

Funkcjonalna proteza zastawki aortalnej zapewnia jak najmniejszy przeptyw
wsteczny, a w chwili gdy jest zamknieta uniemozliwia przeciek krwi w kierunku lewej
komory serca. Im wieksza powierzchnia koaptacji, czyli wzajemnego styku ptatkéw protezy,
tym wieksze prawdopodobienstwo jej szczelnosci. Zbyt duza wysoko$¢é powierzchni czesto
prowadzi do odchylenia sie brzegéw pfatkbw w wyniku spadku wartosci cisnienia
aortalnego w czasie. Jest to zjawisko niepozgdane, stwarzajgce zagrozenie
rozszczelnienia sie protezy. Zbyt niska wysokos¢ koaptacji rowniez moze wptyngc
na ograniczenie jej podstawowej funkcjonalnosci. Na wielkos¢ powierzchni koaptacii
konstrukcji protezy HAB wptywajg wysokos¢ geometryczna Hg i funkcjonalna Hr. Model M2
cechuje sie zbyt duzg powierzchnig koaptacji, co wynika z jego najwiekszej wysokosci
funkcjonalnej i najnizszej geometryczne;.

Podczas pracy modelu M2 dochodzi do sporadycznych rozchylen ptatkow — Rys.
9.10, a niekiedy do marszczenia sie materiatu na powierzchni koaptacji — Rys. 9.11. Sg to
cechy, ktére w znacznym stopniu ograniczajg funkcjonalnos¢ modelu zwiekszajgc
prawdopodobienstwo jego zawodnosci podczas pracy w naturalnym srodowisku. Redukcja
wysokosci funkcjonalnej o 3% eliminuje zjawisko rozchylenia sie wolnych brzegow ptatkéw,

€0 mozna zaobserwowac¢ podczas pracy modelu M4’
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Rys. 9.10. Rozchylenie jednego z ptatkéw modelu M2 protezy HAB

Rys. 9.11. Marszczenie pfatkdw na powierzchni koaptacji modelu M2 protezy HAB

Wysokos¢ geometryczna reguluje szeroko$¢ ptatka modelu M4 i M4
w ptaszczyznie przebiegajgcej przez trzy punkty komisuralne. Jest to szerokos¢, ktéra
stanowi podstawe ptaszczyzny koaptacji ptatkéw. Dla modelu M4’ zdaje sie by¢ ona zbyt
dtuga, co wywotuje zjawisko skretu ptaszczyzny punktéw komisuralnych wzgledem gtéwnej

osi przeptywu — Rys. 9.12.

Rys. 9.12. Efekt skretu ptaszczyzny tworzonej przez komisury wzgledem gtéwnej osi przeptywu
oraz widoczne rozchylenie ptatkéw modelu M2

Wystepuje ono podczas pracy protez o wiekszych srednicach nominalnych modelu
M4’oraz mniejszych egzemplarzy modelu M2. Skret ptaszczyzny, na ktérej lezg komisury
wzgledem gtéwnej osi przeptywu moze powodowac jego turbulencje, ktére nie wystepuja
w przeptywie krwi przez naturalng zastawke aortalng. Rotacja ptatkbw moze wywotywac

powstawanie wiréw w aorcie wstepujgcej. Zmiana dynamiki przeptywu krwi za proteza
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zastawki znieksztatca przeptyw w tuku aorty, a to z kolei moze doprowadzi¢ do
rozwarstwienia si¢ $ciany na tym odcinku naczynia.

Funkcjonalnos¢ modelu M2 protezy HAB nie jest zapewniona podczas pracy
w petnym zakresie warunkéw hydrodynamicznych, ktérym go poddano. Istniejgce wysokie
ryzyko jego rozszczelnienia w wyniku oddalenia sie od siebie brzegéw ptatkdow w czasie
trwania fazy odpowiadajgcej rozkurczeniu lewej komory, powoduje ze nie spetnia on swojej
podstawowej funkcji zaworu. Konsekwencjg implantacji w ciele chorego takiego modelu
moze by¢ kwalifikacja do reoperacji, a w przypadku niedostatecznie wczesnego wykrycia
wady protezy — nawet zgon. Praca modelu M2 w warunkach przeptywu zblizonych do
warunkow pracy naturalnej, ludzkiej zastawki aortalnej nie zostata zakwalifikowana do tych
najbardziej efektywnych. Wysoka wartos¢ momentu bezwiadnosci spowalnia reakcje
konstrukcji na zmienne warunki przeptywu wptywajgc tym samym na jego charakter.
Koniecznos¢ wymuszenia zamkniecia ptatkow przez ttok pompy symulujgcej prace serca
jest kolejnym argumentem poddajgcym w watpliwos¢ funkcjonalnos¢ tego, jak réwniez
kolejnego — modelu M4’. Cechuje sie on najwiekszg dynamikg zmian wskaznikow
efektywnosci w zaleznosci od warunkéw srodowiska jego pracy. Jest to cecha, ktéra
wplywa na jakos¢ przeptywu medium, mogaca ograniczy¢ funkcjonalnos¢ takiej protezy.
Pod wzgledem efektywnosci pracy model M4’ oceniany jest najgorzej ze wzgledu na
najmniejsze wygenerowane pole otwarcia. Trzeci model, ktérego konstrukcje
zmodyfikowano na podstawie obserwacji pacy modeli M2 i M4’, cechuje sie najwiekszg
efektywnoscia i nie wykazuje cech mogacych wptyngé na ograniczenie jego
funkcjonalnosci. Konstrukcja M4 reaguje najszybciej na zmiany przeptywu wynikajgce
z jego pulsacji, a szybkos¢ tej reakcji w niewielkim stopniu zalezy od $redniego
objetosciowego natezenia przeptywu. Model M4 generuje najwieksze pole otwarcia.
Roéznica ci$nienia mierzona podczas petnego otwarcia tego modelu jest najwyzsza.
Stosowane obecnhie bioprotezy wykazujg tendencje spadku wartosci generowanej roznicy
cidnienia z biegiem czasu u chorych po implantacji. Wynika ona z dostosowania sie
organizmu biorcy do nowych warunkéw hemodynamicznych u wylotu lewej komory serca.
Mozna domniemywac¢ podobng zaleznos¢ po implantacji protezy HAB. Oznaczatoby to, ze
mozliwe jest, ze modele protezy HAB generujg znaczaco mniejszy opor stawiany
przeptywowi podczas swej pracy w poréwnaniu z protezami dostepnymi obecnie na rynku.
Aby potwierdzi¢ te hipoteze nalezatoby dokonaé dtugotrwatej obserwacji podczas badan in

Vivo na zywym organizmie.
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10. PODSUMOWANIE | WNIOSKI

Wydtuzajgca sie statystyczna Srednia dtugodci zycia ludzi zwieksza ryzyko
wystepowania choréb uktadu sercowo-naczyniowego. Obechie, sg one przyczyng
co trzeciego zgonu na $wiecie. Zwyrodnienia naturalnych zastawek aortalnych, zaliczane
do tej grupy chordb, sg najczestszg przyczyng implantacji ich substytutéw — protez.
Implantacja protezy jest obecnie najczestszg formg leczenia chorob zastawek serca.
Do tych najczesciej wystepujacych zalicza sie zwezenie zastawki aortalnej, jej
niedomykalno$¢ oraz wrodzona, dwuptatkowa zastawka aortalna i jej wady. Dostepne
obecnie na rynku rozwigzania konstrukcyjne nie umozliwiajg jednoznacznego wskazania
najlepszej, niezawodnej protezy zastawki, ktéra jest tak doskonata jak naturalna,
prawidiowa zastawka serca. Najwiekszym wyzwaniem przed konstruktorami jest
opracowanie protezy zastawki, ktéra wszczepiona u mtodego chorego bedzie razem z nim
wzrastata, nie bedzie wymagata dodatkowych terapii podtrzymujgcych oraz nie bedzie
podatna na wszelkiego rodzaju degradacje i zwyrodnienia ograniczajgce jej funkcjonalnosé
i zywotnosé. Implantacja stosowanych obecnie protez mechanicznych wigze sie
z koniecznoscig wdrozenia leczenia przeciwzakrzepowego u chorego, biologiczne protezy
natomiast majg swag ograniczong zywotnos¢ wtasnie ze wzgledu na zmiany degradacyjne
jakim podlegajg. Do degradacji strukturalnej bioprotez dochodzi w skutek ostabienia jej
konstrukcji, wynikajacego z wystepowania podczas jej pracy granicznych wartosci
naprezeh. Drugim, najczestszym czynnikiem warunkujgcym pojawienie sie procesow
degradacyjnych jest konieczno$¢ poddania materiatu konstrukcyjnego bioprotezy dziataniu
(jeszcze przed jej implantacjg) Srodkéw chemicznych. Wynika to z potrzeby sterylizaciji
lub/i nadania takim materiatom okreslonych wtasciwo$ci. Mozna by temu zapobiec stosujgc
materiat konstrukcyjny o podobnych wtasciwosciach mechanicznych i wytrzymatosciowych
co naturalne tkanki uktadu naczyniowego, kitéry nie wymaga stosowania srodkow
sieciujgcych i posiada wszystkie wymagane cechy biomateriatu. Obecnie dostepne
na rynku biologiczne protezy zastawek serca swa funkcjonalnos¢ i wymagang efektywnosé
zapewniajg najdtuzej przez kilkanascie lat od implantacji do organizmu.

Nanoceluloza bakteryjna jest polimerem, ktérego wiasciwosci umozliwiajg jego
zastosowanie jako materialu konstrukcyjnego protezy wykorzystywanej w uktadzie
sercowo-naczyniowym. Jest materiatem szeroko juz stosowanym w branzy medycznej.
Wytrzymatos¢ mechaniczna i zmeczeniowa BNC oraz jej hemokompatybilnos¢
sg argumentem do zastosowania jej jako materiatu zastawki serca [88]. BNC wytworzona
w okreslonych warunkach produkcyjnych jest materiatem czystym chemicznie. Procesy
sterylizacyjne, ktéorym moze by¢ poddawana nie zmieniajg jej struktury, co zapewnia
statos¢ jej wiasciwosci. Zastosowanie BNC jako materiatu protezy zastawki serca
o konstrukcji funkcjonalnej i zapewniajgcej jej wysokg efektywnos¢ moze umozliwi¢ jej
prace w organizmie cziowieka dozywotnio. Bylby to kamien milowy w dziedzinie

kardiochirurgii i chirurgii naczyniowe;j.
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Przeprowadzone badania in vitro, ktérych wyniki zaprezentowano w niniejszej
rozprawie, polegaty na obserwacji trzech réznych modeli geometrycznych w réznych
warunkach $érodowiska ich pracy. W wyniku przeprowadzonych analiz wskazano
zaleznosci oraz okreslono wptyw zmian szczegdtéw konstrukcyjnych na ich funkcjonalnosé
i efektywnos¢ ich pracy. Uzyskane wyniki dowodzg, ze szczegodty konstrukcyjne urzadzenia
takiego jak proteza zastawki serca, pracujgcego stale, w dynamicznie zmieniajgcych sie
warunkach przeptywu, znaczgco wptywajg na jakos¢ pracy, co moze przetozy¢ sie na jego
zywotnosc.

Warto§¢ momentu bezwtadnosci ptatkdw protezy zastawki aortalnej wplywa
na dynamike ich pracy w srodowisku przeptywu pulsacyjnego. Rzutuje to na czas reakc;ji
konstrukcji, dynamiczne jego zmiany oraz prawdopodobnie na ksztalt strumienia
przeptywu. Warunkuje to efektywnos¢ protezy, a w przypadku duzego stopnia zwezen
takze jej funkcjonalno$¢. Zaimplementowane w pierwszym etapie procesu modyfikaciji
zmiany w konstrukcji protezy HAB zredukowaty wielko$¢ jej momentu bezwtadnosci
0 ponad 50% Efektem tych procesow jest konstrukcja modelu M4’. Przyczynito sie to do
znacznego podwyzszenia efektywnosci protezy zastawki. Realizacja drugiego etapu
wprowadzania zmian konstrukcyjnych zminimalizowata ryzyko wystgpienia podczas pracy
protezy zjawisk majgcych realny wptyw na ograniczenie jej funkcjonalnosci oraz poprawita
efektywno$¢ modelu. Efektem proceséw modyfikacyjnych jest konstrukcja modelu M4,
ktéra spetnia swg podstawowg funkcje — biernego zaworu zwrotnego i cechuje sie
najwyzszg efektywnoscig pracy.

Przeprowadzona analiza zmiany wskaznikéw okreslajgcych charakter oraz jakos¢
pracy badanych modeli przyczynita sie do wprowadzenia kluczowych modyfikaciji
pierwotnej konstrukcji protezy zastawki aortalnej HAB, ktére umozliwity zastosowanie
nanocelulozy bakteryjnej jako materiatu konstrukcyjnego protezy. Nadaty jej petng
funkcjonalno$¢ oraz podniosty jej efektywnos¢, ktérej wielkosci wskaznikow sg
poréwnywalne ze wskaznikami protez obecnie stosowanych jako substytuty naturalnych
zastawek aortalnych. Przeprowadzona na podstawie uzyskanych wynikéw pomiarowych

analiza umozliwita wysnucie nastepujgcych wnioskow:
1. Im stosunek Hg/Hs jest blizszy jednosci, tym APo jest wieksza,
2.  Wielkos¢ efektywnego pola otwarcia EOA nie jest zalezna od stosunku Hg/Hs

3. Im stosunek wysokosci geometrycznej i funkcjonalnej jest blizszy jednosci,
tym reakcja konstrukcji na zmienne warunki pracy protezy jest szybsza,

4. Im wiekszy stosunek H#Hg tym wieksza mozliwos¢ rozszczelnienia protezy
w wyniku rozchylenia sie wolnych brzegéw ptatkow.

5. Miara dtugosci podstawy powierzchni koaptacji ptatkéw zalezna od wysokosci
geometrycznej jest czynnikiem wplywajgcym na wystgpienie zjawiska skretu

ptaszczyzny tworzonej przez komisury wzgledem gtéwnej osi przeptywu.
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Wyniki przeprowadzonej analizy sg dowodem postawione;j tezy, ze:

Stosunek miar wysokosci geometrycznej i funkcjonalnej pfatka protezy zastawki
aortalnej HAB wykonanej z nanocelulozy bakteryjnej wplywa na jej efektywnos¢

i funkcjonalnosc.

W kolejnych etapach projektu KARDIO BNC przeprowadzono dtugoterminowe
badania zmeczeniowe ftrzech protez modelu M4 wykorzystujgc doswiadczenie
pracownikow oraz zaplecze laboratoryjne Fundacji Rozwoju Kardiochirurgii im. Prof.
Zbigniewa Religi w Zabrzu (FRK). Badania przeprowadzono zgodnie z metodykg FRK.
Modele HAB umieszczono w protezach naczyniowych uszytych rowniez z materiatu BNC.
Do badah wykorzystano dedykowane stanowisko laboratoryjne wytwarzajgce warunki
hemodynamiczne wylotu lewej komory serca, ktére umozliwia automatyczny monitoring
zmiany parametréw pomiarowych takich jak cisnienie i temperatura — Rys. 10.1. Jako
medium robocze réwniez wykorzystano wode. Badania przeprowadzono w warunkach
sterylnych. Podczas badan kazda z protez pracowata w narzuconych warunkach cisnienia,
ktérego wartosci zmieniono po uptywie pierwszego miesigca pracy zastawek. Przez
pierwszy miesigc byta to ustalona warto$¢ gradientu cisnienia w chwili, gdy proteza jest
zamknieta 6,7 kPa - 50 mmHg (16 kPa -120 mmHg w aorcie i 9,3 kPa - 70 mmHg w lewej
komorze), przez pozostaty czas badan — 10 kPa - 75 mmHg (10,7 kPa - 80 mmHg w aorcie
i 0,7 kPa - 5 mmHg w komorze). Czas trwania jednego cyklu pracy modeli ustalono
na 0,5 s. Po ponad 37 min cykléw pracy po dokonanej ocenie makroskopowej nie

zaobserwowano zadnych uszkodzeh zadnego z modeli.

Rys. 10.1. Stanowisko do badan protez zastawek w FRK a) widok ogdlny b) przestrzenie
pomiarowe c) widok przez wizjer umieszczony na gtéwnej osi przeptywu przez badang proteze

Uzyskane w laboratorium FRK wyniki sg potwierdzeniem stusznosci
wprowadzonych zmian konstrukcyjnych umozliwiajagcych zastosowanie BNC jako
docelowego materiatu protezy oraz staty sie argumentem do przeprowadzenia pierwszych
badanh na zwierzetach (Rys. 10.2 i Rys. 10.3). Zabiegu eksperymentalnego wszczepienia
dokonano u trzech owiec. Operacje przeprowadzono pod przewodnictwem dr.hab.n.med.
Piotra Siondalskiego w Laboratorium Medycyny Eksperymentalnej Katolickiego
Uniwersytetu w Leuven w Belgii. Rozpoczety one trwajgce pdt roku obserwacje

z przewidziang okresowg kontrolg funkcjonalnosci implantu oraz oceng jego ewentualnych
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zmian degradacyjnych. Zakohczone sukcesem zabiegi implantacji protezy wykonanej
z BNC przyblizajg kolejny etap prac badawczych majgcych na celu opracowanie

najlepszego substytutu zastawki aortalnej — etap badan klinicznych.

Rys. 10.2. Proteza zastawki aortalnej po implantacji w uktadzie krgzenia owcy (fot. Maciej Kowalik)

LT

Rys. 10.3. Owca po pomysinie zakoriczonej implantacji protezy HAB (fot. Maciej Kowalik)
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WYKAZ RYSUNKOW

. 1.1. Zastawki serca, widok od strony przedsionkéw; PV — zastawka tetnicy ptucnej,

AV - zastawka aortalna, MV — zastawka mitralna, TV — zastawka tréjdzielna [2]............

. 4.1. Konstrukcja bioprotezy HAB [89] a) ksztalt wykroju, z kitdérego sie jg formuje,

b) uformowana proteza w korzeniu aorty

. 4.2. Stanowisko badawcze badanh pilotazowych bioprotezy HAB [89] a) widok ogdiny,

b) przestrzer pomiarowa

. 4.3. Proteza konstrukcji HAB wykonana z BNC po prébie badawczej [91]

. 5.1. Parametryczny opis geometrii zastawki aortalnej wg Swansona i Clarka [94] .................

r wyznaczajgcego przebieg dwaéch prostych SM i TN [99]

5.2. Ksztalt wolnego brzegu ptatka opisany za pomocg tuku MON o promieniu

. 5.3. Schemat trzech ptatkéw zastawki z uwzglednionymi wymiarami: H — wysoko$¢ ptatka,

A — odlegtos¢ komisuralna, Lt — dtugosé wolnego brzegu

5.4. Schemat utozenia ptatkdbw zastawki

w aorcie, podczas

rozkurczu serca,

z uwzglednieniem sity F i jej sktadowych Fx i Fy, wystepujgcej w punkcie komisurlanym;

a — miara kata nachylenia wolnego brzegu ptatka, C — punkt styku ptatkéw,

Hy — wysoko$¢ geometryczna, He — wysokos¢ efektywna, He — wysokosé koaptacji

. 5.5. Zaleznosci zmian wysokosci efektywnej he zastawki aortalnej od: a) wysokosci

koaptacji hc [107] oraz b) miary srednicy pierscienia aortalnego daa[108]............cc.........

8.1. Petla pracy komory serca (a-napetnianie, b-IVCT,

c-wyrzut, d-IVRT,

EDPVR-charakterystyka napetniania, ESPVR-charakterystyka oprézniania,

Vo-objeto$¢ spoczynkowa komory, SV-wyrzut jednostkowy) [113]

. 8.2. Stanowisko obserwacyjno-pomiarowe do testowania modeli zastawek serca..................

8.3. Schemat stanowiska obserwacyjno-pomiarowego: 1 — przestrzen pomiarowa;

2 — pompa ttokowa; 3 — sterownik pompy tlokowej 2; 4A-D — zbiorniki regulacyjne;

5 — krocce; 6 — przetworniki cisnienia bezwzglednego; 7 — przetwornik cisnienia

réznicowego; 8

przeptywomierz elektromagnetyczny;
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ultradZzwiekowy; 10A-B — zbiorniki; 11 — pompa zegbata; 12 — endoskop; 13 — Zrédto

Swiatta LED; 14 — Swiattowdd; 15 — kamera; 16 — sterownik systemu CompactRIO........

8.4. Wykres przemieszczenia ttoka pompy wymuszajgcej przeptyw pulsacyjny medium

roboczego dla przyktadowych parametrow ...........ccccovvvvvviiii

8.5. Frontowy panel oprogramowania z widocznymi przebiegami sygnatéw w funkcji czasu
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8.7. Geometrie wykroju do formowania protez HAB poddanych badaniom in vitro.................

8.8. Przykfadowy przebieg cisnienia P1 (kolor niebieski) — lewokomorowego i P2 (kolor
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8.9. Przeptyw przez kryze o réznym ksztalcie z zaznaczonym GOA — geometrycznym

polem otwarcia i EOA — efektywnym polem otwarcia; A1 jest polem przekroju na wlocie

8.11. Panel programu graficznego wykorzystanego do wyznaczenia GOA z zaznhaczonym

ODSZArEM POMIBIOWYIM ..ottt s et e e e nb e e e e e

8.12. Schemat zaleznosci przemieszczenia ptatkéw zastawki serca w funkcji czasu trwania
poszczegodlnych faz cyklu jej pracy, gdzie RVOT — szybkie otwieranie, RVCT — szybkie
zamykanie, SCD — powolne zamykanie, D1 — maksymalne przemieszczenie ptatka,
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