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największe pole otwarcia, a reakcja jego konstrukcji na zmiany przepływu jest 
najszybsza. Przeprowadzone badania umożliwiły wskazanie konstrukcji protezy 
zastawki, której cechy zwiększają efektywność  oraz zapewniają funkcjonalność  
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w naturalnych warunkach pracy, a także potwierdzić słuszność tezy, że stosunek 
miar wysokości geometrycznej i funkcjonalnej płatka protezy zastawki aortalnej 
HAB wpływa na jej efektywność i funkcjonalność.  

*) niepotrzebne skreślić. 

Streszczenie rozprawy w języku 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 Gdańsk. 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 Gdańsk. Bacterial nanocellulose is a natural polymer 
synthesized by bacteria aerobic strain Gluconacetobacter xylinus E25 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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WYKAZ WAŻNIEJSZYCH OZNACZEŃ I SKRÓTÓW 

 

AR (ang. aortic regurgitation) niedomykalność zastawki aortalnej 

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

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

BAV (ang. bicuspid aortic valve) dwupłatkowa zastawka aortalna 

BNC (ang. bacterial nanocellulose) nanoceluloza bakteryjna 

BSA (ang. body surface area) wskaźnik powierzchni ciała [m2] 

DBP (ang. diastolic blood pressure) średnie aortalne ciśnienie rozkurczowe [Pa] 

EACTS (ang. European Association of Cardio-

Thoracic Surgery) 

Europejskie Towarzystwo Chirurgów Serca i 

Torakochirurgów 

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 protezę [s] 

FDA (ang. United States Food and Drug 

Administration) 

Agencja żywności i Leków Stanów Zjednoczonych 

GOA (ang. geometric orifice area) geometryczne pole otwarcia [m2] 

HAB (ang. human aortic bioprosthesis) bioproteza zastawki aortalnej 

IEOA (ang. indexed effective orifice area) zindeksowane efektywne pole otwrcia [m2] 

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 ciężkości objawów niewydolności 

serca 

PPM (ang. prosthesis – patient mismatch) niedopasowanie protezy do pacjenta 

PVE (ang. prosthetic valve endocardits) zapalenie wsierdzia spowodowane obecnością 

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) średnie aortalne ciśnienie skurczowe [Pa] 

STJ (ang. sinotubular junction) połączenie zatokowo-cylindryczne 

SV (ang. stroke volume) objętość wyrzutowa [m3] 

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

VHD (ang. valvular hear disease) zastawkowa choroba serca 

 
ΔPm średni gradient przezzastawkowy [Pa] 

ΔPo średni gradient przezzastawkowy w chwili pełnego otwarcia protezy [Pa] 

ΔPz średni gradient przezzastawkowy w chwili gdy proteza jest zamknięta [Pa] 

P1 ciśnienie mierzone przed protezą [Pa] 

P2 ciśnienie mierzone za protezą [Pa] 

Q natężenie przepływu przez protezę [l/min] 

q natężenie przepływu przez pompę zębatą [l/min] 

PIVCT ciśnienie aortalne wywołujące otwarcie protezy [Pa] 

P
o

b
ra

no
 z

 m
o

st
w

ie
d

zy
.p

l

http://mostwiedzy.pl


. 

 

 
 

PIVRT ciśnienie aortalne wywołujące zamknięcie protezy [Pa] 

Cc  współczynnik przewężenia protezy 

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

A długość podstawy płatka protezy [mm] 

Hf wysokość funkcjonalna płatka protezy [mm] 

Hg wysokość geometryczna płatka protezy [mm] 

R miara promienia okręgu wpisanego w szablon wykroju protezy [mm] 

β miara kąta tworzonego przez ściany dwóch leżących obok siebie płatków płaskiego wykrojnika 

protezy [rad] 

VTIVC chwilowa prędkość przepływu za zastawką [m3/s] 

ALVOT pole przekroju u wylotu lewej komory serca [m2] 

VTILVOT chwilowa prędkość przepływu przezzastawkowego [m3/s] 

Qs średnie, skurczowe objętościowe natężenia przepływu [m3/s] 

EL straty energii w przepływie [J] 

ρ gęstość medium [kg/m3] 

ASTJ pole przekroju aorty na wysokości STJ [m2] 

A1 pole przekroju na wlocie przepływu [m2] 

A2 pole przekroju na wylocie przepływu [m2] 
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1. ZNACZENIE PROTEZ W LECZENIU WAD ZASTAWEK SERCA 
Serce człowieka pełni rolę pompy tłoczącej krew odtlenowaną – do płuc, gdzie jest 

wzbogacana w tlen oraz utlenowaną – do wszystkich narządów w celu zapewnienia 

prawidłowości procesów przemiany materii w komórkach. Cofaniu się krwi do jam serca 

zapobiegają prawidłowo funkcjonujące zastawki. Między przedsionkami a komorami 

znajdują się zastawki przedsionkowo-komorowe (Rys. 1.1). Otwierają się one, gdy wartość 

ciśnienia w przedsionkach przekroczy wartość ciśnienia w odpowiadających im komorach. 

Pomiędzy prawym przedsionkiem, a prawą komorą występuje zastawka trójdzielna 

zbudowana zazwyczaj z trzech płatków: przedniego, tylnego i przyśrodkowego. Lewą 

komorę serca z lewym przedsionkiem rozdziela zastawka przedsionkowo-komorowa lewa 

zwana dwudzielną lub mitralną, którą tworzą płatek przedni i tylny [1].  

 

Rys. 1.1. Zastawki serca, widok od strony przedsionków; PV – zastawka tętnicy płucnej,  
AV – zastawka aortalna, MV – zastawka mitralna, TV – zastawka trójdzielna [2] 

Płatki zarówno zastawki mitralnej jak trójdzielnej wpisane są w odpowiadający im pierścień 

włóknisty, stanowiący miejsce ich przyczepu. Rzut pierścienia ma kształt elipsy choć sam 

pierścień nie jest płaski. Miejsca łączenia płatków z pierścieniem zwane są spoidłami: 

spoidło przednie i tylne zastawki mitralnej oraz spoidła tylno-przegrodowe, przednio-tylne  

i przednio-przegrodowe zastawki trójdzielnej. Aparat mitralny i aparat zastawki trójdzielnej 

oprócz płatków i pierścienia stanowią również struny ścięgniste, mięśnie brodawkowe oraz 

mięsień komory. Struny ścięgniste pierwszo- i drugorzędowe rozpięte są między każdym  

z płatków a mięśniami brodawkowatymi, które podstawą wychodzą ze ściany każdej  

z komór. Utrzymując płatki we właściwym napięciu zapobiegają ich wynicowaniu  

do przedsionka. Struny trzeciorzędowe przyczepione są do tylnej części pierścienia 

włóknistego. 

Serce prawe pompuje krew żylną przez pień płucny do tętnic płucnych. Na granicy 

pomiędzy stożkiem tętniczym prawej komory a pniem tętnicy płucnej znajduje się zastawka 

pnia płucnego składająca się z trzech płatków półksiężycowatych: przedniego, prawego  

i lewego. Anatomia zastawki płucnej jest bardzo zbliżona do zastawki aortalnej. 

Serce lewe pompuje krew tętniczą z lewej komory (left ventricular – LV) serca przez 

aortę i sieć naczyń do wszystkich narządów. U wylotu lewej komory znajduje się kompleks 

aortalny, który tworzą trzy płatki półksiężycowate: lewy (lewowieńcowy), prawy 

(prawowieńcowy) i tylny (bezwieńcowy), pierścień włóknisty oraz opuszka aorty wraz  
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z początkowym odcinkiem aorty wstępującej. W budowie każdego z trzech płatków 

zastawki aortalnej można wyróżnić cztery rejony: podstawę, część brzuchatą, linię 

koaptacji oraz wolny brzeg płatka. Podstawy płatków sąsiadują z lewą komorą na dnie 

zatoki wieńcowej, w okolicy połączenia komorowo-tętniczego (ventriculoarterial junction). 

Występowanie pierścienia aortalnego w postaci włóknistej struktury w kształcie obrączki 

jest obecnie kwestią sporną [1][3]. W rzeczywistości nie można wyróżnić okręgu będącego 

wyraźną granicą anatomiczną między wylotem lewej komory a aortą. Częściej mówi się  

o trójramiennej strukturze włóknistej w kształcie korony [1][4][5] sąsiadującej z dnem trzech 

zatok aortalnych, częścią błoniastą i mięśniową przegrody międzykomorowej, trójkątem 

włóknistym oraz trzema trójkątami pomiędzy płatkami zastawki. 

Ze ścianą aorty płatki połączone są w trzech miejscach połączenia zatokowo-

cylindrycznego (sinotubular junction – STJ) – tzw. spoidłach (commissures), 

rozmieszczonych względem siebie co ok 120°. Podczas rozkurczu lewej komory serca 

płatki zastawki aortalnej pasywnie opadają i spotykają się ze sobą w centrum światła 

naczynia na wysokości linii koaptacji. Wolny brzeg każdego płatka wzmocniony jest 

pasmem tkanki łącznej, zwanym obłączkiem [1] bądź łąkotką [6] (lannula). W jego 

środkowej części znajduje się grudka, która dodatkowo uszczelnia zastawkę (nodule of 

Arantius). Za każdym z płatków ściana aorty tworzy wybrzuszenie na zewnątrz - są to  

tzw. zatoki (sinuses of Valsalva) stanowiące opuszkę aorty, która przechodzi w aortę 

wstępującą w połączeniu zatokowo-cylindrycznym. Z dwóch zatok uchodzą tętnice 

wieńcowe (odżywiające mięsień sercowy) dlatego zwane są zatoką prawo-  

i lewowieńcową. Zatoka bezwieńcowa jest zazwyczaj największa. 

Wszystkie zastawki serca mają tak samo niejednorodną mikrostrukturę składającą 

się z trzech warstw. Wyściełająca zastawkę aortalną od strony komory warstwa 

zewnętrzna (ventricularis) pokryta jest śródbłonkiem i składa się z włókien kolagenowych 

ułożonych równolegle do wolnego brzegu płatka oraz włókien elastyny ułożonych 

prostopadle. Biochemiczna współpraca między kolagenem a elastyną zwiększa obszar 

koaptacji płatków podczas rozkurczu lewej komory [7] – włókna kolagenowe się rozciągają. 

Gdy zastawka jest otwarta (podczas skurczu komory) elastyna napręża włókna 

kolagenowe redukując powierzchnię płatka. Od strony aorty zastawkę tworzy warstwa 

obwodowa (fibrosa/arteriosa), która składa się przede wszystkim z włókien kolagenowych 

ułożonych równolegle do wolnego brzegu płatka. Podobnie jak warstwa zewnętrzna 

pokryta jest śródbłonkiem. Rolą środkowej warstwy (spongiosa) jest redukcja wstrząsów 

podczas zamykania zastawki [7]. Tworzą ją luźno ułożony kolagen oraz długie łańcuchy 

polisacharydowe – tzw. glikozoaminoglikany [8]. 

Długość życia Europejczyków w ciągu ostatnich 50 lat wzrosła średnio o 10 lat [9].  

W rezultacie znaczna część społeczeństwa osiąga zaawansowany wiek, co wiąże się ze 

wzrostem liczby zachorowań na choroby układu sercowo-naczyniowego, które na Starym 

Kontynencie określa się jako „zabójcę nr 1”. Od 1990 r. przyczyną niemal 50% wszystkich 

zgonów w Polsce są właśnie choroby układu krążenia [10]. Częściej chorują na nie kobiety 
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i osoby powyżej 65 lat. Wśród młodych w ich wyniku przedwcześnie umiera niemal tyle 

samo Polaków co z przyczyn chorób nowotworowych [11]. W oparciu o wyniki badań 

Global Burden of Disease z 2013r. choroby układu sercowo-naczyniowego uznaje się  

za przyczynę 32% wszystkich zgonów na świecie [12]. Jest to dwukrotnie więcej  

niż w przypadku zgonów wywołanych chorobami nowotworowymi oraz więcej niż liczba 

zgonów w wyniku wypadków komunikacyjnych, czynników okołoporodowych czy 

wywołanych zaburzeniami żywienia. Według szacunków Światowej Organizacji Zdrowia 

choroby sercowo-naczyniowe w 2016 roku były główną przyczyną zgonów na świecie, 

powodując 17,9 mln osób co stanowi 31% wszystkich zgonów na świecie. 

Choroby zastawek serca są to wady wrodzone lub nabyte. Najczęstszą przyczyną 

nabytych zastawkowych chorób serca w krajach biednych jest reumatyczna choroba serca, 

natomiast w krajach rozwiniętych przypisuje się je zmianom chorobowym występującym 

pod postacią zwyrodnień [13][14]. Do nabytych wad zastawki aortalnej zalicza się 

najczęściej występujące zwężenie oraz niedomykalność. Dwupłatkowa zastawka aortalna 

jest wrodzoną wadą, która również może ulec zwężeniu, bądź nie domykać się w wyniku 

wielu czynników. Wymiana zastawki jest najczęstszym sposobem leczenia chorób 

zastawek serca. Rocznie na świecie wszczepia się ich niemal 300 000. Ta liczba z roku na 

rok rośnie. Szacuje się, że do 2050 roku może wzrosnąć nawet do 850 000 [10]. 

Najliczniejszą grupę wśród cierpiących na chorobę zastawki serca (VHD – valvular heart 

disease) stanowią chorzy z wadą zastawki aortalnej. Średnio 45% wszystkich chorób 

zastawek dotyczy właśnie tej zastawki [15]. W krajach rozwiniętych, z szybko starzejącym 

się społeczeństwem takim jak Szwecja, ta liczba wzrasta do ponad 65% [16]. 

Zwężenie zastawki aortalnej (aortic stenosis – AS) jest najczęstszą nabytą i drugą 

wśród wrodzonych wadą zastawkową serca w Europie i Ameryce Północnej [17]. Jest też 

trzecią przyczyną chorób układu krążenia, zaraz po nadciśnieniu i chorobie wieńcowej [1]. 

Polega ona na zmniejszeniu pola powierzchni zastawki (aortic valve area – AVA) 

utrudniając odpływ krwi z lewej komory serca do aorty w wyniku aktywnego procesu, 

któremu towarzyszy odkładanie się złogów lipoprotein w zastawce. U osób dorosłych może 

być wrodzona, reumatyczna bądź zwyrodnieniowa. 

Niedomykalność aortalna (aortic regurgitation – AR) po stenozie aortalnej  

i niedomykalności mitralnej jest trzecią co do częstości występowania wadą zastawkową 

[1]. Do AR dochodzi w konsekwencji uszkodzeń płatków zastawki lub jak u większości 

przypadków [18] w wyniku patologii początkowego odcinka aorty. Polega ona na 

nieprawidłowym zamknięciu płatków zastawki, co powoduje wsteczny przepływ krwi z aorty 

do lewej komory serca. Do AR może dojść w wyniku wrodzonych patologii płatków 

(pierwotna AR) lub z powodu poszerzenia pierścienia zastawki i aorty wstępującej (wtórna 

AR). 

Dwupłatkowa zastawka aortalna (bicuspid aortic valve – BAV) jest najczęstszą 

wrodzoną wadą serca, dlatego też stanowi najczęstszą przyczynę wymiany zastawki 

aortalnej. Występuje u nawet do 2% populacji [19], częściej diagnozuje się ją u mężczyzn. 
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W 89% przypadków zachorowań jest uwarunkowana zaburzeniami genetycznymi i często 

towarzyszy jej patologia błony środkowej aorty, która może doprowadzić do jej poszerzenia 

[1]. BAV ma postać dwupłatkowej zastawki powstałej w wyniku zrośnięcia się dwóch 

płatków, dlatego też opuszkę aorty tworzą jedynie dwie zatoki Valsalvy. 

Częstość występowania chorób zastawek serca rośnie w populacjach starzejących 

się. Konwencjonalne metody chirurgiczne nadal są najlepszym rozwiązaniem  

dla większości chorych, którzy wymagają wymiany zastawki aortalnej. Metody przezskórne 

są alternatywą dla chorych wysokiego ryzyka, lecz często współobecność innych anomalii 

anatomicznych będących konsekwencją wad zastawki aortalnej, dyskwalifikuje tę metodę 

leczenia. Wśród osób otyłych, u których ryzyko wystąpienia chorób układu krążenia jest 

podwyższone często występują zachorowania na AS [20]. Według Światowej Organizacji 

Zdrowia od 1975 roku liczba otyłych ludzi potroiła się. W Polsce 16,7% osób powyżej 15. 

roku życia cierpi na tę chorobę [21]. Wzrost intensyfikacji czynników warunkujących 

zachorowalność na choroby zastawek rozwija rynek protez układu sercowo-naczyniowego. 

Liczba wszczepianych protez zastawek aortalnych z roku na rok rośnie, dodatkowo rozwój 

technologii umożliwia wymianę wadliwej zastawki chorym wcześniej niekwalifikowanym  

do takich zabiegów. Globalny rynek protez zastawek serca w 2016 roku zanotował wzrost 

z roku poprzedniego o 11,6% i szacuje się, że do końca 2026 roku udział protez zastawek 

serca będzie wynosił ponad 31% rynku światowego. Analitycy szacują, że  

w Europie Zachodniej rynek protez zastawek będzie stanowił drugi co do wielkości udział  

w wartości rynku globalnego. 
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2. WYBÓR RODZAJU SUBSTYTUTU ZASTAWKI AORTALNEJ 

Wybór protezy dla chorego zakwalifikowanego do wymiany wadliwej zastawki 

aortalnej polega na analizie wskazań i zagrożeń związanych z terapią przeciwzakrzepową, 

zwaną również antykoagulacyjną, (protezy mechaniczne) oraz ewentualną koniecznością 

ponownej interwencji chirurgicznej (protezy odzwierzęce-biologiczne). Dożywotnia terapia 

przeciwzakrzepowa oraz konsekwencje z nią związane to aspekty, z którymi muszą 

zmierzać się biorcy mechanicznych protez zastawek. Niefizjologiczny, turbulentny 

przepływ krwi przez mechaniczne protezy zwiększa ryzyko wystąpienia choroby 

zakrzepowo-zatorowej [22]. Zmiana stylu życia, często również aktywności zawodowej 

oraz ciągłe monitorowanie terapii antykoagulacyjnej coraz częściej determinują wybór 

bioprotez jako substytutu zastawki nie tylko aortalnej. Lekarz, bądź zespół lekarzy przy 

wyborze właściwej protezy zastawki serca kierują się indywidualnymi czynnikami chorego 

takimi jak ryzyko chirurgiczne, czy ryzyko krwawienia, jak również czynnikami związanymi 

z samą protezą – jej trwałością i oczekiwaniami hemodynamicznymi.  Decyzja  

o zastosowaniu określonej protezy zastawki aortalnej jest podejmowana z uświadomionym 

pod względem wszystkich aspektów medycznych chorym. 

2.1. Rodzaje protezy dla różnych grup wiekowych 

Zgodnie z zaleceniami ESC i EACTS [23] z 2017 r. wybór właściwej protezy 

zastawki nie powinien być dokonywany w oparciu o limity wiekowe, a powinien wynikać  

z decyzji chorego oraz ewentualnych przeciwwskazań i czynników ryzyka konsultowanych 

przez kardiologów i kardiochirurgów. Protezy mechaniczne w pozycji aortalnej zaleca się, 

gdy: 

 nie ma przeciwwskazań do długotrwałego leczenia przeciwzakrzepowego 

wynikających z chorób współistniejących, przepisów prawa czy innych, 

 istnieje wysokie ryzyko pogorszenia się stanu natywnej zastawki szczególnie  

u chorych poniżej 40 roku życia oraz z nadczynnością tarczycy, 

 chory jest już leczony przeciwzakrzepowo, 

 chory nie przekroczył 60 roku życia z uwzględnieniem innych czynników ryzyka, 

 przewidywana długość życia chorego jest większa niż 10 lat, a kolejny zabieg 

chirurgii klatki piersiowej obarczony byłby wysokim ryzykiem. 

American Heart Association oraz American College of Cardiology [24] implantację protezy 

mechanicznej zalecają chorym w wieku poniżej 50 lat, którzy nie mają przeciwwskazań  

do leczenia przeciwzakrzepowego. Jest to grupa wiekowa, która stanowi ok. 20% chorych 

poddawanych zabiegom wymiany zastawki aortalnej [25]. Przy wyborze protezy 

mechanicznej terapia przeciwzakrzepowa jest bardzo ważnym zagadnieniem. Jej celem 

jest uniknięcie tworzenia się skrzepów krwi powstałych wskutek oddziaływania, w okolicach 
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konstrukcji protezy, naprężeń ścinających uszkadzających składniki morfotyczne krwi  

i aktywujących czynniki krzepnięcia. Terapia przeciwzakrzepowa polega na podaniu leków 

spowalniających bądź uniemożliwiających uruchomienie mechanizmów krzepnięcia krwi. 

Wdrożenie leczenia po wszczepieniu mechanicznej protezy zastawki pozwala uniknąć 

powikłań zakrzepowo-zatorowych. Zgodnie z zaleceniami ESC [23] doustne leczenie 

antykoagulacyjne rekomenduje się do końca życia wszystkim chorym z mechaniczną 

protezą zastawki oraz przez pierwsze trzy miesiące po implantacji protezy biologicznej  

w pozycję aortalną. Ryzyko powikłań krwotocznych związanych z wprowadzeniem leczenia 

przeciwzakrzepowego takich jak krwawienia, czy zdarzenia zakrzepowo-zatorowe rośnie 

wraz z wiekiem [26][27], m.in. dlatego protezy mechaniczne nie są rekomendowane 

osobom starszym. U chorych, którym implantuje się mechaniczne protezy zastawki serca 

obserwuje się częstsze występowanie krwawień, a w pewnych grupach wiekowych także  

i udaru mózgu [28], choć niektóre badania dowodzą, że ryzyko udaru w obu grupach jest 

podobne [29][30]. Nowe generacje mechanicznych protez redukują ryzyko powikłań 

zakrzepowych, jednak nie na tyle, by były konkurencyjnym rozwiązaniem dla bioprotez  

u osób starszych. 

 Zmiany w zaleceniach dotyczących wyboru rodzaju protezy zastawki umożliwiły 

właśnie chorym podjęcie ostatecznej decyzji z jaką protezą będą żyć. Przyczyniło się to  

do wzrostu implantacji protez biologicznych, które stały się chętniej wybierane przez 

młodych. Możliwe stało się przeprowadzenie długoterminowych badań na grupie chorych 

z bioprotezą w pozycji aortalnej w grupach wiekowych 18-50 lat [31] oraz poniżej 60. roku 

życia [32]. Wyniki tych badań mogą okazać się przełomowe, gdyż okazuje się, że nie ma 

znaczącej różnicy w 15 letniej przeżywalności między grupą chorych z protezą 

mechaniczną a biologiczną (79% i 81,5%). Mimo, że wybór bioprotezy wiąże się  

z nieuniknioną reoperacją wśród młodych, to dożywotnia terapia przeciwzakrzepowa oraz 

konsekwencje z nią związane zdają się mieć istotny wpływ na decyzję młodych ludzi 

dotyczącą tego z jaką protezą chcą żyć. Przeciwwskazania do leczenia 

przeciwzakrzepowego u młodych są rzadkie lecz sama terapia niekiedy może stanowić 

barierę społeczną. Wiele czynników może w łatwy sposób zaburzyć działanie leków. 

Dodatkowym wyzwaniem jest bezpieczne leczenie antykoagulacyjne w ciąży. 

Śmiertelność matek wśród biorców zastawek mechanicznych szacowana jest na 5% [33].  

W okresie 1997-2006 liczba implantowanych bioprotez wzrosła ponad trzykrotnie. 

Obecnie gdy oczekiwana długość życia chorego jest krótsza niż zakładana trwałość 

protezy biologicznej wybór lekarzy pada właśnie na nią. Zgodnie z zaleceniami ESC  

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

 u których nie można zastosować leczenia przeciwzakrzepowego również  

ze względu na wysokie ryzyko krwawienia, 

 u których doszło do zakrzepicy mechanicznej protezy zastawki pomimo 

wdrożonego już wcześniej leczenia przeciwzakrzepowego, 

 u których występuje niskie ryzyko kolejnej operacji chirurgicznej, 
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 rozważających zajście w ciążę, 

 w wieku powyżej 65 lat. 

Wiele przeprowadzonych obserwacji dostarcza dowodów potwierdzających 

dotychczasowe tezy zakładające, że implantacja bioprotez u młodszych chorych wiąże się  

z wyższą śmiertelnością. Wykazują one, że dla chorych w wieku 45-54 lat różnica długości 

przeżycia może wynosić nawet 15 lat w porównaniu z zastosowaniem protez 

mechanicznych dla tej samej grupy wiekowej [34]. Najczęściej wynika to z konieczności 

przeprowadzenia wymiany zdegenerowanej bioprotezy, co częściej zdarza się u młodych 

chorych. Śmiertelność w ciągu pierwszych 30-tu dni po zabiegu reoperacyjnym wymiany 

protezy zastawki aortalnej może wynieść nawet 7% [34]. Spornym jest określenie przewagi 

jednego typu protezy dla chorych w wieku 50-70 lat. Wieloletnie amerykańskie badania 

[30][35] przeprowadzone na chorych w wieku poniżej 69 lat po implantacji protezy 

mechanicznej lub biologicznej wykazały, że wzrost częstości krwawień w przypadku protez 

mechanicznych oraz zwiększona częstość przeprowadzonych reoperacji u chorych  

z bioprotezami nie wpływa na późne przeżycie w tej grupie wiekowej. Do odmiennych 

wniosków doszli naukowcy [29] w oparciu o przeprowadzone obserwacje chorych  

z Karolinska University Hospital w Sztokholmie. Chorzy z protezami mechanicznymi 

przeżywali dłużej. Warto zwrócić uwagę, że badania w obu przypadkach przeprowadzano 

w ostatnich latach i opierają się 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 zalecają indywidualny dobór 

rodzaju protezy w oparciu o personalne czynniki i preferencje. 

2.2. Degradacja bioprotez aortalnych 

Funkcjonalność bioprotez jest ograniczona w czasie, co wynika albo z ich 

degradacji strukturalnych (SVD – structural valve deterioration), albo niestrukturalnych. 

Mechanizm degradacji w większości bioprotez jest powolny, stopniowy i progresywny. 

Ryzyko niewydolności strukturalnej jest związane z wiekiem – jest większe u chorych 

poniżej 35 roku życia [36].  

2.2.1. Degradacja strukturalna 

SVD to nabyte zmiany, do których zalicza się zwapnienia płatków protezy, ich 

rozerwanie, odkształcenie się bądź złamanie stentu, na którym jest opisana proteza, czy 

zerwanie szwu mocującego [37]. Pierwsze oznaki SVD pojawiają się średnio po 8 latach 

od wymiany zastawki aortalnej na protezę biologiczną [38] i występują częściej u młodych 

osób [24][38]. Po 10 latach pracy bioprotezy SVD diagnozuje się zaledwie u 6% chorych, 

po 15 latach już u 18,3%, a po 30 latach aż u 48% [39]. Ze względu na SVD chorzy  

z bioprotezą są bardziej narażeni na reoperację niż ci z wszczepioną mechaniczną 

zastawką. 

Zwapnienia są uznawane za jedne z najczęstszych przyczyn uszkodzeń protez 

zastawek. Głównym miejscem ich występowania są okolice spoideł oraz podstawy płatków. 
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Uważa się, że wapnienie zastawek serca przypomina proces mineralizacji naturalnych 

tkanek [40]. W zapoczątkowaniu procesu wapnienia tkanki, z której wykonana jest proteza, 

kluczową rolę odgrywa układ odpornościowy biorcy [41]. Można powiedzieć, że sam 

uaktywnia systemy obronne rozkładające kolagen doprowadzając do zwapnień. W celu 

minimalizacji ryzyka odrzucenia bioprotezy przez organizm biorcy poddaje się je procesowi 

decelularyzacji. Polega on na izolacji macierzy komórkowej z tkanki dawcy co pozwala na 

eliminację niepożądanej odpowiedzi immunologicznej biorcy na obcą tkankę, czego 

konsekwencją jest odrzucenie implantu. Jako początkowe miejsce mineralizacji – 

wapnienia bioprotezy wskazuje się zdestabilizowane właśnie procesem decelularyzacji 

komórki tkanki łącznej dawcy [42]. Do zwapnienia dochodzi w wyniku reakcji płynu 

pozakomórkowego zawierającego wapń z fosforem, w który bogate są błony komórkowe, 

dlatego różne metody decelularyzacji mają za zadanie usunąć komórki dawcy z tkanki 

mającej być wykorzystaną jako materiał konstrukcyjny protezy zastawki. Wyniki badań 

dowodzą, że proces decelularyzacji wpływa na właściwości mechaniczne oraz strukturę 

macierzy komórkowej dawcy, co rzutuje na trwałość płatków bioprotezy [43]. 

Przyspieszone zwapnienie bioprotezy związane jest z młodym wiekiem chorego 

oraz dużym obciążeniem mechanicznym protezy. Do nasilonej mineralizacji biomateriału 

dochodzi w miejscach silnych deformacji spowodowanych koncentracją naprężeń [42]. 

Współczesne protezy zastawek poddawane są zabiegom przeciwmineralizacyjnym  

z wykorzystaniem środków takich jak kwas alfa-oleinowy (AOA) i Tween-80, które wiążąc 

się z tkanką bioprotetyczną hamują, lecz nie zapobiegają przepływowi wapnia [36]. 

Przeprowadzone na 120 owcach badania [44] wykazały, że niezależnymi czynnikami 

wpływającymi na proces wapnienia bioprotez oprócz rodzaju środka 

przeciwmineralizacyjnego są: wiek – u starszych zwierząt proces był bardziej nasilony, 

konstrukcja protezy – te bezstentowe łatwiej poddawały się zwapnieniu w okolicy ściany 

naczynia. Inne doniesienia wskazują jednak, że bez względu na stent, protezy biologiczne 

ulegają SVD podobnie [38]. Ostatnim czynnikiem jest materiał – protezy ze świńskiej aorty 

wypadały gorzej niż z osierdzia. Do rozerwania płatków protezy często dochodzi w wyniku 

zmęczenia materiału, choć przyczyną może okazać się również mikroskopowe zwapnienie 

tkanki odzwierzęcej. Złogi wapienne mogą być miejscem inicjacji rozdarcia płatków również 

w okolicy spoideł [45]. Może to doprowadzić do niedomykalności protezy biologicznej. 

2.2.2. Degradacja niestrukturalna 

Niestrukturalne zwyrodnienia są następstwem niewłaściwego dopasowania 

protezy do chorego (PPM – prosthesis – patient mismatch) [46] w konsekwencji czego 

dochodzi do odkładania się skrzepów w jej okolicy, wrastania tkanki włóknistej w strukturę 

protezy, przecieku okołozastawkowego (PVL – pravalvular leakage), czy infekcyjnego 

zapalenia wsierdzia (PVE – Prosthetic Valve Endocardits). Zmiany degradacyjne bioprotez 

zastawek aortalnych mogą doprowadzić do stenozy lub niedomykalności protezy.  

Są główną przyczyną reoperacji. Dłużej pracująca proteza jest bardziej narażona  

na wystąpienie dysfunkcji. 
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O niewłaściwym dopasowaniu protezy zastawki aortalnej mówi się, gdy jej 

efektywne pole otwarcia (EOA – effective orifice area) jest zbyt małe w stosunku  

do wielkości ciała chorego [47] powodując nienaturalnie wysokie gradienty ciśnienia [7].  

Za mała proteza zastawki może generować większy gradient niż chora zastawka 

zakwalifikowana do wymiany, co może skutkować niepożądanymi zmianami w jej 

strukturze [48]. Sprzyja to zwapnieniu płatków oraz zwężeniu protezy [46] nawet 2-3 lata  

po implantacji [45]. Często pierścień chorej zastawki aortalnej jest patologicznie zwężony, 

co utrudnia dobór właściwej protezy, dlatego EOA odnosi się do powierzchni ciała chorego 

(BSA – body surface area) wyznaczając tzw. indeks efektywnego pola otwarcia protezy 

(IEOA - indexed effective orifice area). Do PPM dochodzi zazwyczaj, gdy po implantacji 

protezy IEOA nie przekracza 0,7 × 10-4 [46][49].  

Przeciek okołozastawkowy powstaje albo w wyniku procesów zapalnych, albo 

zwapnień w okolicy szwu mocującego protezę zastawki [50]. Powszechnie wykrywany  

w pierwszych latach po wymianie [51] wiąże się z technicznymi aspektami implantu 

chirurgicznego. Diagnozuje się go w 18% przypadkach wszystkich implantowanych protez, 

a 10% z nich stanowią przecieki w okolicy protez pozycji aortalnej [52]. Większe ryzyko 

PVL niosą za sobą protezy mechaniczne, niż biologiczne [52][53]. Następstwem przecieku 

okołozastawkowego może być anemia hemolityczna, w przypadku dużych przecieków – 

nawet niewydolność serca przebiegająca podobnie jak przy niedomykalności zastawki. 

Metodą leczenia jest przezskórna implantacja zatyczki – tzw. okludera [54]. Przeciek 

okołozastawkowy objawowy, o dużym znaczeniu hemodynamicznym, szczególnie jeśli 

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 przypadków stanów zapalnych 

wsierdzia, a częstość jego występowania stale rośnie [55]. Patogeneza tej jednostki 

chorobowej różni się w zależności od typu protezy (biologicznej czy mechanicznej) oraz  

od tego jaki mikroorganizm go wywołuje. Gdy do stanu zapalnego dochodzi w ciągu roku 

od zabiegu wymiany zastawki mówi się o zakażeniu okołooperacyjnym. Stany zapalne 

wówczas widoczne są w okolicy pierścienia aortalnego. Do późnego PVE dochodzi po  

co najmniej roku od wymiany zastawki aortalnej. Pojawiające się stany zapalne na płatkach 

protez można zauważyć tylko w przypadku tych biologicznych. Konsekwencje ich 

pojawienia się mogą być bardzo poważne – mogą wywołać perforacje, a nawet zerwanie 

płatka protezy. Ryzyko wystąpienia infekcyjnego zapalenia wsierdzia wzrasta z użyciem 

protez implantowanych przezcewnikowo [55]. Wynika to z nieoptymalnego umieszczenia 

protezy [56]. Chorzy cierpiący na PVE zakwalifikowani do grupy wysokiego ryzyka 

wymagają natychmiastowej antybiotykoterapii i wczesnej radykalnej chirurgii.  

2.2.3. Wpływ przygotowania bioprotezy do implantacji na procesy 

degradacyjne 

Każda z bioprotez bez względu na swój rodzaj przed implantacją poddawana jest 

działaniu środków chemicznych w celu sterylizacji czy nadania im innych określonych 
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właściwości. Już protezy biologiczne pierwszej generacji, wcześniej konserwowane  

w formalinie, zanurzano w roztworze aldehydu glutarowego, co wydłuża ich żywotność 

[57]. Aldehyd glutarowy jest środkiem sieciującym11, wprowadzonym w 1969 roku i przez 

pewien czas szeroko stosowanym podczas przygotowania do przeszczepu bioprotez, 

protez naczyniowych, ścięgien czy sztucznej skóry. W stężeniu od 0,2 do 0,6% jest 

skutecznym środkiem sterylizującym zmniejszającym antygenowość12 białek tkanki łącznej 

dawcy osłabiając tym samym reakcje immunologiczne biorcy. Sieciowanie 

glutaraldehydem tkanek kolagenowych znacznie zmniejsza ich biodegradację czyniąc je 

biokompatybilnymi przy zachowaniu ich właściwości lepkosprężystych i elastyczności [58]. 

Niestety okazuje się, że aldehyd glutarowy nie pozostaje obojętny dla właściwości 

mechanicznych sieciowanej tkanki odzwierzęcej. Proste sieciowanie powoduje skurcz 

tkanki i w konsekwencji wzrost jej rozciągliwości. Zaproponowano więc sieciowanie tkanek 

w sposób pozwalający kontrolować skurcz materiału – tzw. metodą utrwalania pod 

ciśnieniem (ang. pressure – fixation) [59]. Stosowano ją do przygotowywania tkanek na 

protezy pierwszej generacji. Późniejsze badania wykazały jednak, że jeśli materiał jest 

napięty podczas obróbki chemicznej jego mechaniczne zachowanie w kierunku naprężenia 

jednoosiowego ulega znacznym zmianom. Im większe wprowadza się napięcie, tym tkanka 

bardziej sztywnieje pod wpływem działania środka sieciującego [60]. Sieciowanie pod 

ciśnieniem uformowanych już protez bądź wypreparowanych zastawek odzwierzęcych 

okazało się wpływać na ułożenie włókien kolagenowych w płatkach [61], co bezpośrednio 

zmienia ich właściwości mechaniczne, dynamikę ich pracy a w konsekwencji żywotność. 

W poszukiwaniu lepszego rozwiązania próbowano również sieciowania dynamicznego – 

podczas ruchu pulsacyjnego świńskiej zastawki aortalnej [62], który okazał się utrudniać 

zajście całego procesu sieciowania ze względu na towarzyszące zginaniu duże naprężenia 

ścinające.  

Świadomość, że sposób utrwalania materiału przeznaczonego na protezy 

zastawek serca, czy samych zastawek pobranych od dawcy w ogromnym stopniu wpływa 

na ich wydajność hemodynamiczną pchnęła rozwój metod sieciowania w dalszym 

kierunku. Protezy drugiej generacji poddawano już sieciowaniu aldehydem glutarowym pod 

małym bądź zerowym ciśnieniem [63]. Takie warunki przygotowania tkanki do implantacji 

zapewniały jej większą podatność oraz minimalizowały ryzyko powstawania miejsc zgięcia 

[64] osłabiających tkankę. Niedługo później przeprowadzone licznie badania dowiodły 

[65][66][67], że resztkowy aldehyd glutarowy pozostały w strukturze implantu jest 

zaangażowany w procesy zwapnienia tkanek jak również lokalną cytotoksyczność 

powodującą śmierć komórek śródbłonka. Sieciowanie tkanek odzwierzęcych jest  

w dalszym ciągu ulepszane. Opracowano szereg rozwiązań łagodzenia procesu wapnienia 

opartych głównie na redukcji fosfolipidów z wykorzystaniem różnych środków chemicznych 

[68][69] oraz innych alternatywnych rozwiązań sieciowania tkanek odzwierzęcych [41][70]. 

                                                           
11 Sieciowanie przestrzenne – wiązane komórek za pomocą substancji, które reagują z grupami 
funkcyjnymi osłon komórkowych [138]. 
12 Antygenowość – zdolność do łączenia się z przeciwciałem lub receptorami limfocytów. 
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Procesy produkcji trzeciej – najnowszej generacji bioprotez uwzględniają rozwiązania 

minimalizujące ich degradację jednak nadal średnia żywotność protez biologicznych 

wynosi 15 lat. 

Decyzja o implantacji protezy mechanicznej niesie za sobą konieczność podjęcia 

leczenia przeciwzakrzepowego oraz zwiększone ryzyko krwawienia. Podatność protez 

biologicznych na degradacje strukturalne skazuje z kolei szczególnie młodych chorych  

na podjęcie świadomego ryzyka o możliwej powtórnej operacji wymiany implantu. Mimo, 

że najnowsze generacje bioprotez po 12 latach od implantacji u młodych chorych są w 92% 

wolne od strukturalnych zmian degradacyjnych [71], to już do 20. roku po zabiegu prawie 

każdy z nich wymaga reoperacji [72]. Chorzy z protezami mechanicznymi również są 

narażeni na zabieg reoperacyjny, którego ryzyko zgonu wynosi, zgodnie z niektórymi 

doniesieniami, nawet 24% [73].  

W latach 1996-2013 zaobserwowano wzrost implantacji bioprotez w pozycji 

aortalnej z niespełna 12% do ponad 50%. Można by przypisywać ten trend rozwijającej się 

w tych czasach przezskórnej metodzie implantacji zastawek, która dotyczy jedynie protez 

biologicznych, jednak liczba wymian zastawek w pozycji mitralnej na bioprotezy również 

wzrosła z 17% do niemal 54% [34]. Bioprotezy są częściej wybierane jako substytut 

zastawki aortalnej. Protezy biologiczne nowej generacji projektowane są tak, by 

zminimalizować stopień degradacji strukturalnej [74], jednak nadal ich żywotność nie 

pozwala najmłodszym chorym uniknąć reoperacji. Stosowane obecnie odzwierzęce 

materiały konstrukcyjne zmniejszają ryzyko odrzutu implantu przez organizm biorcy  

w porównaniu z materiałami wykorzystywanymi do produkcji protez mechanicznych, 

jednak obecność komórek dawcy zwiększa prawdopodobieństwo kalcyfikacji. Obecnie na 

rynku nie ma protezy, której stosowanie nie wiązałoby się z koniecznością podjęcia 

leczenia przeciwzakrzepowego, albo wymianą po kilku bądź kilkunastu latach na inny 

egzemplarz ze względu na zużycie bądź odrzut. 
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3. NANOCELULOZA BAKTERYJNA (BNC) 

Jest naturalnym polimerem będącym produktem syntezy bakteryjnej 

drobnocząsteczkowych cukrów i alkoholi. Bakterie, takie jak tlenowe bakterie szczepu 

Gluconacetobacter xylinus E25 syntetyzują celulozę w warunkach naturalnych w celu 

ochrony przed nadmiernym naświetleniem, wysuszeniem czy w celu zabezpieczenia przed 

utratą żywności bądź tlenu.  

BNC jest biomateriałem wytworzonym z celulozy mikrobiologicznej powstałej  

w wyniku prowadzonej w sposób dynamiczny hodowli (agitating culture) bakterii 

Gluconacetobacter xylinus. Otrzymaną zawiesiną starterową komórek – inokulum 

zaszczepia się wysterylizowane podłoże produkcyjne i prowadzi preinkubację, a następnie 

w poziomych bioreaktorach przeprowadza się hodowlę stacjonarną, podczas której na 

granicy faz ciecz-powietrze wytwarzana jest matryca celulozowa [75]. Otrzymane błony 

poddaje się oczyszczaniu, pęcznieniu w dejonizowanej wodzie, a następnie odciśnięciu. 

Znane są jeszcze dwie metody wytwarzania BNC: hodowla statyczna (static culture) oraz 

z wykorzystaniem reaktorów z podnośnikiem powietrznym (airlift reactor) [76]. 

Nanoceluloza wytwarzana hodowlą dynamiczną charakteryzuje się dużą zawartością 

celulozy, wysoką elastycznością i jednorodnością. Te właściwości wskazują, iż może ona 

znaleźć szerokie zastosowanie w produkcji wyrobów medycznych takich jak materiały 

opatrunkowe czy produkty dermatologiczno-kosmetyczne [75][77]. Możliwość 

wzbogacenia bionanocelulozy o rozpuszczalną w wodzie pochodną chitozany pozwala 

nadać jej właściwości antybakteryjne i bakteriostatyczne. Właściwości celulozy,  

tj. elastyczność, zawartość wody, stopień polimeryzacji i krystalizacji wynikają również  

z warunków hodowli, czasu jej trwania i składu stosowanego podłoża. Dodatkowe procesy 

modyfikacyjne nadają błonie celulozowej większą wytrzymałość mechaniczną.  

Warunki hodowli bakteryjnej w wysokim stopniu wpływają na właściwości 

nanocelulozy oraz jej strukturę przestrzenną. Struktura ta oparta jest na sieci nanofibryli  

o przekroju nieprzekraczającym 100 nm, dlatego BNC jest zaliczana do nanomateriałów. 

BNC dzięki swojej nieregularnej strukturze ma właściwości anizotropowe, jednakże 

wytworzenie materiału celulozowego o ułożonych w określonym kierunku włóknach jest 

również możliwe. W tym celu stosuje się przepuszczalne dla tlenu podłoża krzemowe [78]. 

Nanostruktura BNC umożliwia jej silne rekcje z innymi związkami o niewielkiej masie 

cząsteczkowej, zawierającymi aktywne grupy funkcyjne biorące udział w tworzeniu wiązań 

wodorowych. Przykładem takich związków są węglowodany, pilosacharydy, białka, czy 

woda [79]. To właśnie dzięki wodzie BNC przyjmuje postać hydrożelu i w zależności od jej 

zawartości, która może sięgać nawet 99% zmieniają się jej właściwości mechaniczne. 

Kontrolowane uwodnienie BNC umożliwia uzyskanie materiału o określonych 

właściwościach.  

Dzięki swoim cechom BNC obecnie jest szeroko stosowana w branży medycznej. 

Cechuje się wysoką chłonnością wody, dlatego zyskała popularność jako opatrunki 
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celulozowe w terapiach oparzeń i przewlekłych ran zapewniając im stałe nawodnienie  

i wymianę gazową. Poddawana modyfikacjom chemicznym charakteryzuje się zwiększoną 

sztywnością, dlatego w takiej formie wykorzystuje się ją jako osłonę zerwanych włókien 

nerwowych. Odpowiednia obróbka poprodukcyjna umożliwia wytworzenie materiału 

przypominającego chrząstkę, dlatego bardzo chętnie wykorzystywana jest również  

w protetyce. BNC jest hemokompatybilna – co oznacza, że nie indukuje koagulacji osocza, 

zatem jej kontakt z krwią powoduje niszczenie mniej niż 2% składników morfotycznych [80]. 

Jest to bardzo ważna właściwość umożliwiająca zastosowanie BNC jako materiału na 

implanty w układzie sercowo-naczyniowym. Wykorzystując różne metody podczas 

procesów produkcyjnych możliwe jest kształtowanie BNC w rury o zróżnicowanej długości 

i średnicy [81][82][83]. Właściwości mechaniczne naczyń krwionośnych uwarunkowane są 

ich kompozytową strukturą [84]. BNC w stanie mokrym ma wysoką wytrzymałość [85]  

i podobnie jak naczynia krwionośne słabą elastyczność [86]. Opracowywanie kompozytów 

z wykorzystaniem BNC pozwala uzyskać materiały o właściwościach zgodnych  

z przeznaczeniem, np. kompozyt BNC i fibryny15 [87] dodatkowo poddany sieciowaniu 

aldehydem glutarowym ma bardzo dużą wytrzymałość na rozciąganie, a moduł Young’a  

i właściwości lepkosprężyste porównywalne do naczyń krwionośnych. Opracowana  

w ramach projektu KARDIO BNC metoda modyfikacji BNC szczepu Gluconacetobacter 

xylinus E25 podwyższyła jej odporność na rozciąganie aż sześciokrotnie oraz obniżyła jej 

właściwości adhezyjne komórek [88], co jest pożądaną cechą implantu 

wewnątrznaczyniowego jakim jest proteza zastawki aortalnej. BNC może być poddawana 

sterylizacji standardowymi metodami, co uwalnia ją od zastosowania sieciującego 

glutaraldehydu przyczyniającego się do wapnienia protez zastawek wykonanych z tkanek 

odzwierzęcych. Dodatkowo bardzo dobrze się szyje. 

Nanoceluloza bakteryjna jest biomateriałem, którego właściwości mechaniczne  

w pewnym zakresie mogą być dostosowane w zależności od przeznaczenia. Daje to 

możliwości jej bardzo szerokiego zastosowania. Jest to materiał, którego zdolność 

modulowania cech podczas syntezy wyróżnia go na tle innych, szczególnie tych z grupy 

biomateriałów. 

 

                                                           
15 Fibryna – białko będące składnikiem osocza, biorące udział w procesie krzepnięcia krwi. 
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4. BIOPROTEZA HAB 

Teoretyczny model protezy zastawki aortalnej zwanej HAB – human aortic 

bioprosthesis został opracowany w latach 2006-2007 w Gdańskim Uniwersytecie 

Medycznym przy współpracy z Zakładem Badawczo-Rozwojowym Centrum Techniki 

Okrętowej S.A. w Gdańsku. W założeniach bioproteza HAB miała być spersonalizowana, 

dobrze dopasowana i przygotowana indywidualnie dla każdego chorego. Jej szczegóły 

konstrukcyjne miały być opracowywane na podstawie przedoperacyjnych pomiarów 

korzenia aorty chorego z wykorzystaniem obrazowych metod diagnostycznych. 

Konstrukcja miała być prosta i miała umożliwiać implantację HAB w pierścień aortalny 

nawet o niewielkiej średnicy. Metoda wytwarzania protezy miała być stosunkowo prosta  

i powtarzalna. Z założenia miała być bioprotezą autologiczną – wykonaną z osierdzia 

chorego. Wykonana w warunkach operacyjnych nie wymagałaby konserwacji ani 

sieciowania pobranych tkanek. Taki zabieg zminimalizowałby ryzyko nie tylko odrzucenia 

implantu przez organizm chorego, ale również wystąpienia degradacji strukturalnej 

wydłużając jej żywotność. By w jak największym stopniu odzwierciedlić rzeczywisty model 

bioprotezy pierwsze badania in vitro przeprowadzono z wykorzystaniem bydlęcego worka 

osierdziowego. 

Proteza HAB miała być uformowana z płaskiego arkusza osierdzia  

o charakterystycznym kształcie – Rys. 4.1.a, którego wymiary determinowała anatomia 

chorego. Odcinek A odpowiada ⅓ obwodu naturalnego pierścienia zastawki aortalnej, 

długość odcinka a jest równa długości odcinka leżącego na ścianie aorty między dwoma 

połączeniami komisuralnymi. Odcinki A i a są od siebie oddalone o odległość h równą 

odległości pierścienia naturalnego chorego od STJ i są względem siebie równoległe. 

Równoległoboki opisane dwoma odcinkami h, odcinkiem A i a tworzą trzy płatki protezy. 

Są one odwrócone od siebie względem punktu łączącego dwa odcinki A. Na górnej 

krawędzi protezy, między odcinkami a leżą trzy odcinki z, stanowiące podstawę trójkątnych 

zakładek. Ich długość jest stała i wynosi 7 mm.  

a) b) 

 
 

Rys. 4.1. Konstrukcja bioprotezy HAB [89] 
a) kształt wykroju, z którego się ją formuje, b) uformowana proteza w korzeniu aorty 

Protezę HAB formuje się zszywając ze sobą dwa boki wykroju leżące na wysokości jednej 

z trójkątnych zakładek. Konstrukcja podzielonej zakładki uwzględnia naddatek materiału  

w miejscu zszycia, by zapewnić równą długość każdej z nich. Zszyty arkusz osierdzia 

przypomina lej, którego krawędź o mniejszej średnicy wszywana jest do pierścienia 

aortalnego szwem ciągłym lub szwami pojedynczymi. Górna krawędź wszywana jest,  
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po wcześniejszym uformowaniu zakładek w kształcie litery „T”– Rys. 4.1.b, w trzech 

miejscach, w których naturalnie występują połączenia komisuralne. Każda z zakładek 

zszyta jest ze ścianą aorty w dwóch punktach szwem pojedynczym, pionowym w kształcie 

litery „U”. 

Pilotażowe badania in vitro przeprowadzono na trzech modelach protezy HAB  

z wykorzystaniem specjalnie w tym celu zaprojektowanego stanowiska obserwacyjno-

pomiarowego – Rys. 4.2., które w sposób kontrolowany umożliwiło wytworzenie przepływu 

pulsacyjnego w zamkniętym obiegu. 

a) b) 

  

Rys. 4.2. Stanowisko badawcze badań pilotażowych bioprotezy HAB [89] 
a) widok ogólny, b) przestrzeń pomiarowa  

Badania pilotażowe pozwoliły ocenić dynamikę bioprotezy HAB, potwierdziły skuteczność 

jej rozwiązania konstrukcyjnego i zakwalifikowały ją do kolejnego etapu – badań 

porównawczych. Protezę HAB wykonaną z bydlęcego worka osierdziowego umieszczono 

w świetle świńskiego naczynia tętniczego. Pod względem hemodynamicznym porównano 

ją z dwiema bezstentowymi bioprotezami dostępnymi wówczas na rynku medycznym - 

protezą 3F (ATS - Medtronic, Minneapolis, USA) oraz conduitem Shelhigh (ShelhighTM,  

No-React®). Proteza HAB wykazała funkcjonalność w pełnym zakresie fizjologicznych 

parametrów przepływu oraz konkurencyjną z porównywalnymi protezami efektywność, 

szczególnie dla szybko zmiennych warunków przepływu pulsacyjnego [90]. Analiza 

mikroskopowa przeprowadzona po badaniach zmęczeniowych wykazała zmiany struktury 

powierzchni osierdzia w strefach występowania różnych naprężeń, które mogłyby być 

przyczyną powstania degradacji strukturalnych protezy podczas jej pracy w organizmie.  

Protezy zastawek są wykonywane z własnego worka osierdziowego chorego 

rzadko ze względu na trudność takich zabiegów. Dodatkowym warunkiem wykorzystania 

osierdzia do przeszczepów autologicznych jest odpowiedni jego stan – nie może być 

uszkodzone w wyniku przebytych chorób, czy wcześniejszych zabiegów, ani pokryte zbyt 

dużą ilością tkanki tłuszczowej. Proteza zastawki aortalnej o konstrukcji HAB spełnia swoją 

funkcję zaworu zwrotnego i pod względem hemodynamicznym można ją przyrównać  

do obecnych na rynku bioprotez bezstentowych. Wykonanie protezy HAB z BNC zamiast 

osierdzia chorego mogłoby uchronić ją od degradacji strukturalnych i spowodować,  

że byłaby bezkonkurencyjną protezą aortalną na rynku medycznym. Jej dostępność  

nie zależałaby od kondycji osierdzia chorego, a opracowanie indywidualnej geometrii 

zastawki jeszcze przed zabiegiem skróciłoby czas operacji. 
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 Poddana szeregu modyfikacjom BNC szczepu  Gluconacetobacter xylinus E25 

wydaje się być biomateriałem, którego właściwości przemawiają za możliwością jej 

zastosowania jako materiału konstrukcyjnego protezy zastawki serca. Dodatkowo struktura 

tego polimeru jest zbliżona do kolagenu, który stanowi główny budulec płatków zastawki 

aortalnej. W ramach projektu współfinasowanego przez Narodowe Centrum Badań  

i Rozwoju, pt. „Przedkliniczne badania możliwości zastosowania oryginalnej, polskiej 

bionanocelulozy (BNC) w medycynie regeneracyjnej w aspekcie bioimplantów  

w kardiochirurgii i chirurgii naczyniowej” o akronimie KARDIO-BNC (PBS2/A7/16/2013) 

przeprowadzono serie prób badawczych. Wśród celów tych prób należy wymienić 

weryfikację możliwości zastosowania BNC jako materiału konstrukcyjnego protezy HAB. 

Model protezy zastawki umieszczono w wypreparowanej aorcie świńskiej i zamocowano  

w przestrzeni pomiarowej stanowiska obserwacyjno-pomiarowego w celu sprawdzenia 

jego funkcjonalności. Już pierwsze pulsacje przepływu zerwały materiał BNC w miejscach 

występowania największych naprężeń konstrukcyjnych – Rys. 4.3 – na szwie łączącym 

protezę zastawki z protezą naczyniową oraz w dwóch połączeniach komisuralnych. 

 

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

Maksymalne naprężenia konstrukcyjne występujące w naturalnym środowisku 

pracy zdrowej zastawki aortalnej nie przekraczają 350 kPa [92][93]. Wytrzymałość BNC  

na rozciąganie zależna jest od jej struktury i dla niesuszonej BNC średnio wynosi  

4,56 ± 0,98 MPa. Poddając modyfikacji materiał BNC można go wzmocnić podwyższając 

wytrzymałość na rozciąganie nawet kilkukrotnie, jednak połączenia implantu ze ścianą 

naczynia nadal narażone byłyby na wystąpienie zbyt wysokiego stanu naprężeń, 

przekraczających możliwości BNC. Mogłoby to przyczynić się do osłabienia struktury 

ściany aorty czy nawet jej degradacji. By umożliwić zastosowanie BNC jako materiału 

protezy zastawki aortalnej należy poddać modyfikacji geometrycznej model konstrukcyjny 

protezy HAB.  

Oprócz ww. projektu badawczo-rozwojowego jak dotąd nie są znane opracowania 

opisującego jakiekolwiek badania przeprowadzone nad konstrukcją protezy zastawki serca 

wykonanej z BNC. 
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5. MODEL GEOMETRYCZNY SUBSTYTUTU ZASTAWKI 

AORTALNEJ  

By dokonać oceny wpływu różnych modeli bioprotez zastawek aortalnych na 

charakter przepływu przez nie należy wziąć pod uwagę nie tylko rodzaj protezy oraz rodzaj 

materiału, z którego została wykonana, ale również jej konstrukcję. Konstrukcja bioprotez 

zastawek aortalnych obecnie dostępnych na rynku jest zbliżona do natywnych zastawek 

serca, co najprawdopodobniej wynika ze ściśle określonych warunków środowiska ich 

pracy. Pierwszy opis parametryczny ludzkiej zastawki aortalnej opracowano na podstawie 

przeprowadzonych badań z wykorzystaniem odlewanych pod ciśnieniem form 

sylikonowych – Rys. 5.1 [94]. Autorzy zaprezentowali charakter zmian wymiarów 

geometrycznych zastawki aortalnej człowieka w funkcji ciśnienia, zgodnie z cyklem pracy 

serca. Ich opracowania są podstawą 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 parametrów geometrycznych podczas różnych 

etapów cyklu pracy zastawki. Sformułowali zależności konstrukcyjne i strukturalne 

wynikające z tego jaką pełni ona funkcję w określonym środowisku jej pracy jakim jest 

organizm ludzki. Mając na uwadze główne wymagania determinujące funkcjonalność 

substytutu zastawki aortalnej, w literaturze branżowej, publikuje się różne rozwiązania 

konstrukcyjne. Jednym z nich jest zaprezentowany przez kanadyjskich badaczy opis 

przebiegu wolnego brzegu płatka – Rys. 5.2. Opracowana konstrukcja ma zapewniać 

całkowitą szczelność, również w obszarach komisuralnych, efektywną koaptację płatków 

wzdłuż wolnego brzegu, występowanie minimalnych naprężeń konstrukcyjnych oraz ma  

minimalizować ryzyko odkształcenia konstrukcji z upływem czasu. Kształt wolnego brzegu 

jednego z trzech płatków naukowcy opisują za pomocą łuku wyznaczającego przebieg 

dwóch, stycznych do tego łuku prostych. 
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Rys. 5.2. Kształt wolnego brzegu płatka opisany za pomocą łuku MON o promieniu r 
wyznaczającego przebieg dwóch prostych SM i TN [99] 

Zastawka aortalna nie jest symetryczna – płatek bezwieńcowy jest większy  

od prawo- i lewowieńcowego. Wynika to z obecności ujść naczyń wieńcowych w zatokach 

aorty wstępującej, które redukują obciążenie konstrukcji zastawki podczas jej pracy. Płatek 

lewowieńcowy jest najmniejszy w 97,5% przypadkach [100] – pod względem powierzchni, 

długości wolnego brzegu oraz grubości [101]. Często, w celu zastosowania uproszczeń 

obliczeniowych, asymetria płatków i odpowiadających im zatok jest pomijana, dlatego 

modeluje się 1/6 zastawki, ignorując tym samym asymetryczne odkształcenia podczas 

nieliniowej analizy dynamicznej [102]. Geometria płatków, zarówno zastawki jak jej 

substytutów, najczęściej opisywana jest z wykorzystaniem parametrów takich jak długość 

wolnego brzegu, odległość międzykomisuralna i wysokość płatka - Rys. 5.3. 

 

Rys. 5.3. Schemat trzech płatków zastawki z uwzględnionymi wymiarami: H – wysokość płatka,  
A – odległość komisuralna, Lf – długość wolnego brzegu 

Obciążenia, na jakie narażona jest zastawka aortalna, podczas swojej pracy, przenoszone 

są głównie przez miejsca wszycia do ściany aorty – punkty komisuralne. Oznacza to, że 

im większe ugięcie płatka (w chwili gdy zastawka jest zamknięta) – czyli im większy kąt 

nachylenia wolnego brzegu (α, Rys. 5.4), tym mniejsze obciążenie konstrukcji w tych 

punktach. Na etapie projektowania konstrukcji substytutu zastawki aortalnej należy 

uwzględnić charakter pracy implantu. Redukcja miary kąta α może zmniejszyć obciążenie 

komisur w punktach wszycia protezy do naczynia. Można tego dokonać zmniejszając 

wysokość protezy lub oddalając punkt styku wolnych brzegów płatków (pkt C Rys. 5.4)  

od płaszczyzny pierścienia aortalnego. Położenie tego punktu zależne jest również  

od sztywności materiału konstrukcyjnego protezy. Jego odległość od płaszczyzny 

pierścienia aortalnego, zwana wysokością efektywną – He (Rys. 5.4), określana jest jednym 
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ze wskaźników prawidłowego funkcjonowania zastawki aortalnej [103],[104]. He jest 

parametrem możliwym do określenia również po implantacji – za pomocą echokardiografii. 

Na podstawie przeprowadzonych, na niespełna 800 osobach (130 zdrowych i 650  

po zabiegach naprawczych zastawki aortalnej), badaniach obrazowych wyznaczono, że He 

≥ 9 mm jest dobrą prognozą właściwej hemodynamiki protezy [105].  

 

 
Rys. 5.4. Schemat ułożenia płatków zastawki w aorcie, podczas rozkurczu serca, z uwzględnieniem 

siły F i jej składowych Fx i Fy, występującej w punkcie komisurlanym; α – miara kąta nachylenia 
wolnego brzegu płatka, C – punkt styku płatków, Hg – wysokość geometryczna, He – wysokość 

efektywna, Hc – wysokość koaptacji płatka 

Wysokość geometryczna płatka (Hg, Rys. 5.4) jest odległością środka wolnego brzegu 

płatka od punktu leżącego na pierścieniu aortalnym, oddalonego na tę samą odległość od 

dwóch, sąsiadujących komisur. Pierwsze analizy modelu geometrycznego ludzkiej 

zastawki aortalnej wykazały, że miara Hg stanowi 75÷80% miary średnicy pierścienia [106]. 

Wysokość geometryczna i efektywna realnie wpływają na wielkość płaszczyzny koaptacji 

płatków. Przeprowadzone symulacje komputerowe [107], wykorzystujące metodę FSI 

(ang. Fluid Structure Interaction) wskazują na niemal liniową korelację pomiędzy 

wysokością efektywną a wysokością koaptacji zastawki aortalnej (a Rys. 5.5), której miara 

zależy również od średnicy pierścienia aortalnego – b Rys. 5.5 [108].  

a) b) 

 
Rys. 5.5. Zależności zmian parametrów geometrycznych zastawki aortalnej: 

a) wysokości koaptacji hC od wysokości efektywnej hE [107] oraz  
b) wysokości efektywnej hE od miary średnicy pierścienia aortalnego dAA [108] 

Miara wysokości koaptacji Hc wpływa na wielkość naprężeń występujących w punktach 

komisuralnych podczas pracy protezy – im jest ona większa, tym naprężenia mniejsze 

[107]. Wiąże się to bezpośrednio z trwałością implantu. 
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Wpływ miary wysokości protezy zastawki na wielkości wskaźników służących do oceny jej 

pracy wykazano m.in. podczas badań in vitro dwóch modeli protez stentowych Edwards 

Lifesciences Corporation [109]. Model Perimount Magna o wysokości 16 mm osiąga 

niezależnie od pojemności wyrzutowej (SV) większe pole otwarcia (EOA) niż Perimount 

Magna Ease, o wysokości równej 15 mm. Wyższy model szybciej się otwiera i zamyka. 

Kinematyka ruchu płatków obu modeli różni się. 

Wpływ zmian parametrów geometrycznych protez zastawek aortalnych na ich 

hemodynamikę, a co za tym idzie rozkład naprężeń konstrukcyjnych podczas pracy, można 

określić na podstawie szeroko prowadzonych analiz obliczeniowych [111][112]. 

Niewątpliwie zoptymalizowana konstrukcja podnosi efektywność pracy protezy, co może 

przełożyć się na jej żywotność. Złożoność ruchu konstrukcji protez zastawek aortalnych 

podczas pracy determinuje wielkość wymagań, jakie się im stawia w celu zapewnienia im 

jak najdłuższej funkcjonalności. Dlatego też obecne prace badawcze najczęściej dotyczą 

dostosowania konstrukcji protezy do wybranego materiału, który z założenia ma być 

odporny na procesy degradacyjne. 
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6. PODSUMOWANIE I TEZA PRACY 

W starzejącym się społeczeństwie choroby układu sercowo – naczyniowego 

występują coraz częściej, a obecnie są już najpowszechniejszą przyczyną zgonów  

na świecie. W konsekwencji liczba implantowanych protez zastawek z roku na rok rośnie  

i jest to najczęstsza forma leczenia nabytych i wrodzonych chorób zastawek. Decyzja  

o implantacji biologicznej lub mechanicznej protezy opiera się na akceptacji ich ograniczeń 

i niedoskonałości oraz podjęciu doboru po dokonanej indywidualnej ocenie wielu 

czynników takich jak szacowana długość życia chorego, jego bezpieczeństwo, możliwość 

wdrożenia leczenia przeciwzakrzepowego oraz jego personalne preferencje. Jako, że  

na podstawie aktualnych wyników badań można wnioskować, że wybór protezy ma 

niewielki wpływ na przeżycie po 15 latach od implantacji, zastąpienie chorej zastawki 

bioprotezą wydaje się być rozsądną alternatywą dla młodych ze względu na mniejsze 

ryzyko udaru oraz występowania krwawień w porównaniu do protez mechanicznych. Stale 

rosnąca długość życia naraża jednak szczególnie młodych chorych na kilkukrotne 

reoperacje, dlatego pożądanym jest opracowanie bioprotez, które raz implantowane 

choremu nie będą wymagały wymiany. 

Zastosowanie protezy bezstentowej niesie za sobą wiele korzyści, jak również 

realne trudności. Ich konstrukcje w porównaniu z protezami stentowymi zapewniają 

znikomy gradient przezzastawkowy i pod względem hemodynamicznym zbliżony do 

naturalnego przepływ. Turbulencje przepływu krwi u wylotu lewej komory, obserwowane  

u chorych z protezą stentową, nie są obecne w naturalnych warunkach pracy zastawki 

aortalnej. Przepływ przez protezy bezstentowe jest laminarny i towarzyszą mu 

charakterystyczne prądy wirowe w okolicach zatok Valsalvy, które odgrywają istotną rolę 

w zamykaniu protezy. Te optymalne warunki pracy nie narażają konstrukcji protezy na 

oddziaływanie sił wynikających z przepływu turbulentnego, a tym samym zmniejszają 

ryzyko wystąpienia degradacji strukturalnych. Jest to realny czynnik determinujący 

trwałość substytutu. Trudność implantacji jaką niesie za sobą bezstentowa konstrukcja 

oraz różnorodność technik w zależności od modelu wydłużają jednak czas zabiegu co 

bezwzględnie staje się zagrożeniem dla chorego.  

Ograniczona trwałość bioprotez prowadząca do utraty funkcji jest ich największą 

wadą. W dużej mierze oprócz czynników indywidualnych na trwałość oraz właściwości 

hemodynamiczne protez biologicznych wpływają dwa mechanizmy. Pierwszy z nich 

związany jest z zastosowanym materiałem i może prowadzić do degradacji protezy  

i ostatecznie do zwapnień. Drugi mechanizm wiąże się z warunkami pracy protezy, które 

ściśle zależne są od konstrukcji. Obecność dużych naprężeń oraz niefizjologicznych 

napięć prowadzi do osłabienia struktury, mikrourazów i pęknięć. Ingerencja w oba 

mechanizmy pozwoli udoskonalić dostępne na rynku rozwiązania.  

Właściwości BNC umożliwiają zastosowanie jej jako materiału na implanty  

w układzie sercowo-naczyniowym. Właściwa kontrola procesu produkcyjnego – warunków 

hodowli oraz modyfikacja uzyskanego hydrożelu umożliwia wytworzenie materiału  
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o właściwościach mechanicznych zbliżonych do właściwości płatków zastawek serca. BNC 

jest nietoksyczna, niedrażniąca, hypoalergiczna i po prostym oczyszczeniu nie zawiera 

żadnych grup funkcyjnych innych niż grupy hydroksylowe, co teoretycznie chroni ją przed 

zwapnieniem. Przeprowadzone badania in vitro i in vivo wykazały, że implanty 

z BNC nie wywołują reakcji będącej oznaką odrzucenia – mówi się o niej, że jest 

genotoksyczna. W badaniach in vitro, w sąsiedztwie takich implantów nie zauważono 

zwłóknień czy oznak infekcji, natomiast uzyskano dobrą integralność tkanki łącznej biorcy 

ze strukturą BNC [79]. Obecnie BNC jest zaakceptowana przez FDA jako bioimplant 

uzupełniający ubytki opony twardej pokrywającej mózgowie, wynikające ze szkody 

operacyjnej [110]. Nanoceluloza bakteryjna wydaje się być więc właściwym materiałem 

konstrukcyjnym protezy zastawki aortalnej.  

Model bezstentowej protezy zastawki aortalnej typu HAB jest w pełni funkcjonalny  

i efektywny, co potwierdzono analizą wyników pilotażowych i porównawczych badań 

zmęczeniowych. Jego trwałość niestety uwarunkowana jest właściwościami materiału 

konstrukcyjnego, które w przypadku tkanek odzwierzęcych w trakcie pracy protezy mogą 

ulec zmianie. Przeprowadzone badania pilotażowe potwierdzają, że funkcjonalność 

protezy HAB jest ściśle zależna od zastosowanego materiału konstrukcyjnego. 

Zastosowanie bydlęcego osierdzia skraca żywotność protezy. Kolejne serie badań in vitro 

mają ukierunkować zmiany w geometrii protezy by umożliwić zastosowanie BNC.  

Zastawka serca pełni rolę zaworu zwrotnego, dlatego o jej funkcjonalności 

decyduje wielkość przepływu wstecznego, który określany jest za pomocą 

diagnostycznych metod obrazowych. Szczelność protezy zastawki uwarukowana jest 

wielkością płaszczyzny styku płatków w chwili napełniania lewej komory, dlatego  

w modelach geometrycznych wyróżnia się wysokość tej płaszczyzny. Pomiar wysokości 

koaptacji płatków protezy HAB podczas jej pracy jest utrudniony, ale rzeczywista jej miara 

zależy m.in. od względnego położenia komisur i punktu leżącego na środku wolnego 

brzegu płatka, dlatego postawiono tezę: 

Stosunek miar wysokości geometrycznej i funkcjonalnej płatka protezy zastawki aortalnej 

HAB wykonanej z nanocelulozy bakteryjnej wpływa na jej efektywność i funkcjonalność. 
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7. CEL I ZAKRES PRACY BADAWCZEJ 

Celem przeprowadzonych prac badawczych była modyfikacja konstrukcji protezy 

HAB umożliwiająca jej wykonanie z BNC. W szczególności zmodyfikowana konstrukcja 

protezy zapewnić miała spełnienie wymagań wynikających z właściwości mechanicznych 

BNC. Modyfikacji konstrukcji protezy HAB dokonano na podstawie analizy wyników 

przeprowadzonych badań in vitro. Istotnym założeniem było zachowanie tych cech 

konstrukcyjnych protezy HAB, które determinują jej wysoką efektywność, wyróżniającą ją 

pozytywnie w porównaniu do modeli dopuszczonych do zastosowań klinicznych. Zatem 

decydujący wpływ na kierunek wprowadzonych zmian konstrukcyjnych miał wynik 

dokonanej oceny efektywności i funkcjonalności modyfikowanych modeli protezy. Oparto 

ją na przeprowadzonej analizie przebiegu zmian wskaźników oraz obserwacji dynamiki 

pracy protez. Oceny dokonywano dla każdego egzemplarza danego modelu poddanego 

badaniom in vitro. Analizowano wzajemne relacje pomiędzy zmianami wielkości 

parametrów hydrodynamicznych medium roboczego, miarą pola otwarcia protezy oraz 

wielkością interwału czasowego reakcji konstrukcji na okresowo zmienne warunki jej pracy.  

Badania przeprowadzono w laboratorium Zespołu Inżynierii Medycznej w Centrum 

Techniki Okrętowej S.A. (CTO S.A.) w Gdańsku. Analizie poddano trzy modele 

konstrukcyjne protezy zastawki aortalnej, których budowa uwzględniała kolejne 

modyfikacje geometryczne kolejno proponowane w toku realizacji prób in vitro. W celu 

wykazania kierunku wpływu wprowadzonych modyfikacji badania przeprowadzono dla 

różnych wymiarów każdego modelu – po minimum dwie próby dla egzemplarza danego 

modelu o określonej średnicy nominalnej z założonego zakresu wymiarów. Zakres 

wymiarów nominalnych dobrano na podstawie dokumentacji technicznej udostępnionej 

przez producentów bioprotez zastawek aortalnych. 

Stanowisko badawcze, na którym przeprowadzono próby zostało zaprojektowane  

i wykonane w Zakładzie Badawczo-Rozwojowym CTO S.A. Badania in vitro 

przeprowadzono w ramach zadań oznaczonych 9/2.3 i 10/2.4 pakietu PZ2 projektu, 

współfinansowanego ze środków Narodowego Centrum Badań i Rozwoju, o akronimie 

KARDIO-BNC, pt. „Przedkliniczne badania możliwości zastosowania oryginalnej, polskiej 

bionanocelulozy (BNC) w medycynie regeneracyjnej w aspekcie bioimplantów  

w kardiochirurgii i chirurgii naczyniowej” o numerze PBS2/A7/16/2013. Modele badawcze 

wykonano z BNC, której próbki przygotowano zgodnie ze standardami farmaceutycznymi 

w firmie Bowil Biotech. 
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8. BADANIA IN VITRO 

By dokonać oceny efektywności i funkcjonalności jakiegokolwiek modelu 

badawczego należy poddać go działaniu czynników, które w jak największym stopniu 

umożliwią odzwierciedlenie rzeczywistego środowiska funkcjonowania tego modelu. 

Charakter pracy zarówno naturalnej zastawki aortalnej jak i zastępującej ją protezy 

uwarunkowany jest m.in. pulsacyjnym przepływem krwi przez lewą komorę serca.  

Cykl pracy serca można podzielić na kilka faz, w trakcie których dochodzi  

do zmiany wartości wielkości fizykalnych opisujących przepływ krwi. Okres między 

zamknięciem zastawki przedsionkowo-komorowej, a otwarciem zastawki tętniczej, np. 

aortalnej nazywa się skurczem izowolumetrycznym (IVCT – ang. isovolumetric contraction 

time). W trakcie jego trwania wszystkie zastawki serca są zamknięte, a objętość komór jest 

stała. Zastawka aortalna otwiera się, gdy w wyniku skurczu komory ciśnienie w lewej 

komorze serca swą wartością przewyższy ciśnienie w aorcie – jest to ok. 8 kPa (60 mmHg). 

Wówczas rozpoczyna się faza wyrzutu (ET – ang. ejection time), która kończy się wraz  

z zamknięciem zastawek tętniczych. Zamknięcie zastawki aortalnej następuje  

w warunkach ciśnienia ok. 10,7 kPa (80 mmHg) i rozpoczyna kolejną fazę – rozkurcz 

izowolumetryczny (IVRT – ang. isovolumetric relaxation time). IVRT kończy się  

w chwili otwarcia zastawek przedsionkowo-komorowych – gdy ciśnienie w komorach 

osiągnie wartość ciśnienia w przedsionkach. Komory w dalszym ciągu rozkurczają się,  

w wyniku czego dochodzi do ich spontanicznego napełniania się. Gdy ciśnienie  

w komorach i przedsionkach wyrówna się następuje skurcz przedsionków dopełniający 

komorę dodatkową objętością krwi. Od tego momentu cały cykl się powtarza. Na Rys. 8.1. 

przedstawiono w formie wykresu zmianę ciśnienia z uwzględnieniem momentu otwarcia i 

zamknięcia zastawki aortalnej w zależności od zmiany objętości krwi w komorze serca.  

  

Rys. 8.1. Pętla pracy komory serca (a-napełnianie, b-IVCT, c-wyrzut, d-IVRT,  
EDPVR-charakterystyka napełniania, ESPVR-charakterystyka opróżniania, V0-objętość 

spoczynkowa komory, SV-wyrzut jednostkowy) [113] 

Jeden cykl pracy zastawki aortalnej trwa ok. 0,8 s. Czas ten skraca się podczas 

maksymalnego wysiłku u młodego człowieka nawet do 0,3 s [114], a w spoczynku może 

wydłużyć się do 1,5 s przy braku żadnych dolegliwości [115]. Gdy serce człowieka 
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wykonuje ok. 70 uderzeń/min skurcz komór (IVCT + ET) trwa przez ok. 1/3 czasu trwania 

cyklu, natomiast ich rozkurcz (IVRT + spontaniczne napełnianie LV) przez ok. 2/3. Objętość 

krwi jaką lewa komora wyrzuca do aorty podczas jednego skurczu zależy od masy ciała. 

Średnio wynosi ona ok 70 cm3, choć niektóre źródła wskazują na wyższe wartości –  

95±14 cm3 [116].  

Zrealizowano 12 serii prób badawczych trzech modeli geometrycznych protezy 

zastawki aortalnej konstrukcji HAB umieszczonych w wypreparowanym odcinku świńskiej 

aorty. Badania przeprowadzono na stanowisku obserwacyjno-pomiarowym 

umożliwiającym symulację przepływu zbliżonego do przepływu krwi u wylotu lewej komory 

serca. Analiza zmian dynamiki pracy badanych modeli oraz zarejestrowanych parametrów 

przepływu umożliwiły dokonanie oceny ich efektywności i funkcjonalności w warunkach 

zbliżonych do warunków pracy naturalnej aortalnej zastawki serca.  

8.1. Stanowisko badawcze 

Stanowisko do testowania protez zastawek serca przedstawiono na Rys. 8.3. 

Przepływ pulsacyjny przez umieszczony w przestrzeni pomiarowej 1 model badawczy 

zapewnia pozioma pompa tłokowa 2, której sterowanie realizowane jest przez precyzyjny 

serwonapęd Mitsubishi, pracujący w układzie z zamkniętą pętlą regulacji położenia tłoka. 

Wytworzenie przepływu pulsacyjnego o różnej charakterystyce umożliwia sterownik 

mikroprocesorowy 3 pompy tłokowej. Istnieje możliwość modyfikacji okresu, amplitudy oraz 

smukłości sygnału referencyjnego regulatora, co przekłada się na czas trwania cyklu pracy 

badanego modelu protezy zastawki oraz objętość wyrzutową medium w tym czasie. 

 

 

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

Na wlocie do cylindra pompy tłokowej, tuż za zbiornikiem 4A znajduje się dyskowa 

zastawka mechaniczna Medtronic odpowiadająca naturalnej zastawce przedsionkowo-

komorowej. Ten zawór zwrotny umożliwia napełnienie komory do zadanej objętości,  

a jego zamknięcie po ukończeniu przez tłok fazy 2. gwarantuje jej niezmienność. 

Elastyczne zbiorniki 4A i 4B zapewniają podatność układu symulując tym samym 

elastyczność jam serca, odpowiednio lewego przedsionka i lewej komory. Nadmierna 
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sztywność układu znacząco wpłynęłaby na przebieg (zwłaszcza amplitudę) zmian 

ciśnienia zmieniając jego charakter oraz na dynamikę pracy badanej protezy. Mogłoby 

to doprowadzić do przeciążenia systemu napędowego pompy tłokowej. 

 

Rys. 8.3. Schemat stanowiska obserwacyjno-pomiarowego: 
1 – przestrzeń pomiarowa; 2 – pompa tłokowa; 3 – sterownik pompy tłokowej 2; 4A-D – zbiorniki 

regulacyjne; 5 – króćce; 6 – przetworniki ciśnienia bezwzględnego; 7 – przetwornik ciśnienia 
różnicowego; 8 – przepływomierz elektromagnetyczny; 9 – przepływomierz ultradźwiękowy;  

10A-B – zbiorniki; 11 – pompa zębata; 12 – endoskop; 13 – źródło światła LED; 14 – światłowód; 
15 – kamera; 16 – sterownik systemu CompactRIO. 

 

Rys. 8.4. Wykres przemieszczenia tłoka pompy wymuszającej przepływ pulsacyjny medium 
roboczego dla przykładowych parametrów 

Ruch tłoka pompy tłokowej odbywa się w trzech fazach – Rys. 8.4.:  

 przez pierwsze 10% czasu trwania cyklu tłok spoczywa,  

 przez kolejne 30% czasu trwania cyklu tłok porusza się ze zmienną prędkością, 

przy czym przebieg zmienności prędkości w czasie opisuje krzywa sinusoidalna. 

W tej fazie cyklu następuje wyrzut medium w kierunku przestrzeni pomiarowej,  
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 po osiągnięciu punktu zwrotnego tłok wraca do położenia wyjściowego poruszając 

się ze zmienną prędkością, przy czym przebieg zmienności prędkości w czasie 

opisuje również krzywa sinusoidalna. 

Przestrzeń pomiarowa 1 znajdująca się tuż za wylotem z cylindra pompy tłokowej 

wyposażona jest w wymienne króćce 5 umożliwiające zamocowanie modelu badawczego  

o różnej średnicy nominalnej. Przed wylotem z cylindra pompy tłokowej oraz za króćcem 

wylotowym znajdują się dwa punkty pomiaru ciśnienia zaopatrzone w przetworniki 6. Ich 

zakres pomiarowy wynosi 0÷0,05 MPa. Równolegle, za pomocą przetwornika  

7 dokonywany jest pomiar różnicy ciśnienia między wlotem, a wylotem badanej protezy 

zastawki. Zakres pomiarowy różnicowego przetwornika ciśnienia 7 wynosi  

0÷0,025 MPa. Stanowisko badawcze wyposażone jest w dwa punkty pomiaru 

objętościowego natężenia przepływu. Pierwszy – elektromagnetyczny przepływomierz  

8 znajduje się tuż za zbiornikiem 4C, drugi – przepływomierz 9 dokonuje pomiaru metodą 

ultradźwiękową i usytuowany jest za zbiornikiem 10B. Poprawność działania wszystkich 

urządzeń pomiarowych przed rozpoczęciem badań in vitro została sprawdzona  

w certyfikowanych instytucjach. Zbiorniki 4C i 4D symulują efekt elastyczności naczyń 

tętniczych. Są wykonane z plastycznego materiału polimerowego, a ich konstrukcja 

umożliwia kontrolowaną regulację stopnia elastyczności układu, szczególnie w części 

odpływowej. Każdy z nich ma postać elastycznego mieszka ograniczonego sztywną 

ścianką górną połączoną w elastyczny sposób z podstawą. Zmiana sztywności tego 

połączenia odpowiada zmianie wartości oporu naczyniowego. 

Medium robocze krąży w zamkniętym układzie stanowiska pomiarowego przy 

zachowaniu stałej różnicy ciśnienia między wlotem a wylotem badanej protezy zastawki,  

co determinuje charakter jej pracy. Poziom medium w zbiorniku 10A odpowiada ciśnieniu 

napełniania lewej komory serca, w zbiorniku 10B – ciśnieniu w aorcie. Stałe objętościowe 

natężenie przepływu przy założonej różnicy ciśnienia zapewnia pompa zębata 11. Jest ona 

napędzana silnikiem prądu zmiennego, sterowanym przetwornikiem częstotliwości. 

Sterowanie pompą zębatą zachodzi za pomocą potencjometru sterownika regulującego 

prędkość obrotową wału silnika na podstawie odczytu wskazań dwóch przepływomierzy –  

8 i 9 oraz miary wysokości słupa cieczy w zbiornikach 10A i 10B. Objętościowe natężenie 

przepływu przez badaną protezę powinno być tożsame z objętościowym natężeniem 

przepływu przez pompę zębatą. Wszystkie próby badawcze przeprowadzono  

z wykorzystaniem wody o temperaturze pokojowej. 

Stanowisko pomiarowe wyposażone jest w tor wizyjny umożliwiający obserwację 

pracy badanego modelu w czasie rzeczywistym. Składa się on z endoskopu medycznego 

12, źródła światła LED 13 oraz światłowodu 14. Kamerą Photron Fastcam SA3 model 

120K-M1, oznaczoną na Rys. 8.3. numerem 15, rejestrowano obraz z częstością 500 

klatek/s. Umożliwiło to późniejszą analizę dynamiki konstrukcji protezy w przepływie 

pulsacyjnym. 
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Do akwizycji danych pomiarowych z przetworników ciśnienia oraz 

przepływomierzy wykorzystano programistyczne środowisko National Instruments 

wykorzystujące graficzny język programowania LabView. Dane przetwarzane są  

w systemie CompactRIO sterownika 16, co umożliwia ich rejestrację przy jednolitej 

podstawie czasu. Istnieje możliwość stałej kontroli zmian mierzonych parametrów 

przepływu w graficznej postaci wykresów oraz ich rejestracji w wybranej chwili – Rys. 8.5. 

Opracowane oprogramowanie umożliwia kontrolowany wybór funkcji związanych  

z akwizycją danych, takich jak zmiana częstotliwości próbkowania w czasie w zakresie  

od 1÷1000 Hz, czy zapis próbki do pliku zewnętrznego.  

 

Rys. 8.5. Frontowy panel oprogramowania z widocznymi przebiegami sygnałów w funkcji czasu 
oraz tabelą zarejestrowanych sygnałów 

We wszystkich pomiarach sygnały próbkowano z częstotliwością 200 Hz. 

Oprogramowanie dodatkowo wyposażone jest w funkcję inicjacji nagrywania obrazu przez 

kamerę. Długość nagrania zależy od ustawień kamery, do których dostęp umożliwia 

oprogramowanie Photron FastCam Viewer. 

8.2. Metodyka badań in vitro 

Przeprowadzono 12 prób badawczych dla różnych modeli zastawki HAB, 

zakwalifikowanych do etapu analizy oraz oceny ich efektywności i funkcjonalności. Każda 

z prób polegała na obserwacji pracy modelu oraz rejestracji obrazu tej pracy i mierzonych 

parametrów przepływu w różnych warunkach. Każdą próbę przeprowadzano zgodnie  

z opracowaną procedurą, którą można podzielić na poszczególne etapy: 

 montaż modelu badawczego w przestrzeni pomiarowej stanowiska; 

 wypełnienie stanowiska badawczego medium roboczym; 

 odpowietrzenie układu; 

 uruchomienie pompy tłokowej i ponowne odpowietrzenie; 

 regulacja pracy pompy zębatej; 

 ustalenie oporów łożyska naczyniowego; 

 ewentualna korekcja ciśnienia w części aortalnej za pomocą zmiany słupa medium  

w zbiorniku 10B; 

 ustalenie położenia płaszczyzny wyznaczenia geometrycznego pola otwarcia 

protezy; 
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 rejestracja i zapis pomiarów oraz obrazu pracy modelu; 

 kolejne serie pomiarowe dla różnych warunków przepływu; 

 praca modelu przez 20 000 cykli dla określonych parametrów; 

 powtórna rejestracja pomiarów oraz obrazu pracy modelu; 

 demontaż modelu z przestrzeni pomiarowej; 

 ocena makroskopowa modelu; 

 analiza pomiarów oraz obrazu pracy protezy. 

Stanowisko badawcze, po umieszczeniu modelu w przestrzeni pomiarowej, 

wypełniano medium roboczym. Sposób napełnienia układu zapewniał wstępną różnicę 

ciśnienia między wlotem a wylotem badanej protezy wymuszającą jej zamkniętą pozycję 

wyjściową. Wielkość ciśnienia przed protezą zawierała się w przedziale ciśnienia 

rozkurczowego lewej komory (Tabela 8.1.), co ustalano poziomem medium w zbiorniku 

10A (Rys. 8.3.). Poziom medium w zbiorniku 10B ustalano tak, by wytworzyć wielkość 

ciśnienia odpowiadającego wartością ciśnieniu w aorcie. Ustawieniami pompy zębatej 11 

utrzymywano te wartości na stałym poziomie. 

Tabela 8.1. Prawidłowe wartości ciśnień [1] 

Miejsce pomiaru Rodzaj ciśnienia  Zakres normy [kPa] Zakres normy [mmHg] 

Lewa komora 
Skurczowe 13,3-18,7 100-140 

Rozkurczowe 0,4-1,6 3-12 

Aorta 

Skurczowe 13,3-18,7 100-140 

Rozkurczowe 8-12 60-90 

Średnie 9,3-14 70-105 

Podczas napełniania układu oraz tuż po uruchomieniu pompy tłokowej 

przeprowadzono procedurę odpowietrzenia. W tym celu stanowisko badawcze 

wyposażono w zawory odpowietrzające połączone ze zbiornikami 4B, 4C i 4D. Prawidłowe 

odpowietrzenie układu zapewnia niezakłócone działanie przetworników ciśnienia  

i przepływomierzy oraz umożliwia obserwację pracy modelu badawczego. 

Próbę badawczą stanowi seria pomiarów dla ustalonych warunków przepływu oraz 

ciągła praca modelu, w trakcie którego wykonał on ok. 20 000 cykli. Każdą protezę 

poddano działaniu różnorodnym warunkom przepływu – objętościom wyrzutowym SV  

(ang. stroke volume) równym 65, 90 i 110 cm3 dla cykli o czasie trwania 0,8, 0,7 i 0,6 s. 

Seria pomiarów to rejestracja: 

 ciśnienia mierzonego przed badaną protezą P1, odpowiadającego ciśnieniu  

w lewej komorze serca;  

 ciśnienia mierzonego za protezą – P2 odpowiadającego ciśnieniu w aorcie;  

 różnicy ciśnienia ΔPm między wlotem, a wylotem protezy (pomiar kontrolny  

za pomocą różnicowego przetwornika ciśnienia 7); 

 średniego objętościowego natężenia przepływu Q przez badaną protezę 

(odczyt z przepływomierza 8); 

 średniego objętościowego natężenia przepływu q przez pompę zębatą 11; 

 oraz obrazu zarejestrowanego przez szybką kamerę 
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przez 2,4 s czasu pracy badanego modelu. Taki czas zapewnia rejestrację zmiany 

parametrów przepływu oraz obserwację pracy protezy przez minimum trzy pełne cykle 

pracy. 

 Po ustaleniu poziomu medium w zbiornikach 10A i 10B oraz odpowietrzeniu układu 

dokonywano rozruchu pompy tłokowej. Każdy model badawczy rozpoczął pracę  

dla ustawień: 0,8 s czasu trwania cyklu oraz 65 cm3 SV. Następnie dokonywano stabilizacji 

pracy stanowiska badawczego. Jest to etap polegający na ustaleniu nastawień pracy 

pompy zębatej, regulacji symulatora oporów łożyska naczyniowego oraz ewentualnej 

korekcji wartości ciśnienia w części aortalnej stanowiska. Sprawdzenia poprawności pracy 

pompy zębatej dokonywano na podstawie miary wysokości słupa medium w zbiorniku 10A. 

Prawidłowe ustawienia powinny zapewnić stały jego poziom. Jeśli zmienność poziomu 

medium przekroczyła 5% średniego objętościowego natężenia przepływu przez model 

badawczy dokonywano korekcji ustawień. Regulacji oporów łożyska naczyniowego 

dokonywano za pomocą zmiany elastyczności połączenia górnych ścian zbiorników 4C  

i 4D z ich podstawami na podstawie analizy amplitudy zmian wartości ciśnień. Korekcji 

wartości ciśnienia mierzonego za protezą zastawki zawsze dokonywano po ustaleniu 

oporów łożyska naczyniowego. Polegała ona na ustaleniu wysokości słupa medium  

w zbiorniku 10B zapewniającej wartość ciśnienia odpowiadającą prawidłowemu 

skurczowemu i rozkurczowemu ciśnieniu w aorcie. 

 Po ustabilizowaniu pracy stanowiska obserwacyjno-pomiarowego ustalano 

położenie płaszczyzny wyznaczenia geometrycznego pola otwarcia, przechodzącej przez 

punkty komisuralne protezy. W tym celu dla każdej zmiany parametrów przepływu 

dokonywano rejestracji obrazu modelu pracującego w przestrzeni pomiarowej w taki 

sposób, że oś główna obiektywu kamery była prostopadła do głównej osi przepływu przez 

model badawczy.  

 

Rys. 8.6. Przykładowy obraz wykorzystany do analizy położenia płaszczyzny wyznaczenia 
geometrycznego pola otwarcia protezy  

Do ustalenia położenia płaszczyzny wykorzystano wybraną klatkę zarejestrowanego filmu 

pracującej protezy (Rys. 8.6), przedstawiającą moment pełnego otwarcia. Na podstawie 

chwilowego położenia płaszczyzny możliwe jest określenie wartości 1 piksela 

zarejestrowanego obrazu w odniesieniu do powierzchni otwarcia badanej zastawki. 

Ustalenie położenia płaszczyzny wyznaczenia geometrycznego pola otwarcia protezy 

dokonywano przed każdą rejestracją wielkości pomiarowych, po zmianie ustawień 

sterownika pompy tłokowej. 
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Następnie dokonywano rejestracji i zapisu wielkości pomiarowych oraz obrazu 

pracującej protezy. Po zmianie parametrów przepływu przez badany model dokonywano 

ponownej kalibracji stanowiska badawczego. Po przeprowadzeniu zapisu wszystkich 

danych wracano do wyjściowych parametrów przepływu (0,8 s czasu trwania cyklu oraz 65 

cm3 SV) w celu realizacji próby długotrwałej pracy modelu – przez nie mniej niż 20 000 

cykli. Po tym czasie dokonywano powtórnej rejestracji pomiarów dla tych samych  

co uprzednio warunków przepływu. Każdą protezę po przeprowadzonych badaniach 

poddano obserwacji makroskopowej oraz ogólnej ocenie pod względem degradacji 

konstrukcji. Jakiekolwiek oznaki wskazujące na osłabienie konstrukcji, powstałe w toku 

przeprowadzonych badań, nie wynikające z popełnionych błędów wszycia nadawały próbie 

badawczej status nieudanej i dyskwalifikowały ją z kolejnego etapu badań in vitro – analizy. 

Analiza przyczyn uszkodzeń stanowiła podstawę dla zmian w konstrukcji protezy.  

8.3. Model badawczy 

Model badawczy dla wszystkich prób stanowiła proteza zastawki wykonana  

z arkusza mokrej BNC o średniej grubości 0,1 ± 0,03 mm, wszyta za pomocą 

polipropylenowych nici chirurgicznych we fragment wypreparowanej aorty świńskiej  

o długości ok. 90 mm. Wszystkie modele badawcze zostały przygotowane przez 

kardiochirurgów z Kliniki Kardiochirurgii i Chirurgii Naczyniowej w Gdańskim Uniwersytecie 

Medycznym na podstawie projektu geometrii i umieszczany w przestrzeni pomiarowej 

stanowiska obserwacyjno-pomiarowego w ten sam sposób. 

W ramach badań in vitro przeprowadzono szereg prób badawczych, w toku trwania 

których wdrażano kolejne zmiany konstrukcji protezy zastawki aortalnej HAB. Kierunek 

wprowadzanych modyfikacji był zależny od wyniku analizy przebiegu zarejestrowanych 

pomiarów oraz dynamiki pracy modeli poddanych równolegle prowadzonym badaniom. 

Uznano, że weryfikacja poprawności wprowadzanych zmian na podstawie badań in vitro 

jest najszybszą z dostępnych metod, dodatkowo dostarczającą jednoznacznych wyników. 

Pierwsze modyfikacje protezy HAB miały na celu redukcję naprężeń konstrukcyjnych, które 

po zmianie materiału z osierdzia zwierzęcego na BNC spowodowały utratę podstawowej 

funkcji protezy zastawki – funkcji zaworu zwrotnego. Redukcja wysokości protezy o 40% 

przywróciła tę funkcję, jednak nadmierna koncentracja naprężeń w miejscach wszycia 

protezy do odzwierzęcego naczynia krwionośnego, szczególnie w połączeniach 

komisuralnych, powodowała zerwania BNC – Rys. 4.3. Zauważono również, że w wyniku 

zastosowania połączenia szwem boków wykroju, leżących na wysokości jednej  

z trójkątnych zakładek (Rys. 4.1) dochodzi do skrócenia długości zszywanych brzegów. 

Powoduje to zmianę położenia płaszczyzny przechodzącej przez komisury, co wpływa  

na dynamikę pracy protezy, rozkład naprężeń (szczególnie podczas jej zamykania) oraz 

koaptację płatków. Zaproponowano zmiany w geometrii wykroju eliminujące szew na boku. 

Okazuje się, że jest to jedna z kluczowych modyfikacji skracająca również czas 

przygotowania protezy do implantacji. Poszerzenie T-kształtnych zakładek miało wzmocnić 

połączenia komisuralne, a wydłużenie wolnego brzegu płatka doszczelnić protezę w chwili, 
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gdy jest zamknięta. Wstępne badania in vitro potwierdziły zasadność wprowadzonych 

modyfikacji. Proteza po wprowadzeniu zmian konstrukcyjnych spełniała swą funkcję 

zaworu zwrotnego, a po przeprowadzonych obserwacjach makroskopowych, nie 

zaobserwowano zerwania materiału BNC, ani jakichkolwiek oznak jego osłabienia. 

W niniejszej rozprawie przedstawiono wyniki analizy pracy protez zastawki 

aortalnej typu HAB, których konstrukcje poddano szeregu modyfikacjom. Wyróżniono 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 płaska, symetryczna figura 

geometryczna z centralnie wykonanym otworem o kształcie trójkąta równobocznego. 

Krawędzie otworu stanowią podstawy A czworobocznych płatków protezy. Pomiędzy 

bokami H sąsiadujących płatków znajdują się, bezpośrednio do nich przylegające, zakładki 

o zaokrąglonych zewnętrznych krawędziach. Stosunek długości boków A/H mieści się  

w przedziale (8.1) [117]:  

𝐴

𝐻
∈ ⟨

1

3
𝜋 ;

2

3
 𝜋⟩ 

(8.1) 

Promień krzywizny wolnego brzegu płatka protezy jest zależny od promienia R okręgu 

wpisanego w szablon wykroju, którego centrum leży w miejscu przecięcia się wysokości 

trójkąta równobocznego. Zależność polega na tym, że punkty styczne wpisanego  

w szablon okręgu leżą w połowie długości wolnego brzegu płatka. Stosunek miary 

promienia R okręgu wpisanego w szablon wykroju do długości boku H mieści się  

w przedziale (8.2) [117] : 

𝑅

𝐻
∈ ⟨

2

9
𝜋 ;

5

6
 𝜋⟩ 

(8.2) 

Kształt zakładek zależy od względnego położenia boków H. Stanowią one wycinek koła  

o promieniu równym długości boku H. Miara kąta β mieści się w przedziale (8.3) [117]: 

𝛽 ∈ ⟨
2

3
𝜋 ;

5

6
 𝜋⟩ 

(8.3) 
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Badania przeprowadzono w celu identyfikacji modelu protezy zastawki aortalnej  

o największej efektywności pracy na podstawie określonych wskaźników. Każdy model 

geometryczny uwzględnia wcześniej wprowadzone modyfikacje, których dokonywano  

na podstawie analizy wyników prób pilotażowych. Zmiany wprowadzano po szczegółowej 

analizie obrazów zarejestrowanych kamerą szybkoklatkową oraz analizie makroskopowej 

modeli, po przerwanej lub zakończonej próbie badawczej. Trzy najlepiej oceniane 

geometrie poddano serii badań dla różnych wymiarów nominalnych. Przeprowadzono  

12 prób badawczych dla protez o różnej długości podstawy płatka A, przy zachowaniu 

proporcji pozostałych wymiarów. Długość podstawy płatka A uwarunkowana była 

wymiarem średnicowym wykorzystanego podczas próby naczynia krwionośnego. 

Poszczególne zastawki różniły się od siebie wysokością, promieniem krzywizny wolnego 

brzegu płatka oraz szerokością zakładek. Relacje między wymiarami badanych modeli 

przedstawiono w tabeli 8.2.  

Tabela 8.2. Relacje parametrów dla modeli poddanych badaniom in vitro, gdzie 𝐼𝑀𝑥
to moment 

bezwładności poszczególnego modelu 

M2 M4’ M4 

H2 > H4’ H4’ < H4 H4 

R2 R4’ = 0,8 R2 R4 = 1,12 R4’ 

β2 β4’ > β2 β4 = β4’ 

IM2
= 2,2 ∗ IM4′

 IM4′
 IM4

= 1,73 ∗ IM4′
 

8.4. Metody oceny efektywności protez zastawek serca 

Oceny funkcjonalności i efektywności poddanych badaniom in vitro modeli protezy 

zastawki aortalnej dokonano na podstawie analizy przebiegu zmian wartości ciśnienia 

mierzonego przed i za protezą, średniej wartości objętościowego natężenia przepływu 

przez badany model oraz analizy dynamiki jego pracy na podstawie zarejestrowanego 

obrazu. 

Dla każdego z badanych modeli wyznaczono średnią wartość różnicy ciśnienia ΔPo  

w chwili, gdy proteza jest całkowicie otwarta, co umożliwiło określenie skali oporów 

generowanych przez konstrukcję w przepływie. Do wyznaczenia średniej wartości ΔPo dla 

każdej badanej protezy wykorzystano dane pomiarowe z trzech kolejnych cykli pracy dla 

każdej zmiany parametrów przepływu – dla trzech różnych pojemności wyrzutowych  

i trzech różnych zadanych długości trwania cyklu pracy.  

Analiza zmian tej samej wielkości pomiarowej w chwili, gdy zastawka jest zamknięta 

– ΔPz może być argumentem potwierdzającym, lecz nie wykluczającym, ewentualną 

dysfunkcję w postaci rozszczelnienia się protezy. Średnią wartość ΔPz danego modelu 

protezy wyznaczono w podobny sposób jak średnią ΔPo. Na podstawie przebiegu zmian 

wartości ciśnienia mierzonego przed protezą – P1 i za nią – P2, w odniesieniu  

do zarejestrowanego w tej samej chwili obrazu, wyznaczono wartość ciśnienia dla fazy 

IVCT oraz IVRT w momencie, gdy rozpoczyna się odpowiednio otwieranie i zamykanie 

protezy. 
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Na Rys. 8.8. przedstawiono przykładowy przebieg ciśnienia mierzonego przed – P1 

oraz za protezą – P2 z zaznaczonymi charakterystycznymi punktami A, B, C i D. W punkcie 

A dyskowa proteza zastawki firmy Medtronic (znajdująca się tuż za zbiornikiem 4A 

stanowiska badawczego - Rys. 4.2) zamyka się powodując wzrost ciśnienia P1. Gdy 

osiągnie ono wartość ciśnienia P2 zaczyna otwierać się badana proteza aortalna – punkt 

B. Tuż przed końcem trwania skurczu izowolumetrycznego, czyli przed gwałtownym 

wzrostem ciśnienia P2, dokonywano odczytu wartości ciśnienia PIVCT wywołującego 

otwarcie zastawki aortalnej. Ciśnienie PIVRT wywołuje zamknięcie badanej protezy. 

 

Rys. 8.8. Przykładowy przebieg ciśnienia P1 (kolor niebieski) – lewokomorowego i P2 (kolor 
czerwony) – aortalnego 

Na Rys. 8.8. punkt D wyznacza moment jego odczytu. Dla każdej próby, w celu porównania 

warunków przepływu jakim poddano badane modele, wyznaczono średnie aortalne 

ciśnienie skurczowe – SBP (ang. systolic blood pressure) i rozkurczowe – DBP  

(ang. diastolic blood pressure). 

Zgodnie z wytycznymi ECS i EACTS o zwężeniu zastawki aortalnej mówi się, gdy 

pole jej otwarcia (AVA) nie przekracza 1 cm2. Efektywne pole otwarcia – EOA jest 

standardowym parametrem klinicznej oceny stopnia stenozy aortalnej wyznaczanym  

m.in. za pomocą echokardiografii dopplerowskiej. Oznacza najmniejszy przekrój 

strumienia przepływu za zastawką lub protezą zastawki. Wyznacza się go za pomocą 

równania ciągłości (8.4) [118].  

𝐸𝑂𝐴 ∙ 𝑉𝑇𝐼𝑉𝐶 = 𝐴𝐿𝑉𝑂𝑇 ∙ 𝑉𝑇𝐼𝐿𝑉𝑂𝑇    
(8.4) 

gdzie: 

EOA – efektywne pole otwarcia protezy zastawki aortalnej, 

VTIVC – chwilowa prędkość przepływu za zastawką, 

ALVOT – pole przekroju u wylotu lewej komory serca, 

VTILVOT – chwilowa prędkość przepływu przezzastawkowego. 

P
o

b
ra

no
 z

 m
o

st
w

ie
d

zy
.p

l

http://mostwiedzy.pl


. 

 

35 
 

Wyznaczenie EOA protezy zastawki aortalnej metodą cewnikowania, oparte jest na 

równaniu Bernoulliego, które opisuje zachowanie energii przepływu między wylotem lewej 

komory serca a aortą. W przypadku zastosowania cewnikowania efektywne pole otwarcia 

protezy aortalnej opisuje się jako obszar Gorlina wyznaczany równaniem (8.5) [119]. 

𝐺𝑜𝑟𝑙𝑖𝑛 𝑎𝑟𝑒𝑎 =  
𝑄𝑠

50 ∙ √𝛥𝑃𝑜

 
(8.5) 

gdzie: 

Qs – średnie, skurczowe objętościowe natężenia przepływu, 

ΔPo – średnia wartość przezzastawkowej różnicy ciśnienia w chwili gdy jest otwarta. 

W rzeczywistości umieszczenie końcówki cewnika służącego do pomiaru ciśnienia tuż  

za protezą wpływa na charakter przepływu, a w konsekwencji zaburza wiarygodność 

pomiaru. Ze względu na nieinwazyjność metoda Dopplera jest obecnie częściej 

stosowana. Obecnie dostępne metody obrazowania umożliwiają również wyznaczenie 

pola otwarcia protezy metodą planimetryczną – jest to tzw. GOA (ang. geometric orifice 

area), czyli geometryczne pole otwarcia. Różnicę między EOA a GOA przedstawiono  

na Rys. 8.9. 

 

Rys. 8.9. Przepływ przez kryzę o różnym kształcie z zaznaczonym GOA – geometrycznym polem 
otwarcia i EOA – efektywnym polem otwarcia; A1 jest polem przekroju na wlocie [120] 

GOA modeli protezy zastawki aortalnej poddanych badaniom in vitro wyznaczono  

na podstawie zarejestrowanego za pomocą szybkiej kamery obrazu dla każdej próby 

badawczej. Z każdego filmu wybrano minimum po 10 następujących po sobie klatek 

przedstawiających pełne otwarcie protezy. Pole otwarcia obliczano dla każdej z nich. 

Prezentacja obrazu w formie grafiki rastrowej umożliwiła przypisanie pojedynczemu 

pikselowi określonej wartości pola powierzchni. Wartość tę określano na podstawie  

położenia płaszczyzny pomiaru GOA oraz zapisów kalibracyjnych kamery. Ustalenia 

położenia płaszczyzny pomiaru dokonywano dla każdej zmiany objętości wyrzutowej 

pompy tłokowej dla danego modelu.  
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Rys. 8.10. Przykładowy obraz miary długości służący do przypisania wartości piksela obrazu 

Kalibracji kamery dokonywano w celu przypisania jednemu pikselowi zarejestrowanego 

obrazu wartości, która zmienia się wraz z odległością płaszczyzny pomiarowej od 

obiektywu kamery. W tym celu dokonano rejestracji 31 obrazów dla ustawień kamery takich 

jak podczas każdej próby badawczej. Każdy z obrazów przedstawiał miarę długości 

ustawioną w zadanej odległości od obiektywu – Rys. 8.10. Odległość rejestrowanej miary 

od obiektywu zmieniano co 1mm dla każdego z obrazów na całej długości przestrzeni 

pomiarowej.  

 

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

Obliczeń GOA dokonywano w programie graficznym Adobe Photoshop CC 2017. Polegały 

one na określeniu liczby pikseli w zaznaczonym obszarze obrazu – Rys. 8.11. oraz 

przypisaniu każdemu z nich wartości pola wyznaczonej na podstawie skali właściwej dla 

danego położenia płaszczyzny pomiaru. Obszar GOA każdego pomiaru zaznaczano 

poprzez selekcję pojedynczych pikseli lub ich grupę z możliwością korekcji wyboru. 

Granicę GOA stanowiły wewnętrzne krawędzie wolnego brzegu płatków protezy. 

W przypadku niezwapniałych lub łagodnie wapniejących zastawek serca pomiar 

GOA metodą planimetryczną pokrywa się z pomiarem EOA metodą Dopplera [121]. 

Wartość EOA wyznaczanego metodą Dopplera zależy od profilu prędkości przepływu 

zarówno u wylotu lewej komory, jak i tuż za badaną protezą. Pojawiający się przepływ 

turbulentny wywołuje straty energii EL, które można określić w funkcji EOA wzorem (8.6) 

[120]. 
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𝐸𝐿 =
1

2
∙ 𝜌 ∙ 𝑄2 ∙ (

1

𝐸𝑂𝐴
−

1

𝐴𝑆𝑇𝐽

)

2

 
(8.6) 

gdzie: 

EL – straty energii, 

Q – objętościowe natężenie przepływu, 

ρ – gęstość medium, 

EOA – efektywne pole otwarcia protezy, 

ASTJ – pole przekroju na wysokości STJ. 

Zgodnie z wyznaczeniem Idelchika [122] stratę energii w przepływie przez kryzę 

umieszczoną w rurze jak przedstawia Rys. 8.9, można zapisać w zależności od GOA – 

równaniem (8.7) [120]. 

𝐸𝐿 =
1

2
∙ 𝜌 ∙ 𝑄2 ∙

1

𝐺𝑂𝐴2
(1 +

√2

2
∙ √1 −

𝐺𝑂𝐴

𝐴1

−
𝐺𝑂𝐴

𝐴2

)

2

  
(8.7) 

gdzie: 

EL – straty energii, 

ρ – gęstość medium, 

Q – objętościowe natężenie przepływu, 

GOA – geometryczne pole otwarcia protezy, 

A1 – pole przekroju na wlocie, 

A2 – pole przekroju na wylocie. 

Norma PN-EN ISO 5840 regulująca wymagania nowo opracowanych  

oraz modyfikowanych substytutów zastawek serca wszczepianych chirurgicznie określa 

warunki hydrodynamiczne jakie muszą towarzyszyć pracy protezy zastawki serca 

poddanej certyfikowanym badaniom in vitro. Dla tych warunków możliwe jest wyznaczenie 

EOA za pomocą wzoru (8.8) [123]. 

𝐸𝑂𝐴 =
𝑄

51,6 ∙ √
∆𝑃𝑚

𝜌

 (8.8) 

gdzie: 

EOA – efektywne pole otwarcia protezy, 

Q – średnie objętościowe natężenie przepływu przez protezę, 

ΔPm – średnia różnica ciśnienia mierzonego przed i za protezą, 

ρ – gęstość medium roboczego. 

Warunkiem koniecznym umożliwiającym spełnienie zależności (8.8) jest dokonanie 

pomiaru ciśnienia w określonych normą odległościach od środkowej płaszczyzny modelu, 

prostopadłej do kierunku przepływu. Przed protezą odległość ta powinna być równa trzem 
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średnicom kanału przepływowego, w którym jest ona umieszczona. Punkt pomiaru 

ciśnienia za zastawką nie powinien być oddalony na odległość większą niż miara jednej 

średnicy kanału. Stanowisko obserwacyjno-pomiarowe, na którym przeprowadzono 

badania in vitro wyposażone jest w punkty pomiaru ciśnienia znajdujące się w odległości 

czterech średnic kanału przepływowego od płaszczyzny podstawy protezy zastawki. 

Wyznaczenie EOA na podstawie zarejestrowanych parametrów przepływu w tak dużej 

odległości od badanego modelu jest niewłaściwe, gdyż pole strumienia przepływu w tym 

miejscu nie jest najmniejsze, jak wynika z definicji EOA. Z uwagi na to oceny efektywności 

badanych modeli protezy zastawki aortalnej dokonano na podstawie EOA wyznaczonego 

z układu równań (8.6) i (8.7) wyznaczając tym samym zależność EOA od GOA (8.9). 

𝐸𝑂𝐴 = 𝐺𝑂𝐴 ∙ (1 +
√2

2
∙ √1 −

𝐺𝑂𝐴

𝐴1

)

−1

 

(8.9) 

gdzie: 

EOA – efektywne pole otwarcia protezy, 

GOA – geometryczne pole otwarcia protezy, 

A1 – pole przekroju na wlocie. 

Wyznaczono również stosunek EOA do GOA, który w diagnostyce określany jest jako 

współczynnik przewężenia Cc w znacznej mierze zależny od kształtu protezy, dlatego 

często będący wskaźnikiem stopnia stenozy aortalnej. Według dostępnych źródeł 

literaturowych [121] współczynnik Cc u chorych na stenozę może wynosić zaledwie 0,7. 

Analiza zarejestrowanego obrazu umożliwiła również wyznaczenie czasu trwania 

poszczególnych faz cyklu pracy protezy. Wyróżniono fazę otwierania RVOT (ang. rapid 

valve opening time), zamykania wolnego, zamykania szybkiego RVCT (ang. rapid valve 

closing time) oraz fazę, gdy zastawka pozostaje otwarta i zamknięta. W analizie oceny 

pracy każdego z badanych modeli uwzględniono RVOT, RVCT oraz ET (ang. ejection 

time). Na ten ostatni składa się czas trwania otwierania, zamykania i fazy, w której proteza 

pozostaje otwarta.  

Analizując czas trwania zamykania się protezy możliwe jest dokonanie oceny jej 

funkcjonalności. Każda z czterech zastawek pełni rolę zaworu zwrotnego.  

Ich główną funkcją jest zapobieganie cofania się krwi do jam serca – przedsionków  

w przypadku zastawek przedsionkowo-komorowych i komór w przypadku zastawek 

trójpłatkowych. Podczas zamykania zastawki dochodzi do powstania fali zwrotnej, co 

wynika z dynamiki przepływu i jest zjawiskiem nieuniknionym. Budowa protezy HAB jest 

zbliżona do naturalnej zastawki aortalnej, dlatego zasada jej działania również. Podczas 

jej zamykania także powstaje fala zwrotna, a jej wielkość determinuje ocenę 

funkcjonalności każdego z badanych modeli. Ograniczenia przyrządów pomiarowych oraz 

konstrukcja stanowiska badawczego nie umożliwiały określenia wielkości fali zwrotnej 
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powstałej podczas zamykania protezy, a tym bardziej stwierdzenia obecności przecieku 

wstecznego. Dlatego oceny funkcjonalności modeli dokonano na podstawie m.in. czasu 

zamykania oraz zmian wartości ciśnienia mierzonego przed i za protezą. Dodatkowo 

dokonywano oceny obecności załamku dikrotycznego fali tętna17 – punkt D Rys. 8.8. 

 

Rys. 8.12. Schemat zależności przemieszczenia płatków zastawki serca w funkcji czasu 
trwania poszczególnych faz cyklu jej pracy, gdzie RVOT – szybkie otwieranie, RVCT – 

szybkie zamykanie, SCD – powolne zamykanie, D1 – maksymalne przemieszczenie 
płatka, D2 – przemieszczenie płatka tuż przed szybkim zamknięciem [124] 

Na Rys. 8.12 przedstawiono w formie graficznej przemieszczenie płatków zastawki 

w czasie trwania pełnego cyklu jej pracy. Ta zależność umożliwiła wyznaczenie czasu 

granicznego między fazą wolnego, a szybkiego zamykania na podstawie szybkości zmiany 

GOA – widoczny wzrost prędkości zmiany wartości GOA wraz z zestawieniem zmiany 

wartości GOA, co przedstawiono na wykresach widocznych na Rys. 8.13 i Rys. 8.14. 

Wyznaczenie czasu trwania poszczególnych faz umożliwiło dokonanie oceny badanych 

modeli ze względu na szybkość reakcji konstrukcji na zmieniające się warunki przepływu.  

 

Rys. 8.13.Przebieg prędkości zmiany GOA 

                                                           
17 Spadek ciśnienia aortalnego, bezpośrednio po zamknięciu zastawek półksiężycowatych, często 
używany jako znacznik końca skurczu serca bądź okresu wyrzucania krwi z jego jam [139][140] 
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Rys. 8.14. Zmiana wartości GOA 

8.5. Analiza pracy modeli badawczych 

Analizując przebieg zmian wartości ciśnienia w odniesieniu do chwilowego 

położenia tłoka pompy wywołującej przepływ pulsacyjny oraz zarejestrowanego za pomocą 

szybkiej kamery obrazu dokonano oceny efektywności i funkcjonalności pracy trzech 

modeli protezy zastawki aortalnej: M2, M4’ i M4 (Rys. 8.7). Analizę porównawczą 

przeprowadzono na podstawie ilościowej i jakościowej oceny efektywności, bazującej  

na wspomnianych w poprzednim podrozdziale wskaźnikach – ich wartości oraz charakteru 

ich zmian.  

8.5.1. Analiza oparta o przebieg ciśnień 

Wszystkie trzy modele badawcze poddano tym samym warunkom przepływu. 

Praca każdego z nich została oceniona dla zadanych wartości objętości wyrzutowej – 65, 

90 i 110 cm3 oraz dla różnych czasów trwania cyklu – 0,6, 0,7 i 0,8 s. Średnie wartości 

ciśnienia skurczowego SBP i rozkurczowego DBP towarzyszące badanym modelom 

przedstawiono w tabeli 8.3. SBP i DBP są średnimi wartościami odpowiednio 

maksymalnego i minimalnego ciśnienia aortalnego w wybranych cyklach pracy.  

Tabela 8.3. Średnie wartości aortalnego ciśnienia skurczowego – SBP i rozkurczowego – DBP  

oraz średniego ciśnienia tętniczego – MBP dla badanych modeli geometrii z uwzględnieniem 
odchylenia standardowego 

 M2 M4’ M4 

 kPa mmHg kPa mmHg kPa mmHg 

SBP  12,28 ± 1,27 92,1 ± 9,5 13,78 ± 1,06 103,4 ± 8,3 12,53 ± 2,03 94,0 ± 15,3 

DBP  11,53 ± 0,61 86,5 ± 4,6 11,13 ± 1,15 83,5 ± 8,6 11,19 ± 1,43 84,0 ± 10,8 

MBP 11,79 ± 0,69 88,4 ± 5,2 12,03 ± 2,29 90,2 ± 17,2 12,05 ± 1,38 90,4 ±10,4 

Jednym z najważniejszych parametrów określających funkcjonalność protezy zastawki, nie 

tylko aortalnej, jest różnica dwóch wartości ciśnień: mierzonego u wylotu lewej komory 

serca, czyli tuż przed protezą, oraz w aorcie – za protezą. Pod względem 

wytrzymałościowym istotne jest, by zarówno wartości ciśnienia mierzonego przed jak i za 

protezą, w chwili gdy jest ona zamknięta, warunkowały ciśnienie różnicowe w zakresie 

0

50

100

150

200

250

300

350

411 413 415 417 419 421 423 425

G
O

A
 [

m
m

2
]

nr klatki filmu

P
o

b
ra

no
 z

 m
o

st
w

ie
d

zy
.p

l

http://mostwiedzy.pl


. 

 

41 
 

8÷13,3 kPa (60÷100 mmHg). Podczas każdej próby badawczej warunek ten został 

spełniony - Tabela 8.4.  

Tabela 8.4. Średnie wartości różnicy ciśnienia mierzonego przed i za zamkniętą protezą 

M2 M4’ M4 

kPa mmHg kPa mmHg kPa mmHg 

11,11 ± 0,59 83,4 ± 4,5 10,86 ± 0,96 81,5 ± 7,2 10,86 ± 0,48 81,5 ± 3,6 

Różnica ciśnienia mierzonego przed i za protezą w chwili maksymalnego przez nią 

przepływu, czyli gdy jest ona w trakcie fazy swojego pełnego otwarcia jest parametrem, 

który wskazuje skalę oporów jakie stawia konstrukcja protezy przepływowi. Im mniejsza 

wartość tych oporów, tym mniejszy stopień obciążenia lewej komory serca wynikający  

z pracy protezy zastawki. W Tabela 8.5 zestawiono średnie wartości różnicy ciśnienia ΔPo 

dla trzech badanych modeli. Średnia wartość różnicy ciśnienia dla każdego z nich  

nie przekracza 0,8 kPa (6 mmHg). 

Tabela 8.5. Średnie wartości różnicy ciśnienia oraz objętościowego natężenia przepływu dla 

badanych modeli protezy z uwzględnieniem odchylenia standardowego 

 M2 M4’ M4 

Q [l/min] 6,51 ± 1,81 7,48 ± 1,76 7,53 ± 1,79 

ΔPo [kPa] 0,54 ± 0,24 0,57 ± 0,33 0,75 ± 0,31 

ΔPo [mmHg] 4,07 ± 2,10 4,28 ± 2,51 5,6 ± 2,32 

Największą średnią różnicę ciśnienia generuje model M4, ale w porównaniu z M2,  

dla którego ΔPo jest najmniejsza, różnica wielkości tych parametrów stanowi średnio 

zaledwie 0,2 kPa (1,5 mmHg). Średnia wartość różnicy ciśnienia mierzonego przed i za 

badanym modelem w chwili jego pełnego otwarcia w niewielkim stopniu spada wraz  

ze wzrostem średniego objętościowego natężenia przepływu. Taką tendencję obserwuje 

się dla każdej geometrii. Do największego spadku dochodzi podczas pracy modelu M2 – 

Rys. 8.15. 

 

Rys. 8.15. Zmiana różnicy ciśnienia w zależności od wielkości objętościowego natężenia przepływu 
przez badane modele protezy 
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Dla każdego zbioru danych pomiarowych wyznaczono średnią, odchylenie standardowe 

oraz wariancję. Umożliwiło to określenie stopnia zróżnicowania wyników w zależności  

od określonych czynników oraz ułatwiło dokonanie oceny pracy poszczególnych modeli. 

Zmienność oporów jakie stawiają egzemplarze protezy tego samego modelu jest duża  

i zmienia się w danym zakresie – Tabela 8.6.  

Tabela 8.6. Cechy danych pomiarowych ze zbioru ΔPo 

 M2 M4’ M4 

Średnia 0,54 kPa 4,07mmHg 0,57 kPa 4,28mmHg 0,75 kPa 5,6mmHg 

Odchyl. standardowe 0,28 kPa 2,1mmHg 0,33 kPa 2,51mmHg 0,31 kPa 2,32mmHg 

Wariancja 0,08 4,42 0,11 6,29 0,1 5,38 

Szerokość tego zakresu uwarunkowana jest cechami geometrycznymi. Pomimo tej samej 

geometrii modelu każdy egzemplarz jest inny. Fragment aorty odzwierzęcej mógł być 

zespolony tylko raz z wybranym egzemplarzem danego modeleu. Szwy mimo, że 

zastosowano ten sam rodzaj i jednakową technikę różnią się. Warto jednak zwrócić uwagę 

na to, że mimo to zakres, w jakim zmieniają się wielkości pomiarowe nie jest szeroki. 

Odchylenie standardowe nie przekracza 0,4 kPa (3 mmHg). 

W celu przeprowadzenia oceny pracy modeli protezy zastawki dokonano 

porównania średniej wielkości ΔPo, wyznaczonej na podstawie zarejestrowanych danych 

pomiarowych, z wynikami pomiarów wykonanymi w ramach obserwacji chorych  

z wszczepionymi bezstentowymi bioprotezami zastawki aortalnej, dostępnymi w literaturze 

naukowej (Tabela 8.7). Średnia wartość ΔPo każdego z trzech modeli protezy HAB jest 

niższa od najniższego, uzyskanego ciśnienia różnicowego, wywołanego roczną pracą 

protezy Medtronic Freestyle. Warto zwrócić uwagę, że wielkość ΔPo spada u chorych wraz  

z biegiem czasu po zabiegu implantacji.  

Tabela 8.7. Średnie wartości różnicy ciśnienia bezstentowych protez zastawki aortalnej  

z uwzględnieniem odchylenia standardowego 

Proteza Warunki pomiaru ΔPo [kPa] ΔPo [mmHg] Źródło 

Medtronic 
Freestyle 

wypis 1,33 ± 0,8 10 ± 6,0 

[125] 
3-6 miesięcy 0,93 ± 0,67 7 ± 5,0 

1 rok 0,8 ± 0,53 6 ± 4,0 

2 lata 0,8 ± 0,67 6 ± 5,0 

Edwards Prima 

1 tydzień 2,93 ± 0,67 22 ± 5,0 

[126] 6 miesięcy 2,19 ± 0,93 16,5 ± 7,0 

1 rok 1,93 ± 0,93 14,5 ± 7,0 

Edwards Prima 
Plus 

wypis 2,39 ± 1,19 18 ± 9,0 
[127] 

1 rok 1,59 ± 0,53 12 ± 4,0 

6 miesięcy 1,64 ± 0,53 12,3 ± 4,0 
[128] 

1 rok 1,28 ± 0,8 9,6 ± 6,0 

Sorin 
Pericarbon 
Freedom 

wypis 1,47 ± 0,23 11 ± 1,7 
[129] 

14 lat 1,19 ± 0,32 9 ± 2,4 

10 lat 1,19 ± 0,8 9 ± 6,0 [130] 

Sorin Freedom 
Solo 

wypis 0,87 ± 0,57 6,5 ± 4,3 [131] 

1 miesiąc 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 7,9 ± 2,5 
[133] 

5 lat 1,03 ± 0,48 7,7 ± 3,6 

Do otwarcia zastawki aortalnej dochodzi, gdy wartość ciśnienia komorowego 

przekroczy wartość ciśnienia rozkurczowego w aorcie, czyli mieszczącą się w granicach 

od 8 do 12 kPa (60 do 90 mmHg). Jest to wartość ciśnienia kończąca fazę skurczu 

izowolumetrycznego, i oznacza się ją jako PIVCT. Zastawka zamyka się, gdy wartość 

ciśnienia w komorze osiągnie niższą wartość niż ciśnienie w aorcie. Rozpoczyna się 

wówczas faza rozkurczu izowolumetrycznego indukowana przez ciśnienie PIVRT. Wysokość 

tego ciśnienia głównie zależy od charakteru przepływu przez protezę. W tabeli 8.8. 

zestawiono średnie wartości tych ciśnień dla badanych modeli protezy. 

Tabela 8.8. Średnie wartości ciśnienia otwierania – PIVCT i zamykania – PIVRT badanych modeli 

protezy z uwzględnieniem odchylenia standardowego 
 M2 M4’ M4 

 kPa mmHg kPa mmHg kPa mmHg 

PIVCT 8,29 ± 1,47 62,2 ± 11,0 8,48 ± 1,56 63,6 ± 11,7 9,55 ± 1,48 71,6 ± 11,1 

PIVRT 6,47 ± 1,49  48,5 ± 11,2 7,45 ± 1,44 55,9 ± 10,8 9,87 ± 1,64 74,0 ± 12,3 

Średnia wartość PIVCT każdego modelu zawiera się w przedziale normatywnych wartości 

ciśnienia rozkurczowego w aorcie. Dla modeli M2 i M4’ są one bliższe dolnej granicy. Dla 

modelu M4, nawet po uwzględnieniu maksymalnego odchylenia standardowego, wartości 

zawierają się w przedziale normatywnym. Średnia wartość ciśnienia zamknięcia PIVRT dla 

modelu M4 jest najwyższa. Dla M2 i M4’ zamknięcie zachodzi w podobnych warunkach 

ciśnienia, jednak model M2 wymaga aż o 35% niższej wartości niż model M4. Biorąc pod 

uwagę średnie wartości DBP, które są porównywalne dla wszystkich trzech modeli, 

ciśnienie aortalne wymaga spadku o największą wartość podczas zamknięcia modelu M2. 

8.5.2. Analiza oparta na zmianie pola otwarcia modeli badawczych 

Zarówno efektywne jak i geometryczne pole otwarcia protezy są głównymi 

wskaźnikami efektywności protez poddawanych badaniom in vitro i in vivo. EOA służy 

również do oceny stopnia degradacji zastawki u chorych ze stenozą aortalną. Stosowana 

obecnie technika diagnostyki obrazowej zwana echokardiografią Dopplera umożliwia 

wyznaczenie EOA u chorych po implantacji protezy zastawki serca. Jest to wskaźnik 

kwalifikacji do badań klinicznych oraz krótko- i długoterminowych obserwacji 

wprowadzanych na rynek protez zastawek. Analiza zmian wielkości EOA umożliwia 

określenie szybkości postępowania degradacji obserwowanej protezy. W tabeli 8.9. 

zestawiono średnie wartości obu wspomnianych wskaźników wyznaczonych na podstawie 

zarejestrowanych danych podczas badań in vitro. 

Tabela 8.9. Średnie wartości efektywnego i geometrycznego pola otwarcia badanych modeli  

z uwzględnieniem odchylenia standardowego 
 M2 M4’ M4 

EOA [cm2] 2,67 ± 0,59 2,04 ± 0,23 2,85 ± 0,59 

GOA [cm2] 3,22 ± 0,52 2,75 ± 0,24 3,50 ± 0,54 
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Jako, że EOA określa najmniejsze pole przekroju strumienia przepływu przez protezę, jego 

wartość jest mniejsza niż GOA będącego miarą pola przekroju ograniczonego brzegami 

płatków protezy. Model M4 cechuje się największym GOA generując tym samym strumień 

przepływu o największym poprzecznym polu powierzchni. Biorąc pod uwagę wskaźniki 

określające pole otwarcia protezy najmniej efektywnym okazuje się być model M4’ – EOA 

jest o ponad 1/4 mniejsze od EOA modelu M4. W tabeli 8.10. dokonano zestawienia, 

dostępnych w literaturze, wyznaczonych w różnym czasie od chwili wszczepienia wartości 

EOA dla bezstentowych bioprotez zastawek aortalnych.  

Tabela 8.10. Średnie wartości efektywnego pola otwarcia bezstentowych protez zastawki aortalnej  

w zależności od długości minionego czasu po wszczepieniu z uwzględnieniem odchylenia 
standardowego 

Proteza Warunki pomiaru EOA [cm2] Źródło 

Medtronic Freestyle 

wypis 1,57 ± 0,44 

[125] 
3-6 miesięcy 1,72 ± 0,45 

1 rok 1,86 ± 0,52 

2 lata 1,90 ± 0,64 

Edwards Prima 

1 tydzień 1,65 ± 0,30 

[126] 6 miesięcy 1,75 ± 0,30 

1 rok 1,95 ± 0,20 

Edwards Prima Plus 
wypis 1,31 ± 0,31 

[127] 
1 rok 1,57 ± 0,37 

Sorin Pericarbon 
Freedom 

6 miesięcy-7lat 2,03 ± 0,70 [134] 

10 lat 1,88 ± 0,63 [130] 

Sorin Freedom Solo 

wypis 1,84 ± 0,42 [133] 

1 miesiąc 1,90 ± 0,56 
[132] 

1 rok 1,89 ± 0,56 

1 rok 1,6 ± 0,50 

[131] 2 lata 1,5 ± 0,40 

3 lata 1,5 ± 0,40 

6-8 lat 1,68 ± 0,40 [135] 

Zauważalny dla wszystkich wymienionych bioprotez spadek EOA spowodowany jest ich 

postępującą degradacją, powodującą zesztywnienie płatków ograniczające ich zakres 

ruchu. Jest to właściwy wskaźnik tempa postępu tego zjawiska. 

Analiza charakteru zmian stopnia otwarcia protezy zastawki serca służy zarówno 

ocenie jej efektywności jak i funkcjonalności. Proteza aortalna powinna otwierać się  

w takim stopniu, by zapewnić określony, uwarunkowany skurczem lewej komory przepływ 

danej objętości krwi w określonym czasie, nie wywołując przy tym różnicy ciśnienia 

mogącej wpłynąć na obciążenie tej komory.  
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Rys. 8.16. Zmiana efektywnego pola otwarcia badanych modeli w zależności od średniej wartości 
objętościowego natężenia przepływu przez badane modele 

Wielkość EOA głównie zależy od miary średnicy nominalnej DN, dlatego stopień 

zróżnicowania wyników wokół średniej wyznaczono analizując wpływ właśnie tego 

czynnika – tabela 8.11.  

Tabela 8.11. Cechy danych pomiarowych ze zbioru EOA 
 M2 M4’ M4 

Średnia [cm2] 2,2 2,04 2,85 

Odchyl. standardowe [cm2] 0,59 0,23 0,59 

Wariancja 0,35 0,05 0,35 

Dla wszystkich trzech modeli wariancja EOA jest niewielka. Wykazują one tendencję 

zwiększenia EOA w warunkach wysokich wartości średniego objętościowego natężenia 

przepływu – Rys. 8.16. Charakter wzrostu zależy nie tylko od modelu, ale również od jego 

średnicy nominalnej. Protezy konstrukcji M4 generują największe EOA, M2 – najmniejsze.  

Dla modeli M4’ i M4 o tej samej średnicy nominalnej ilościowo nie dochodzi do znaczącej 

zmiany wartości EOA w wyniku zmiany natężenie przepływu – Rys. 8.17 oraz Rys. 8.18. 

Oczywistym jest, że im większy jest ten wymiar, tym wielkość pola rośnie.  

 

Rys. 8.17. Zmiana efektywnego pola otwarcia EOA badanych modeli o średnicy nominalnej DN 20 
mm w zależności od zmiany natężenia przepływu Q 
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Podczas pracy najmniejszych egzemplarzy modelu M2 zauważalny jest dynamiczny 

wzrost pola otwarcia wraz ze wzrostem średniej wartości objętościowego natężenia 

przepływu. Takiej tendencji nie obserwuje się ani dla większych protez modelu M4’, ani dla 

protez dwóch pozostałych modeli. 

 

Rys. 8.18. Zmiana efektywnego pola otwarcia EOA badanych modeli o średnicy nominalnej DN 22 
mm w zależności od zmiany natężenia przepływu Q 

Spadek wielkości efektywnego pola otwarcia protezy M2 w wyniku zmniejszenia się 

natężenia przepływu powoduje gwałtowny wzrost różnicy ciśnienia mierzonej w chwili 

generowania tego pola – Rys. 8.19. Oznacza to, że efektywność modelu M2 jest zależna 

od warunków pracy protezy. 

 

Rys. 8.19. Zmiana efektywnego pola otwarcia badanych modeli w zależności od różnicy ciśnienia  
dla modeli o średnicy nominalnej DN 20 mm 

Współczynnik przewężenia Cc jest wskaźnikiem stopnia zaawansowania stenozy 

aortalnej. Dla wszystkich trzech badanych modeli średnia wartość Cc jest większa od 0,7  

co stanowi umowną granicę występowania AS – tabela 8.12. 
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Tabela 8.12. Średnie wartości współczynnika przewężenia Cc badanych modeli z uwzględnieniem 

odchylenia standardowego 

 M2 M4’ M4 

CC 0,82 ± 0,06 0,79 ± 0,06 0,83 ± 0,05 

Dla wszystkich trzech modeli protezy średnia wartość współczynnika przewężenia jest 

zbliżona. Wynika to z przyjętego sposobu wyznaczenia EOA, który jest ściśle zależny  

od GOA. Najniższa wartość CC modelu M4’ uwarunkowana jest najniższą średnią EOA tej 

protezy. 

8.5.3. Czas reakcji konstrukcji na zmianę warunków przepływu 

Zastawki serca pełnią rolę zaworów zwrotnych, czyli zapewniających przepływ 

tylko w jednym kierunku. W przypadku zastawek aortalnych – z lewej komory do głównej 

tętnicy – aorty. Funkcjonalna proteza zastawki zapewnia jak najmniejszą falę zwrotną krwi 

do jam serca, powstającą podczas jej zamykania. Jej obecność jest nieunikniona.  

Im szybciej następuje faza zamykania, tym mniejsza objętość krwi cofnie się do komory. 

Szybka reakcja konstrukcji na zmianę warunków przepływu pulsacyjnego świadczy  

o wysokiej wydajności protezy zastawki oraz zapobiega obciążeniu mięśnia sercowego.  

W tabeli 8.13. zestawiono średnie czasy trwania trzech faz cyklu pracy naturalnej 

zastawki serca z czasami wyznaczonymi na podstawie analizy zarejestrowanego obrazu 

pracy modeli M2, M4’ i M4. Wyróżniono czasy trzech faz cyklu – czas wyrzutu (ET), czyli 

moment od chwili, gdy proteza rozpoczyna się otwierać, osiąga pełne otwarcie i następnie 

się zamyka, czas szybkiego otwierania (RVOT) i szybkiego zamykania (RVCT). 

Tabela 8.13. Średnie wartości czasu trwania wybranych faz cyklu badanych modeli  

z uwzględnieniem odchylenia standardowego 
 Dane wg 

[136] 
Dane wg 
[124] 

Dane wg 
[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] 40 ± 5 28 ± 5 92 ± 23 37 ± 7 42 ± 8 38 ± 4 

Średnie wartości czasu trwania otwierania i zamykania modeli M2, M4’ i M4  

są porównywalne z czasami trwania tych samych faz naturalnej zastawki aortalnej. 

Przywołane w tabeli 8.13. źródła literaturowe nie zawierają informacji dotyczącej 

całkowitego czasu trwania cyklu pracy obserwowanych zastawek, dlatego z analizy 

porównawczej z modelami protezy HAB wykluczono czas trwania fazy, podczas której 

proteza jest zamknięta (CLOSED). Możliwe jest zatem porównanie procentowego udziału 

poszczególnych faz cyklu jedynie między badanymi modelami, co zaprezentowano  

na Rys. 8.20. Model M2 otwiera się najdłużej – czas szybkiego otwierania zajmuje średnio 

10,3% jego cyklu pracy. Dla modelu M4’ RVOT stanowi średnio 5,7%, dla M4 – 7,1% 

średniego czasu trwania całego cyklu, jednak pod względem ilościowym model M4 otwiera 

się najszybciej. Dla przepływu o większym natężeniu średni czas otwierania modeli spada,  

co ilustruje wykres zależności RVOT od objętościowego natężenia przepływu Q – Rys. 

8.22. 
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Rys. 8.20. Udział procentowy poszczególnych faz cyklu pracy badanych modeli protez,  
gdzie RVOT – czas szybkiego otwierania protezy, OPEN – czas fazy pełnego otwarcia i powolnego 

zmykania, RVCT – czas szybkiego zamykania, CLOSED – czas, podczas którego proteza jest 
zamknięta. 

Czas reakcji konstrukcji na zmieniające się warunki w jakich pracuje zależy również  

od środowiska pracy, dlatego wariancję dla RVOT i RVCT – tabela 8.14 i 8.15. wyznaczono 

z uwzględnieniem czasu trwania jednego cyklu dla poszczególnych modeli 

geometrycznych. Zakres zmian wielkości 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 

Czas trwania cyklu 
[ms] 

800 700 600 800 700 600 800 700 600 

Średnia [ms] 51,67 47,33 54,33 65,33 39 44 101,17 66,67 48,67 

Odchyl.standardowe 
[ms] 

4,04 2,08 0,58 15,04 17,35 10,58 23,84 28,54 10,48 

Wariancja 16,33 4,33 0,33 226,33 301 112 568,17 814,67 109,87 

Tabela 8.15. Cechy danych pomiarowych ze zbioru RVCT 
 M4 M4' M2 

Czas trwania cyklu 
[ms] 

800 700 600 800 700 600 800 700 600 

Średnia [ms] 33,33 40,33 42 44,67 46,67 35 34 40,5 44 

Odchyl.standardowe 
[ms] 

2,89 1,53 2 3,06 5,03 6,24 8,74 9,33 6,6 

Wariancja 8,33 2,33 4 9,33 25,33 39 76,4 87,1 43,6 

Dla modeli M2 i M4’ wzrost objętości wyrzutowej powoduje niemal proporcjonalny 

spadek czasu trwania fazy otwierania. Zwiększenie objętości o 41% skraca RVOT modelu 

M2 o 39%, modelu M4’ o 42% - Rys. 8.21. Średni czas otwierania modelu M4 wraz  

ze wzrostem objętościowego natężenia przepływu maleje nieznacznie. Dla największych 

natężeń przepływu przez wszystkie modele (ok. 10l/min) średni czas otwierania jest bardzo 

zbliżony i wynosi średnio ok. 40 ms. 
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Rys. 8.21. Zmiana czasu trwania fazy otwierania badanych modeli w zależności od zmiany 
objętości wyrzutowej 

Modele M2 i M4’ otwierają się wyraźnie szybciej, gdy objętościowe natężenie przepływu 

przez nie rośnie – Rys. 8.22. Dla modelu M4 szybkość otwierania praktycznie nie zależy  

od objętościowego natężenia przepływu Q. Ten sam charakter zmian czasu trwania fazy 

szybkiego otwierania obserwuje się bez względu na wymiar średnicy nominalnej dla każdej 

z badanych konstrukcji, ale dynamika tych zmian zmienia się w zależności od średnicy 

nominalnej danego modelu konstrukcji – Rys. 8.23 i Rys. 8.24. 

 

Rys. 8.22. Zmiana czasu trwania fazy otwierania badanych modeli w funkcji objętościowego 
natężenia przepływu 

Dla modeli o najmniejszej średnicy nominalnej – 20 mm różnica w czasie reakcji konstrukcji  

na napływającą objętość wyrzutową medium między modelami M2 i M4’ a modelem M4 

jest znacząca. Dla średniego objętościowego natężenia przepływu równego 6,5 l/min M4 

otwiera się dwukrotnie szybciej od dwóch pozostałych konstrukcji. 

0

25

50

75

100

125

150

60 70 80 90 100 110 120

R
V

O
T

 [
m

s
]

Objętość wyrzutowa [cm3]

M2 M4' M4

0

20

40

60

80

100

120

140

2 4 6 8 10

R
V

O
T

 [
m

s
]

Q [l/min]

M2 M4' M4

P
o

b
ra

no
 z

 m
o

st
w

ie
d

zy
.p

l

http://mostwiedzy.pl


. 

 

50 
 

 

Rys. 8.23. Zmiana czasu trwania fazy otwierania badanych modeli o średnicy nominalnej DN 20  
w funkcji objętościowego natężenia przepływu 

Dla większych modeli dynamika skrócenia RVOT wraz ze wzrostem średniego 

objętościowego natężenia przepływu spada dla modeli M2 i M4’, natomiast pod względem 

ilościowym faza szybkiego otwierania dla tych egzemplarzy jest dłuższa. 

 

Rys. 8.24. Zmiana czasu trwania fazy otwierania badanych modeli o średnicy nominalnej DN 22  
w funkcji objętościowego natężenia przepływu 

Czas otwierania jest dłuższy dla tych egzemplarzy protez, dla których wartość różnicy 

ciśnienia mierzonej między wlotem, a wylotem (ΔPo) jest większa – Rys. 8.25. Wynika to  

z tego, że dla warunków pracy o większym natężeniu przepływu, co powoduje wydłużenie 

czasu reakcji konstrukcji, protezy generują większą różnicę ciśnienia w chwili swojego 

pełnego otwarcia. Wyraźny wzrost wydłużenia RVOT w funkcji ΔPo odnotowuje się  

dla modelu M2 i M4’. 
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Rys. 8.25. Czas potrzebny do osiągnięcia maksymalnego pola otwarcia przez badany model  
w zależności od różnicy ciśnienia 

Zbliżony charakter wzrostu RVOT obserwuje się dla każdego z modeli bez względu  

na średnicę nominalną. Wykres umieszczony na Rys. 8.26 uwzględnia zmianę czasu 

trwania otwierania w zależności od ΔPo jedynie dla protez o średnicy DN 20 mm. Długość 

czasu otwierania nie jest zależna od ΔPo, a jedynie jego zmiana uwarunkowana jest 

czynnikiem wpływającym bezpośrednio na zmianę ΔPo. Oznacza to zatem, że czas 

otwierania się modelu zależy głównie od jego konstrukcji. Szybkość otwierania protezy 

zastawki świadczy o wielkości oporów jakie jej konstrukcja stawia przepływowi. 

 

Rys. 8.26. Zmiana czasu trwania otwierania dla modeli o średnicy nominalnej DN 20 mm  
w zależności od różnicy ciśnienia generowanej przez model 
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Dynamika wydłużenia czasu osiągnięcia przez model M4’ pełnego otwarcia dla mniejszych 

średnic nominalnych jest zbliżona do dynamiki zmiany RVOT modelu M2, jednak czas 

reakcji płatków na napływającą objętość wyrzutową płynu jest znacznie krótszy. 

Tak jak w chwili otwierania protezy zastawki czas reakcji płatków na nadchodzącą 

falę przepływu jest krótszy dla większych wartości objętościowego natężenia przepływu, 

tak podczas zamykania ten czas powinien wydłużać się. Wynika to z charakteru przepływu, 

który narzucany jest przez przemieszczenie tłoka pompy symulującej pracę serca. Jego 

powrót do pozycji wyjściowej wywołuje warunki odpowiadające rozkurczowi serca, który 

zachodzi mniej dynamicznie niż faza skurczu (faza 3. na Rys. 8.4).  

Zamknięcie protezy wywołane jest spadkiem wartości różnicy ciśnienia będącej 

konsekwencją rozkurczu lewej komory serca, czy odnosząc się do układu badawczego, 

powrotu tłoka pompy do pozycji wyjściowej. Towarzyszy temu spadek prędkości strumienia 

przepływu, a następnie zmiana jego kierunku. Dla przepływów o większym natężeniu 

zachodzi ona dłużej, co wydłuża czas zamykania protezy zastawki. Poddane obserwacjom 

modele M2 i M4 wykazują spodziewaną tendencję wydłużenia czasu zamykania  

dla większych wartości objętościowego natężenia przepływu – Rys. 8.27. 

 

Rys. 8.27. Zmiana czasu trwania fazy zamykania badanych modeli w funkcji objętościowego 
natężenia przepływu 

Na wykresie uwzględniającym pomiary dokonane podczas prób badawczych, którym 

poddano modele o różnej średnicy nominalnej, dla modelu M4’ obserwuje się wręcz 

drastyczny spadek RVCT. Dwu i pół krotne zwiększenie natężenia przepływu skraca średni 

czas reakcji tych protez o połowę. Takiej tendencji nie zauważono dla pozostałych dwóch 

badanych konstrukcji. 
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Rys. 8.28. Zmiana czasu trwania zamykania badanych protez w zależności od objętościowego 
natężenia przepływu dla modeli o różnej średnicy nominalnej 

Okazuje się, że dynamika zmiany RVCT modelu M4’ jest zależna od wymiaru średnicy 

nominalnej – Rys. 8.28, dlatego nie powinno się analizować tendencji zmiany czasu 

trwania zamykania na podstawie pomiarów zarejestrowanych podczas badań protez  

o różnych średnicach nominalnych. RVCT dla modelu M4’ ulega skróceniu w warunkach 

przepływu o większym natężeniu jedynie dla najmniejszych modeli. Zwiększenie średnicy 

podstawy protezy zaledwie o 1 mm powoduje odwrócenie charakteru jej pracy w zależności  

od średniej wartości objętościowego natężenia przepływu. Niewątpliwe jest,  

że dla niewielkich natężeń czas reakcji konstrukcji M4’ podczas zamykania jest najdłuższy 

spośród wszystkich badanych modeli bez względu na tendencję jego skrócenia, czy 

wydłużenia w funkcji średniego objętościowego natężenia przepływu. Dla największych 

natężeń RVCT najmniejszych protez skraca się dynamicznie do najmniejszych wartości,  

w przypadku większych modeli czas ten jest najdłuższy. Prawdopodobną przyczyną 

tendencji dynamicznego spadku czasu trwania zamykania protezy dla większych 

objętościowych natężeń przepływu jest wpływ pompy tłokowej symulującej pracę serca. 

Podobnie jak podczas pracy modelu M2, w tym przypadku również dochodzi  

do gwałtownego spadku ciśnienia zamykania. Protezy modelu M4’, co ważne – jedynie te 

o niewielkich wymiarach średnicowych, w odróżnieniu do M2 reagują na ten spadek 

właśnie dynamicznym skróceniem czasu reakcji konstrukcji w warunkach większego 

natężenia przepływu.  
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Rys. 8.29. Zmiana czasu trwania fazy szybkiego zamykania badanych modeli w zależności  
od różnicy ciśnienia ΔPo 

Dynamikę tych zmian obserwuje się również w zależności czasu trwania zamykania  

od średniej wartości różnicy ciśnienia generowanej przez konstrukcję. Podobnie jak czas 

otwierania tak też czas zamykania modeli wywołujących większą różnicę ciśnienia podczas 

pełnego otwarcia jest dłuższy dla każdego z badanych modeli – Rys. 8.29.  

 

Rys. 8.30. Zmiana czasu trwania zamykania modeli o średnicy nominalnej DN 20 mm w zależności  
od różnicy ciśnienia generowanej przez model 
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Dla modeli konstrukcji M4’, generujących większą różnicę ciśnienia ten czas dynamicznie 

się wydłuża, co uwarunkowane jest wymiarem średnicowym protez tej konstrukcji – Rys. 

8.30 oraz Rys. 8.31. Długość czasu trwania szybkiego zamykania rośnie dla protez  

o większej średnicy nominalnej, ale charakter zmiany pozostaje ten sam bez względu na 

ten wymiar.  

 

Rys. 8.31. Zmiana czasu trwania zamykania modeli o średnicy nominalnej DN 22 mm w zależności  
od różnicy ciśnienia generowanej przez model 

Czas trwania wyrzutu – ET dla wszystkich modeli zajmuje ok. połowę całego cyklu 

pracy. Dla modelu M4’ ET stanowi najwięcej, bo 50,2%, dla M2 – 48,1%, a M4 – 44,9%. 

Długość trwania tej fazy jest uzależniona przede wszystkim od RVOT oraz RVCT, dlatego 

oceny efektywności poszczególnych modeli należy dokonywać z uwzględnieniem zmiany 

m.in. tych wielkości, czyli przez cały czas w jakim proteza zapewnia przepływ. Bez względu  

na czas trwania cyklu udział procentowy poszczególnych faz określających położenie tłoka 

pompy jest stały. Średnia wartość objętościowego natężenia przepływu przez protezę 

zastawki rośnie w wyniku zwiększenia objętości wyrzutowej lub/i w wyniku skrócenia czasu 

trwania pełnego cyklu pracy. Dlatego, pod względem ilościowym, czas trwania fazy wyrzutu 

powinien ulec skróceniu wraz ze wzrostem objętościowego natężenia przepływu. Oprócz 

czasu otwierania i zamykania na długość fazy wyrzutu wpływa również czas, w którym 

dana proteza wykazuje pełne otwarcie. Na to w jakiej chwili oraz jak dynamicznie dojdzie 

do przejścia między poszczególnymi fazami w największym stopniu ma wpływ konstrukcja 

protezy. Od niej zależy również jak szybko rozpocznie i zakończy się faza wyrzutu. Na 

wykresie uwzględniającym zależność zmiany czasu trwania fazy wyrzutu od średniego 

objętościowego natężenia przepływu dla protez o różnych średnicach nominalnych, dla 

modeli M2 i M4 nie obserwuje się wyraźniej tendencji wzrostu lub spadku wartości ET.  

W odróżnieniu do zmiany wartości ET dla modelu M4’, dla którego widoczne jest bardzo 
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dynamiczne skrócenie czasu trwania fazy wyrzutu – Rys. 8.32. Tendencję zmiany czasu 

trwania fazy wyrzutu wraz ze wzrostem średniego objętościowego natężenia przepływu 

przez modele można określić uwzględniając pomiary dokonane jedynie podczas prób 

badawczych protez o tej samej średnicy nominalnej. 

 

Rys. 8.32. Zmiana czasu trwania fazy wyrzutu badanych modeli w funkcji objętościowego natężenia 
przepływu 

Okazuje się, że czas wyrzutu dla modeli o mniejszych średnicach ulega skróceniu,  

a dla większych wymiarów średnicowych protezy czas ten wydłuża się wraz ze wzrostem 

średniego objętościowego natężenia przepływu – Rys. 8.33.  

 

Rys. 8.33. Zmiana czasu trwania fazy wyrzutu badanych protez w zależności od objętościowego 
natężenia przepływu dla modeli w zależności od wymiaru średnicy nominalnej 
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Taką tendencję obserwuje się dla każdego z badanych modeli, jednak dynamika tych 

zmian uzależniona jest od cech konstrukcyjnych.  

Występowanie turbulencji przepływu krwi przez zastawkę aortalną wynika  

z charakteru oraz środowiska jej pracy. Zachodzące w sąsiedztwie protezy zmiany 

ciśnienia oraz prędkości przepływu cechują się dużym przedziałem zmienności. Dlatego 

właśnie wymagania konstrukcyjne stawiane substytutom zastawek serca, które mają 

spełniać swoją funkcję jak najdłużej, są tak wysokie. Im mniejsza dynamika zmian 

parametrów określających charakter pracy protezy dla różnych warunków przepływu, przy 

jednoczesnym zachowaniu jak najwyższej efektywności jej pracy, tym mniejsze jest ryzyko 

uszkodzeń konstrukcji oraz innych powikłań związanych ze wszczepieniem protezy 

zastawki aortalnej (np. rozwarstwienia ściany aorty w miejscu występowania dużych 

gradientów ciśnienia).  

8.6.  Omówienie wyników badań 

Trzy warianty geometryczne – M2, M4’ oraz M4 poddano badaniom in vitro w celu 

przeprowadzenia analizy porównawczej jakości ich pracy. Każda z prób badawczych 

polegała na zasymulowaniu pracy modelu w środowisku zbliżonym do tego, w którym 

docelowo proteza ma pełnić swą funkcję substytutu zastawki aortalnej. Obserwacji 

poddano modele o różnych wymiarach nominalnych, dla tych samych parametrów 

nastawnych stanowiska obserwacyjno-pomiarowego determinujących warunki przepływu 

medium przez badane modele. Każdy egzemplarz protezy wykonano z materiału 

polimerowego wytwarzanego drogą hodowli tlenowego szczepu bakterii, zwanego 

nanocelulozą bakteryjną. Wykonane zgodnie z projektem, przez doświadczony zespół 

kardiochirurgów protezy wszyto do wypreparowanych fragmentów świńskiej aorty. 

Rozmiar protezy dobierano na podstawie wielkości wymiaru średnicowego naczynia, 

zgodnie z zasadą naddatku stosowanego podczas implantacji protez zastawek aortalnych 

u ludzi. 

Model M2 cechuje się bardzo dynamiczną reakcją konstrukcji, do której dochodzi  

w wyniku odpowiedzi na zmiany warunków hydrodynamicznych środowiska jego pracy. 

Gdy protezy tego modelu pracują w warunkach dużego natężenia przepływu wówczas 

wartość różnicy ciśnienia mierzonego przed i za protezą w chwili pełnego otwarcia spada 

najbardziej dynamicznie. Dodatkowo wymaga on największego spadku ciśnienia 

aortalnego do wartości umożliwiającej zamknięcie. Ciśnienie zamykania dla tej protezy 

wynosi średnio zaledwie 6,47 ± 1,49 kPa (48,5 ± 11,2 mmHg) przy średnim ciśnieniu 

rozkurczowym w aorcie sięgającym 11,53 ± 0,61 kPa (86,5 ± 4,6 mmHg). Wraz ze 

spadkiem wartości ciśnienia mierzonego za protezą natężenie przepływu maleje. Proteza 

zamyka się w chwili, gdy tłok pompy wykonuje już ruch powrotny do pozycji wyjściowej. 

Generuje to falę zwrotną. Im większy spadek ciśnienia aortalnego wymuszającego 

zamknięcie protezy tym większe ryzyko zwiększenia objętości fali zwrotnej. Taka cecha 

ogranicza funkcjonalność protezy zastawki aortalnej. Zjawisko to może się nasilać dla 
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większych natężeń przepływu. Model M2 jako jedyny z testowanych wykazuje tendencję 

do znaczącego obniżenia wartości ciśnienia zamykania wraz ze wzrostem objętości 

wyrzutowej. 

Średnia długość czasu trwania fazy wyrzutu modelu M2, na którą oprócz pełnego 

otwarcia składa się również otwieranie i zamykanie, jest porównywalna z ET modelu M4, 

co nie musi oznaczać, że efektywność tych modeli jest zbliżona. Ze względu na zależność 

długości trwania fazy wyrzutu od wielkości wspomnianych składowych, charakter zmiany 

czasu trwania którejkolwiek z nich należy analizować z uwzględnieniem zmiany 

pozostałych. Protezy M2 otwierają się najdłużej bez względu na swój wymiar nominalny – 

zajmuje im to średnio 10,3% czasu trwania jednego cyklu pracy. Czas ich zamykania 

również nie zalicza się do najkrótszych – trwa średnio 5,5% czasu trwania cyklu. Podobnie 

jak model M4 wydłuża się on dla większych natężeń przepływu. Czas wyrzutu dla protez 

modelu M2 o dużej średnicy nominalnej jest znacząco dłuższy od M4  

i porównywalnie krótszy od M4’. Widoczny jest wpływ czasu trwania otwierania się tych 

protez na wydłużenie się fazy wyrzutu. Model M2 otwiera się najdłużej,  

co bezpośrednio wypływa na średnią wartość objętościowego natężenia przepływu, która 

jest o ok. 1 l/min mniejsza w porównaniu z pozostałymi modelami. Płatki egzemplarzy 

modelu M2 reagują najdłużej na chwilowe zmiany przepływu, co ogranicza efektywność 

protezy. Wiąże się to z wygenerowaniem niewielkiego pola otwarcia. Zauważa się 

dynamiczny spadek jego wartości, będący odpowiedzią na wzrost średniej wartości 

objętościowego natężenia przepływu przez najmniejsze protezy modelu M2. Towarzyszy 

temu gwałtowny wzrost różnicy ciśnienia mierzonego przed i za protezą w chwili jej pełnego 

otwarcia. Jest to cecha, która ogranicza efektywność konstrukcji w tych warunkach pracy. 

Nie obserwuje się jej dla pozostałych modeli. 

Kolejny poddany badaniom in vitro model – M4’ generuje niewiele większą różnicę 

ciśnienia podczas pełnego 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 większe  

o niespełna 1 l/min średnie objętościowe natężenie przepływu. Podobnie – zamknięcie M4’ 

generowane jest przez gwałtowny spadek ciśnienia aortalnego do 7,45 ± 1,44 kPa (55,9 ± 

10,8 mmHg). Może to wpływać, w naturalnym środowisku pracy tej konstrukcji, na 

ograniczenie funkcjonalności protezy oraz narazić konstrukcję na gwałtowny wzrost 

naprężeń sprzyjający procesom degradacyjnym. Model M4’ w przeciwieństwie do modelu 

M2 cechuje tendencja wzrostu wartości ciśnienia zamykania wraz ze wzrostem średniej 

wielkości objętościowego natężenia przepływu przy jednocześnie towarzyszącym 

obniżeniu wartości ciśnienia otwierania. Mimo, że zarówno podczas pracy modelu M4’ jak 

i M2 dochodzi do drastycznego spadku ciśnienia mierzonego w naczyniu krwionośnym  

w chwili zamykania, to jedynie najmniejsze modele konstrukcji M4’ reagują na tę zmianę 

dynamicznym skróceniem czasu trwania tej fazy. Im większe natężenie przepływu przez 

nie, czemu towarzyszy wzrost ciśnienia zamykania, a tym samym zmniejszenie 

gwałtownego spadku ciśnienia aortalnego, tym krótszy czas reakcji płatków. Dla większych 
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protez modelu M4’ ciśnienie zamykania również wzrasta wraz ze wzrostem średniego 

objętościowego natężenia przepływu, ale jego wartości są niższe. Mimo wzrostu 

objętościowego natężenia przepływu, przekłada się to na konieczność większego spadku 

ciśnienia, co w konsekwencji wydłuża czas zamykania. Dla modelu M2 oraz M4 jest on 

zdecydowanie krótszy niż modelu M4’ dla całego zakresu średnich wartości 

objętościowego natężenia przepływu – średnio zajmuje on niespełna 6% czasu trwania 

cyklu. Otwieranie protez modelu M4’ o najmniejszej średnicy nominalnej zachodzi  

w podobnym czasie co odpowiadającym im protezom modelu M2. Dynamika zmiany czasu 

ich otwierania jest również zbliżona. Te o większej średnicy nominalnej otwierają się 

szybciej niż M2, a zmiana długości czasu trwania fazy otwierania w zależności od wielkości 

średniego natężenia przepływu zachodzi mniej dynamicznie. Charakter zmian czasu 

trwania zamykania i otwierania modelu M4’ znacząco wpływa na przebieg fazy wyrzutu – 

dynamicznie ją skracając w przypadku mniejszych protez pracujących w warunkach 

większego objętościowego natężenia przepływu oraz znacząco wydłużając jej czas trwania 

w stosunku do dwóch pozostałych modeli w przypadku większych protez.  

Średnia wartość różnicy ciśnienia generowanej przez M4’ wynosi 0,57 ±0,33 kPa 

(4,28 ± 2,51 mmHg) i podobnie jak dla dwóch pozostałych modeli rośnie dla mniejszych 

wartości objętościowego natężenia przepływu. W odróżnieniu jednak od M2 i M4 jej wzrost 

powoduje jedynie nieznaczny spadek średniej wielkości efektywnego pola otwarcia. 

Oznacza to, że wzrost różnicy ciśnienia mierzony między wlotem, a wylotem protez modelu 

M4’ w chwili pełnego otwarcia nie jest uwarunkowany czynnikami konstrukcyjnymi, ale jest 

konsekwencją zmiany parametrów przepływu. Model M4’ generuje najmniejsze pole 

otwarcia, którego wartość nie wykazuje silnej tendencji zmiany wraz ze wzrostem 

objętościowego natężenia przepływu. Nie można jednak wskazać tej zależności jako 

argumentu przemawiającego za ograniczoną efektywnością tej konstrukcji. Mimo,  

że proteza M4’ otwiera się w tym samym stopniu bez względu na natężenie przepływu,  

to go nie ogranicza. Warto jednak mieć na uwadze, że w naturalnym środowisku pracy 

bioprotez zastawek serca wielkość efektywnego pola otwarcia spada w czasie 

użytkowania. 

Średnia wartość różnicy ciśnienia mierzona między wlotem a wylotem każdego  

z badanych modeli jest niższa od wartości różnicy ciśnienia generowanych przez dostępne  

na rynku bezstentowe bioprotezy zastawki aortalnej. Wielkość oporów stawianych przez 

każdą z konstrukcji w niewielkim stopniu maleje w warunkach przepływu o większym 

natężeniu. Charakter zmiany średniej wielkości różnicy ciśnienia mierzonej podczas 

pełnego otwarcia protez, w zależności od średniego objętościowego natężenia przepływu 

dla wszystkich trzech modeli, jest porównywalny. Model M4 generuje niewiele wyższą 

różnicę ciśnienia co model M4’ – 0,75 ±  0,31 kPa (5,6 ± 2,32 mmHg). Szczególnie 

wyróżniający go spośród wszystkich badanych modeli jest brak gwałtownego spadku 

ciśnienia aortalnego generującego zamknięcie protezy. Wysoka średnia wartość ciśnienia 

zamykania, która rośnie wraz ze zwiększeniem natężenia przepływu, zmniejsza ryzyko 
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wystąpienia nadmiernej fali zwrotnej. Ciśnienie wywołujące otwarcie protezy również jest 

najwyższe.  

Czas reakcji konstrukcji modelu M4 jest porównywalny z czasem reakcji naturalnej 

ludzkiej zastawki aortalnej. Spośród pozostałych modeli M4 wyróżnia najmniejsza zmiana 

czasu trwania fazy szybkiego otwierania i zamykania w zależności od objętościowego 

natężenia przepływu. Czasy są nie tylko najkrótsze, ale i tendencja ich zmiany w zależności 

od warunków przepływu jest najmniejsza. Protezy modelu M4 o najmniejszej średnicy 

nominalnej otwierają się tak samo szybko bez względu na wzrost średniej wartości 

natężenia przepływu przez nie, co wyróżnia je spośród egzemplarzy dwóch pozostałych 

modeli. Dla średniego objętościowego natężenia przepływu równego 6,5 l/min czas reakcji 

płatków najmniejszych protez M4 na nadchodzącą falę objętości medium jest średnio  

o 60% krótszy od czasu reakcji pozostałych dwóch modeli. Ta różnica spada wraz  

ze wzrostem natężenia, jednak wówczas są to warunki przepływu odpowiadające 

wzmożonej aktywności fizycznej. Dynamika wydłużenia czasu zamykania protez modelu 

M4 jest zbliżona do M2, lecz jest on krótszy dla egzemplarzy o mniejszej średnicy 

nominalnej. Większe protezy zamykają się w podobnym czasie. Krótki czas trwania 

odpowiedzi konstrukcji modelu M4 na zmiany w przepływie pulsacyjnym wyraźnie wpływa 

na czas trwania fazy wyrzutu, która średnio zajmuje 45% czasu trwania cyklu, czyli o 5% 

mniej niż w przypadku modelu M4’. Model M4 nie wykazuje tendencji do gwałtownej zmiany 

czasu trwania otwierania, czy zamykania w zależności od wielkości różnicy ciśnienia 

generowanej podczas pełnego otwarcia. Zapewnia on największe pole otwarcia, które 

zwiększa się wraz ze wzrostem natężenia przepływu, ale dynamika tych zmian nie 

świadczy o obecności czynników, np. konstrukcyjnych, wpływających na zmianę jego 

wartości. Zmiana wielkości pola otwarcia w zależności od średniej wartości objętościowego 

natężenia przepływu wynika jedynie ze zmian ustawień stanowiska badawczego. 

Geometryczne pole otwarcia modelu M4 wynosi średnio 3,50 ± 0,54 cm2 i generuje 

strumień przepływu o polu przekroju (EOA) równym 2,85 ± 0,59 cm2. Jest to wielkość 

konkurencyjna z najlepszymi bioprotezami bezstentowymi dostępnymi obecnie na rynku. 

Tabela 8.16. Porównanie cech modeli geometrycznych protezy zastawki aortalnej 

 M2 M4’ M4 

Q [l/min] 6,51 ± 1,81 7,48 ± 1,76 7,53 ± 1,79 

ΔPo [kPa] 0,54 ± 0,24 0,57 ± 0,33 0,75 ± 0,31 

ΔPo [mmHg] 4,07 ± 2,1 4,28 ± 2,51 5,6 ± 2,32 

EOA [cm2] 2,67 ± 0,59 2,04 ± 0,23 2,85 ± 0,59 

GOA [cm2] 3,22 ± 0,52 2,75 ± 0,24 3,5 ± 0,54 

ET [ms] 337 ± 42 369 ± 31 321 ± 37 

RVOT [ms] 72 ± 29 49 ± 17 51 ± 4 

RVCT [ms] 37 ± 7 42 ± 8 38 ± 4 

 

Podsumowując :  

 wszystkie trzy modele geometryczne generują niewielką różnicę ciśnienia 

mierzonego między wlotem a wylotem protezy (Tabela 8.16);  
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 jedynie podczas zamykania modelu M4 nie występuje niepożądany, gwałtowny 

spadek ciśnienia aortalnego; 

 największą wartością ciśnienia otwierania i zamykania mierzonego w aorcie 

charakteryzuje się model M4; 

 model M2 najdłużej się otwiera, M4’ najdłużej zamyka, a model M4 osiąga 

najkrótszy czas otwierania i zamykania bez względu na warunki pracy (Tabela 

8.16); 

 model M4’ osiąga najmniejsze efektywne pole otwarcia, a M4 największe, którego 

wartość rośnie wraz ze wzrostem średniego natężenia przepływu (Tabela 8.16). 
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9. ANALIZA EFEKTYWNOŚCI I FUNKCJONALNOŚCI MODELI 

BADAWCZYCH 

Poddane badaniom in vitro modele protezy HAB różnią się szczegółami 

konstrukcyjnymi, które okazują się mieć wpływ na dynamikę przepływu przez nie. Biorąc 

pod uwagę przeznaczenie modeli oraz środowisko w jakim mają docelowo spełniać swoją 

podstawową funkcję – różnica w charakterze przepływu przez każdy z nich oraz wpływ 

zmian tego charakteru na pracę ich konstrukcji wpływa na funkcjonalność  

i efektywność. Wpływ cech konstrukcyjnych na jakość pracy protezy zastawki może 

również uwarunkowywać jej żywotność.  

 W konstrukcji protezy rozróżniono wysokość na geometryczną (Hg) i funkcjonalną 

(Hf) płatka - Rys. 9.1. Od wysokości geometrycznej zależne jest położenie szwów 

komisuralnych. Wysokość funkcjonalna wpływa na wielkość płaszczyzny koaptacji, a jej 

wymiar jest ściśle związany z miarą promienia R okręgu wpisanego w wykrój, z którego 

formuje się protezę – głównie od Hf zależna jest zatem długość wolnego brzegu płatka. 

a) b) c) 

 
Rys. 9.1. Płatki modeli a) M2 b) M4’ i c) M4 z zaznaczonymi wysokościami funkcjonalnymi Hf  

i geometrycznymi Hg 

Wielkość momentu bezwładności płatka względem osi leżącej na jego podstawie 

uwarunkowana jest szczególnie miarą jego wysokości funkcjonalnej – Rys. 9.2. Znacząco 

wpływa ona na kształt płatków, a co za tym idzie na funkcjonalność i efektywność protezy.  

a) b) 

  

Rys. 9.2. Zmiany wielkości momentu bezwładności płatka protezy w zależności od jego  
a) wysokości funkcjonalnej, b) wysokości geometrycznej 

Miara Hg i Hf wydaje się nie mieć bezpośredniego wpływu na wielkość różnicy ciśnienia 

mierzonego przed i za protezą w chwili jej pełnego otwarcia – Rys. 9.3 i Rys. 9.4. Nie jest 

zauważalny wyraźny wzrost bądź spadek wartości ΔPo wraz ze zmianą wysokości płatka. 
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Rys. 9.3. Zmiana parametrów wpływających na efektywność protezy w zależności od miary 

wysokości geometrycznej Hg płatka 

 
Rys. 9.4. Zmiana parametrów wpływających na efektywność protezy w zależności od miary 

wysokości funkcjonalnej Hf płatka 

Okazuje się jednak, że im stosunek Hg/Hf jest bliższy jedności, tym ΔPo jest większa – Rys. 

9.5. Różnice osiąganej średniej różnicy ciśnienia między modelami w chwili pełnego 

otwarcia są niewielkie. 

 

Rys. 9.5. Wielkość różnicy ciśnienia mierzonego przed i za protezą w zależności od wielkości 
stosunku wysokości geometrycznej i funkcjonalnej płatków protezy Hg/Hf 
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Efektywne pole otwarcia EOA, którego wartość wyznaczono na podstawie wielkości 

geometrycznego pola otwarcia GOA jest miarą efektywności protezy zastawki, która nie 

jest zależna od stosunku Hg/Hf – Rys. 9.6. Jego wartość natomiast rośnie wraz ze wzrostem 

wysokości, ale do granicznej wartość, która zależy od średnicy nominalnej protezy. 

 

Rys. 9.6. Wielkość efektywnego (EOA) i geometrycznego (GOA) pola powierzchni otwarcia protezy 
w zależności od stosunku wysokości geometrycznej i funkcjonalnej płatków protezy Hg/Hf 

Wysokość geometryczna Hg zdaje się nie mieć bezpośrednio wpływu na szybkość 

otwierania się protezy w przeciwieństwie do wysokości funkcjonalnej Hf. Im jest ona 

większa, tym dłuższy jest RVOT - Rys. 9.7 i Rys. 9.8.  

 

Rys. 9.7. Zmiana czasu otwierania RVOT i zamykania RVCT w zależności od miary wysokości 
geometrycznej Hg 

Mimo iż nie zauważa się wyraźnego wpływu miary wysokości geometrycznej na czas 

reakcji płatków na zmianę warunków przepływu przez protezę, to okazuje się, że im 

stosunek Hg/Hf bliższy jedności tym szybciej się ona otwiera - Rys. 9.9.  
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Rys. 9.8. Zmiana czasu otwierania RVOT w zależności od miary wysokości funkcjonalnej Hf 

 

Rys. 9.9. Czas trwania szybkiego otwierania (RVOT) w zależności od wielkości stosunku wysokości 
geometrycznej i funkcjonalnej płatków protezy Hg/Hf 

Charakter pracy stanowiska obserwacyjno-pomiarowego narzuca rygor czasowy 

każdej z faz cyklu, dlatego ocena efektywności i funkcjonalności każdego modelu została 

przeprowadzona na podstawie analizy reakcji konstrukcji na zadane warunki środowiska 

jej pracy. Długość każdego cyklu, każdej badanej protezy jest uwarunkowana ruchem 

tłoka. Pompa tłokowa jest źródłem przepływu pulsacyjnego o zadanej charakterystyce, do 

którego dana konstrukcja dostosowuje się. To właśnie ona warunkuje czas trwania fazy 

otwierania i wyrzutu. Suma tych czasów jest zależna od ruchu tłoka pompy. Szybkość 

reakcji konstrukcji na napływającą falę medium wpływa na czas trwania fazy wyrzutu, a co 

za tym idzie na charakter przepływu.  

Model M2 cechuje się największym momentem bezwładności płatka, co skutkuje 

najdłuższym czasem otwierania protezy tego modelu, szczególnie dla mniejszych 

objętościowych natężeń przepływu. Dla tych samych warunków czas trwania fazy wyrzutu 

jest najkrótszy. Dla przepływu o mniejszym natężeniu pole otwarcia tego modelu jest 

większe niż dla przepływu o większym objętościowym natężeniu. Tendencja spadku 

możliwości uzyskania pełnego otwarcia może wiązać się ze zbyt wysokim momentem 
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bezwładności. Konstrukcja modelu M2 nie nadąża w pełni otworzyć się w wyniku zbyt 

długiego czasu trwania ruchu płatków, czego konsekwencją może być wygenerowanie 

przepływu o znacznym stopniu turbulencji. Rzutuje to bezpośrednio na wydajność protezy, 

a w sposób pośredni może obciążać również mięsień sercowy. Negatywnym zjawiskiem 

zaobserwowanym nie tylko podczas pracy modelu M2, ale również M4’ jest gwałtowny 

spadek ciśnienia aortalnego podczas ich zamykania. Biorąc pod uwagę, że model M2 

otwiera się najdłużej można wnioskować, że dynamika spadku ciśnienia generującego 

zamknięcie protezy została wymuszona właśnie pracą pompy tłokowej. Nie ma pewności, 

czy w naturalnych warunkach pracy proteza tej konstrukcji nie stanowiłaby obciążenia dla 

mięśnia sercowego lewej komory. Być może w przywołanym środowisku pracy protezy 

spadek ciśnienia następowałby dłużej, co zwiększyłoby ryzyko wzrostu fali zwrotnej krwi 

do lewej komory oraz wydłużyłoby czas trwania cyklu pracy serca. Nie ma też pewności, 

czy model M2 zamykałby się w tak krótkim czasie jak podczas badań in vitro. Jeśli tak to 

jego funkcjonalność obniżyłaby się, stanowiąc jednocześnie obciążenie dla serca chorego. 

Gdyby jednak siła mięśnia sercowego narzuciłaby rygor czasu trwania poszczególnych faz 

– podobnie jak tłok pompy – stanowiłoby to obciążenie również konstrukcji protezy. 

Mogłoby dochodzić do zwiększenia lokalnych naprężeń, także w ścianie naczynia 

krwionośnego. Takie miejsca są ogniskiem zmian degradacyjnych. 

Model M4’ generuje najmniejsze spośród obserwowanych i niemal niezmienne, 

bez względu na wartość średniego objętościowego natężenia przepływu, pole otwarcia. 

Niewielki stopień otwarcia protezy zwiększa ryzyko jej stenozy. Dodatkowo, konstrukcja 

zapewniająca przepływ o danym natężeniu przez niewielkie pole otwarcia jest narażona 

na występowanie większych naprężeń konstrukcyjnych, będących konsekwencją 

większych lokalnych prędkości przepływu, niż konstrukcja generująca strumień o większym 

polu przekroju. Fakt, że proteza zastawki M4’ generuje pole otwarcia o tej samej wielkości 

bez względu na natężenia przepływu przez nią świadczy o tym, że w zadanych warunkach 

zapewniła swoją maksymalną efektywność już dla najmniejszych wartości objętościowego 

natężenia przepływu. Następstwem tego jest wydłużenie czasu trwania fazy wyrzutu  

w warunkach niewielkich natężeń przepływu. To z kolei wymusza gwałtowną reakcję 

konstrukcji na powracający do położenia wyjściowego tłok pompy. Czas trwania zamykania 

modelu M4’ w wyniku tego gwałtownie spada, czemu dodatkowo towarzyszy 

natychmiastowy spadek wartości ciśnienia mierzonego w naczyniu krwionośnym.  

Dla egzemplarzy protez o dużej średnicy nominalnej moment bezwładności jest większy, 

co wpływa bezpośrednio na fazę ich zamykania wyraźnie ją wydłużając.  

Moment bezwładności modelu M4 jest większy od M4’ o ponad 70%, czas jego 

otwierania nieznacznie dłuższy (o średnio 4 ms), a pole otwarcia większe o niespełna 40%. 

To obrazuje jak duży wpływ na dynamikę pracy protezy zastawki wywierają szczegóły 

konstrukcyjne. Podczas pracy modelu M4 nie zauważono dynamicznych spadków 

ciśnienia aortalnego wywołanych ruchem tłoka pompy, wymuszających zamknięcie 

protezy.  
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Czas reakcji płatków ma wpływ na wartość ciśnienia zamykania oraz na dynamikę 

przepływu medium przez protezę. W im krótszym czasie proteza zapewni przepływ 

określonej objętości medium, tym szybciej dojdzie do rozpoczęcia jej zamykania.  

Im krótszy czas od chwili, gdy proteza znajduje się w fazie pełnego otwarcia do jej 

zamknięcia, tym większe prawdopodobieństwo, że zamykanie będzie miało miejsce  

w warunkach większego ciśnienia aortalnego – do wyrównania się ciśnień dojdzie  

na wyższym jego poziomie. W konsekwencji czynnik zewnętrzny w postaci tłoka pompy, 

bądź mięśnia lewej komory serca, nie narzuca zamknięcia się protezy narażając ją na 

wzrost lokalnych naprężeń. Brak dynamicznych zmian czasu osiągnięcia maksymalnego 

pola otwarcia protezy może sugerować sposób reakcji płatków w odpowiedzi na lokalne 

zmiany warunków przepływu, które podczas jednego cyklu pracy zmieniają się bardzo 

dynamicznie. Mniej dynamiczna reakcja protezy przede wszystkim zmniejsza ryzyko 

wzrostu wartości lokalnych naprężeń w miejscach jej wszycia do naczynia. Chwilowe 

zmiany geometrycznego pola otwarcia wpływają na zmianę kształtu strumienia przepływu. 

Zwiększa się prawdopodobieństwo wzrostu intensywności turbulencji, które mogą 

powodować zmiany strukturalne w ścianie aorty. 

 Funkcjonalna proteza zastawki aortalnej zapewnia jak najmniejszy przepływ 

wsteczny, a w chwili gdy jest zamknięta uniemożliwia przeciek krwi w kierunku lewej 

komory serca. Im większa powierzchnia koaptacji, czyli wzajemnego styku płatków protezy, 

tym większe prawdopodobieństwo jej szczelności. Zbyt duża wysokość powierzchni często 

prowadzi do odchylenia się brzegów płatków w wyniku spadku wartości ciśnienia 

aortalnego w czasie. Jest to zjawisko niepożądane, stwarzające zagrożenie 

rozszczelnienia się protezy. Zbyt niska wysokość koaptacji również może wpłynąć  

na ograniczenie jej podstawowej funkcjonalności. Na wielkość powierzchni koaptacji 

konstrukcji protezy HAB wpływają wysokość geometryczna Hg i funkcjonalna Hf. Model M2 

cechuje się zbyt dużą powierzchnią koaptacji, co wynika z jego największej wysokości 

funkcjonalnej i najniższej geometrycznej.  

Podczas pracy modelu M2 dochodzi do sporadycznych rozchyleń płatków – Rys. 

9.10, a niekiedy do marszczenia się materiału na powierzchni koaptacji – Rys. 9.11. Są to 

cechy, które w znacznym stopniu ograniczają funkcjonalność modelu zwiększając 

prawdopodobieństwo jego zawodności podczas pracy w naturalnym środowisku. Redukcja 

wysokości funkcjonalnej o 3% eliminuje zjawisko rozchylenia się wolnych brzegów płatków, 

co można zaobserwować podczas pracy modelu M4’. 
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Rys. 9.10. Rozchylenie jednego z płatków modelu M2 protezy HAB 

 

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

Wysokość geometryczna reguluje szerokość płatka modelu M4’ i M4  

w płaszczyźnie przebiegającej przez trzy punkty komisuralne. Jest to szerokość, która 

stanowi podstawę płaszczyzny koaptacji płatków. Dla modelu M4’ zdaje się być ona zbyt 

długa, co wywołuje zjawisko skrętu płaszczyzny punktów komisuralnych względem głównej 

osi przepływu – Rys. 9.12.  

 

Rys. 9.12. Efekt skrętu płaszczyzny tworzonej przez komisury względem głównej osi przepływu  
oraz widoczne rozchylenie płatków modelu M2 

Występuje ono podczas pracy protez o większych średnicach nominalnych modelu 

M4’oraz mniejszych egzemplarzy modelu M2. Skręt płaszczyzny, na której leżą komisury 

względem głównej osi przepływu może powodować jego turbulencje, które nie występują 

w przepływie krwi przez naturalną zastawkę aortalną. Rotacja płatków może wywoływać 

powstawanie wirów w aorcie wstępującej. Zmiana dynamiki przepływu krwi za protezą 
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zastawki zniekształca przepływ w łuku aorty, a to z kolei może doprowadzić do 

rozwarstwienia się ściany na tym odcinku naczynia.  

Funkcjonalność modelu M2 protezy HAB nie jest zapewniona podczas pracy  

w pełnym zakresie warunków hydrodynamicznych, którym go poddano. Istniejące wysokie 

ryzyko jego rozszczelnienia w wyniku oddalenia się od siebie brzegów płatków w czasie 

trwania fazy odpowiadającej rozkurczeniu lewej komory, powoduje że nie spełnia on swojej 

podstawowej funkcji zaworu. Konsekwencją implantacji w ciele chorego takiego modelu 

może być kwalifikacja do reoperacji, a w przypadku niedostatecznie wczesnego wykrycia 

wady protezy – nawet zgon. Praca modelu M2 w warunkach przepływu zbliżonych do 

warunków pracy naturalnej, ludzkiej zastawki aortalnej nie została zakwalifikowana do tych 

najbardziej efektywnych. Wysoka wartość momentu bezwładności spowalnia reakcję 

konstrukcji na zmienne warunki przepływu wpływając tym samym na jego charakter. 

Konieczność wymuszenia zamknięcia płatków przez tłok pompy symulującej pracę serca 

jest kolejnym argumentem poddającym w wątpliwość funkcjonalność tego, jak również 

kolejnego – modelu M4’. Cechuje się on największą dynamiką zmian wskaźników 

efektywności w zależności od warunków środowiska jego pracy. Jest to cecha, która 

wpływa na jakość przepływu medium, mogąca ograniczyć funkcjonalność takiej protezy. 

Pod względem efektywności pracy model M4’ oceniany jest najgorzej ze względu na 

najmniejsze wygenerowane pole otwarcia. Trzeci model, którego konstrukcję 

zmodyfikowano na podstawie obserwacji pacy modeli M2 i M4’, cechuje się największą 

efektywnością i nie wykazuje cech mogących wpłynąć na ograniczenie jego 

funkcjonalności. Konstrukcja M4 reaguje najszybciej na zmiany przepływu wynikające  

z jego pulsacji, a szybkość tej reakcji w niewielkim stopniu zależy od średniego 

objętościowego natężenia przepływu. Model M4 generuje największe pole otwarcia. 

Różnica ciśnienia mierzona podczas pełnego otwarcia tego modelu jest najwyższa. 

Stosowane obecnie bioprotezy wykazują tendencję spadku wartości generowanej różnicy 

ciśnienia z biegiem czasu u chorych po implantacji. Wynika ona z dostosowania się 

organizmu biorcy do nowych warunków hemodynamicznych u wylotu lewej komory serca. 

Można domniemywać podobną zależność po implantacji protezy HAB. Oznaczałoby to, że 

możliwe jest, że modele protezy HAB generują znacząco mniejszy opór stawiany 

przepływowi podczas swej pracy w porównaniu z protezami dostępnymi obecnie na rynku. 

Aby potwierdzić tę hipotezę należałoby dokonać długotrwałej obserwacji podczas badań in 

vivo na żywym organizmie. 
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10. PODSUMOWANIE I WNIOSKI 

Wydłużająca się statystyczna średnia długości życia ludzi zwiększa ryzyko 

występowania chorób układu sercowo-naczyniowego. Obecnie, są one przyczyną  

co trzeciego zgonu na świecie. Zwyrodnienia naturalnych zastawek aortalnych, zaliczane 

do tej grupy chorób, są najczęstszą przyczyną implantacji ich substytutów – protez. 

Implantacja protezy jest obecnie najczęstszą formą leczenia chorób zastawek serca.  

Do tych najczęściej występujących zalicza się zwężenie zastawki aortalnej, jej 

niedomykalność oraz wrodzona, dwupłatkowa zastawka aortalna i jej wady. Dostępne 

obecnie na rynku rozwiązania konstrukcyjne nie umożliwiają jednoznacznego wskazania 

najlepszej, niezawodnej protezy zastawki, która jest tak doskonała jak naturalna, 

prawidłowa zastawka serca. Największym wyzwaniem przed konstruktorami jest 

opracowanie protezy zastawki, która wszczepiona u młodego chorego będzie razem z nim 

wzrastała, nie będzie wymagała dodatkowych terapii podtrzymujących oraz nie będzie 

podatna na wszelkiego rodzaju degradacje i zwyrodnienia ograniczające jej funkcjonalność 

i żywotność. Implantacja stosowanych obecnie protez mechanicznych wiąże się  

z koniecznością wdrożenia leczenia przeciwzakrzepowego u chorego, biologiczne protezy 

natomiast mają swą ograniczoną żywotność właśnie ze względu na zmiany degradacyjne 

jakim podlegają. Do degradacji strukturalnej bioprotez dochodzi w skutek osłabienia jej 

konstrukcji, wynikającego z występowania podczas jej pracy granicznych wartości 

naprężeń. Drugim, najczęstszym czynnikiem warunkującym pojawienie się procesów 

degradacyjnych jest konieczność poddania materiału konstrukcyjnego bioprotezy działaniu 

(jeszcze przed jej implantacją) środków chemicznych. Wynika to z potrzeby sterylizacji  

lub/i nadania takim materiałom określonych właściwości. Można by temu zapobiec stosując 

materiał konstrukcyjny o podobnych właściwościach mechanicznych i wytrzymałościowych 

co naturalne tkanki układu naczyniowego, który nie wymaga stosowania środków 

sieciujących i posiada wszystkie wymagane cechy biomateriału. Obecnie dostępne  

na rynku biologiczne protezy zastawek serca swą funkcjonalność i wymaganą efektywność 

zapewniają najdłużej przez kilkanaście lat od implantacji do organizmu.  

Nanoceluloza bakteryjna jest polimerem, którego właściwości umożliwiają jego 

zastosowanie jako materiału konstrukcyjnego protezy wykorzystywanej w układzie 

sercowo-naczyniowym. Jest materiałem szeroko już stosowanym w branży medycznej. 

Wytrzymałość mechaniczna i zmęczeniowa BNC oraz jej hemokompatybilność  

są argumentem do zastosowania jej jako materiału zastawki serca [88]. BNC wytworzona  

w określonych warunkach produkcyjnych jest materiałem czystym chemicznie. Procesy 

sterylizacyjne, którym może być poddawana nie zmieniają jej struktury, co zapewnia 

stałość jej właściwości. Zastosowanie BNC jako materiału protezy zastawki serca  

o konstrukcji funkcjonalnej i zapewniającej jej wysoką efektywność może umożliwić jej 

pracę w organizmie człowieka dożywotnio. Byłby to kamień milowy w dziedzinie 

kardiochirurgii i chirurgii naczyniowej.  
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Przeprowadzone badania in vitro, których wyniki zaprezentowano w niniejszej 

rozprawie, polegały na obserwacji trzech różnych modeli geometrycznych w różnych 

warunkach środowiska ich pracy. W wyniku przeprowadzonych analiz wskazano 

zależności oraz określono wpływ zmian szczegółów konstrukcyjnych na ich funkcjonalność 

i efektywność ich pracy. Uzyskane wyniki dowodzą, że szczegóły konstrukcyjne urządzenia 

takiego jak proteza zastawki serca, pracującego stale, w dynamicznie zmieniających się 

warunkach przepływu, znacząco wpływają na jakość pracy, co może przełożyć się na jego 

żywotność.  

Wartość momentu bezwładności płatków protezy zastawki aortalnej wpływa  

na dynamikę ich pracy w środowisku przepływu pulsacyjnego. Rzutuje to na czas reakcji 

konstrukcji, dynamiczne jego zmiany oraz prawdopodobnie na kształt strumienia 

przepływu. Warunkuje to efektywność protezy, a w przypadku dużego stopnia zwężeń 

także jej funkcjonalność. Zaimplementowane w pierwszym etapie procesu modyfikacji 

zmiany w konstrukcji protezy HAB zredukowały wielkość jej momentu bezwładności  

o ponad 50% Efektem tych procesów jest konstrukcja modelu M4’. Przyczyniło się to do 

znacznego podwyższenia efektywności protezy zastawki. Realizacja drugiego etapu 

wprowadzania zmian konstrukcyjnych zminimalizowała ryzyko wystąpienia podczas pracy 

protezy zjawisk mających realny wpływ na ograniczenie jej funkcjonalności oraz poprawiła 

efektywność modelu. Efektem procesów modyfikacyjnych jest konstrukcja modelu M4, 

która spełnia swą podstawową funkcję – biernego zaworu zwrotnego i cechuje się 

najwyższą efektywnością pracy.  

Przeprowadzona analiza zmiany wskaźników określających charakter oraz jakość 

pracy badanych modeli przyczyniła się do wprowadzenia kluczowych modyfikacji 

pierwotnej konstrukcji protezy zastawki aortalnej HAB, które umożliwiły zastosowanie 

nanocelulozy bakteryjnej jako materiału konstrukcyjnego protezy. Nadały jej pełną 

funkcjonalność oraz podniosły jej efektywność, której wielkości wskaźników są 

porównywalne ze wskaźnikami protez obecnie stosowanych jako substytuty naturalnych 

zastawek aortalnych. Przeprowadzona na podstawie uzyskanych wyników pomiarowych 

analiza umożliwiła wysnucie następujących wniosków: 

1. Im stosunek Hg/Hf jest bliższy jedności, tym ΔPo jest większa, 

2.  Wielkość efektywnego pola otwarcia EOA nie jest zależna od stosunku Hg/Hf 

3. Im stosunek wysokości geometrycznej i funkcjonalnej jest bliższy jedności,  

tym reakcja konstrukcji na zmienne warunki pracy protezy jest szybsza, 

4. Im większy stosunek Hf/Hg tym większa możliwość rozszczelnienia protezy  

w wyniku rozchylenia się wolnych brzegów płatków. 

5. Miara długości podstawy powierzchni koaptacji płatków zależna od wysokości 

geometrycznej jest czynnikiem wpływającym na wystąpienie zjawiska skrętu 

płaszczyzny tworzonej przez komisury względem głównej osi przepływu. 
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Wyniki przeprowadzonej analizy są dowodem postawionej tezy, że: 

Stosunek miar wysokości geometrycznej i funkcjonalnej płatka protezy zastawki 

aortalnej HAB wykonanej z nanocelulozy bakteryjnej wpływa na jej efektywność  

i funkcjonalność. 

W kolejnych etapach projektu KARDIO BNC przeprowadzono długoterminowe 

badania zmęczeniowe trzech protez modelu M4 wykorzystując doświadczenie 

pracowników oraz zaplecze laboratoryjne Fundacji Rozwoju Kardiochirurgii im. Prof. 

Zbigniewa Religi w Zabrzu (FRK). Badania przeprowadzono zgodnie z metodyką FRK. 

Modele HAB umieszczono w protezach naczyniowych uszytych również z materiału BNC.  

Do badań wykorzystano dedykowane stanowisko laboratoryjne wytwarzające warunki 

hemodynamiczne wylotu lewej komory serca, które umożliwia automatyczny monitoring 

zmiany parametrów pomiarowych takich jak ciśnienie i temperatura – Rys. 10.1. Jako 

medium robocze również wykorzystano wodę. Badania przeprowadzono w warunkach 

sterylnych. Podczas badań każda z protez pracowała w narzuconych warunkach ciśnienia, 

którego wartości zmieniono po upływie pierwszego miesiąca pracy zastawek. Przez 

pierwszy miesiąc była to ustalona wartość gradientu ciśnienia w chwili, gdy proteza jest 

zamknięta 6,7 kPa - 50 mmHg (16 kPa -120 mmHg w aorcie i 9,3 kPa - 70 mmHg w lewej 

komorze), przez pozostały czas badań – 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 mln cyklów pracy po dokonanej ocenie makroskopowej nie 

zaobserwowano żadnych uszkodzeń żadnego z modeli.  

a) b) c) 

   

Rys. 10.1. Stanowisko do badań protez zastawek w FRK a) widok ogólny b) przestrzenie 
pomiarowe c) widok przez wizjer umieszczony na głównej osi przepływu przez badaną protezę 

Uzyskane w laboratorium FRK wyniki są potwierdzeniem słuszności 

wprowadzonych zmian konstrukcyjnych umożliwiających zastosowanie BNC jako 

docelowego materiału protezy oraz stały się argumentem do przeprowadzenia pierwszych 

badań na zwierzętach (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. Rozpoczęły one trwające pół roku obserwacje  

z przewidzianą okresową kontrolą funkcjonalności implantu oraz oceną jego ewentualnych 
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zmian degradacyjnych. Zakończone sukcesem zabiegi implantacji protezy wykonanej  

z BNC przybliżają kolejny etap prac badawczych  mających na celu opracowanie 

najlepszego substytutu zastawki aortalnej – etap badań klinicznych. 

 

Rys. 10.2. Proteza zastawki aortalnej po implantacji w układzie krążenia owcy (fot. Maciej Kowalik) 

 

Rys. 10.3. Owca po pomyślnie zakończonej implantacji protezy HAB (fot. Maciej Kowalik) 
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