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Streszczenie

Przedmiotem rozprawy doktorskiej sg prace badawcze, eksperymentalne i rozwojowe,
wykonane w ramach pracy doktorskiej, w celu opracowania efektywnej, uzytecznej metody
oceny objetosciowych parametréw pulsacyjnej protezy wspomagania serca. Istotnym
wymaganiem, przyjetym dla opracowania takiej metody, byto osiagnigcie doktadnosci
pomiarowej porownywalnej z referencyjng metoda ultradzwigkows.

Wspomaganie serca za pomocg implantowanej sztucznej komory prowadzi si¢ w czasie
oczekiwania przez pacjenta na transplantacje, lub w celu regeneracji migsnia sercowego.
Historycznie  pierwszym  typem  pozaustrojowej protezy  wspomagania  Serca,
nadal stosowanym Kklinicznie, jest komora pulsacyjna sterowana pneumatycznie.
Komora zawiera przestrzen wypelniong krwia, ktérej objetos¢ zmienia si¢ okresowo
pod wpltywem przemieszczania si¢ elastycznej membrany. Z punktu widzenia monitorowania
pracy protezy serca, fundamentalne znaczenie ma znajomo$¢  parametrow
hemodynamicznych, takich jak cisnienia w komorze 1 objetos¢ wyrzutowa,
ktore sg powszechnie stosowanymi klinicznie wskaznikami skuteczno$ci pompowania krwi.

Dla wyznaczenia objetosci wyrzutowej sztucznej komory serca, w pracy doktorskiej
wykorzystano metody elektroimpedancyjne, okreslane w formie skroconej jako metody
impedancyjne. Metody impedancyjne sg stosowane od wielu lat w badaniach biomedycznych,
zarowno do pomiardw in vitro, jak i in vivo. Pomiary elektroimpedancyjne znajduja szerokie
zastosowanie w badaniach czynnosciowych réznych czgsci i organéw organizmu cztowieka.
Szczegodlnie sg przydatne w badaniach uktadu krazenia, gdzie znajduje zastosowanie tzw.
kardiografia i pletyzmografia impedancyjna.

Kardiografia impedancyjna jest coraz czeSciej klinicznie akceptowana, nieinwazyjna
metoda Wyznaczania objetosci wyrzutowej serca, natomiast pletyzmografia impedancyjna
stuzy do diagnostyki naczyn krwionosnych konczyn. Metody elektroimpedancyjne
umozliwiajg rbwniez oznaczanie zawartosci ptyndw w organizmie.

W ramach pracy doktorskiej opracowano i zweryfikowano nowatorska, efektywna
metod¢ wyznaczania objetoSci  wyrzutowe] sztucznej komory serca, adekwatng
do zastosowania w protezie serca. Dla tego zastosowania opracowano i skonstruowano
wieloparametrowy, eksperymentalny uktad pomiarowy, ktérego konstrukcja umozliwia

jego miniaturyzacje i zintegrowanie z komorg wspomagania pracy serca.

Stowa kluczowe: sztuczne serce, komora wspomagania serca, objetos¢ wyrzutowa, metody

bioimpedancyjne, kardiografia impedancyjna.






Abstract

The dissertation focuses on research, experimentation and developmental work,
which was carried out in order to produce an effective and useful method of evaluation
of volumetric parameters of the pulsatile artificial heart. An important requirement
for the development of this method was to achieve measurement accuracy that would be
comparable to the reference ultrasonic method.

The heart is assisted with an implanted ventricular assist device while the patient is waiting
for transplantation or for myocardial regeneration. Historically, the first type
of the extracorporeal artificial heart, used clinically to this day, is the pneumatically controlled
pulsatile ventricular assist device. The device contains a space filled with blood, whose
volume changes periodically due to the movement of the flexible membrane. From the point
of view of artificial heart work monitoring, it is fundamental to know the hemodynamic
parameters such as ventricular pressure and stroke volume, which are commonly used
clinically as indicators of blood-pumping efficiency.

In order to determine the stroke volume of the ventricular assist device, electroimpedance
methods, referred to as impedance methods in brief, are used in this dissertation. Impedance
methods have been used for many years in biomedical research for both in vitro and in vivo
measurements. Electroimpedance measurements are widely used in functional examinations
of various parts and organs of the human body. They are particularly useful in cardiovascular
examinations, where so-called impedance cardiography and plethysmography are used.

Impedance cardiography is more and more often clinically accepted as a non-invasive
method for determining the stroke volume, while impedance plethysmography is used to
diagnose blood vessels in extremities. Electroimpedance methods also make it possible to
determine the fluid content in the body.

As part of the dissertation, an innovative and effective method was developed and
verified in order to determine the stroke volume of the ventricular assist device, adequate for
use in the artificial heart. For this application, a multi-parameter experimental measurement
system was developed and constructed, whose design enables its miniaturization

and integration with the ventricular assist device.

Key words:. artificial heart, ventricular assist device, stroke volume, bioimpedance methods,

impedance cardiography.
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Spis oznaczen

a parametr skalowania impedancji elementu CPE w modelu Cole

QyAD wspolczynnik kalibracyjny przy pomiarze obj¢tosci wyrzutowej komory metoda
bioimpedancyjna

Ao aorta

Cnm pojemnos¢ bton komorkowych w elektrycznym modelu tkanek

CcoO pojemno$¢ minutowa serca (cardiac output)

CPE element impedancyjny w elektrycznym modelu tkanek, zalezny od cze¢stotliwosci
pradu (constant phase element)

AP ci$nienie perfuzyjne w ukladzie krazenia

AV zmiana objetosci naczyn krwiono$nych i narzadoéw wywotana przeptywem krwi

AZ zmiana modutu impedancji elektrycznej w mierzonym obszarze

AZ sredni przyrost impedancji w trakcie fazy wyrzutowej krwi z komory krwistej

(dZ/dt)max amplituda fali skurczowej na sygnale ICG migdzy punktami B i C
EKG elektrokardiogram, zapis elektrycznej czynno$ci serca
FKG fonokardiogram, zapis tonOw serca

FLOW sygnat przeptywu z miernika obj¢tosciowego natezenia przeptywu krwi

n wspotczynnik lepkosci krwi

HCT hematokryt, liczba hematokrytowa, wskaznik hematokrytowy
HR czestos¢ rytmu serca (heart rate)

Ia natgzenie pradu aplikacyjnego

ICG kardiografia impedancyjna (impedance cardiography) /

sygnat kardioimpedancyjny, pochodna sygnatlu bioimpedancyjnego
ICGmax amplituda fali skurczowej na sygnale ICG migdzy punktami B i C

IPG pletyzmografia impedancyjna (impedance plethysmography)

L odlegtos¢ migdzy elektrodami pomiarowymi

LA lewy przedsionek serca (left atrium)

M warto$¢ srednia

PA tetnica plucna (pulmonary artery)

Px sygnaty ci$nienia mierzone w roznych miejscach uktadu przeptywowego
Px_1 pierwsza pochodna sygnatu ci$nienia

Q przeplyw naczyniowy w ukladzie krazenia

QRS fragmentu zapisu EKG, zespoét zatamkow Q, R, S w sygnale EKG
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RA
R¢
Re
REO

REO 1
REO 2
Ri

RV

Ro

SD
sV
SVimp
SVret

TFC

VAD
VET

Xc
XL
Z(®)
12|
Zy

rezystywno$¢ krwi

rezystancja, opor czynny

wspotczynnik korelacji liniowej Pearsona

prawy przedsionek serca (right atrium)

catkowity opor naczyniowy w uktadzie krazenia

rezystancja przestrzeni migdzykomoérkowej w elektrycznym modelu tkanek

sygnat bioimpedancyjny, sygnal zmian modulu impedanc;ji elektryczne;j
w mierzonym obszarze, oznaczany rOwniez ogoélnie symbolem Z

pierwsza pochodna sygnatu REO

druga pochodna sygnatu REO

rezystancja wewnatrzkomoérkowa w elektrycznym modelu tkanek
prawa komora serca (right ventricle)

rezystancja w elektrycznym modelu tkanek mierzona dla pradu statego

rezystancja w elektrycznym modelu tkanek mierzona przy nieskonczonej
czestotliwosci pradu

sygnat detekcji zespotéw QRS do synchronizacji wspomagania z rytmem
naturalnego Serca

odchylenie standardowe

objeto$¢ wyrzutowa serca (stroke volume)

objetos¢ wyrzutowa komory krwistej zmierzona metodg bioimpedancyjng
objetos¢ wyrzutowa komory krwistej zmierzona metoda referencyjng
stata czasowa uktadu w modelu Cole

wskaznik iloéci ptynow w klatce piersiowej (thoracic fluid content)

okres probkowania sygnatu przy przetwarzaniu analogowo-cyfrowym
przesunigcie fazowe, roznica faz migdzy napigciem a pradem

komora wspomagania serca (ventricular assist device)

czas trwania fazy wyrzutowej serca (ventricular ejection time)

reaktancja, opor bierny

kapacytancja, reaktancja pojemnosciowa, bierny opor pojemnosciowy
induktancja, reaktancja indukcyjna, bierny opor indukcyjny

impedancja zespolona

modul impedancji zespolonej

impedancja bazowa, sktadowa wolnozmienna sygnatu bioimpedancyjnego

pulsacja pradu, czestos¢ kotowa
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1. Wstep

Mechaniczne wspomaganie uktadu krgzenia (ang. ventricular assisst device, VAD)
jest nowoczesng metoda leczenia pacjentow ze skrajng niewydolno$cig  serca.
Niewydolno$¢ serca powoduja gléwnie przewlekte choroby serca, w ich koncowym stadium.
Wraz ze starzejacym si¢ spoteczenstwem i postgpami w leczeniu chorob serca, rosnie liczba
pacjentéw z niewydolnoscig serca [21][34][35].

Wspomaganie pracy naturalnego serca stosuje si¢ w przypadkach powaznych uszkodzen
serca, gdy jego wlasna wydolno$¢ nie wystarcza do podtrzymania funkcji zyciowych
organizmu. Wspomaganie za pomocg implantowanej sztucznej komory prowadzi si¢ w czasie
oczekiwania przez pacjenta na transplantacje lub w celu regeneracji mig$nia sercowego
[1]1[23][24][6][108][109].

Historycznie pierwszym typem pozaustrojowej protezy wspomagania — Serca,
nadal stosowanym klinicznie, jest komora pulsacyjna sterowana pneumatycznie.
Komora zawiera przestrzen wypelniong krwia, ktérej objetos¢ zmienia si¢ okresowo
pod wplywem przemieszczania si¢ elastycznej membrany.

Dla zapewnienia prawidlowego dzialania tego typu protezy wspomagania serca,
konieczne jest ciggle monitorowanie  jej istotnych  parametréw hemodynamicznych,
takich jak cisnienia w komorze i objeto$¢ wyrzutowa SV, ktdra jest powszechnie stosowanym
klinicznie wskaznikiem skuteczno$ci pompowania krwi [2][115]. Ze wzglgdu na specyficzne
wilasciwosci krwi jako medium w uktadzie krazenia, w tym przypadku uznano, ze pozadane
efekty moga byC¢ osiggniete przez zastosowanie do wyznaczania objetosci wyrzutowej
protezy serca technik elektroimpedancyjnych.

Metody impedancyjne, w badaniach biomedycznych, sa stosowane od wielu lat.
Wykorzystywane sa w wielu obszarach badan zwigzanych z naturalnymi tkankami,
zarowno do pomiarow in vitro, jak i in vivo [36][37][38][39]. W przypadku badan in vivo,
umozliwiajg nieinwazyjng akwizycje sygnatdéw bezposrednio z powierzchni ciata pacjenta
[3][110][112][113]. Pomiary bioimpedancyjne znajduja szerokie zastosowanie w ocenie
zmian objetosci segmentéw ciata, a w szczegdlnosSci elementow ukladu krazenia.
Kardiografia impedancyjna ICG [114][116][143] jest coraz czeSciej klinicznie stosowang
nieinwazyjng metodg oznaczania obj¢tosci wyrzutowej serca SV, natomiast pletyzmografia
impedancyjna IPG  stuzy do  diagnostyki naczyn krwiono$nych  konczyn.
Metody bioimpedancyjne umozliwiaja rowniez oznaczanie zawarto$ci ptynéw w organizmie.

Pomiar impedancji stuzy na przyktad do oceny catkowitej ilosci ptyndw w klatce piersiowe;j
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TFC [40][114]. Podejmowane sg proby wykorzystania metod bioimpedancyjnych
W badaniach wysitkowych [78].

Podstawa metod bioimpedancyjnych sa pasywne, elektryczne wlasciwosci tkanek
biologicznych. Tkanki wykazujg cechy przewodnikéw anizotropowych zlozonych
Z elementéw rezystancyjnych i reaktancyjnych [101][132][133]. Pomiar bioimpedancji
jest realizowany poprzez wymuszenie przeptywu przez badany obiekt pradu o okreslonych
parametrach, zwanego pradem aplikacyjnym. Wytworzone na skutek przeplywu pradu
napiecie, zawiera informacj¢ o badanej impedancji. Informacje diagnostyczng uzyskuje si¢
na podstawie pomiaru warto$ci impedancji oraz jej zmian w czasie.

Fizyczng podstawe dla zastosowania metody bioimpedancyjnej do oceny objetosciowych
parametréw pracy pulsacyjnej protezy serca, stanowi zjawisko elektrycznej przewodnosci
objetosciowej krwi w komorze krwistej protezy. Zmiany objetosci komory krwistej
oraz zmiany przewodnictwa krwi zwiagzane z koncentracja 1 orientacja przestrzenng
erytrocytow, powoduja powstanie pulsacyjnie zmiennej fali impedancji. Przeprowadzone
badania eksperymentalne na laboratoryjnym stanowisku przeptywowym i obiekcie zywym
wykazaty, ze sygnal bioimpedancyjny w okresie od konca fazy napeiniania do konca fazy
wyrzutu, koreluje ze zmianami objetosci krwi w komorze, umozliwiajac oznaczenie objgtosci
wyrzutowej dla kazdego cyklu pracy komory.

Pomiar objetosci wyrzutowej komory wspomagania serca metoda bioimpedancyjng, moze
stanowi¢ alternatywe dla innych znanych metod oceny objg¢tosciowych parametrow pracy
protezy serca [7], takich jak: ultradzwickowy pomiar przeptywu krwi w kroécu aortalnym
[135], pomiar objetosci komory krwistej metoda akustyczna, wykorzystujacg wihasciwosci
rezonansowe komory pneumatycznej [42][43][54][136], metoda fotooptyczna polegajgca
na pomiarze $wiatta odbitego od membrany oddzielajacej komory [137], metoda analizy
obrazu odksztalcenia membrany [134], czy tez ocena wartosci przeptywu objetosciowego
w komorze krwistej na podstawie ci$nienia powietrza sterujgcego komorg pneumatyczng
[138]. Warunkiem uzyskania wymaganej wiarygodnos$ci oceny parametrow objetosciowych
protezy serca, zaproponowang metoda bioimpedancyjng, determinujacym jej praktyczne
zastosowanie, jest weryfikacja wyznaczonych empirycznie zalezno$ci w oparciu
o opracowany przez Nyboera model teoretyczny [26][27]. W szczegdlnosSci, istotne jest
zamodelowanie  zjawisk  wplywajgcych  na powstawanie i cechy fali  sygnatu
bioimpedancyjnego podczas zmiany objetosci komory i pulsacyjnego przeptywu krwi
przez komore¢ krwistg protezy serca.
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Proteza serca jest implantowana pomiedzy przedsionkiem a t¢tnicg, przy wylocie komory
serca. W ten sposOb powstaje rownolegly kanal przeptywu krwi. Przy pomiarach
bioimpedancyjnych, naturalne serce wraz z kaniulg naptywowa i wyptywowa stanowig
rownolegly galgz przeptywu pradu aplikacyjnego. Mierzona impedancja krwi w komorze
krwistej jest zatem bocznikowana impedancjami krwi w naturalnym sercu i kaniulach,
Warto$¢ impedancji zalezy réwniez od parametréow krwi, takich jak temperatura,
czy poziom hematokrytu. Gdy komora wspomaga naturalne serce w rzeczywistym uktadzie
naczyniowym, wymienione czynniki powoduja, ze uzyskanie wiarygodnych i powtarzalnych
wynikow pomiarow wigza¢ si¢ bedzie z konieczno$cig okresowej kalibracji. W warunkach
praktycznego, klinicznego zastosowania, efektywna Kalibracja pomiaréw parametrow
objetosciowych komory powinna by¢ przeprowadzana po kontrolowanym, trwajacym pare
cykli wprowadzeniu komory wspomagania w tryb pracy pelne napetnienie — pelny wyrzut.

Jednym z glownych probleméw implantacji urzadzen wspomagajacych niewydolne serce,
jest wykrzepianie si¢ krwi pod wplywem naturalnych, biochemicznych i dodatkowych,
fizycznych czynnikow krzepnigcia krwi. Gtéwne biochemiczne czynniki krzepnigcia krwi
zostaty  zidentyfikowane 1 zbadano ich wplyw na proces krzepnigcia krwi
[125][126][127][130]. Czynniki fizyczne, ktore mozna okresli¢ jako czynniki srodowiskowe,
wi3za si¢ z fizycznymi warunkami jakie obejmuje obszar przez ktory przeptywa krew. Moga
to by¢ np. czynniki mechaniczne, materialowe, elektryczne, elektromagnetyczne, chemiczne.
Wptyw czynnikdéw Srodowiskowych na proces krzepnigcia krwi pozostaje nadal przedmiotem
badan. Na potrzeby pracy doktorskiej przeprowadzono badania literaturowe pod katem
ogolnej oceny mozliwego wplywu wysokoczestotliwosciowego pradu aplikacyjnego
na proces krzepnigcia krwi w komorze wspomagajacej.

Dlugoczasowy przeptywu pradu aplikacyjnego przez krew, wigze si¢ z ryzykiem
niekorzystnego wplywu na dziatanie uktadu krzepnigcia krwi. Skutki takiego zjawiska bylyby
niezwykle powazne, poniewaz wigzatyby si¢ z mozliwo$cig wykrzepiania krwi. Wykrzepianie
krwi jest gldéwnym powodem wymiany komoér. W dostepnych danych literaturowych
nie znaleziono wynikoéw badan bezposrednio dotyczacych wptywu
wysokoczestotliwo$ciowego pradu przeplywajacego przez krew na wzrost krzepliwosci,
co mogtoby skutkowaé powstawaniem skrzepow.

W literaturze przedmiotu spotyka si¢ natomiast szereg prac dotyczacych badania
elektrycznych wiasnosci ludzkiej krwi, w réznych stanach chorobowych. W badaniach tych
stosuje si¢ metody bioimpedancyjne, obejmujace rowniez spektroskopie bioimpedancyjna,

ktéra umozliwia réznicowanie tkanek 1 zawiesin biologicznych pod wzgledem
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ich przewodnosci elektrycznej, w zalezno$ci od czestotliwosci pradu testowego. W badaniach
tych stosowane jest zmienne pole elektryczne o czestotliwosci od 1Hz do 40 GHz
[63][64][65][66][68].

Metody elektroimpedancyjne uzywane sg rowniez w laboratoryjnych badaniach
krzepliwosci krwi. W tych badaniach, proces naturalnego krzepniecia krwi jest kontrolowany

przez pomiar impedancji [82][83][84].

22



2. Wprowadzenie

2.1. Uklad sercowo-naczyniowy - ogolny opis funkcjonalny

Podstawowym elementem niezbednym do zycia 1 prawidlowego funkcjonowania
organizmu cztowieka jest uktad krwiono$ny. W tym uktadzie, krew krazy w zamknigtym
systemie naczyn krwiono$nych, a serce stanowi pomp¢ wymuszajaca nieustanny obieg krwi.
Uktad krwiono$ny wraz z ukltadem limfatycznym tworza uktad krazenia, nazywany rowniez
uktadem sercowo-naczyniowym. Jedng =z wazniejszych funkcji uktadu sercowo-
naczyniowego jest utrzymanie przeptywu krwi, ktory gwarantuje transport tlenu i substancji
odzywczych do wszystkich tkanek organizmu, przy rownoczesnym usuwaniu
z nich dwutlenku wegla i produktow przemiany materii [1].

Uktad krazenia sktada sie z tetnic, zyl, wlosniczek oraz serca. Tetnice rozprowadzaja
pod duzym cis$nieniem krew z serca do wszystkich narzadow. Natomiast zyly zapewniaja
transport odtlenionej krwi z narzadow do serca. Wtosniczki, jako najmniejsze naczynia
krwiono$ne, stanowig podstawowy system ukrwienia (mikrokrazenie) wszystkich narzadow
i tkanek organizmu. Wto$niczki sg odpowiedzialne za mikrokrazenie umozliwiajace wymiane
gazowa w plucach i tkankach. Serce z kolei stanowi glowny i najwazniejszy element

nap¢dowy catego uktadu krgzenia [1].

2.1.1. Budowa serca

Serce czlowieka zbudowane jest z czterech jam, ktore obejmuja: lewy i prawy
przedsionek, lewa i prawa komore (Rys. 2.1). Przedsionki oddzielone sg miedzy sobg
przegroda migdzyprzedsionkowa, natomiast komory przegroda —migdzykomorowa.
Krew z calego organizmu, oprécz ptuc, zbierana jest do prawego przedsionka, a nastepnie
przeptywajac przez zastawke trojdzielng transportowana jest do prawej komory.
Lewy przedsionek natomiast zbiera krew z pluc, ktéra przeptywajac przez zastawke
dwudzielng transportowana jest do lewej komory, skad trafia do tetnicy gtdéwnej, aorty [2].

Migsien sercowy zewngetrznie otoczony jest podwojng blong, sktadajaca si¢ z nasierdzia
I osierdzia, pomiedzy ktorymi znajduje si¢ niewielka ilo$¢ ptynu. Worek osierdziowy
ogranicza tarcie pomiedzy stale skurczajacym si¢ i1 rozkurczajacym sercem, a narzadami
[1][2]. Rytmiczne skurcze i rozkurcze serca powodujace pompowanie krwi do krazenia

ptucnego i obwodowego, stanowig cykl pracy serca.

23



LCC — lewa tetnica
szyjna wspélna

LSCA - lewa tetnica

InnA — piers ramienno-gtowowy podobojczykowa

SVC - zyta gtéwna gérna Ao — aorta

RPA — prawa tetnica ptucna LPA — lewa tetnica ptucna

RPV — prawe zyly ptucne

IAS — przegroda
miedzyprzedsionkowa

LPV — lewe zyly ptucne

LA — lewy przedsionek

RA — prawy przedsionek MV - zastawka mitralna

PV — zastawka tetnicy ptucnej AV - zastawka aorty

TV — zastawka tréjdzielna i v komore

RV — prawa komora IVS — przegroda

IVC — zyta gtéwna dolna migdzykomorowa

Rys. 2.1 Budowa serca, przekrdj podtuzny przez serce [2].

2.1.2. CyKkl pracy serca

Cykl hemodynamiczny serca obejmuje faze skurczows, rozkurczowsg oraz pauze
(Rys. 2.2). Mechaniczng pracg serca mozna porownac do dzialania pompy zlewowo-tloczace;j.
Lewa komora petni role pompy ci$nieniowej, natomiast prawa komora stanowi pompe
objetosciowa [3][4]. Podczas cyklu hemodynamicznego pojawiaja si¢ zjawiska akustyczne
zwane tonami serca. Wyrozni¢ mozna 4 tony serca, jednak ze wzgledu na to, ze dwa ostatnie
tony (ton III i ton IV) sg stabo styszalne, mowi sig tylko o tonach I i II. W czasie cyklu pracy
serca wystepuja dwie fazy: skurczowa i rozkurczowa, zwigzane odpowiednio z tonami | i II.
Dodatkowo pojawia si¢ faza nazywana pauza, bedaca poczatkiem cyklu pracy serca. Podczas
pauzy przedsionki i komory sag w stanie rozkurczu, a krew pod wptywem rdznicy ci$nien
przeptywa z zyt ptucnych i zyt glownych do przedsionkéw, a nastgpnie do komor. Po pauzie,
pojawiaja si¢ kolejno po sobie [1][3][4]:

e Faza skurczowa, okre$lana jako ,,TON I”, trwa 140 ms i wystepuje w poczgtkowym
okresie skurczu komoér. Widmo akustyczne tonu I tworza: drgania, powstajace podczas
zamykania si¢ zastawek przedsionkowo-komorowych, zawirowania krwi, powstajace

podczas wplywania krwi do pni tetniczych, oraz drgania wlasne $cian komor.

e Faza rozkurczowa, okreslana jako ,,TON II”, trwa 110 ms i wystepuje w poczatkowym
okresie rozkurczu komoér. Widmo akustyczne tonu II tworza tony zastawkowe,

czyli drgania zamykajacych si¢ zastawek potksigzycowatych.
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1-2 - fala przedsionkowa

REO
sygnat bioimpedancyjny 2-3 - fala przedskurczowa
2 - koniec skurczu przedsionkow,
poczatek izometrycznego
skurczu komor,
zamkniecie zastawek

przedsionkowo-komorowych

ICG
kardiogram bioimpedancyjny

3 - poczatek fazy szybkiego wyrzutu z komor,

PA otwarcie zastawek potksigzycowatych

cisnienie w tetnicy ptucnej

3-6 - fala skurczowa

4 - koniec fazy szybkiego wyrzutu,
Ao poczatek fazy powolnego wyrzutu
ci$nienie w aorcie 5 - koniec fazy powolnego wyrzutu
6 - koniec skurczu komor,
poczatek zamykania zastawek

potksiezycowatych.
pojemnosé komor serca
7-8 - fala rozkurczowa

7 - koniec zamykania zastawek
potksigzycowatych,
poczatek izometrycznego rozkurczu

koniec izometrycznego rozkurczu,
otwarcie zastawek
przedsionkowo-komorowych,

poczatek szybkiego napetniania komér

FKG — 8-
tony serca 3 i

EKG 9 - koniec powolnego napetniania komor,

poczatek skurczu przedsionkow

0 02 0.4 06 08 1 [s]

Rys. 2.2 Fizjologiczne sygnaly podczas pojedynczego cyklu pracy serca.

Najwazniejszym miernikiem mechanicznej pracy serca jest objetos¢ wyrzutowa SV
(ilo$¢ krwi wyrzucana przez komor¢ w czasie jednego cyklu) i pojemnos¢ minutowa CO
(ilos¢ tloczonej krwi przez komory w ciggu 1 minuty). Objetos¢ wyrzutowa kazdej komory
ludzkiego serca, w stanie spoczynku, $rednio wynosi 70-80 ml, natomiast cisnienie skurczowe
lewej komory jest 5-cio krotnie wigksze niz ci$nienie w prawej komorze. Pojemno$é
minutowa w stanie spoczynku, u mezczyzny wynosi ok. 6 1/min, natomiast u kobiety jest
20 % mniejsza [3]. Nalezy rowniez pamigtac o fakcie, ze po skurczu komory nie oprdézniaja
si¢ catkowicie z krwi, a pozostala w nich objetos¢ krwi okreslana jest jako objetos¢
zalegajagca. Wspomniana wczesniej pojemno$¢ minutowa jest miarg wydolnoSci

krazenia krwi [3].

2.1.3. Krazenie krwi

Organizm ludzki do prawidlowego funkcjonowania potrzebuje odpowiedniego

ukrwienia. Za rozprowadzanie krwi do tkanek organizmu odpowiedzialne sg naczynia
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krwionosne, ktore sg czgsScig matego (ptucnego) i1 duzego (systemowego) obiegu krwi
(Rys. 2.3). W uktadzie sercowo-naczyniowym, lewa komora serca stanowi pompe dla duzego
kragzenia krwi, natomiast prawa komora serca jest pompa dla matego krazenia [4].
Pompy te pompuja krew do duzych tetnic: aorty oraz t¢tnicy ptucne;.

W krazeniu plucnym, odtlenowana krew zylna tloczona jest przez prawa komore.
Nastepnie, krew odtlenowana ptynie tetnicami plucnymi do mikrokrazenia phlucnego,
gdzie odbywa si¢ wymiana gazowa. Po czym, krew utlenowana trafia do lewego przedsionka
zytami plucnymi. W naczyniach matego obiegu krwi panuje niskie cisnienie, dzigki temu
prawa komora nie musi wytwarza¢ wysokiego ci$nienia, aby wywota¢ przeptyw krwi [3][4].

W krazeniu systemowym, krew ttoczona jest przez lewa komor¢. Krew utlenowana
doptywa do mikrokrazenia calego organizmu (z wyjatkiem pluc) tetnicami krazenia
obwodowego. Zyty odbierajace krew z mikrokrazenia lacza si¢ w coraz wieksze naczynia,
tworzac w rezultacie zyly gltowne, ktérymi krew zylna sptywa do prawego przedsionka.
W krazeniu obwodowym panuje wysoki opor naczyniowy, komora lewa musi

wiec wytworzy¢ wysokie ci$nienie, aby spowodowac przeptyw krwi [3][4].

Zyta ptucna

Zyta gtéwna Aora

Lewy przedsionek

Prawy przedsionek

Tetnica ptucna

\

'

Lewa komora
Prawa komora

Tetnice

Naczynia wlosowate w tkankach

= "

Rys. 2.3 Schemat matego i duzego obiegu krwi. Kolor niebieski - obieg ptucny, kolor czerwony —
obieg systemowy.

Dla prawidtowego dzialania uktadu krazenia, duze znaczenie ma charakter przepltywu
krwi. Przeptyw krwi ma wlasnosci osobnicze i zmienia si¢ w zaleznosci od naczyn

oraz obszaréw przez ktore krew przeptywa. Krew moze przeptywaé¢ w sposob laminarny
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lub turbulentny. Przeptyw laminarny zachodzi wzdluz dlugich i prostych naczyn
krwiono$nych. Turbulencje maja miejsce w zwezeniach 1 rozgatezieniach naczyn,
W miejscach pracy zastawek serca oraz we wstepujacym odcinku aorty. Charakter przeptywu

krwi ma bezposredni wptyw na zmian¢ warto$ci parametréw hemodynamicznych.

2.1.4. Uklad sercowo — naczyniowy — parametry biofizyczne

Istotnymi  parametrami  definiujagcymi prawidtowe dziatanie uktadu sercowo-
naczyniowego s parametry biofizyczne, takie jak: calkowity przeptyw w uktadzie krazenia,
ci$nienie krwi oraz opdr naczyniowy [4][5]. Aby w sposob wilasciwy analizowaé zjawiska
jakie zachodza w sercu podczas jego pracy, nalezy posiada¢ informacje na temat parametréw
biofizycznych w uktadzie krazenia.

Calkowity przeplyw w ukladzie krazenia, ktéry jest rOwnoznaczny z pojemnoscia

minutowg serca opisuje wzor 2.1 [4]:

Q.=+ (2.1)

gdzie: Qc— catkowity przeptyw w uktadzie krazenia,
AP— cisnienie perfuzyjne,

Rc:— catkowity opdr naczyniowy.

Cisnienie perfuzyjne, zdefiniowane jest jako réznica mig¢dzy ci$nieniem poczatkowym
a koncowym. W krazeniu systemowym cisnienie perfuzyjne jest r6znicg pomig¢dzy Srednim
cisnieniem w aorcie (MAP), a cisnieniem w prawym przedsionku. W rzeczywistosci,
cisnienie perfuzyjne jest réwne S$redniemu ciSnieniu w aorcie (ciSnienie w prawym
przedsionku jest bliskie zeru). Cisnienie perfuzyjne zalezy od pojemno$ci minutowej serca

I catkowitego oporu naczyniowego [4], co opisuja ponizsze relacje:

AP = CO X R, (2.2)
Oraz

CO =SV X HR (2.3)
gdzie: AP - cis$nienie perfuzyjne,
CO - pojemnos¢ minutowa serca,
SV - objetos¢ wyrzutowa serca,

HR - czegstos¢ rytmu serca.
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Natomiast calkowity opor naczyniowy okreslany jest przez rownanie 2.4 [4]:

__ AP

R. =
¢ co

(2.4)

Na calkowita warto$¢ oporu naczyniowego sklada si¢ kilka zmiennych: dhugosé
naczynia, jego utozenie — rownolegle badz szeregowe oraz $rednica naczynia (jego §wiatto).

Opor naczyniowy okresla si¢ wykorzystujac prawo Poiseuille’a [4]:

8nl
nrt

R = (2.5)

gdzie:  R—opdr naczyniowy,
/— dhugo$¢ naczynia,
r—promien $wiatta naczynia,

11— wspotczynnik lepkosci krwi (warto$é okoto 3.5 mm?/s).

Posiadajac informacj¢ na temat warto$ci powyzszych parametréw, w tatwy sposob

mozna okresli¢ przeptyw @ w danym segmencie naczyniowym uktadu szeregowego [4]:

APmr?
8nl

Q= (2.6)

Uktad szeregowo polaczonych segmentéw naczyn krwiono$nych zasadniczo rozni sig¢
od polaczenia rownoleglego, charakterystycznego dla tetnic odchodzacych od aorty
oraz unaczynienia narzgdow. W pierwszym przypadku, catkowity opor naczyniowy jest sumag

oporéw kolejnych segmentdéw naczyniowych, co okresla relacja 2.7.
RC: Rl +R2 +“‘+Rn (27)
Natomiast w uktadzie réwnoleglym, opor naczyniowy okresla relacja 2.8,

1 1 1 1
R—C—E+E+"'+E (28)

co powoduje, ze uzyskanie okreslonego przeptywu, regulowanego lokalnymi oporami

naczyniowymi, jest mozliwe przy mniejszym cisnieniu perfuzyjnym.
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2.2. Pompy wspomagania pracy naturalnego serca

Wspomaganie pracy naturalnego serca stosuje si¢ w przypadkach powaznych
uszkodzen serca, gdy jego wlasna wydolno$¢ nie wystarcza do podtrzymania funkcji
zyciowych organizmu. Wspomaganie za pomocg sztucznej komory (lub komor) prowadzi si¢
W czasie oczekiwania przez pacjenta na transplantacje lub w celu regeneracji migsnia
sercowego [6][23][24]. Szanse na regeneracj¢ migsnia sercowego wystepuja wtedy,
gdy do wspomagania zastosowana zostanie pompa pulsacyjna, pracujaca synchronicznie

z natural nym sercem.

2.2.1. Przeglad istniejacych pomp wspomagania pracy serca

2.2.1.1.  Pompy pneumatyczne

Pneumatyczne, pozaustrojowe pompy wspomagania serca byly pierwszymi
urzadzeniami wspomagajacymi prac¢ serca, w przypadku jego krytycznej niewydolnosci.
Opracowane ponad 40 lat temu, stosowane sg do dnia dzisiejszego. Pierwszg generacje pomp
wspomagania serca stanowig pulsacyjne, wyporowe pompy krwi [7][24]. Istnieje wiele
rozwigzan tego rodzaju pomp, jednak w celu ich ogoélnego zaprezentowania wymieniono

tylko kilka z nich:

e  Thoratec HeartMate XVE

Pompa po raz pierwszy zostata zaimplantowana w 1991 roku, czas wsparcia
niewydolnego serca wynosit 505 dni. Wspomaga dziatanie lewej komory serca. Prosty
W obstudze system gwarantuje, ze pompa moze by¢ uzywana poza szpitalem w warunkach
domowych. Pompa Thoratec HeartMate zostata zatwierdzona do terapii docelowej, co jest
robwnoznaczne z tym, ze moze by¢ uzywana jako stale wsparcie przy regeneracji serca,
U pacjentow ze schytkowa niewydolnoscia serca niekwalifikujacych si¢ do przeszczepu serca.

Pompa wykonana z tytanu zawierajagca w swojej konstrukcji: komorg krwista, komore
nap¢dowsg, poliuretanowe kaniule wlotowag i wylotowg oraz uktad przenoszenia napedu,
ktory taczy pompe z zewngtrznym systemem sterowania. Waga pompy wynosi 1150 g,
maksymalna objetos¢ wyrzutowa pompy wynosi 83 ml, natomiast maksymalna predkos¢
przeplywu wynosi 10 I/min. Pompa ma dwa tryby pracy: automatyczny lub ze stalg
czestoscig (fixed-rate). W trybie automatycznym krew jest wyrzucana, gdy pompa jest
w90 % petla. Gdy aktywno$¢ pacjenta wzrasta, pompa zwigksza automatycznie swoja

wydajnosc [8].
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Rys. 2.4 Pompa pulsacyjna Thoratec HeartMate XVE [8].

e  Thoratec HeartMate IP

Pierwsze proby badan klinicznych z wykorzystaniem pompy IP byty podjete w 1986.
Jednak jako pomost do transplantacji serca zastosowano ja w 1994. Urzadzenie to
W znacznym stopniu przyczynia si¢ do regeneracji niewydolnego serca. Pompa zbudowana
jest z komory krwistej, komory pneumatycznej, linii sterowania oraz kaniuli wlotowej
I wylotowej, natomiast jej waga to zaledwie 570 g. Wyposazona jest w 25 mm zastawki.
Poliuretanowa membrana oddziela komorg krwista od komory pneumatycznej. Maksymalna
objetos¢ wyrzutowa pompy wynosi 83 ml, natomiast maksymalna prgdkos¢é przeptywu
wynosi 12 I/min [9]. Pompa moze pracowaé¢ w trzech trybach: automatycznym, ze stala

czestoscig pulsacji i W trybie synchronicznego sterowania zewngtrznego.

Rys. 2.5 Pompa pulsacyjna Thoratec HeartMate IP [9].

. Medos HIA VAD
Pompa ta, zostala wprowadzona do uzytku klinicznego w 1994 roku [10][41].
Natomiast w 1997 roku, zostala po raz pierwszy uzyta do wsparcia niewydolnego serca

u dzieci [17]. Pompa Medos HIA VAD dostepna jest w kilku rozmiarach, o objetosciach
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komory krwistej odpowiednio: 10 ml, 25ml, 30 ml, 50 ml, 60 ml i 80 ml. Trzy pierwsze
rozmiary pomp uzywane sg do celow pediatrycznych. Pompy zapewniaja wspomaganie
prawej komory, lewej komory lub obu jednocze$nie. Uzywana jest jako wsparcie przy
regeneracji niewydolnego serca lub jako pomost do transplantacji. Jednym z jej trybow pracy

jest mozliwo$¢ synchronizacji z sygnatem EKG [10].

Rys. 2.6 Pompa pulsacyjna Medos HIA VAD, z lewej pompa o pojemnosci 80 ml, z prawej pompa
pediatryczna o pojemnos$ci 10 ml [17].

Komory pulsacyjne sterowane pneumatycznie sa pierwszym typem pozaustrojowych
protez wspomagania serca, nadal stosowanych klinicznie. Pompy te maja dwie komory,
krwista i pneumatyczng, przedzielone elastyczng membrang. Objetos¢ komory Kkrwistej
zmienia si¢ okresowo pod wptywem przemieszczania si¢ elastycznej membrany. Membrana
ta, wprawiana jest w ruch w rytm napelniania powietrzem 1 oprozniania komory
pneumatycznej [11]. Do grupy pomp pozaustrojowych, wykonanych z tworzyw
polimerowych oraz sterowanych zmiennym sygnatem pneumatycznym, zaliczy¢ mozna

miedzy innymi nastepujace komory [7]:

o Thoratec PVAD (Paracorporeal Ventricular Assist Device)

Najdluzszy czas wspomagania serca za pomocg Thoratec PVAD wynosit 1597 dni [7].
Pompa stosowana do wspomagania w roznych konfiguracjach. Moze wspomagac prace lewej
komory (LVAD), prawej komory (RVAD) lub obu jednocze$nie (BiVAD). W sktad systemu
wchodza: komora krwista, kaniule oraz pneumatyczny sterownik. Objeto$¢ wyrzutowa pompy

wynosi 65 ml, natomiast predkos¢ przeptywu osigga warto$¢ do 6.5 I/min [12].
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Thoratec PVAD zapewnia duzg mobilno$¢ pacjenta, umozliwiajgc tym samym prowadzenie

wspomagania serca w warunkach domowych.

Rys. 2.7 Pompa pulsacyjna sterowana pneumatycznie typu Thoratec PVAD [20].

. Berlin Heart EXCOR

Pompa Berlin Heart EXCOR stuzy do wspomagania lewej komory (LVAD), prawej
komory (RVAD) lub obu jednocze$nie (BiVAD). Pompa moze by¢ uzyta jako pomost
do transplantacji, pomost do regeneracji naturalnego serca oraz przy mechanicznym
wspomaganiu krazenia u pacjentow niezaklasyfikowanych do przeszczepu. Zalecany

maksymalny czas stosowania pompy to 500 dni. Dostgpne sg rézne wersje w rozmiarach

0 objetosci: 10 ml, 25 ml, 30 ml, 50 ml, 60 ml oraz 80 ml [13].

Rys. 2.8 Pompa pulsacyjna sterowana pneumatycznie typu Berlin Heart EXCOR [13].

o Abiomed BVS 5000
Pompa Abiomed BVS 5000, po raz pierwszy zostala zastosowana do wspomagania
serca w 1988 roku. Stluzy do wspomagania lewej komory (LVAD), prawej komory (RVAD)

lub obu jednoczesnie (BiVAD). Stosuje si¢ ja do wspomagania serca po przeszczepie,
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w przypadku ostrych zawalow serca, przy ostrych chorobach serca, u pacjentow

z niewydolnoscig serca jako pomost do transplantacji.

Rys. 2.9 Pompa Abiomed BVS 5000 [10].

Wyjatkowa cecha systemu Abiomed BVS 5000, jest podwojna konstrukcja komory,
ktora jest zblizona do konstrukcji w sercu naturalnym. Pompa ma dwie poliuretanowe
komory, z ktorych jedna, jako komora przedsionkowa napelniana jest krwig w sposob
grawitacyjny, a druga, jako odpowiednik naturalnej komory serca, pompuje krew przez naped

pneumatyczny. Predkos¢ przeptywu krwi w takiej pompie osigga warto$¢ do 5 1/min [10].

Wsrdd istniejacych pomp wspomagania serca nalezy rowniez wyrdzni¢ polskie

pneumatyczne komory wspomagania serca, do ktorych zalicza si¢ miedzy innymi:

o POLVAD-EXT

Pompa POLVAD-EXT =zostata opracowana w Fundacji Rozwoju Kardiochirurgii
im. prof. Zbigniewa Religi w Zabrzu, w ramach realizacji programu ,,Polskie Sztuczne
Serce”. Konstrukcja komory krwistej omawianej pompy charakteryzuje si¢ asymetrycznym
ksztaltem, gwarantujagcym osiggnigcie warunkow przeptywu krwi o zminimalizowanym
ryzyku pojawienia si¢ skrzeplin w obszarach o zbyt matych lub zbyt duzych lokalnych
predkosciach przeptywu krwi [7]. W tej pompie, ktorej nominalna objgtos¢ wyrzutowa
wynosi 70 ml., komora krwista oddzielona jest od pneumatycznej komory napgdowej

przez trojwarstwowa membrang, ktorej poszczegolne warstwy sg separowane grafitem.
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Rys. 2.10 Polska pompa wspomagania serca POLVAD-EXT [16].

o ReligaHeart EXT

ReligaHeart EXT, to nowa generacja pompy wspomagania serca. W konstrukcji pompy
zastosowano dedykowane zastawki dyskowe (typu Moll). Do sterowania pompa
przeznaczony jest system ReligaHeart DUO, ktoéry stanowi hybrydowe urzadzenie, taczace
W sobie zalety uzytkowe sterownika Stacjonarnego i1 mobilnego, sktadajace si¢ z modulu

przeno$nego i stacji dokujacej [7].

Rys. 2.11 Nowa generacja pompy wspomagania serca ReligaHeart EXT [7].

Cecha wspdlng jak 1 zaleta omowionych pomp pneumatycznych jest fakt,
Ze pozaustrojowe pompy wspomagania serca umozliwiaja leczenie niewydolno$ci serca
podczas regeneracji serca, jak i podczas oczekiwania do transplantacji. Wigkszo$¢ z nich
wyposazona jest w przenosne sterowniki, dajace pacjentowi mozliwos¢ prowadzenia
wspomagania serca w warunkach domowych. Omoéwione powyzej pompy wykonane sg
w wigkszosci z przezroczystych tworzyw sztucznych. Taka konstrukcja umozliwia wzrokowg

kontrole pracy i ocene stanu komory [7].
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2.2.1.2. Pompy wirowe

Kolejng generacja pomp wspomagania serca sg pompy wirowe, nalezace do tzw.
trzeciej generacji VAD [41]. Nie sa one tematem rozwazan w ramach niniejszej rozprawy
doktorskiej, jednakze dla pelnego obrazu stanu techniki w tym zakresie, nalezy réwniez
0 nich wspomnie¢ [77]. W ostatnich latach, pompy wirowe stalty si¢ bardzo popularne, ze
wzgledu na swoja miniaturowa konstrukcje. Jednak nie wyparly do konca z uzycia pomp
pneumatycznych. Niewatpliwa zaleta pomp wirowych jest ich miniaturowa konstrukcja,
umozliwiajgca ich wszczepienie do organizmu. Popularnymi i coraz cze$ciej stosowanymi

pompami wirowymi sg:

. HeartWare HVAD

Pompa HeartWare HVAD jest przeznaczona do dlugoterminowego wspomagania
chorego serca w warunkach domowych. Waga pompy wynosi 160 g. Wszczepienie
tej pompy, polega na przytwierdzeniu jej do mankietu naszywanego na koniuszek serca.
Miniaturowa pompa sktada si¢ z jedynego ruchomego elementu — wirnika zawieszonego
W polu magnetycznym 1 hydrodynamicznym, ktéry powoduje przeptyw krwi. Wirujacy
wirnik, dzigki wytworzonej roéwnowadze sit, nie ma zadnych punktéow kontaktu

mechanicznego z obudowa pompy podczas pracy. Pompa zapewnia przeptyw

od 3 do 10 I/min [14],[140].

a) b)

Rys. 2.12 Przyktadowe pompy wirowe HeartWare: HVAD (a), MVAD (b) [14].

. HeartWare MVAD
Konstrukcja pompy HeartWare MVAD sprawia, Ze jest ona jeszcze mniejsza niz pompa
HeartWare HVAD. Pompa HeartWare MVAD wazy zaledwie 78 g. Pompa sklada si¢

rowniez z jedynego ruchomego elementu — wirnika powodujacego przeptyw krwi.
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Jedyng cecha, ktora odroznia jag od pompy HVAD jest jej miniaturowy rozmiar,

umozliwiajacy stosowanie jej przy niewydolnosci serca u matych pacjentow [14].

Opracowana zostata rowniez polska pompa wirowa:

J ReligaHeart ROT

Pompe wirowg ReligaHeart ROT opracowano w Fundacji Rozwoju Kardiochirurgii
im. prof. Zbigniewa Religi w Zabrzu. Ta pompa wspomagania serca, jest miniaturowg pompa
odsrodkows. Krociec wlotowy pompy wszczepiany jest przez koniuszek bezposrednio
do lewej komory serca, co pozwala na ulokowanie pompy w worku osierdziowym
bezposrednio w s3siedztwie serca. Pompuje ona krew z lewej komory serca do aorty, dzigki
miniaturowemu wirnikowi zawieszonemu w statym polu magnetycznym. Wirnik obraca si¢
z predkoscig obrotowa od 2500 do 5500 obrotow na minute, dzigki wykorzystaniu napgdu

ze zmiennym polem magnetycznym [15].

-

<

Rys. 2.13 Polska pompa wirowa ReligaHeart ROT [15].

Obszerng baz¢ wiedzy o problemach mechanicznego wspomagania uktadu krazenia,
przedstawiajaca réwniez aktualny stan techniki w zakresie urzadzeh wspomagania Serca

VAD, stanowi najnowsza publikacja ksigzkowa wydawnictwa Elsevier Inc. z 2018 roku [41].

2.2.2. Istotne parametry i funkcje charakteryzujace pompy wspomagania serca

Pomiar podstawowych parametrow biologicznych ma kluczowe znaczenie dla ustalania
wlasciwych nastaw sterowania pracg pompy wspomagania serca [11] [16].
Pompa wspomagania serca moze by¢ stosowana jako pompa wspomagajgca

niewydolne, naturalne serce (do czasu jego reimplantacji), lub jako pompa wspomagajaca
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czegsciowo niewydolne naturalne serce, w okresie jego regeneracji. W pierwszym przypadku,
pompa moze pracowaé w sposob asynchroniczny, wedlug wlasnego, autonomicznego
algorytmu sterowania. Natomiast w drugim przypadku, pompa musi pracowaé synchronicznie
z cyklem pracy regenerowanego, naturalnego serca. Do tego celu, konieczna jest niezawodna
i realizowana z minimalnym opé6znieniem detekcja zespotow QRS w elektrokardiogramie
pacjenta [139].

Aby wyznaczy¢ istotne parametry charakteryzujace pompy wspomagania serca, nalezy
uzyska¢ informacj¢ na temat parametréw technicznych sterownika pompy krwi jak
i parametrow biologicznych zwigzanych z oddziatywaniem pompy na organizm ludzki [7].

Z punktu widzenia monitorowania pracy protezy serca, fundamentalne znaczenie
ma znajomos$¢ parametréw hemodynamicznych, takich jak: warto$¢ ci$nienia krwi w kréécu
wlotowym 1 wylotowym oraz w czgsci krwistej komory, warto$§¢ cisnienia w czesci
pneumatycznej komory, saturacji tlenowej krwi oraz objgtosci wyrzutowej [141][142][47].

Pomiar ci$nienia w istotnych punktach protezy serca, umozliwia ocen¢ samego procesu
wspomagania jak i wykrywanie incydentow zagrazajacych zyciu pacjenta [7]. Sytuacja
zagrazajaca, moze by¢ przekroczona wartos¢ bezpiecznych cisnien jak réwniez
nieprawidtowa praca zastawek. Pomiar objetosciowych parametrow pracy komory
wspomagania serca moze by¢ wykonany przy uzyciu ré6znych metod pomiarowych, takich
jak: ultradzwigkowa, akustyczna, impedancyjna [7], fotooptyczna [137], czy tez poprzez
analize ci$nienia sterujacego pompg [138]. Znajomos$¢ objetosci wyrzutowej komory, bedacej
jednym z podstawowych parametrow hemodynamicznych, umozliwia ocen¢ prawidtowego
przebiegu procesu wspomagania i zapewnienie bezpieczenstwa pacjenta [16].

W ramach realizacji Programu Wieloletniego na lata 2007-2011: ,,Polskie Sztuczne
Serce”, w szczegélnosSci przedsiewzigcia P02 pt.: ,Nieinwazyjny pomiar parametrow
biologicznych  niezbednych dla  implantowanej protezy serca”,  Kierowanego
przez prof. dr. hab. inz. Tadeusza Patko, zaproponowana metoda bioimpedancyjna, bedaca
tematem rozprawy doktorskiej, zostata przyjeta jako jeden z mozliwych do zastosowania

sposobow oceny objetosciowych parametréw pracy komory wspomagania serca.
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2.3. Bioimpedancja

Bioimpedancja jest parametrem, ktory okresla impedancje elektryczna tkanek
biologicznych. Parametr ten wyznaczany jest metodami analizy obwodow elektrycznych.
Pomiar impedancji elektrycznej, badanego obszaru organizmu czlowicka, polega
na przepuszczeniu przez ten obszar, pradu elektrycznego o statej amplitudzie (zrdédto
pradowe) i okreslonej czgstotliwosci. Prad aplikowany jest za pomoca odpowiednich elektrod,
umieszczanych na poczatku i1 koncu badanego obszaru. Impedancja badanego obszaru,
lub jego fragmentu, jest okre§lana przez pomiar napiecia miedzy wybranymi punktami
tego obszaru. Pomiar ten moze odbywa¢ przy wykorzystaniu pradowych elektrod
aplikacyjnych (metoda dwuelektrodowa) lub przy pomocy oddzielnych elektrod
napieciowych (metoda czteroelektrodowa).

Bioimpedancja moze by¢ wykorzystywana jako parametr umozliwiajacy badanie
(réznicowanie)  tkanek, ocen¢  procesow  niedokrwiennych i chorobowych
(np. nowotworowych) oraz badanie czynnos$ci narzadow [29][30][33][60]. Istotne znaczenie
miato wykorzystanie bioimpedancji jako nieinwazyjnej techniki oceny przeptywow
konczynowych tzw. pletyzmografii impedancyjnej lub ogélnie reografii [133]. Pionierskie
badania w tym zakresie prowadzit J. Nyboer [26][27]. Wyniki prac Nyboera, stanowity
podstawg do opracowania i rozwoju kardiografii impedancyjnej, jako metody oceny
czynno$ci  mechanicznej serca, w tym monitorowania objgtosci  wyrzutowej

serca (SV) [31][70][73].

2.3.1. Podstawy fizyczne

Z punktu widzenia wilasciwosci elektrycznych, kazdy rodzaj tkanki w organizmie
cztowieka mozna traktowac¢ jako grupe komorek o podobnej budowie, okreslonych funkcjach
i wspolnym pochodzeniu, rozmieszczonych w pewnym srodowisku (otoczeniu). Srodowisko
to stanowi substancja migdzykomoérkowa okreslana inaczej jako istota migdzykomoérkowa,
lub macierz pozakomoérkowa [32]. Szczegdlnym rodzajem tkanki jest krew, ktora tworzy
zawiesing komorek (erytrocytow, leukocytow i trombocytdéw) w osoczu. Prosty model
przewodnosci elektrycznej dla takiej zawiesiny, zaproponowal i opisal Cole [25][131].
Dla opisania tego modelu, Cole rozpatrywal zawiesing komorek o kulistym ksztalcie,
w roztworze solnym. W przypadku krwi, jest to zawiesina krwinek w osoczu
(Rys. 2.14 a, b).
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Rys. 2.14  Przeplyw pradu przez krew ptynaca laminarnie: male czestotliwosci (a), duze czgstotliwoscei (b).
Modele elektryczne krwi: rownolegto-szeregowy - Fricke (c), szeregowo-réwnolegly — Cole (d),
gdzie: R, - rezystancja przestrzeni mi¢dzykomoérkowej, R; -rezystancja wewnatrzkomoérkowa,
Cn - pojemno$¢ bton komoérkowych, R, to rezystancja tkanki mierzona przy nieskonczonej
czestotliwosei pradu, Ry to rezystancja tkanki dla pradu statego, CPE (Constant Phase Element) —
element impedancyjny, doktadnie dopasowujacy modelowane wartoéci impedancji do aktualnych
pomiaré6w bioimpedancyjnych, interpretowany i opisywany jako pojemno$¢ zalezna
od czestotliwosci.

Osocze oraz cytoplazma komorkowa wykazuja cechy rezystancyjne. Btona komorkowa
krwinek ma wilasciwosci dielektryczne, wraz z cytoplazmg i osoczem tworzy Struktury
pojemnosciowe [22]. Przewodno$¢ elektryczna membran komodrkowych jest wystarczajgco
mata, wigc mozna poming¢ jej wplyw na parametry elektryczne zawiesiny. Natomiast, istotny
wplyw na przewodno$¢ zawiesiny, ma pojemno$¢ elektryczna bton komoérkowych Cp,
ktéra wynosi okoto 1 pF/cm?[22]. Droge, do analitycznego, matematycznego opisu
thumiennosci i przenikalno$ci elektrycznej tkanek biologicznych, utorowali Kenneth S. Cole
wraz ze swoim bratem Robertem S. Cole [120][131]. W 1940 roku, K.S. Cole opracowat
impedancyjny model tkanki, ktory nazwany zostal modelem Cole. W 1941 roku, bracia Cole
opracowali przenikalno$ciowy model tkanki, nazywany modelem Cole-Cole. W literaturze
przedmiotu spotyka si¢ zamiennie obie te nazwy [121]. Innym znanym modelem
jest impedancyjny model Fricke (Rys 2.14 c), opisany w pracy [129][131]. Wybrane modele
elektryczne tkanek biologicznych, wedlug koncepcji Fricke i1 Cole, przedstawiono
na Rys. 2.14 c), d).

Mozna wyznaczy¢ impedancje zastepcza dla obu tych modeli, metodami analizy
obwodow elektrycznych w dziedzinie liczb zespolonych (metoda zespolona).

W dziedzinie liczb zespolonych, impedancja obwodu elektrycznego R,L,C, dla pradu

zmiennego, wyrazona jest zaleznoscig:
Z(w) = |Z|e/*® = R(w) + jX(w),  |Z| =VR? + X? (2.9)

Jednostka impedancji jest [Q].
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Impedancja idealnych elementéw obwodu R,L,C:
. . .1 .
Zr =R, Z, =jwl = jX|, Ze=—= T oc= —JjXc (2.10)

Impedancja obwodu c):

ReZpc 1

Z, = Ro+Zrc’ Zpc = R; _chm ’ Xem = E (2-11)
_ Re(Ri_chm) _ RezRi"'ReRiz+ReXcmZ_jReXcm
Zc= Re+Ri—jXem (Re+R)*+X cm” (2.12)
.. 1 }
podstawiajac X, = — otrzymujemy:
7 = (R’Ri+R.R*)w?C®+R, . RZwCy, (2.13)
€ (Re+R)2w2Cp%+1 J (Re+R)202%Cpp % +1 '
g /) \ J
Y
Rc XL‘

Z.=R.—jX.,, modutimpedancjidla obwodu c)jestrowny: |Z.| = ’RCZ + X2

Impedancja obwodu d) dla idealnej pojemnosci Ccpe (Symbol Zz 0znacza, ze jest to
impedancja obwodu d), gdy element CPE jest idealng pojemnoscia Ccpr) :

Ry (—jXcpE) 1
Z;; =R, +——=—, R.=R,—R_, X = 2.14
di el Ry—jXcpE r o e CPE wCcpr ( )
JRrXcPE RyXcpg>—jRs*XcpE
Z;;,=R,————=R_ + 2.15
di ®  Re—jXcpE ® R.*+Xcpg” ( )

Przyjmujac element impedancyjny CPE jako idealng pojemno$¢ Ccpr i podstawiajac,

1 .
Xcpg = —— otrzymujemy:
wCcpE

_ R, o R wCcpg
Zdi - Roo ol RrZwZCCpEZ+1 ] erwZCCpEZ+1 (216)
N 2N J
Y Y
Rai Xai

Z4; = Rgi — jX4i , modut impedancji dla obwodu d) jest rtowny:  |Z4;| = ’Rdiz + X2,

Dla modelu Cole (Rys. 2.14 d) przyjeto, ze impedancja elementu CPE moze by¢ okreslona

przez nastgpujace relacje:

1
(w)<Ccpp '

1
(JwCcpg )™

a) Z‘CPE = lub b) Z"CPE = (217)
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W tym przypadku, impedancj¢ Zcpe mozna traktowaé jako impedancjg zastepczego
elementu CPE, ktéry moze zawieraé zardwno cze¢$¢ rezystancyjng jak i pojemnos$ciowa.
Impedancja elementu CPE zachowuje staty kat fazowy, niezaleznie od czgstotliwosci.
Element CPE nazywany rowniez kondensatorem czgstkowym (fractional capacitor) [121],
mozna sobie wyobrazi¢ jako ciag czastkowych elementéw impedancyjnych, z ktorych kazdy
stanowi rownolegle potaczenie pojemnosci czastkowej Cj I rezystancji czastkowej R;.
W tym przypadku,  wartos$ci pojemnosci  C; 1 rezystancji R;, sa zalezne
od czestotliwosci w; = 2xnfi. Element CPE zostal wprowadzony do modelu Cole w celu
bardziej dokladnego zamodelowania mierzonej bioimpedancji. Wykladnik a jest czesto
interpretowany jako wskaznik okreslajacy charakter impedancji elementu CPE. Stanowi on
miar¢ podziatu impedancji migdzy czg$¢ pojemnosciowq i rezystancyjng [118]. Wartosci
wyktadnika a zwykle zawierajg si¢ w przedziale (0 < o < 1). Gdy a przyjmuje wartos¢ 1,
to impedancja elementu CPE ma charakter catkowicie pojemnosciowy, a jego pojemnosc¢ jest
idealng pojemnoscia Ccpe. W zwigzku z powyzszym, impedancje modelu Cole
zRys. 2.14 d), w zaleznosci od sposobu definiowania impedancji elementu CPE, zgodnie

z zaleznos$ciami (2.17), okres$lajg ponizsze relacje:

Ry

p _ RyZ cpE ) _
a) Z'¢c_c=R,+ Rt Z opr” Z'c_c=R,+ YT —— (2.18)
. . R _ Ro—Reo
Wstawiajac R, = R, — R,,, otrzymujemy: Z'c_ =R, + 17 0% ) Corg(RaR)
’ Ro_Roo HP- ! o
Z'cc=Ro + 7050 gdzie: ' = %/Ccpr(R, — Ro) (2.19)
o _ RrZ'cpE ” _ R
b) Z'cc = Roo + 707, Z'cc = Ro + [gaci—n (2.20)
" _ RO_ROO 11 . no_ x —_
Z¢cc=R,+ 1 GaCop ) (Ra—Roa) wstawiajac: T = Ccpg /Ry — Roo
otrzymujemy podobng posta¢ zaleznosci dla impedancji modelu Cole:
7 _ Ro_Roo
Z'c_c=R, + TrGar ) (2.21)

Model bioimpedancyjny Cole, zostal szeroko rozpowszechniony w badaniach

naukowych, ale wcigz podejmowane s3a proby jego weryfikacji 1 doskonalenia
[75][119][120][129].
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Ogolnie, model Cole opisuje nastepujaca relacja:

Ro_Roo

Ze-c =Rty Gorye

(2.22)

gdzie: Ry - jest rezystancjg tkanki mierzong dla pradu statego [Q2],

R - jest rezystancja tkanki mierzong dla nieskonczonej czestotliwosci pradu [Q],

T - jest stalg czasowg [(R, — Re ), Ccpe] [S],

a - parametr skalowania impedancji elementu CPE (bezwymiarowy).

Przewodno$¢ elektryczna krwi zalezy glownie od gestosci upakowania i orientacji

przestrzennej krwinek, a zwlaszcza erytrocytow. Dlatego impedancja krwi, mierzona podczas

pulsacyjnego przeptywu, zalezy zaré6wno od zmian objetosciowych, jak 1 zmiany

rezystywnos$ci samej krwi wynikajacej z jej przeptywu [28]. Na rezystywnos$¢ krwi wplywa

réowniez hematokryt (HCT) oraz temperatura [44][45]. Rezystywno$¢ tkanek nie jest

jednakowa, a jej wartosci znacznie roznig si¢ migdzy sobg. WartoSci rezystywnosci dla

wybranych tkanek zostaty przedstawione w Tab. 2.1.

Tab. 2.1 Wartosci rezystywnosci niektorych tkanek organizmu [133].

Tkanka, organ Rezystywno$¢ [Q-m] Uwagi
krew 1,7
osocze 0,63
miesien serca 20-59 wzdhuz wiokien - porzecznie
ptuca 7,2-23,6 wydech - wdech
ko$é 11,5
tluszcz 27,2

Podstawy fizyczne metody bioimpedancyjnej najtatwiej opisuje si¢ w oparciu

o cylindryczny model naczynia krwiono$nego, np. tetnicy Rys. 2.15. W omawianym modelu

zaklada si¢, ze te¢tnica zmienia swoja Srednice rOwnomiernie na calej dtugosci, a pozostale

tkanki dopasowuja si¢ do niej. Natomiast prad aplikacyjny przeptywa w kierunku osi

cylindra, a napigcie jest mierzone na odcinku Z migdzy jego koncami [26][27].
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L=const

V.p

Rys. 2.15 Cylindryczny model t¢tnicy. Linia przerywana przedstawia model naczynia po zwigkszeniu
jego objetosci na skutek pulsacyjnego przeptywu krwi.

Impedancj¢ Zp mierzong mi¢dzy podstawami cylindra, wyraza zalezno$¢:
L
Zy=py (2.23)
gdzie: p—rezystywnos¢ krwi,

L— wysokos¢ cylindra,

S— pole przekroju poprzecznego

Rezystywnos$¢ nieruchomej krwi, przy stezeniu elektrolitow i biatek w granicach normy
fizjologicznej, zalezy od hematokrytu (HCT), okre$lanego jako stosunek iloSci erytrocytow
do objetosci catej krwi. Przy uwzglednieniu tych uwarunkowan, rezystywno$¢ nieruchomej

krwi wyraza si¢ zalezno$cia:

_ Pp
p= 0,93-1,2 XHCT (2.24)

gdzie: pp= 0,63 — rezystywno$¢ osocza
Zmiana impedancji 4Z wywotana zmiang objetosci 4V na skutek naptywu krwi, bedaca

podstawg metody bioimpedancyjnej, wyrazana jest wzorem Nyboera przyjmujgcego postac:

AV
y L)Z
P 7o

Dla wykorzystania wzoru (2.25) w metodach bioimpedancyjnych, wymagane

AZ =

(2.25)

jest spetnienie dodatkowych zatozen:
e krew przeptywajaca przez cylinder ma statg rezystywnos¢,
e doptyw krwi powoduje zmiane objetosci cylindra tylko w kierunku promieniowym,
a jego dtugos¢ nie ulega zmianie,
e prad jest aplikowany w kierunku osi cylindra (tuby), natomiast gestos¢ pradu pozostaje

jednakowa w catym obszarze.
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2.3.2. Metody bioimpedancyjne

Metody bioimpedancyjne, zwane rowniez reograficznymi, oparte na pomiarze
i analizie zmian opornosci elektrycznej zywych tkanek, w ostatnich latach znajduja coraz
wicksze zastosowanie w fizjologii i medycynie klinicznej. Metody te dostarczajg wielu
informacji na temat procesow zachodzacych w uktadzie krgzenia i oddychania, a ich
niewatpliwg zaletg jest nieinwazyjnos¢ oraz brak znanych skutkéw ubocznych, dzigki czemu
badania moga by¢ wielokrotnie powtarzane, umozliwiajac analiz¢ dynamiki zmian
w badanym obszarze. Wspomniane wczesniej pojecie ,,oporno$ci elektrycznej” jest pewnym
uproszczeniem, poniewaz w rzeczywisto$ci wykonywane sg pomiary impedancji elektrycznej
badanego obszaru tkankowego.

Metody bioimpedancyjne wykorzystywane sa w wielu dziedzinach badan zwigzanych
Z naturalnymi tkankami zaro6wno do pomiaréw in vitro, jak i in vivo, umozliwiajac
m.in. nicinwazyjng akwizycj¢ sygnatow z powierzchni ciata pacjenta [52][57][111][112].
Podstawa dzialania metod bioimpedancyjnych sa pasywne, elektryczne whasciwosci tkanek
biologicznych [69][132][133]. Tkanki wykazuja cechy przewodnikow anizotropowych
ztozonych z elementow rezystancyjnych i reaktancyjnych (Rys. 2.16). Pomiar najczgsciej jest
realizowany poprzez przeptyw przez badany obiekt sinusoidalnego pradu aplikacyjnego
0 stalej amplitudzie. Wytworzone na skutek przeptywu pradu napigcie zawiera informacje

0 badanej impedanciji.

elektrody aplikacyjne

wzmacniacz
napieciowy

zrodto pradu
aplikacyjnego

—. elektrody

pomiarowe
Rys. 2.16 Schemat pomiarowy do badania przewodnosci elektrycznej tkanki.
Informacje¢ diagnostyczng uzyskuje si¢ na podstawie pomiaru wartosci impedancji Z,
oraz jej zmian AZ w czasie. Sktadowa stata lub wolnozmienna, tzw. impedancja bazowa Z,,

stuzy do oznaczania zawarto$ci ptyndow w badanym obszarze, natomiast sktadowa zmienna

AZ odzwierciedla zmiany dynamiczne, np. przeptyw krwi tetniczej.
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Pomiary elektroimpedancyjne znajduja szerokie zastosowanie w ocenie zmian objetosci
segmentow ciala, a w szczegdlnosci elementow uktadu krazenia. Kardiografia impedancyjna
ICG jest coraz czgsciej klinicznie akceptowang, nieinwazyjng metoda oznaczania objgtosci
wyrzutowej serca SV [72][73][143], natomiast pletyzmografia impedancyjna IPG stuzy
do diagnostyki naczyn krwionosnych konczyn [59][60][61]. Metody elektroimpedancyjne
umozliwiaja rdwniez oznaczanie zawartosci plyndw w organizmie. Pomiar impedancji stuzy

na przyktad do oceny catkowitej iloSci ptynow w klatce piersiowej TFC [40][56][103].

. elektroda aplikacyjna na
gorn?kelek_troda\ drugiej konczynie
aplikacyjna 3

/N

- I
elektrody ~
pomiarowe . '
\
& [y \
‘. i elektroda aplikacyjna
dolna elekroda / LA ] elektrody pomiarowe plikacyj
aplikacyjna
b) ZO, NZ

Rys. 2.17 Przyktadowe pomiary elektroimpedancyjne: kardiografia impedancyjna ICG (a),
pletyzmografia impedancyjna IPG (b).

e
2
1

2.3.3. Metody bioimpedancyjne a proteza wspomagania serca

Uwzgledniajac istot¢ bioimpedancji oraz zasady i1 warunki jej pomiaru, nalezy
stwierdzi¢, ze pomiar tej wielko$ci moze by¢ przydatny do monitorowania zmian objetosci
komor o nieregularnych ksztattach, napetnianych i opréznianych pulsacyjnie przez medium
przewodzace prad elektryczny. W przypadku protezy wspomagania serca, pomiar impedancji
powinien dotyczy¢ obszaru migdzy miejscami doptywu i wypltywu medium z komory. Takie
warunki pomiaru wystepuja w przypadku komory Krwistej protezy wspomagania serca.
Komora ta ma ztozony, zmienny ksztalt zalezny od potozenia membrany, przez co w trakcie
pracy zmienia swojg objetos¢. Zmiana objetosci komory jest rownoznaczna ze zmiang
objetosci krwi, ktoéra wypelnia komore, co powoduje zmiang impedancji komory (obszaru
wypeltianego krwig). Impedancja komory rosnie wraz ze zmniejszaniem si¢ objetosci krwi
w komorze. Znane modele przewodnosci elektrycznej tkanek  [22][75][79][81]
nie uwzgledniaja jednak wielu czynnikow charakteryzujacych zmiany impedancji krwi

w takiej komorze, awynikajacych z turbulentnego przeptywu krwi. Chociazw tym
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przypadku, zjawisko elektrycznej przewodnosci obj¢toSciowe] ma dominujacy wplyw
na impedancj¢ komory, to jednak nalezy przy tym réwniez wzig¢ pod uwage zmienno$é
rezystywno$ci krwi wywotang reorganizacja przestrzenng erytrocytow, zwlaszcza podczas
naplywu 1 wyrzutu krwi z komory. W zwigzku z tym, zbudowanie teoretycznego modelu
przewodnosci elektrycznej krwi w obszarze komory jest praktycznie bardzo trudne
[28][46][74][79][80][81]. Wydaje si¢ jednak mozliwe, okreslenie takiego modelu
na podstawie badan eksperymentalnych, co byto jednym z glownych zadan wykonanych

przez autora w ramach pracy doktorskiej.

Na wczesnym etapie realizacji pracy doktorskiej przyjeto zatozenia, ktére stanowity
baze¢ dla wykonywanych eksperymentow, a w pozniejszych etapach pracy zostaly rozwinigte.
Wstepne zatozenia zostaly okre§lone nastepujaco:

e Komora krwista protezy wspomagania serca ma okreslony, ale zmienny ksztatt
wywolany zmiang potozenia membrany, co powoduje, ze w trakcie pracy zmienia swoja
objetosc.

e Pomiar impedancji dotyczy objetosci krwi zawartej w przestrzeni miedzy elektrodami
pomiarowymi Rys. 2.18.

e Funkcje elektrod pelnig tytanowe pierScienie zastawek, wlotowej i wylotowej.
Bezposredni kontakt elektryczny z krwia umozliwia wykonywanie pomiarow metoda
statlopradowa dwuelektrodowa.

e Elektrody pomiarowe sa w statym potozeniu. Zmianie ulega jedynie objetos¢ krwi, ktora
wypelnia komore, co powoduje zmian¢ impedancji komory (obszaru wypelnianego
krwia).

e Sygnal bioimpedancyjny, w okresie od konca fazy napetiania do konca fazy wyrzutu,
odzwierciedla zmiany objetosci krwi w komorze, umozliwiajagc oznaczenie objetosci

wyrzutowej dla kazdego cyklu pracy komory.

elektrody pomiarowe

zrodto pradu
aplikacyjnego

wzmacniacz
napigciowy

Rys. 2.18 Schemat rozmieszczenia pierscieni zastawek petnigcych funkcje elektrod w komorze krwiste;.
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2.3.4. Uklad pomiarowy

Do celow badawczych zostat opracowany i wykonany wuklad pomiarowy
oraz oprogramowanie do akwizycji i analizy uzyskanych danych. Uktad pomiarowy zostat
wykonany w formie modutu elektronicznego. Cze$¢ analogowa toru pomiaru sygnatu
bioimpedancyjnego sktada si¢ ze zrodla pradu aplikacyjnego oraz ukladu odbiorczego

(Rys. 2.19).

Zrédto pradu aplikacyjnego Czes¢ odbiorcza toru bioimpedancyjnego

é ‘A
Generator Zrédto I > z Wz FPP |—— Demodulator A/C
pradowe x wej.

parametry zrédta pradu aplikacyjnego:

Detektor
Uger —»| Regulator - lgc = 50 + 1000 yA, wahania amplitudy <1%
] amplitudy
f = 40kHz
Zx < 1500 Q

Rys. 2.19 Schemat opracowanego uktadu eksperymentalnego do pomiaru impedancji metoda
dwuelektrodows: zrédto pradu aplikacyjnego i czgs¢ odbiorcza toru pomiarowego.

Fizyczna podstawe, zastosowania techniki elektroimpedancyjnej do oceny objetosci
wyrzutowej pulsacyjnej protezy wspomagania serca, Stanowi zjawisko elektrycznej
przewodnosci objetosciowej krwi, ktore wystepuje w komorze krwistej protezy. Pulsacyjne
Zmiany objetosci komory, oraz zmiany przewodnictwa krwi zwigzane z orientacja
przestrzenng erytrocytow, powodujag powstanie pulsacyjnie zmiennej fali impedancji.
W sygnale tym zawarte sg informacje diagnostyczne o wlasciwos$ciach tej szczeg6lnej tkanki,
jaka jest krew, ktére uzyskuje si¢ na podstawie pomiaru wartosci impedancji oraz jej zmian
W czasie.

Do analizy sygnatu impedancyjnego wykorzystano sygnaly pomocnicze, pochodzace
zZ czujnikdéw cisnienia umieszczonych w komorze krwistej i w kro¢cu wylotowym. Sygnaty te
byly zrodtem informacji o cechach przeptywu, zwlaszcza na poczatku 1 koncu fazy
wyrzutowej, i bylty wykorzystane do okreslania momentéw pomiaru impedancji w sygnale
impedancyjnym, rejestrowanym przez modul pomiarowy. Zmierzona w odpowiednich
chwilach czasowych warto$¢ impedancji, byta wielkoscig wejsciowg dla okreslenia objetosci
krwi w komorze, w kazdym cyklu pomiarowym. Okreslona w ten sposob objetos¢ krwi,

byta porownywana z pomiarem referencyjnym wykonywanym metoda ultradzwigkowa.
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3. Cel pracy

Celem pracy doktorskiej, byto opracowanie i weryfikacja nowatorskiej metody oceny
objetosciowych parametrow pracy pulsacyjnej protezy wspomagania serca, metoda
bioimpedancyjna, z wiarygodnos$cig porownywalng do metody ultradzwigkowe;.

Inspiracja do napisania rozprawy doktorskiej byt udziat autora pracy w realizacji
zadania P02 pt.: ,Nieinwazyjny pomiar parametrow biologicznych niezbednych
dla implantowanej protezy serca”, kierowanego przez prof. dr. hab. inz. Tadeusza Palko,
w ramach wieloletniego programu ,,Polskie Sztuczne Serce”.

W ramach pracy doktorskiej opracowano i zweryfikowano nowatorskg metode pomiaru
objetosci wyrzutowej protezy serca, bazujaca na technikach bioimpedancyjnych. Nastepnie
zaprojektowano i wykonano wieloparametrowy uktad pomiarowy, ktory byt wykorzystywany
w badaniach eksperymentalnych. Opracowana konstrukcja i technologia wykonania uktadu
eksperymentalnego, umozliwiaja zminiaturyzowanie uktadu do wymiarow pozwalajacych
na jego konstrukcyjng integracj¢ z komorg wspomagania serca.

W ramach prowadzonych prac wykonano badania eksperymentalne wykorzystujac
rézne konfiguracje laboratoryjnego uktadu przeptywowego. Przyjeto koncepcje polegajaca
na przeprowadzeniu wszystkich niezbednych eksperymentéw na uktadach przeptywowych,
mozliwie najlepiej symulujacych naturalne warunki pracy komory wspomagania Serca,
Z wykorzystaniem krwi zwierzecej.

Badania byly przeprowadzone w Laboratorium Fundacji Rozwoju Kardiochirurgii
w Zabrzu, co zapewnito wlasciwe warunki do wykonania badan, oraz umozliwilo
dokonywanie pozadanych zmian w konfiguracji laboratoryjnego uktadu przeptywowego.
Rekonfiguracja laboratoryjnego uktadu przeptywowego, umozliwita dokonywanie zmian
W miejscach przylaczenia czujnikow do pomiarow referencyjnych. Laboratorium FRK
zapewniato przy tym pelne wsparcie analityczne niezbedne do utrzymania wymaganych
parametrow krwi. Takie podej$cie do metodyki przeprowadzania badan, zminimalizowato
liczbe koniecznych eksperymentdéw na zywych organizmach zwierzecych. W ramach pracy
doktorskiej przebadana i zweryfikowana zostata metoda impedancyjnego pomiaru objetosci
wyrzutowej komory wspomagania serca.

Przeprowadzone badania pozwolity autorowi na sformutowanie nastepujacej tezy pracy:
Metody bioimpedancyjne umozliwiaja efektywng estymacje¢ objetoSci wyrzutowej

sztucznej komory serca.
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Badania eksperymentalne umozliwity autorowi pracy doktorskiej weryfikacje
poprawnosci  dziatania zaprojektowanego ukladu pomiarowego oraz weryfikacj¢
opracowanego algorytmu analizy sygnalu bioimpedancyjnego, dla obliczania objetosci
wyrzutowej komory. Celem tych badan bylo uzyskanie wiarygodnej charakterystyki
zaleznosci objetosci krwi od impedancji, w réznych warunkach pomiarowych i dla r6znych
pozioméw hematokrytu. Przeprowadzone eksperymenty pozwolity rowniez okreslic,

jaka moze by¢ minimalna warto$¢ nat¢zenia pradu aplikacyjnego.

W rozprawie doktorskiej przedstawiono szczegotowo bioimpedancyjng metode
pomiarowa oraz jej powigzanie funkcjonalne z metoda pomiaru ci$nienia krwi, opisano
budowe uktadu rejestracji sygnaldw bioimpedancyjnych oraz ci$nienia krwi, zaprezentowano
wyniki koncowej weryfikacji opracowanego rozwigzania w eksperymencie in-Vivo

na zwierzeciu.

W szczeg6lnosci, rozprawa doktorska sktada si¢ z nastepujacych czesci:

e w pierwszej czgsci, obejmujacej] Wstep 1 Wprowadzenie, przedstawiono opis
funkcjonalny uktadu krazenia, jego parametry biofizyczne, problematyk¢ mechanicznego

wspomagania serca oraz podstawy metod bioimpedancyjnych,

e w drugiej cze$ci przedstawiono:

w rozdziale trzecim - cel i tezg pracy,

— W rozdziale czwartym - konstrukcje opracowanych czujnikow ci$nienia

zaimplementowanych w komorze wspomagania,

— w rozdziale pigtym - bioimpedancyjng metode pomiaru pojemno$ci wyrzutowej
komory wspomagania serca oraz laboratoryjne badania eksperymentalne,

przeprowadzone w celu weryfikacji opracowanej metody,

— w rozdziale szostym opisano badania in-vivo na zwierzeciu, z wykorzystaniem
specjalistycznej aparatury pomiarowej wykonanej w ramach pracy oraz przedstawiono

uwarunkowania praktycznego zastosowania metody,

— rozdzial siodmy zawiera podsumowanie 1 wnioski koncowe.
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4. Pomiar ciSnienia w komorze wspomagajacej

4.1. Czujniki ciSnienia krwi

Znajomo$¢ wartosci  cisnienia krwi  w  kroccach  wlotowym i wylotowym
(za zastawkami), oraz w komorze krwistej (pomigdzy zastawkami), ma kluczowe znaczenie
dla oceny poprawnosci pracy komory wspomagajacej. Rownie istotna jest znajomo$¢ wartosci
cisnienia w pneumatycznej czesci sterujgcej komory. Na podstawie rozktadu cisnien
W poszczegdlnych czeSciach protezy serca, mozliwe jest podejmowanie decyzji
o parametrach sterowania, zar6wno przy rozruchu komory, jak réwniez podczas zmiany
oporéw naczyniowych w uktadzie krazenia wspomaganego pacjenta, oraz w sytuacjach
awaryjnych. Dodatkowo, sygnaty ci$nien w komorze krwistej i kro¢cu wylotowym postuzyty
do detekcji punktow charakterystycznych w sygnale bioimpedancyjnym, w celu obliczenia
objetosci wyrzutowej komory. Dlatego w ramach realizacji zadania PO2 programu ,,Polskie
Sztuczne Serce” pt.: ,Nieinwazyjny pomiar parametrow biologicznych niezbednych
dla implantowanej protezy serca”, przeprowadzono badania zwigzane z pomiarem ci$nienia
w komorze krwistej 1 kro¢cu wylotowym. Glownym wykonawca tych badan oraz autorem
opracowanej techniki pomiarow ci$nien, jest mgr inz. Jan Mocha. Autor rozprawy nalezat
do zespotu wykonawcow tych badan.

Pomiar ci$nienia w czgSci pneumatycznej protezy serca jest stosunkowo prosty
W realizacji, bowiem mierzona jest warto$¢ ci$nienia powietrza, sterujagcego ruchem
membrany. W tym przypadku nie jest wymagana specjalna budowa czujnika cisnienia,
ani jego separacja, co umozliwia wykorzystanie powszechnie dostgpnych czujnikow.

Odmienna sytuacja zachodzi w przypadku pomiaru ci$nienia krwi w poszczegdlnych
czg¢Sciach komory wspomagajacej. W tym przypadku, czujnik ci$nienia narazony jest
na bezposredni kontakt z krwia, a za jej posrednictwem rdéwniez z innymi tkankami
cztowieka. Ponadto, obszary niecigglosci powierzchni na $cianach komory krwiste;j,
powoduja nieakceptowalne ryzyko wykrzepiania krwi. Konieczna jest zatem separacja
czujnika pomiarowego, od krwi pacjenta. Konstrukcyjne rozwigzanie takiej separacji, oprocz
zapewnienia biozgodno$ci materialowej, musi zapewniaé ciggto$¢ powierzchni w komorze
wspomagajacej oraz odpowiednie parametry mechaniczne. Wymagane jest przy tym,
umozliwienie dtugoczasowej realizacji pomiaréw, gdyz wspomaganie niewydolnego

krazeniowo pacjenta moze trwa¢ do kilku miesigcy. Zastosowanie dostepnych czujnikow

50



ci$nienia krwi, ktore moga mie¢ bezposredni kontakt z krwig [146] nic jest mozliwe,
ze wzgledu na ich ograniczong do kilkudziesigciu godzin zywotno$¢.

Dla rozwigzania tego problemu, Konieczne byto opracowanie metody separacji czujnika
cisnienia od krwi pacjenta, i realizacja pomiaru poprzez tzw. separator membranowy.
Rozwigzanie takie znane jest z zastosowan przemystowych [147], w przypadku pomiaru
ci$nienia np. cieczy agresywnych chemicznie i dawniejszych zastosowan medycznych,

w czujnikach wielokrotnego stosowania.

4.1.1. Budowa separowanego czujnika ciSnienia krwi

W tym przypadku, jako separator membranowy, majacy bezposredni kontakt z krwig
pacjenta, zastosowano cienkg membran¢ wykonang z poliuretanu, z ktorego wykonana jest
roéwniez komora wspomagajaca. Jako medium separujgce wykorzystano olej silikonowy.
Budowe¢ separowanego czujnika ci$nienia krwi przedstawiono na Rys. 4.1. Przy wyborze
czujnika uwzgledniono mierzony zakres ciSnieh pracy komory wspomagajacej

(od — 150 mmHg do + 400 mmHg) oraz mozliwie jak najmniejsze jego wymiary.

Czujnik
ci$nienia

Olej
silikonowy

:i Membrana

Krociec
pomiarowy

Rys. 4.1 Przekroj przez budowe separowanego czujnika cisnienia.

W toku prowadzonych prac przebadano trzy typy miniaturowych piezorezystancyjnych
czujnikéw cisnienia. Jeden z przebadanych czujnikéw cisnienia typu NPC-100
firmy Amphenol Advanced Sensors - NovaSensor (dawniej GE Sensing — NovaSensor),
przeznaczony jest do bezposredniego pomiaru cisnienia wzglednego krwi [146]. Wymaganie
szczelnego ostonigcia czujnika w miejscu implementacji, nie pozwala jednak na zastosowanie
czujnika ci$nienia wzglednego, ze wzgledu na konieczno$¢ zapewnienia dostepu cisnienia

atmosferycznego do tego typu czujnika. Ze wzgledu na bardzo dobre wlasciwosci
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metrologiczne czujnika typu NPC-100, wykorzystano go na wstepnym etapie prac
jako czujnik referencyjny.

Dwa kolejne przebadane czujniki ci$nienia bezwzglednego FPBS-04A firmy Fujikura
[148] oraz MS5407 firmy TE Connectivity (dawniej Intersema) [149], charakteryzowaty si¢
rownie dobrymi wiasciwosciami metrologicznymi, przy czym do realizacji docelowego
rozwigzania, ze wzgledu na nieznacznie lepsze parametry oraz wiasciwosci mechaniczne
utatwiajgce docelowy montaz, wybrano czujnik typu MS5407.

W trakcie prowadzonych badan wykonano krocie¢ pomiarowy, z gniazdem do montazu
czujnika ci$nienia oraz przewe¢zeniem S$cianki w miejscu montazu czujnika. Przewezenie
zostalo wykonane metoda wtrysku. Rozwigzanie to zapewnia uzyskanie jednorodnej
powierzchni majacej kontakt z krwig. Niestety, posiadana technologia umozliwiata uzyskanie
membrany o najmniejszej grubosci na poziomie 0,6 mm. Przeprowadzone badania wykazaty,
iz tak gruba membrana nie zapewnia odpowiednich wlasciwosci metrologicznych.
Ponadto zaobserwowano wystgpienie zjawiska "pelzania" membrany spowodowanego
jej elastycznoscig. Membrana pod wplywem cisnienia odksztalcala si¢ i powoli powracata
do swoich pierwotnych wymiaréw po jego ustapieniu. Uzyskanie cienszej membrany metoda
wtrysku jest mozliwe po zmianie technologii wtrysku, co na tym etapie prac nie byto mozliwe
do realizacji. Nalezy jednak takie rozwigzanie rozwazy¢ do zastosowania w przysztosci.

Kolejng podjeta proba, bylo wytworzenie membrany o jednorodnej grubosci
na poziomie 0,3 mm metoda laminowania. Niestety, membrana wytworzona w taki sposob
nie zapewnia dostatecznej jednorodnosci powierzchni majacej bezposredni kontakt z krwia.
Przeprowadzone eksperymenty wykazaly jednak, ze membrana o uzyskanej grubosci 0,3 mm
posiada zalozone wlasciwosci metrologiczne. Nie zaobserwowano "pelzania" membrany
oraz uzyskano liniowa charakterystyke przetwarzania Separowanego czujnika cis$nienia
(Rys. 4.2). Blad pomiaru ci$nienia w catym zakresie nie przekraczal w tym przypadku
wartosci £ 2,25 mmHg.

Przeprowadzono réwniez badania dynamiczne separowanego czujnika ci$nienia. Pomiar
zrealizowano dla fali prostokatnej cisnienia (Rys. 4.3a) oraz dla fali ci$nienia
o fizjologicznym przebiegu (Rys. 4.3 b). Uzyskane zapisy sygnatu ci$nienia z czujnika
referencyjnego Peltron NPXG-2 (niepewnos¢ pomiaru 0,5 %) [150] oraz czujnika
separowanego charakteryzowaly si¢ bardzo duzg zgodno$cig 1ibardzo dobrym
odwzorowaniem szybkozmiennych fragmentow fali ci$nienia. Swiadczy to, o dostatecznie

szerokim pasmie przenoszenia sygnatu, separowanego czujnika ci$nienia.
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Rys. 4.2 Charakterystyka przetwarzania separowanego czujnika ci$nienia.
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Rys. 4.3 Zarejestrowane fale ci$nienia o ksztalcie prostokatnym (a) oraz fizjologicznym (b)
z czujnika separowanego i przetwornika referencyjnego.
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4.1.2. Budowa toru pomiarowego do pomiarow ciSnienia krwi i badania

eksperymentalne

Dla rozwigzania problemu pomiaru cisnienia krwi w komorze wspomagajace;j,
konieczne bylto przeprowadzenie odpowiednich badan eksperymentalnych, potwierdzajacych
wymagane wilasciwosci pomiarowe opracowanego separowanego czujnika cis$nienia
i okreslajacych jego optymalne umiejscowienie w torze przeptywowym Kkrwi, protezy
wspomagania serca. W tym celu zbudowano eksperymentalny, laboratoryjny zestaw

badawczy symulujacy taki tor przeptywowy, dla komory POLVAD (Rys. 4.4).

Zbiornik
wyréwnawczy

Komora
POLVAD

Krociec
pomiarowy

\ Referencyjny
r ‘ przetwornik ci$nienia
== \\

Kréciec
pomi

Worek perfuzyjny z krwig w
tazni wodnej

Rys. 4.4 Zestaw badawczy dla pomiardw ci$nienia w torze przeptywowym z wykorzystaniem jako medium
wody () oraz krwi bydlecej (b).
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Przy wykorzystaniu tego zestawu, przeprowadzono badania cisnienia w torze
przeptywowym, z czujnikiem separowanym (wykorzystano czujnik ci$nienia FPBS-04A)
wbudowanym w krociec na wylocie komory wspomagajacej sztucznego serca (krociec
pomiarowy), a jako medium uzyto wody (Rys. 4.5). Natomiast na Rys. 4.6 przedstawiono
tor przeptywowy w ktorym medium byta krew bydleca. Do referencyjnego pomiaru cisnienia
wykorzystano przetwornik Peltron NPXG-2 (niepewno$¢ pomiaru 0.5 %) [150].

a) Przebieg fali ci$nienia przy parametrach pracy komory POLVAD: -72/+300mmHg, HR=90bpm
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b) Przebieg fali ci$nienia przy parametrach pracy komory POLVAD: -14/+63mmHg, HR=60bpm
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Rys. 4.5 Poréwnanie ksztaltow zarejestrowanych fal ci$nienia w torze przeptywowym wypelnionym wodg
dla duzych (a) oraz matych (b) wartos$ci cisnienia sterujacego pracg komory.

Sygnaly z czujnika separowanego FPBS-04A oraz czujnika referencyjnego,
rejestrowane byly w postaci analogowej przez dedykowany uktad pomiarowy. Po konwersji

na posta¢ cyfrowa, sygnaly przesylane byly do komputera PC 1 wizualizowane
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z wykorzystaniem dedykowanej aplikacji. Ze wzgledu na rézne elektryczne state czasowe
czujnika separowanego i referencyjnego oraz rézne miejsca ich podlaczenia w torze
przeplywowym, niemozliwe bylo dokladne oraz wiarygodne wyznaczenie charakterystyki
przetwarzania przetwornikOw cisnienia. Ponadto zaobserwowano, ze efekty odbicia fali
wystepujace w drenach przy pracy komory POLVAD utrudniajg analiz¢ metrologiczng
uzyskanych wynikéw. Uzyskane przebiegi fali cisnienia w torze przeptywowym,
przy pomiarach z wykorzystaniem wody o temperaturze 34°C, dla duzych oraz matych

warto$ci ci$nienia sterujacego pracg komory wspomagajagcej POLVAD, przedstawiono
na Rys. 4.5.

a) Fala ci$nienia przy duzym ci$nieniu sterujgcym komorg POLVAD; HR=70bpm

|
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b) Fala cisnienia przy matych cisnieniach sterujgcych komorg POLVAD; HR=70bpm
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Rys. 4.6 Poréwnanie ksztattow zarejestrowanych fal ci$nienia w torze przeptywowym wypetionym krwia
wotowa dla duzych (a) oraz matych (b) wartosci ci$nienia sterujacego praca komory.
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Zapisy fali cisnienia uzyskane w eksperymencie z wykorzystaniem krwi bydlecej
0 temperaturze 37°C, przedstawiono na Rys. 4.6. Z analizy uzyskanych wynikéw mozna
wnioskowac, ze separowany czujnik cis$nienia poprawnie odwzorowuje ksztalt fali ci$nienia.
Dla badan z wykorzystaniem wody, zauwazy¢ mozna we¢zsze pasmo przenoszenia w torze
pomiarowym separowanego przetwornika, w stosunku do pasma przenoszenia w torze
pomiarowym przetwornika referencyjnego NPXG-2, uwidaczniane jako wygtadzenie
szybkozmiennych elementdéw rejestrowanej fali ci$nienia.

W przypadku eksperymentu z wykorzystaniem krwi bydlecej, konieczne stalo si¢
wykorzystanie separatora w torze pomiarowym przetwornika referencyjnego NPXG-2.
W tym, przypadku tor pomiarowy separowanego przetwornika FPBS-04A charakteryzuje si¢
szerszym pasmem przenoszenia w stosunku do przetwornika referencyjnego wraz
z separatorem. Obserwowane pasmo przenoszenia separowanego przetwornika FPBS-04A
jest odpowiednio szerokie dla pomiaru fali ciSnienia w komorze POLVAD. Ksztalt fali
ci$nienia odwzorowywany jest poprawnie, niezaleznie od wartosci ci$nien oraz nastawionej
szybkos$ci pracy komory. Nie zaobserwowano znaczacych roéznic pomiedzy odwzorowaniem
fali ci$nienia w przypadku wypehienia toru przeptywowego woda i1 krwig bydleca.
Niewielkie roznice wynikaja z koniecznos$ci dolaczenia w torze referencyjnego przetwornika

ci$nienia, dodatkowego separatora dla pomiaréw z krwia.

Aby zapewni¢ wysoka dokltadno$ci pomiarowag oraz odporno$¢ czujnika cis$nienia
na zaburzenia elektromagnetyczne, zaproponowano budow¢ tzw. czujnika zintegrowanego
(Rys. 4.7). Proponowane rozwigzanie sktada si¢ z czujnika ci$nienia MS5407
oraz doktadnego  miniaturowego  16-bitowego  przetwornika  analogowo-cyfrowego.
Zmierzona warto$¢ ci$nienia transmitowana jest do wieloparametrowego uktadu

pomiarowego poprzez tacze cyfrowe I°C.
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Rys. 4.7 Schemat blokowy zintegrowanego czujnika ci$nienia.
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Calos¢ zintegrowanego przetwornika ci$nienia zmontowana zostala na plytce
drukowanej o wymiarach 9,5 x 9 mm. Catkowita wysoko$¢ czujnika to wynosi 6 mm. Widok
zmontowanego czujnika, gotowego do montazu na kro¢cu pomiarowym, badz w komorze
krwistej sztucznego serca, przedstawiono na Rys. 4.8a i Rys. 48b. Na Rys. 48¢c
przedstawiono widok zintegrowanego czujnika ci$nienia zamontowanego na kroccu
pomiarowym, po wstgpnym laminowaniu ochronnym. Laminowanie czujnika niezbedne jest
ze wzgledu na konieczno$¢ zabezpieczenia go przed wpltywem czynnikéw $rodowiskowych
(gtownie kontakt z pltynami fizjologicznymi, czy tez ptynami do dezynfekcji), jak rowniez

ze wzgledu na konieczno$¢ zapewnienia izolacji czujnika od otoczenia na poziomie

co najmniej 1,5 kV.

7 QE

Rys. 4.8 Widok zintegrowanego czujnika pomiarowego od strony dolnej (a) i gornej (b) oraz po jego
montazu na kré¢cu pomiarowym (c) i cze$ci krwistej komory wspomagajacej (d).

Opracowane i zweryfikowane metrologicznie zintegrowane separowane czujniki
ci$nienia, wykorzystano w eksperymentach przeprowadzanych na laboratoryjnym uktadzie
przeplywowym oraz podczas eksperymentu in-vivo na zwierzeciu. W badaniach
eksperymentalnych, sygnalty cisnien w komorze krwistej i kroc¢cu wylotowym stuzyty
do detekcji punktéw charakterystycznych na sygnale bioimpedancyjnym, odpowiadajacych

poczatkowi i koncowi fazy wyrzutowej krwi z komory.
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5. Bioimpedancyjny pomiar pojemnosci wyrzutowej komory wspomagajacej

Objetos¢ wyrzutowa pulsacyjnej protezy serca jest jednym z gldéwnych klinicznych
wskaznikow oceny prawidlowego przebiegu procesu wspomagania 1 zapewnienia
bezpieczenstwa pacjenta. Metoda bioimpedancyjna, obok akustycznej metody pomiaru
stopnia wypelnienia komory [42][54], ultradzwigkowego pomiaru przeptywu krwi w kroc¢cu
wylotowym [135] oraz oceny przeptywu objetosciowego w komorze krwistej na podstawie
ci$nienia sterujgcego pompa [138], zostala przyjeta w programie ,,Polskie Sztuczne Serce”
jako jeden z mozliwych do zastosowania sposoboéw oceny efektywnosci pracy komory
oraz stata si¢ przedmiotem pracy doktorskiej autora niniejszej rozprawy.

Metody impedancyjne, w zastosowaniach biomedycznych okreslane
jako bioimpedancyjne, sa stosowane od wielu lat [27][30][31][55]. Metody te
wykorzystywane sg w wielu dziedzinach badan zwigzanych z naturalnymi tkankami zaréwno
do pomiardw in-Vvitro, jak i in-vivo. Pomiary bioimpedancyjne znajduja szerokie zastosowanie
W ocenie zmian objetosci segmentdéw ciata, a w szczeg6lnosci elementdw uktadu krazenia.
Kardiografia impedancyjna staje si¢ coraz bardziej wiarygodng i coraz czgsciej stosowang
nieinwazyjng metodag oznaczania objetosci wyrzutowej serca (SV) [50][51][58]
[62][72][73][143], natomiast pletyzmografia impedancyjna IPG stuzy do diagnostyki naczyn
krwiono$nych konczyn [59][60][61]. Metody bioimpedancyjne umozliwiajg roéwniez
oznaczanie zawartosci ptynow w organizmie. Pomiar impedancji stuzy na przyktad do oceny
catkowitej ilosci ptynéw w klatce piersiowej (TFC) [40][56][67].

Metody bioimpedancyjne opieraja si¢ na pasywnych elektrycznych wiasciwosciach
tkanek biologicznych. Krew, ktéra stanowi dobrze przewodzaca tkankg, mozna traktowaé
jako zawiesing erytrocytow i leukocytow w osoczu. Osocze oraz cytoplazma komodrkowa
wykazuja cechy rezystancyjne. Btona komérkowa krwinek o wlasciwosciach dielektrycznych,
wraz zcytoplazmg i osoczem tworzg struktury pojemnosciowe [64][74][132][133].
Pomiar bioimpedancji, najczesciej jest realizowany poprzez przepltyw przez badany obiekt
sinusoidalnego pradu aplikacyjnego o stalej amplitudzie. Wytworzone na skutek przeptywu
pradu napigcie, zawiera informacj¢ o badanej bioimpedancji. Informacj¢ diagnostyczna
uzyskuje si¢ na podstawie pomiaru wartosci bioimpedancji oraz jej zmian w czasie. Mierzona
impedancja zalezy od objetosci krwi w badanym obszarze, temperatury oraz rezystywnosSci

krwi, na ktora wptywa orientacja przestrzenna krwinek i hematokryt (HCT) [46][74][81].
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We wstepnej fazie badan autor rozprawy postanowit rozwazy¢ dwa sposoby wykonania
pomiaru bioimpedancji krwi:
e w kroc¢cu wylotowym komory, o ksztatcie Scietego stozka,
e w czesSci krwistej komory, o skomplikowanym ksztatcie, zaleznym od polozenia

membrany.

W obu przypadkach, na mierzong bioimpedancje dominujacy wplyw majg rozne
zjawiska fizyczne. Przy pomiarze w kroccu, ktorego wymiary geometryczne sg statle,
w trakcie przeptywu nastepuje zmniejszenie rezystywnosci krwi na skutek zmiany orientacji
przestrzennej erytrocytow. Przypadkowe potozenie erytrocytow, przy braku przeptywu,
zwicksza impedancje krwi. W trakcie przeptywu Krwi, erytrocyty zmieniaja swoje potozenie
na rownolegle w stosunku do kierunku przepltywu, zmniejszajac jednoczesnie opor
dla przeptywajacego pradu aplikacyjnego [28][53][76].

Komora krwista w trakcie pracy zmienia swoja objeto$¢. Przy zalozeniu, ze elektrody
pomiarowe s3 w statym polozeniu, zmianie ulega jedynie przekrdj obszaru przewodnika,
ktérym jest krew. Impedancja ro$nie wraz ze zmniejszaniem si¢ ilosci krwi w komorze.
W tym przypadku zjawisko przewodno$ci objetosciowej ma dominujacy wpltyw, ale nalezy
rowniez wzig¢ pod uwage zmienno$¢ rezystywnosci krwi, wywotang zaburzeniem
koncentracji i orientacji przestrzennej erytrocytow, zwlaszcza podczas otwierania i zamykania
zastawek wlotowej i wylotowe;j.

Pomiary bioimpedancyjne wiaza si¢ z konieczno$cig zapewnienia dobrego kontaktu
elektrycznego pomiedzy elektrodami pomiarowymi, stanowigcymi czg$¢ wejsciowa uktadu
pomiarowego a badanym medium. Z uwagi na izolacyjne wiasnosci tworzywa, z ktorego
wykonana jest komora wspomagania oraz inne elementy uktadu przeptywowego krwi (krdéce
i kaniule), jedyne rozwigzanie jakie mozna tu zastosowac, polega na wykorzystaniu jako
elektrod pomiarowych, przewodzacych prad elektryczny pierscieni zastawek oraz pierscienia
zamontowanego tuz przed koncem kro¢ca wylotowego. Uzyskuje si¢ w ten sposob
bezposredni kontakt elektryczny z krwig, co umozliwia wykorzystanie do pomiardéw
bioimpedancyjnych metody statopradowej dwuelektrodowej. Przyjmuje si¢, ze prad ze zrodta
pradowego, o stalej amplitudzie, nie powoduje spadku napigcia na styku elektroda-krew,
ktére wplywaloby na wynik pomiaru. PierScienie moga wiec spelnia¢ rowniez funkcje
elektrod odbiorczych. Przy pomiarze bioimpedancji krwi wewnatrz komory, funkcje elektrod
pelnig pierScienie obu zastawek, natomiast przy pomiarze w kro¢cu wylotowym pierscien

zastawki wylotowej i pierscien na koncu krocea (Rys. 5.1).
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elektroda i jej
wyprowadzenie

Zastawka wylotowa jako

jedna z elektrod

Zastawka wlotowa jako

Wyprowadzenie z pierscienia
w kroécu wylotowym

Pierscien w kréccu jako
elektroda

Rys. 5.1 Sposob wykonywania pomiaréw bioimpedancji - rozmieszczenie elektrod pomiarowych w komorze

5.1. Eksperymentalny modul pomiarowy

VAD i w krééeu wylotowym.

Do celéw badawczych w ramach pracy doktorskiej, zostat wykonany eksperymentalny

modul pomiarowy oraz oprogramowanie do akwizycji i analizy uzyskanych danych [48].

Czeg$¢ analogowa toru pomiaru sygnatu bioimpedancyjnego sktada si¢ ze zrodita pradu

aplikacyjnego oraz ukfadu odbiorczego. Duza stabilno$¢ amplitudowa zrodia pradu

aplikacyjnego (wahania <1 %), dla pradu sinusoidalnego o wartosci skutecznej amplitudy

100 pAsk i czestotliwosci 40 kHz, zostata uzyskana w szerokim zakresie impedancji

obcigzenia Zx (do 1500 Q), dzigki zastosowaniu sprzezenia zwrotnego z regulatorem PI

W obwodzie stabilizacji amplitudy pradu wyjSciowego Zréodla. W uktadzie wprowadzono

rowniez mozliwos$¢ regulacji natezenia pradu aplikacyjnego przez program komputerowy

(za posrednictwem przetwornika C/A steruje si¢ napigciem odniesienia Uggg). Schemat

blokowy zrédta pradu aplikacyjnego (pomiarowego-sondujacego) przedstawia Rys. 5.2.

Generator

—(X)—

Ueer —»|  Regulator |

Zrédto
pradowe

e |

Pl

Detektor
amplitudy

A

Rys. 5.2 Zrédto pradu aplikacyjnego.

Analogowa cze$¢ odbiorcza sygnatu bioimpedancyjnego obejmuje wzmacniacz, filtr

wejsciowy, demodulator,

zrealizowany na

bazie

prostownika

dwupotowkowego,

oraz przetwornik analogowo-cyfrowy. W zwiazku ze stosunkowo duza sktadowa zmienng
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zdemodulowanego sygnatu, w odniesieniu do sktadowej statej, i wykorzystaniu 16-bitowego
przetwornika A/C, mozliwe byto zrezygnowanie z klasycznego rozwigzania z analogowym
odcinaniem sktadowej statej. Schemat blokowy analogowej cze$ci odbiorczej toru
bioimpedancyjnego przedstawia Rys. 5.3. Na omawianych schematach blokowych,
Zx jest mierzong impedancjg, natomiast czerwonymi punktami 0znaczono miejsca

przytaczenia do elektrod pomiarowych.

Wzm Filtr
& wej. pasmowo- Demodulator AlC
) przepustowy

Rys. 5.3 Czg$¢ odbiorcza toru bioimpedancyjnego.

W module pomiarowym wprowadzono réwniez mozliwos¢ jednoczasowej rejestracji
sygnaldw z czujnikdéw ci$nienia oraz podiaczanego zewngtrznie ultradzwigkowego miernika
objc¢toSciowego natezenia przeptywu Transonic TS206. Wzbogacono w ten sposob
mozliwosci analizy sktadowej zmiennej bioimpedancji w odniesieniu do innych powigzanych
Znig fizycznie przebiegdbw. Poprawnos$¢ dziatania oraz funkcje metrologiczne modutu

pomiarowego zostaty zweryfikowane w badaniach inzynierskich [49].

5.1.1. Eksperymenty na laboratoryjnym ukladzie przeplywowym

Kazda metoda pomiarowa wykorzystana w nowym zastosowaniu, a tak jest
w przypadku bioimpedancyjnego pomiaru objgtosci wyrzutowej komory wspomagania serca,
wymaga przeprowadzenia serii eksperymentow potwierdzajacych wiarygodnos¢ uzyskanych
wynikow. W tym celu przyjeto koncepcje, polegajaca na przeprowadzeniu niezbednych
eksperymentéw z wykorzystaniem laboratoryjnego uktadu przeptywowego, jako systemu
in-vitro, w réznych konfiguracjach podiaczenia czujnikow i elektrod pomiarowych komory
wspomagania, ktoére mozliwie najlepiej zasymuluja naturalne warunki pracy komory.
Ostateczng weryfikacje opracowanej metody autor rozprawy doktorskiej przeprowadzit
podczas badania na obiekcie zywym.

W badaniach laboratoryjnych wykorzystywano krew zwierzgca. Fundacja Rozwoju
Kardiochirurgii w Zabrzu zapewniata dostarczanie $wiezej krwi zwierzecej z zachowaniem
wymagan prawnych 1 metrologicznych zwigzanych z pobieraniem i wykorzystaniem

materialu  zwierzecego do badan eksperymentalnych. Krew zwierzecg (wieprzowa
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lub wotowa) pobierang podczas uboju, okoto 2 godziny przed rozpoczeciem eksperymentow,
zabezpieczano przed koagulacja za pomoca s$rodka CPDA-1. W laboratorium FKR
Zapewniono pelne wsparcie analityczne niezbgdne do kwalifikacji materialu badawczego
oraz kontroli wymaganych parametrow krwi podczas badan.  Bezposrednio przed
rozpoczgciem eksperymentow oraz podczas ich przebiegu krew podlegata badaniom
hematologicznym. Ocenie poddawano: poziom hematokrytu, liczebnos¢ ptytek krwi, stopien
hemolizy. Warunkiem prowadzenia eksperymentéw byta stabilno§¢ biochemiczna krwi:
pomijalna hemoliza (0,1-0,2 g/l), ustalony poziom hematokrytu, brak istotnych zmian
w liczebnosci ptytek krwi (130-140X109). W przypadku konieczno$ci podniesienia poziomu
hematokrytu krwi zwierzecej do wartosci wystepujacych u ludzi (37 —45 %), przed
eksperymentami usuwano cz¢$¢ osocza z odstanej krwi. W celu obnizenia hematokrytu
do zadanej wartosci, stosowano rozcienczanie krwi roztworem soli fizjologicznej PBS.

Wyposazenie jakim dysponuje FRK, umozliwiatlo zbudowanie eksperymentalnych
uktadow przeptywowych i dokonywanie zmian w ich konfiguracji oraz w miejscach
przytaczenia czujnikow. Zapewniono ponadto wymagane instrumentarium badawcze
W postaci aparatury do pomiardw referencyjnych przeptywu i cisnien.

Pierwsze probne pomiary na stanowisku przeplywowym przeprowadzono za pomoca
modelowego modutu pomiarowego, wykorzystywanego we wczesniejszych badaniach
prowadzonych przez autora pracy, zwigzanych z rejestracja sygnalow bioimpedancyjnych
Z ciala pacjenta za pomoca klasycznych elektrod. W tym przypadku, amplituda pradu
aplikacyjnego wynosita 2 mAg, a czestotliwos¢ 40 kHz. Modelowy modul pomiarowy
wspotpracowal z autorskim programem komputerowym do akwizycji 1 analizy danych
pomiarowych.

Stanowisko badawcze z komora VAD w uktadzie przeptywowym in-vitro zostato

przedstawione na Rys. 5.4.

Czujnik miernika cisnienia

Rezerwuar krwi w kapieli wodnej
Peltron NPXG-2

Przetwornik miernika objetosciowego natezenia

3 —
Komora wspomagania |
¢ przeptywu krwi Transonic TS206
/‘ . A'

Rys. 5.4 Widok stanowiska badawczego z komorg VAD w uktadzie przeptywowym.
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Natomiast uklad pomiarowy przedstawiajagcy komor¢ VAD, z wyr6znionymi

wyprowadzeniami do pomiaréw bioimpedancyjnych, zostat przedstawiony na Rys. 5.5.

Wyprowadzenie impedancyjne

Czujnik miernika cisnienia ) =
na koncu kré¢ca wylotowego

Peltron NPXG-2

Wyprowadzenie impedancyjne
na wylocie komory

Przetwornik miernika
objetosciowego natgzenia
przeptywu krwi

Transonic TS206

Wyprowadzenie impedancyjne |
na wlocie komory

Rys. 5.5 Uktad pomiarowy przedstawiajagcy komore VAD z wyprowadzeniami elektrod do pomiaru impedanciji.

Przy wykorzystaniu tak skonfigurowanego stanowiska badawczego, przeprowadzono
pierwsze eksperymenty, ktore stuzyly ocenie wykonalno$ci pomiaréw przy zastosowaniu
dotychczas wykorzystywanych rozwigzan ukladowych analogowego toru pomiarowego
bioimpedancji i zweryfikowaniu, wczes$niej oszacowanych teoretycznie przez autora, wartosci
impedancji krwi w komorze i kro¢cu. W badaniach wykorzystano §wiezg krew woltowa.

Uzyskane wyniki wykazaty konieczno$¢ wykonania modyfikacji w odbiorczej czgsci
toru pomiarowego, poszerzajacej zakres pomiarowy, Pprzy zachowaniu wysokiej
rozdzielczosci probkowanych sygnatow. Byto to spowodowane stosunkowo duzg amplituda
sktadowej zmiennej impedancji, powodujaca przesterowanie ukladow analogowych.
Stwierdzono réwniez, mozliwo$¢ obnizenia amplitudy pradu aplikacyjnego do nizszych

wartos$ci, bez degradacji uzyskanego sygnatu bioimpedancyjnego.

Kolejne eksperymenty prowadzano juz przy uzyciu zmodyfikowanego modutu
pomiarowego. Stanowisko badawcze bylo analogiczne do wykorzystywanego w pierwszych
eksperymentach (Rys. 5.4 i Rys. 5.5).

W badaniach wykorzystano $wiezg krew wolowa. Pierwsza seri¢ badan
przeprowadzono z krwig o poziomie hematokrytu HCT=32 %, w drugiej serii poziom
hematokrytu obnizono do 26 %. Wykonano pomiary statyczne, ktére miaty okresli¢ zalezno$¢
impedancja-objgtos¢ krwi oraz dynamiczne, jako zapisy sygnalow przy pracujacej komorze.

Eksperymenty te mialy na celu dokonanie wyboru wiasciwego obszaru dla pomiaru
impedancji: komora krwista lub krociec wylotowy. Ich celem bylo rowniez uzyskanie

charakterystyki impedancja-objetos¢ krwi, przy statych objetosciach komory i réznych
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poziomach hematokrytu. Miato to na celu zweryfikowanie hipotezy o mozliwosci obliczania
objetosci wyrzutowej, w oparciu o wyznaczong w stanie statycznym charakterystyke
impedancja-objetos¢ i wartosci szczytowe sygnatu impedancyjnego, wyznaczone w trakcie
pracy komory. Kolejnym celem eksperymentoéw bylo sprawdzenie mozliwos$ci ograniczenia
nat¢zenia pradu aplikacyjnego do jak najmniejszej wartosci.

Wyniki pomiaréw dynamicznych w trakcie przeplywu krwi przez kréciec wylotowy
wykazaly, iz zmiana obje¢tosci wyrzutowej komory ma maty wplyw na zmiany amplitudy
zmierzonej impedancji. Przy braku zmian obj¢tosci sztywnego kroéea, fala bioimpedancyjna
jest wywotana jedynie zjawiskami zmiany rezystywnosci krwi na skutek pulsacyjnego
przeptywu.

Wykonane pomiary statyczne impedancji, w pelnym zakresie zmian wypelnienia
komory, dla dwoch pozioméw hematokrytu 32 % i 26 % i réznych wartoéci pradu
aplikacyjnego, umozliwity uzyskanie charakterystyki zaleznosci objeto$¢ komory krwistej

od impedancji, przedstawionej na Rys. 5.6.
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Rys. 5.6 Wyniki statycznych pomiaréw impedancji komory krwistej.

Uzyskane charakterystyki wynikaja z wlasciwosci (charakteru) elektrycznej
przewodnosci objetosciowe] krwi w stanie statycznym, tzn. przy braku przeptywu.
Wigksza objetosci komory, a wigc rowniez wigksza ilo§¢ medium przewodzacego prad
elektryczny, powoduje zmniejszenie impedancji elektrycznej pomiedzy elektrodami
pomiarowymi. Nauwage zashuguje fakt braku rozbieznosci miedzy charakterystykami
zmierzonymi dla pradéw aplikacyjnych: 1 mAgsk, 500 pAsk, 100 pAsk (przy danym poziomie
hematokrytu). Pewne, niewielkie przesuniecie charakterystyki wyst¢puje jedynie dla pradu

aplikacyjnego o amplitudzie 50 nAsk. Wynika z tego, iz mozliwe jest obnizenie natgzenia
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pradu aplikacyjnego do amplitudy 100 pAsk, co zminimalizuje ryzyko elektrolizy osocza.
Na charakterystykach wyraznie widoczny jest wptyw poziomu hematokrytu na zmierzone
impedancje. Wigkszy hematokryt, czyli wigksze st¢zenie erytrocytow nieprzewodzacych
pradu, powoduje zwickszenie rezystywnosci krwi, a wigc rowniez zwigkszenie zmierzonej
impedancji przy danej obj¢tosci komory.

Dynamiczne pomiary impedancji w trakcie pracy komory, dla réznych objetosci
wyrzutowych SV przedstawia Rys. 5.7.

Lo.lobomort T Teoal o3l T
P3
P4
REO
FLOW | Ay
a) b) c)
SV=80ml SV=50ml SV=25ml

Rys. 5.7 Porownanie ksztaltow sygnatow podczas pracy komory dla roznych objetosci wyrzutowych SV.

Sygnat ci$nienia P3 pochodzi z czujnika umieszczonego w kaniuli wylotowej komory,
natomiast przebieg P4, to sygnal cisnienia referencyjnego mierzonego przetwornikiem
cisnienia Peltron NPXG-2 (niepewno$¢ pomiaru 0,5 %) [150], rowniez w kaniuli wylotowej.
Przebieg REO, to sygnal bioimpedancyjny mierzony migdzy pierscieniami zastawek,
natomiast sygnal FLOW, pochodzacy z miernika objgtosciowego natezenia przeptywu krwi
Transonic TS206 z sondami ME-PXL naktadanymi na kaniule (niepewno$¢ pomiaru 5 %)
[151], stuzyt do obliczenia referencyjnej wartosci objetosci wyrzutowej komory.

Minimalne warto$ci impedancji wszystkich trzech przebiegow odpowiadajg objetosci
krwi w komorze przy pelnym napelieniu 1 wynosza 84,74+0,3 Q. Wartosci maksymalne,
zaleza od objgtosci wyrzutowej komory. Wynosza one odpowiednio: 131,9 Q (Rys. 5.7 a),
109,2Q (Rys. 5.7b) 11039Q (Rys. 5.7c). Poréwnujac te wartosci z warto$ciami
zmierzonymi w trakcie pomiarow statycznych, widoczne sg znaczace rozbieznosci. Wynikaja
one ze zmian rezystywnosci krwi. Dla krwi stojacej i przeptywajacej przez komorg istniejg

réznice w orientacji przestrzennej erytrocytow, ktore majg ksztalt dwuwklestych dyskow
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[32][90][91][92][94][95]. W przypadku przeptywu, sily $cinajace powodujg ulozenie
erytrocytow dluzszag osig rownolegle do kierunku przeptywu [102], co wplywa
na zmniejszenie rezystywnosci krwi. Na koniec fazy wyrzutu, w trakcie zamykania zastawki
wylotowej, wystepuje przeptyw turbulentny, ktory powoduje znaczgcy wzrost rezystywnos$ci
krwi i szybkie narastanie krzywej impedancyjnej, co nie odzwierciedla jednak faktycznej
zmiany obj¢tosci komory.

Wyniki opisanych eksperymentow stanowia podstawe¢ do sformulowania bardzo

istotnych wnioskow wplywajgcych na dalsze dziatania w ramach pracy doktorskiej:

e Male zréznicowanie amplitud sygnatu bioimpedancyjnego, przy znacznie réznigcych sig
objetosciach wyrzutowych komory $wiadczy, ze wybdr krdéca wylotowego na miejsce
wykonywania pomiaru impedancji nie jest wlasciwy. Pomiary impedancyjne nalezy
przeprowadza¢ w cze$ci krwistej komory, przy wykorzystaniu pierScieni zastawek

jako elektrod.

e Hipoteza, o mozliwosci obliczania objgtosci wyrzutowej komory w oparciu
0 wyznaczong w Stanie statycznym charakterystyke 1 warto$ci szczytowe sygnalu
bioimpedancyjnego, wyznaczone w trakcie pracy komory, jest nieuprawniona.
Przy analizie krzywej bioimpedancyjnej nalezy bra¢ pod uwage zaréwno zjawisko

przewodnosci objetosciowej, jak 1 zmienno$¢ rezystywnosci wywotang przeptywem krwi.

e Zaprojektowany model uktadowy czesci analogowej toru pomiarowego spetnia zatozone
wymagania i zostal zaakceptowany jako tor pomiaru impedancji w wieloparametrowym

module pomiarowym.

e Mozliwie jest zastosowanie matej amplitudy pradu aplikacyjnego, o wartosci 100 pAsk,
do wykonywania pomiaréw impedancyjnych, przy zachowaniu wymaganych parametrow
metrologicznych. Minimalizuje to ryzyko wystapienia niekorzystnych zjawisk,

np. wykrzepiania krwi lub elektrolizy osocza.

e Z uzyskanej charakterystyki statycznej impedancja-objetos¢ komory krwistej wynika,

Ze nie mozna jej wprost wykorzysta¢ do wyznaczania objetosci wyrzutowej komory.

W celu okreslenia wptywu zmian objetosci komory na sygnal bioimpedancyjny
oraz opracowania wiasciwego algorytmu analizy krzywej bioimpedancyjnej pod katem
obliczania objgtosci wyrzutowej, przeprowadzono kolejne serie eksperymentow [47],

przy wykorzystaniu laboratoryjnego uktadu przeptywowego przedstawionego na Rys. 5.8.
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P2 — czujnik ci$nienia
w komorze krwistej

Rezerwuar krwi Komora wspomagania
w kagpieli wodnej

Zastawka wlotowa

jako elektroda pomiarowa Zastawka wylotowa

jako elektroda pomiarowa

/ \ FLOW - czujnik przeptywu

na kaniuli wylotowej

Symulacja oporu naczyniowego

Rys. 5.8 Laboratoryjne stanowisko przeptywowe.

W trakcie pomiardw dokonywanych na laboratoryjnym stanowisku przeptywowym,
do badan wykorzystano krew zwierzgeca, o oznaczonym hematokrycie, zmieniajac poziom
hematokrytu w calym zakresie warto$ci spotykanych fizjologicznie. Poczatkowy poziom
hematokrytu wynosit HCT=53 %. Nastgpnie poziom hematokrytu byl zmniejszany poprzez
rozcienczanie osoczem (do HCT=38 %), a w koncowym etapie eksperymentu roéwniez
roztworem soli fizjologicznej PBS (do HCT=30,5 %). Pomiary wykonano dla nast¢pujacych
poziomow hematokrytu: 53 %, 47,5 %, 43,5 %, 38 %, 32,7 % i 30,5 %.

Dla kazdego uzyskanego poziomu hematokrytu wykonano rdéwnocze$nie zapisy
sygnatow: ci$nienia w komorze krwawej (P2) 1 kro¢cu wylotowym (P3), przeptywu krwi
W kré¢cu wylotowym (FLOW) oraz sygnatu bioimpedancyjnego w komorze krwawej (REO).

Zapisy zostaly wykonane dla trzech rdéznych, ocenianych wizualnie, poziomow
wypetnienia komory, w ktorych wystepowato: petne napetnienie — pelny wyrzut (a), petne
napetnienie — niepelny wyrzut (b) oraz niepelne napetlnienie — pelny wyrzut (c),
co przedstawia Rys. 5.9. Czgsto$¢ napelniania i oprdzniania komory (odpowiednik HR)
wynosita 40 cykli/min. Linie pionowe na Rys. 5.9, oznaczajg faz¢ wyrzutu krwi z komory.
Poczatek 1 koniec wyrzutu odpowiada odpowiednio otwarciu i1 zamknigciu zastawki
wylotowej.

Na zapisie (b), wyraznie wida¢ zalezno$¢ sygnatu REO od zmian obje¢tosci komory.
Zmiana amplitudy sygnatu REO na odcinku wstepujacym, ktory jest ograniczony skrajnymi
punktami plateau na przebiegach ci$nien, koreluje z objetoscig wyrzutowa komory. Jak widac
zapisy (a) 1 (c), przy pelnym wyrzucie, charakteryzuja si¢ wystepowaniem oscylacji
pod koniec fazy wyrzutu. Jest to zjawisko bardzo niekorzystne z punktu widzenia analizy
sygnatu bioimpedancyjnego. Duze oscylacje wystepujace w koncowej fazie wyrzutu,

powoduja brak mozliwosci oznaczenia przyrostu impedancji, odpowiadajacej catkowitej
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zmianie objetosci komory. W zwigzku z tym, wyznaczenie wiarygodnych charakterystyk
przyrostu impedancji w funkcji zmiany objg¢tosci komory w oparciu o takie zapisy,

nie jest mozliwe.
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petny wyrzut — niepetny wyrzut — petny wyrzut obwodowego

Rys. 5.9 Poréwnanie ksztaltow sygnatow dla réznych trybow pracy komory wspomagania.

W celu znalezienia Zrddla oscylacji na zapisach sygnaldw, poréwnano je z zapisami
uzyskanymi przy wykorzystaniu hybrydowego modelu uktadu obwodowego, opracowanego
w Instytucie Biocybernetyki i Inzynierii Biomedycznej PAN im. prof. Macieja Natecza
w Warszawie [144][145]. Skomplikowana budowa czgsci hydraulicznej modelu (Rys. 5.10)
uniemozliwia niestety przeprowadzanie badan z wykorzystaniem krwi, przez co niemozliwe

bylo wykonanie pomiaru impedancyjnego.

= gl

Uchwyt z przetwornikami cisnienia

Hybrydowy model uktadu

obwodowego Przetwornik miernika

objetosciowego natezenia
przeptywu krwi Transonic TS206

Komora wspomagania

Rys. 5.10 Widok stanowiska badawczego z hybrydowym modelem uktadu obwodowego.
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Jednoczesnie zarejestrowane sygnaly ciSnien P2 w komorze i P3 kro¢cu wylotowym
oraz przeptywu FLOW w kroécu wylotowym, przedstawia zapis d) na Rys. 5.9.
Dzigki zastosowaniu modelu hybrydowego, bardziej zblizonego do naturalnego uktadu
naczyniowego, wyeliminowane zostaly zjawiska odbicia fali tetna krwi wyptywajacej
z komory. Stad wniosek, ze zrdédlem niekorzystnych oscylacji byt sposdb symulacji
obcigzenia obwodowego w eksperymentalnym uktadzie przeptywowym, w postaci klemy
zaci$nigtej na kaniuli wylotowej (Rys. 5.8). Daje to podstawe do stwierdzenia, ze przy
implantacji komory w zywym obiekcie nalezy spodziewaé si¢ zapisOw sygnalow

pozbawionych tego typu znieksztatcen.

Komora POLVAD stuzy do wspomagania pracy naturalnego serca. Jest implantowana
pomigdzy przedsionkiem a tetnicg przy wylocie komory serca. Powstaje w ten sposob
rownolegly kanatl przeptywu krwi. Naturalne serce wraz z kaniula naptywowa 1 wyptywowa
stanowig rownolegla gataz przeptywu pradu aplikacyjnego, a mierzona impedancja krwi
w komorze krwistej jest bocznikowana impedancjami krwi w naturalnym sercu i w kaniulach.
Sktadowa zmienna impedancji wywolana praca naturalnego serca, moze mieé¢ wplyw
na ksztalt sygnatu bioimpedancyjnego, zwlaszcza w przypadku asynchronicznej pracy
naturalnego serca i komory wspomagania.

Przeprowadzono eksperymentalng symulacj¢ wplywu niewydolnej komory naturalnego
serca na przebieg sygnatu bioimpedancyjnego [16]. W tym celu zbudowany zostat uktad

krazenia in-vitro, ktorego schemat przedstawiono na Rys. 5.11, a zdjecie na Rys. 5.12.

Komora wspomagana FLOW -2 - czujnik przeptywu na kaniuli

wylotowej komory wspomagane;j

Komora wspomagajgca
PRES - czujnik ci$nienia
na kaniuli wylotowej komory P2 — czujnik ci$nienia
wspomaganej w komorze krwawej
[ [ P3 — czujnik ci$nienia
w kaniuli wylotowe;j

FLOW-1 - czujnik przeptywu
Rezerwuar krwi FLOW-3 - czujnik przeptywu na kaniuli wylotowej komory
w kapieli wodnej na kaniuli wspdlnej wspomagajgce;

Rys. 5.11 Schemat blokowy uktadu przeptywowego z dwoma komorami: wspomagang i wspomagajaca.
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Komora wspomagana

- =

2/‘ -

Rys. 5.12 Eksperymentalny uktad przeplywowy z dwoma komorami.

Uktad sktadat si¢ z dwoch komoér wspomagania typu POLVAD: jedna pracujaca
jako niewydolne serce (komora wspomagana), druga jako komora wspomagajgca oraz worka
perfuzyjnego petnigcego role rezerwuaru krwi. Uktad odzwierciedlat proces rownolegtego,
mechanicznego wspomagania serca pacjenta pompa pulsacyjna. Dtugos¢ drendéw, taczacych
komor¢ wspomagajaca z uktadem, byla zblizona do dtugosci kaniul stosowanych klinicznie
do potaczenia komory z naturalnym sercem. Sterowanie komorami odbywato si¢ z jednostki
typu POLPDU-402, umozliwiajacej zarowno synchroniczng jak i asynchroniczng prace
komor.

W pierwszej czg$ci eksperymentu, w uktadzie przeptywowym zablokowany byt doptyw
i odptyw z komory wspomaganej. Zostaly zarejestrowane zapisy krzywych cisnienia
w kaniuli wlotowej, wylotowej, i w komorze krwawej, oraz krzywa przeptywu w kaniuli

wylotowej.

" czesciowy wyrzut — czesciowe napetnianie,

potozenie punktow !
centrowania zapiséw S /\/F\i\/\:&c N~
I N catkowity wyrzut — catkowite napetnianie,

P3 l_ 7d_7//\g“r_ -
P2 :‘

___/_\,\’ catkowity wyrzut — cze$ciowe napetnianie,
REO —

- T

- f\/ﬂ\‘[ A czesciowy wyrzut — catkowite napetnianie.

Rys. 5.13 Porownanie ksztaltow sygnatéw przy roéznych trybach pracy komory wspomagania.
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Celem tego etapu byto uzyskanie kolejnych zapisoOw sygnatow, przy roznych sposobach
wypelniania komory, Rys. 5.13. Zapisy te postuzyly do opracowania algorytmu analizy
krzywej bioimpedancyjnej. Najprostsze w analizie sg zapisy, w przypadku, gdy membrana
komory nie osigga swoich skrajnych potozen. Wtedy nie wystepuja dodatkowe zafalowania
na sygnatach cisnienia i przeptywu. Sygnaly ci$nienia, w przypadku catkowitego wyrzutu,
wykazujg zafalowania pod koniec fazy wyrzutu krwi z komory, bezposrednio przed
zamknigciem zastawki wylotowej. Przy catkowitym napelnianiu komory, zafalowania
wystepuja na poczatku fazy wyrzutowej. Zjawiska te maja istotny wpltyw na okres§lanie
potozenia punktow charakterystycznych na przebiegu cisnienia. Te charakterystyczne punkty
moga stanowi¢ odniesienie W skali czasu, dla okre$lania momentow wyznaczania (odczytu)
wartosci impedancji z sygnalu bioimpedancyjnego. Okreslona w ten sposdéb wartosé
impedancji  jest wykorzystywana do wyznaczania objetosci wyrzutowej komory.
Ze wstepnych analiz wynikato, ze wyniki pomiardw objetosci wyrzutowej, najbardziej
zblizone do referencyjnych, uzyskuje si¢ przyjmujac zakres zmian impedancji migdzy
skrajnymi punktami plateau na przebiegu ci$nienia w komorze lub ci$nienia w kroccu
wylotowym.

Cykl pracy komory VAD moze by¢ synchronizowany z rytmem naturalnego serca
zapomocy detektora zespotow QRS. Uzyskuje si¢ wtedy bardziej optymalne warunki
wspomagania, dzigki ktorym mozliwa jest nawet regeneracja naturalnego serca pacjenta.
Jednak czgsto w praktyce klinicznej synchronizacja nie jest mozliwa, na przyktad na skutek
braku detekcji zespotow QRS spowodowanej znaczacym pogorszeniem jakosci lub brakiem
sygnalu EKG na wejsciu detektora (dotychczas stosowany byt sygnat z powierzchni ciata
pacjenta).

Podczas eksperymentow na stanowisku przeptywowym, sterowanie komorami
wspomagang i wspomagajaca odbywato si¢ ze sterownika POLPDU-402, umozliwiajacego
zarOwno synchroniczng, jak 1 asynchroniczng prace dwoch komor. Zapisy sygnatow,
gdy komory pracowaly w trybie synchronicznym, z opdznieniem dziatania komory
wspomagajacej wynoszacym 20 % okresu pracy komory wspomaganej, przedstawia
Rys. 5.14. Synchronizacj¢ cyklu pracy obu komoér uzyskano za pomoca sygnatlu EKG
Z biogeneratora. Pomiary przeprowadzono dla dwoch objetosci wyrzutowych komory
wspomaganej, przy pracy komory wspomagajacej w trybie pelne napetnianie — pelny wyrzut.

Jak wida¢, wptyw ilosci krwi wyrzucanej przez komore wspomagang w pomijalnym
stopniu wptywa na ksztalt sygnalu bioimpedancyjnego i1 jego amplitude¢. Oznacza to,

ze ,,bocznikowanie” impedancji komory wspomagajacej przez krew w komorze wspomaganej
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i kaniulach nie wplynie na pomiar obj¢toSci wyrzutowej komory wspomagajace;j,
jezeli pomiar bedzie oparty na analizie impedancji na odcinku wstepujacym sygnatu REO.
Jednakze zaobserwowano, ze mierzona catkowita impedancja ulega zmianie (zmniejszeniu),

dlatego konieczne jest wykonywanie kalibracji w uktadzie docelowym.

wyrzut komory  wyrzut komory
wspomaganej  wspomagajacej

potozenie punktéw centrowania zapisow

—— P2 wigkszy wyrzut
P3

—— REO

--- FLOW-1 *®

—— PRES

— FLOW-2 ¢

— — FLOW-3 °”

---------- P2 minimalny wyrzut

P3

Rys. 5.14 Poroéwnanie ksztattow sygnalow podczas pracy komor w trybie synchronicznym.

W przypadku braku synchronizacji pracy komor, spodziewano si¢ znacznego
znieksztalcenia sygnalu REO i tlumienia jego amplitudy na skutek nakltadania si¢ fazy
wyrzutowej z komory wspomaganej 1 wspomagajacej. W celu okreslenia wplywu naktadania
si¢ fazy wyrzutowej, z komory wspomaganej i komory wspomagajacej, na ksztalt sygnatu
bioimpedancyjnego, rozsynchronizowano cykl pracy komor. Uzyskane zapisy przedstawiono
na Rys. 5.15. Pomiary przeprowadzono dla wspolnego obcigzenia obu komor, jak rdwniez
dla obcigzen zatozonych oddzielnie na kaniulach wylotowych obu komor.

Widoczne znieksztalcenia sygnalu bioimpedancyjnego i tlumienie jego amplitudy,
W znaczacy sposob wplywaja na obliczanie objgtosci wyrzutowej. Ponadto widoczne
znieksztalcenia  przebiegéw  cisnien, utrudniaja = precyzyjne okreslenie  punktow
charakterystycznych na sygnale REO. Zjawiska te moga praktycznie uniemozliwi¢ oceng
objetosci wyrzutowej komory wspomagajacej, a na pewno wplywaja na jej doktadnosc.
Wyniki  przeprowadzonego eksperymentu na stanowisku przeptywowym sugeruja,
ze wiarygodny pomiar objetosci wyrzutowe] mozliwy jest jedynie, gdy cykl pracy

naturalnego serca oraz komory wspomagajacej beda zsynchronizowane oraz fazy wyrzutu
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nie beda si¢ czasowo pokrywatly. Jednak, rzeczywiste warunki pomiaru mozna osiggnac
tylko w eksperymencie na obiekcie zywym. Dlatego tez, dla ostatecznej oceny warunkoéw

przeprowadzenia pomiaru, wykonanie takiego eksperymentu byto nieodzowne.

potozenie punktéw centrowania zapisow

— P2 wspdlne obcigzenie
P3

— REO

—— FLOW-1

—— PRES

""""" P2 oddzielne obcigzenia

P3

Rys. 5.15 Porownanie ksztaltow sygnatow przy braku synchronizacji.

Analizujac literature zwigzang z tematem rozprawy doktorskiej, napotyka si¢ jedynie
dwie publikacje, tych samych autoréw, omawiajace pomiar bioimpedancji w komorze
wspomagajacej [18][19]. Autorzy publikacji przeprowadzili swoj eksperyment na kozach,
wykorzystujac pompe pneumatyczng o objetosci wyrzutowej 70 ml. Jako elektrody
wykorzystano metalowe zlacza wlotowe 1 wylotowe na komorze wspomagajace;.
Pomiar impedancji odbywat si¢ przy czgstotliwosci pradu sondujacego 50 kHz, o amplitudzie
0,4 mA. Autorzy publikacji [18] zauwazyli, podobnie jak autor rozprawy doktorskiej,
ze warto$¢ impedancji elektrycznej krwi w komorze koreluje z jej objetoscig. Jednak wyniki
uzyskane przez autordw tej pracy, sa rozbiezne z wynikami otrzymanymi przez autora
rozprawy oraz nie s3 wiarygodne ani wlasciwe. Nakatani i inni twierdza, ze impedancja
zmienia si¢ proporcjonalnie ze zmiang objetosci krwi w komorze, jednak w rzeczywistosci
tak nie jest. Podczas wyrzutu krwi z komory pojawiaja si¢ turbulencje przeptywu krwi,
ktore na sygnale bioimpedancyjnym uwidaczniaja si¢ jako zafalowania, a wedlug Nakatani
nastepuja tagodne przej$cia pomigdzy faza napetniania, a fazg wyrzutu, bez pojawiania si¢

zafalowan na sygnale bioimpedancyjnym.
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5.2. Wyznaczanie rzeczywistej zmiany impedancji i parametrow objeto$ciowych

5.2.1. 'Wyznaczanie objetosci wyrzutowej naturalnego serca

Jak juz wspomniano we wczesniejszych rozwazaniach, podstawg metody

impedancyjnej w zastosowaniach biomedycznych stanowi wzor Nyboer’a [26]:

AV
()
px(z

Omawiany wzoOr opisuje zmian¢ impedancji 4Z wywolang zmiang objgtosci AV

AZ = (5.1)

na skutek naptywu krwi do obszaru o ksztalcie walca, o dlugosci L. Parametry elektryczne

krwi s3 uwzglednione poprzez rezystywnos¢ osocza p, ktorej warto$§¢ przyjmuje si¢

jako 0,63 Qm. Z, stanowi impedancj¢ krwi w badanym obszarze przy braku zmian

objetosciowych, tzw. impedancj¢ bazowa. Opracowany przez Nyboer'a wzoér oparty jest

na nast¢pujacych zatozeniach:

e badany obszar modelowany jest za pomoca cylindra wypelionego krwia o stalej
rezystywnosci,

e pod wplywem doptywu krwi zmienia si¢ objetos¢ cylindra, ale jedynie w kierunku
promieniowym, a jego dtugos¢ nie ulega zmianie,

e Jdrednica cylindra powigksza si¢ jednoczesnie w calym badanym obszarze,

e prad jest aplikowany w kierunku osi cylindra, a gesto$¢ pradu jest jednakowa w catym
obszarze.

W kardiografii impedancyjnej (ICG), umozliwiajacej nieinwazyjne oznaczenie objgtosci
wyrzutowej (SV) naturalnego serca, pomiar przeprowadzany jest na klatce piersiowej
pacjenta, obejmujac obszar serca, aorty i tetnicy ptucnej. Najprostszy model, przyjety przez
Kubicka, opisuje badany obszar za pomocg walca (Rys. 5.16) [31].

W modelu tym zalozono, ze uzyskiwana fala zmian impedancji wynika jedynie
ze zmian objetosciowych w sercu i duzych naczyniach krwiono$nych, oraz ze rezystywnos¢
krwi w trakcie przeplywu jest stala. Jednakze AZ we wzorze (5.1) jest warto§cig zmiany
impedancji, ktéra wystgpowalaby, gdyby réwnocze$nie z naplywem krwi do badanego

obszaru nie nastgpowatl jej odptyw.
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Rys. 5.16. Model klatki piersiowej w postaci walca wedtug Kubicka.

W rzeczywistym ukladzie krwiono$nym fala tetna rozprzestrzenia si¢ w sposob ciagty.
Na poczatku fazy wyrzutu wystgpuje wzmozony naptyw krwi, nastepnie naplyw maleje,
a przewage uzyskuje odptyw. Dlatego maksymalna warto$¢ zmiany impedancji na przebiegu
krzywej bioimpedancyjnej jest wartoscig zanizong [133]. W celu okreslenia rzeczywistej
zmiany impedancji, zastosowano ekstrapolacj¢ zbocza narastajacego  krzywej
bioimpedancyjnej zaktadajac, ze doptyw krwi podczas wyrzutu ma dominujacy wplyw
na ksztatt cyklu kardioimpedancyjnego. Na Rys. 5.17 przedstawiono elektrokardiogram EKG,
przebieg ci$nienia w aorcie Paora, krzywa zmian impedancji REO oraz pochodng krzywe;j
bioimpedancyjnej ICG. Rysunek prezentuje rowniez sposOb wyznaczania rzeczywistej

zmiany impedancji AZ.
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Rys. 5.17 Sposob wyznaczania rzeczywistej zmiany impedancji stosowany w kardiografii impedancyjnej.
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Stosujac proste przeksztatcenia matematyczne uzyskuje si¢ zaleznos¢:

AZ = (%)max x VET (5.2)

gdzie: (dZ/dt)max — amplituda fali skurczowej na pochodnej krzywej bioimpedancyjnej
mi¢dzy punktami B i C,

VET — czas trwania fazy wyrzutowej.

Korzystajac z zalezno$ci (5.1) oraz (5.2) uzyskuje si¢ wzor Kubicka [31], ktory stanowi
podstawe oznaczania objetosci wyrzutowej serca metodg bioimpedancyjna:

SV=p x (Zio)z X (%)max x VET (5.3)

W celu obliczenia (dZ/dt)max Oraz VET konieczne jest wyznaczenie punktow
charakterystycznych B, C i X na pochodnej krzywej bioimpedancyjnej (Rys. 5.17), ktora stata
si¢ podstawowym sygnatem kardioimpedancyjnym zwanym ICG.

Autor rozprawy opracowal wilasny, oryginalny algorytm do analizy sygnatu ICG,
umozliwiajacy wyznaczenie punktow charakterystycznych na krzywej bioimpedancyjnej
I okreslenie na tej podstawie wartosci parametrow, wymaganych we wzorze Kubicka dla
wyznaczenia objetosci wyrzutowej serca. Opracowana metoda pomiaru objgtosci wyrzutowej
serca jest przedmiotem uzyskanego patentu pt. ,,Sposob akwizycji i przetwarzania sygnatow
bioimpedancyjnych z wykorzystaniem modutu akwizycji sygnaléw bioimpedancyjnych”
nr zgloszenia P.418977 [104]. Autor pracy jest jednym ze wspotautoréw tego patentu.

Istotag opracowanego algorytmu jest oryginalny sposob wyznaczania potozenia
charakterystycznych punktow B,C,X, na sygnale ICG. Sygnatl ICG wyznaczany jest poprzez
numeryczne rézniczkowanie sygnalu REO - obliczenie pochodnej pierwszego rzedu

z wykorzystaniem wzoru:

ICG[n] =

1011 X (2% REO[n + 2]+ REO[n+ 1] — REO[n—1] —2 x REO[n—2]) (5.4)
XIs

gdzie: Ts— okres probkowania sygnatu REO.

Punkty B,C,X obejmuja obszar sygnalu ICG, ktéry nazywany jest zespolem
kardioimpedancyjnym  BCX. Znajomo$¢  wzajemnego rozmieszczenia  punktow
charakterystycznych zespotu BCX na plaszczyznie amplitudowo — czasowej, umozliwia
wyznaczenie parametrow (dZ/dt)nax | VET (Rys. 5.17), ktore sg stosowane we wzorze
Kubicka [71][105][106][107], i innych zalezno$ciach umozliwiajacych oznaczanie objetosci
wyrzutowej serca metodg bioimpedancyjng [152][96][153].
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Opracowany algorytm sprowadza si¢ do analizy sygnalu ICG w okreslonym oknie
czasowym. Dlugo$¢ okna i jego polozenie na osi czasu, uzaleznione jest od wczesniej
okreslonego potozenia punktéw charakterystycznych w zespole PQRST sygnalu EKG.
Okno czasowe obejmuje fragment sygnalu ICG, Stanowigcy tzw. obszar zainteresowan
(region of interest), ktéry jest wykorzystywany do analizy sygnatlu ICG (Rys. 5.18).
W tym przypadku, sygnat EKG jest sygnatem pomocniczym, synchronizujgcym i sterujagcym
przebiegiem analizy sygnatu ICG.
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Rys. 5.18 Sposob analizy sygnatu kardioimpedancyjnego ICG, z zaznaczonymi na sygnatach punktami
odniesienia, wykorzystywanymi do wyznaczania punktéw charakterystycznych sygnatu ICG.
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Dziatanie algorytmu polega na identyfikacji charakterystycznych fal (zatamkow)
w sygnale ICG oraz na przebiegu drugiej pochodnej REO 2 i trzeciej pochodnej REO 3
sygnatu bioimpedancyjnego REO. Algorytm wyznacza dla tych fal lokalne maksima,
jako punkty odniesienia okreslajace potozenie punktow charakterystycznych B,C,X zespotu
kardioimpedancyjnego. Sposob ten ilustruje Rys. 5.18, ktory przedstawia poszczegodlne fazy
przyktadowego cyklu pracy serca, w wyznaczonym oknie czasowym. Potozenie oznaczonych
punktow charakterystycznych odniesiono do cech sygnatoéw cisnienia: w tetnicy ptucnej (PA),
w prawej komorze serca (RV) oraz w prawym przedsionku (RA). Tab. 5.1 przedstawia
znaczenie fizjologiczne punktow charakterystycznych na sygnale kardioimpedancyjnym

oraz ich odniesienie do cech elektrokardiogramu EKG i sygnatu bioimpedancyjnego.

Tab. 5.1 Punkty charakterystyczne na sygnale ICG, ich znaczenie fizjologiczne i odniesienie do EKG oraz REO.

Nazwa Znaczenie fizjologiczne Cechy sygnatu Cechy EKG i sygnatu
punktu kardioimpedancyjnego ICG bioimpedancyjnego REO
¢ koniec fazy skurczu ¢ poczatek fali skurczowej; e zawsze po zespole QRS;
izometrycznego; o maksymalny przyrost e przed poczatkiem zatamka T
o otwarcie zastawek przyspieszenia przeptywu krwi
B potksiezycowatych;
¢ poczatek fazy szybkiego
wyrzutu krwi z komor
o koniec fazy szybkiego wyrzutu| e maksimum fali skurczowej ¢ pomi¢dzy koncem zespotu
krwi; QRS, a maksimum fali
c e poczatek fazy powolnego skurczowej REO
wyrzutu
e koniec skurczu komor; e minimum po fali skurczowej, | e przy koncu lub po zatamku T
o poczatek zamykania zastawek (potozenie zalezy od czestosci
potksiezycowatych skurczow serca, przy wzroscie
X drugie minimum);
e maksymalny przyrost
przyspieszenia przepltywu

Sygnaty EKG, REO, PA (Rys. 5.18), byly rejestrowane jednoczasowo, sygnaty ICG,
REO_2, REO_3 zostaly obliczone numerycznie, sygnaly RV i RA zostaly ,natozone”
na pozostate sygnaty, z powodu braku mozliwos$ci jednoczasowej rejestracji cisnien w tetnicy
plucnej, prawej komorze 1 prawym przedsionku serca. Punktem centrujagcym
dla rozmieszczenia wszystkich sygnatow na osi czasu byl wierzchotek zalamka R, sygnaty
cisnien RV 1 RA zarejestrowane w tym samym badaniu byly nanoszone takze wzgledem
kalibrowanego zerowego poziomu cisnienia.

Pierwszym wyznaczanym punktem jest punkt C odpowiadajacy chwili maksymalne;j

predkosci wyrzutu krwi. Jego potozenie odpowiada maksimum fali zespotu BCX w sygnale
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ICG. Pozostale punkty B i X wyznacza si¢ jako lokalne maksima charakterystycznych fal
w przebiegu drugiej i trzeciej pochodnej sygnatu kardioimpedancyjnego, przy spetnieniu
okreslonych  warunkéw progowych warto$ci amplitud. Podstawowym  kryterium
dla oznaczenia punktu B jest jego potozenie wzgledem wyznaczonego wczeéniej punktu C
oraz wzgledem konca zespotu QRS. Podstawowym kryterium dla oznaczenia punktu X

jest jego potozenie wzgledem konca zatamka T.

Bioimpedancja

EKG REO
Filtracja Filtracja
Redukcja zaktocen Redukcja zaktocen
Detekcja zespotow Wyznaczenia okna
PORST > czasowego analizy

Detekcja zalamka R REO
Py
v
dREO
ICG = o
\ 4
d?REO
REO_2 = 7o
°
v
d3REO
REO_3 = pre
vV VvV ¥ ¢
Wyznaczenie punktow
charakterystycznych
B,C,X
' v
Wyznaczenie warto$ci
Zy, ICGmax, VET
L
Wz6r Kubicka
L 2
P, sv=p x (7> X 1CGyyay X VET
0

Rys. 5.19. Schemat blokowy algorytmu analizy sygnatu kardioimpedancyjnego ICG i obliczania objetosci
wyrzutowej serca.
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Autor pracy opracowal oryginalne kryteria decyzyjne dla numerycznej identyfikacji
charakterystycznych fal, na przebiegach sygnalu EKG oraz ICG i jego pochodnych,
umozliwiajace wyznaczenie punktow charakterystycznych B,C,X. Ogolne dzialanie

algorytmu zostalo zobrazowane na schemacie blokowym, ktory przedstawia Rys. 5.19.

Przedmiotowy algorytm zostat opracowany 1 zwerytfikowany przy wykorzystaniu bazy
sygnatéw utworzonej w trakcie eksperymentéw klinicznych przeprowadzonych w Slaskim
Centrum Choréb Serca w Zabrzu. Na przeprowadzenie eksperymentéw uzyskano Zgode
Komisji Bioetycznej Slaskiej Akademii Medycznej w Katowicach (Uchwata z dnia 6 czerwca
2007 r. nr L.dz.NN-6501-100/07). Eksperymenty te byly wykonywane podczas rutynowych
zabiegdw cewnikowania serca, w trakcie ktorych uzyskano rejestrowane rownoczesnie zapisy
sygnatow EKG, ICG, ci$nien w prawym sercu i tetnicy plucnej oraz referencyjne pomiary
objetosci minutowej CO metodami termodylucji lub Fick’a [85][86][87][88][89][117].

Material uzyskany w eksperymentach klinicznych podlegat ocenie przez eksperta
medycznego w dziedzinie pomiaréw bioimpedancyjnych. Na zapisach sygnatéw EGK i ICG
zakwalifikowanych do dalszej analizy, zostaly oznaczone przez eksperta punkty
charakterystyczne. Stworzona w ten sposob baza opisanych sygnatow stanowita podstawe
zarowno do  weryfikacji  algorytmu  automatycznego  wyszukiwania  punktéw
charakterystycznych, jak rowniez wraz z wynikami pomiaréw referencyjnych, do okreslenia
dokladno$ci wyznaczania objetosci minutowej CO metoda bioimpedancyjng. Uzyskane
jednoczasowe zapisy sygnatow EKG, ICG oraz ci$nienia, od oséb u ktorych przeprowadzano
cewnikowanie prawego serca, sa cennym materiatem badawczym z zakresu hemodynamiki
Serca.

Zbudowano rowniez baze sygnalow, w ktorej zapisy gromadzone byly podczas
eksperymentow nieinwazyjnych. W bazie tej zgromadzono oprocz zapisoOw sygnatow EKG
i kardiogramu impedancyjnego ICG, réwniez sygnaly regionalnych pletyzmogramow
impedancyjnych IPG rejestrowanych na obwodowych fragmentach uktadu naczyniowego.
Baza ta nie zawiera jednak zapiséw cisnien oraz referencyjnych pomiaréw objetosci
minutowej CO. Do analizy sygnatéw bioimpedancyjnych zgromadzonych w tej bazie, zostat
réwniez zaimplementowany opracowany algorytm.

Algorytm ten, jako wyodrgbniony modut programowy, stanowi czg$¢ oprogramowania
komputerowego certyfikowanego Systemu ORTO-LBNP. System ten stuzy do badan

w warunkach niedotlenienia niedokrwiennego oraz stresu ortostatycznego, wywotanych
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symulowanymi przecigzeniami. Na rysunku Rys. 5.20 przedstawiono wyglad okna rejestracji

sygnatéw 1 sterowania programu, w systemie ORTO-LBNP.
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Rys. 5.20 Okno aplikacji komputerowej Systemu ORTO-LBNP.

5.2.2.  Wyznaczanie objetosci wyrzutowej komory wspomagania serca.

Opracowana przez autora pracy, metoda pomiaru objgtosci wyrzutowej serca
naturalnego, bedaca przedmiotem uzyskanego patentu, nie moze by¢ jednak wprost
zastosowana do wyznaczania objetosci wyrzutowej sztucznej komory wspomagania serca.
Stanowi ona jednak istotng baz¢ wiedzy dotyczaca zasad, warunkéw 1 mozliwos$ci
pomiarowych technik bioimpedancyjnych, w zastosowaniu do badan organizméw zywych.
W przypadku protezy serca mamy obiekt, ktory jest uktadem hybrydowym, w ktérym zywa
tkanka jaka jest krew, jest transportowana w wyniku zmiany objetosci sztucznej komory.

Modele stanowigce podstawe kardiografii impedancyjnej nie uwzgledniaja wielu
czynnikow charakteryzujacych zmiany impedancji krwi w komorze krwistej protezy
wspomagania serca. Komora krwista, o skomplikowanym ksztalcie zaleznym od potozenia
membrany, w trakcie pracy zmienia swojg objetos¢. Elektrody pomiarowe sg w staltym
potozeniu, wigc zmianie ulega jedynie przekrdj obszaru przewodnika, a impedancja ro$nie
wraz ze zmniejszaniem si¢ objetosci krwi w komorze. Nalezy bra¢ pod uwage zjawisko zmian

rezystywnosci krwi w poczatkowej 1 koncowej fazie wyrzutu. Fakt, ze pomiar impedancji
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realizowany jest w ograniczonym obszarze komory Krwistej i nie obejmuje innych elementow
uktadu krazenia, upraszcza analiz¢ wystepujacych zjawisk. Opierajac si¢ na wynikach
eksperymentow, przeprowadzonych w uktadzie przeptywowym z dwoma komorami
wspomagang i wspomagajacg, mozna przyjac, ze efekt ,,bocznikowania” impedancji komory
przez naturalne serce i uktad naczyniowy, gdy fazy wyrzutu serca i komory nie pokrywajg sig,
wptywa jedynie na warto$¢ amplitudy sygnatu bioimpedancyjnego.

Zapisy, uzyskane w eksperymencie z wykorzystaniem uktadu przeptywowego z dwoma
komorami wspomagang 1 wspomagajaca, Wykorzystano do weryfikacji i korekcji
opracowywanego w ramach pracy doktorskiej algorytmu wyznaczania objetosci wyrzutowe;j
komory wspomagania. Korekcja sposobu okreslania potozenia punktow charakterystycznych
na sygnale bioimpedancyjnym oraz sposobu obliczania sktadowej zaleznej od zmian
impedancji w empirycznym wzorze na objeto$¢é wyrzutowa, wplyneta na uzyskanie coraz
doktadniejszych wynikéw. Wykres Kkorelacji wynikow uzyskanych metoda impedancyjng
oraz metoda ultradzwigkowa (pomiar referencyjny, przy zastosowaniu ultradzwigkowego

miernika przeptywu), przedstawia Rys. 5.21.
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Rys. 5.21 Wykres korelacji wynikow pomiarow objetosci wyrzutowej komory wspomagania serca uzyskanych
metoda impedancyjng oraz metoda ultradzwigkowa z miernika przeplywu.

Serie wynikow pomiarow oznaczone 1, 2 i 3, uzyskano w kolejnych krokach korekcji
sposobu wyznaczania potozenia punktow charakterystycznych na sygnale bioimpedancyjnym,
odpowiadajacych poczatkowi i koncowi analizowanej czesci fazy wyrzutu krwi z komory.

Najlepsze wyniki uzyskano, gdy pomini¢to podokresy wyrzutu charakteryzujace si¢ duzymi
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zmianami cis$nienia w komorze. Turbulencje przeptywu krwi wystepujace w tych
podokresach, powoduja silne =zaburzenia konfiguracji przestrzennej erytrocytow,
znieksztatcajac tym samym przebieg zmiany impedancji zwigzanej ze zmniejszaniem si¢
objetosci komory krwistej. Wyniki pomiarow serii 4 uzyskano po skorygowaniu sposobu
obliczania skladnika wzoru na objeto$¢ wyrzutowa, zwigzanego ze zmiang impedancji.
Wyniki serii 4 wykazujg duza zbiezno$¢ z pomiarami referencyjnymi — wspotczynnik

korelacji r=0,99.
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Rys. 5.22 llustracja dziatania algorytmu analizy sygnatu bioimpedancyjnego REO, z zaznaczonymi punktami
odniesienia, wykorzystywanymi do wyznaczania punktow charakterystycznych sygnatu REO:
sygnaly zarejestrowane w trybie pracy calkowite napetnienie — niepelny wyrzut (a) oraz w trybie
minimalne napelienie — pelny wyrzut (b).

Ostatecznie przyjety sposob oznaczania punktow charakterystycznych na sygnale
bioimpedancyjnym, dla przyktadowych fragmentow zapisow sygnatéw, przedstawia

Rys. 5.22. Rysunek przedstawia: sygnaly ci$nienia P3 w kro¢cu wylotowym komory,

obliczone numerycznie pochodne P3 1 sygnatow ciSnienia, sygnaly przeptywu FLOW
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W kré¢cu wylotowym komory oraz sygnaly bioimpedancyjne REO, a takze sygnaty REO_1
I REO_2, jako obliczone numerycznie pochodne (pierwsza i druga) sygnatow REO.
Roézniczkowanie numeryczne sygnatow REO, w celu obliczenia pochodnych pierwszego
rzgdu przeprowadza si¢ korzystajac ze wzoru (5.4), stosowanego do obliczania sygnatu
kardioimpedancyjnego ICG. Sygnal FLOW sluzyt do obliczenia referencyjnej wartosci
objetosci wyrzutowej komory. Pordéwnanie ksztalttow sygnaldéw REO rejestrowanych
w komorze wspomagania oraz z klatki piersiowej pacjenta, a zwlaszcza cisnien w kroccu
wylotowym komory i w aorcie (Rys. 5.17 i Rys. 5.22) uwidacznia réznice w charakterze
zmian sygnaldow napoczatku i koncu fazy wyrzutowej [47]. Sygnaty przedstawione
na Rys. 5.17 nie s3 znieksztalcone przez zjawisko zmiany rezystywnosci krwi,
charakterystyczne dla otwierania i zamykania zastawki wylotowej komory wspomagania.

Dynamiczne zmiany cis$nienia, podczas otwierania i zamykania zastawek w komorze
wspomagania serca, powoduja, ze przeptyw krwi nie jest laminarny i wystepuja lokalne
turbulencje. Zmiany orientacji przestrzennej erytrocytow, podczas przeplywu turbulentnego,
maja wplyw na rezystywno$¢ krwi. Dlatego w podokresach otwierania i zamykania zastawek,
na sygnal bioimpedancyjny REO wptywaja zarowno zmiany objetosciowe, jak izmiany
parametrow elektrycznych krwi wywotane przez zmiang orientacji przestrzennej erytrocytow.
Sygnal REO w tych podokresach nie nadaje si¢ do oceny objetosci komory.

Opracowany w ramach pracy doktorskiej sposob oznaczania punktow
charakterystycznych na sygnale bioimpedancyjnym REO, sprowadza si¢ do analizy sygnatow
w okreslonym oknie czasowym. OKno czasowe obejmuje faz¢ wyrzutu krwi z komory
wspomagania i okreslane jest na podstawie cech sygnalu REO jako obszar obejmujacy
minimum i maksimum sygnatu. Sygnaty cisnienia P3, P3_1 oraz sygnaty REO_1 i REO_2
maj3 charakter pomocniczy podczas analizy.

Do wyznaczenia punktow charakterystycznych sygnalu bioimpedancyjnego REO
okreslajacych zakres zmian impedancji zwigzany ze zmiang objgtosci komory, konieczna jest
jednoczasowa rejestracja sygnatow cisnien P3 w kro¢cu wylotowym lub w komorze krwistej.
Punkty 1 i 4 na sygnale bioimpedancyjnym REO (Rys. 5.22 a), odpowiadaja skrajnym
punktom plateau na przebiegu cisnienia P3 w kro¢cu wylotowym. Okreslaja one zakres zmian
impedancji krwi zwigzany z przemieszczaniem si¢ membrany, a wigc takze ze zmiang
objetosci komory krwistej. Przy okreslaniu potozenia punktow charakterystycznych 1 1 4
pomija si¢ podokresy fazy wyrzutu charakteryzujace si¢ duzymi zmianami cisnienia.
Oznaczenie punkow 1 i 4 polega na odnalezieniu skrajnych punktow odcinka sygnatu

pochodnej ci$nienia P3_1, na ktorym wartosci amplitud sygnalu sg réowne lub bliskie
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wartosci 0. W przypadku braku jednoznacznie identyfikowalnego na sygnale P31, poczatku
(Rys. 5.22b),

zafalowaniach sygnatu, do wyznaczenia punktu 1 wykorzystuje si¢ inne charakterystyczne

podokresu izobarycznego fazy wyrzutowej lub przy wystepujacych
cechy sygnatu REO, a W szczegodlnosci przegiecie sygnalu widoczne na sygnale REO_2
jako lokalne minimum. Punkty charakterystyczne na sygnale pochodnej ci$nienia P3 1,
wyznaczane sg przy spetnieniu okreslonych warunkoéw progowych dla odchylenia warto$ci
amplitudy sygnatu P3_1 od wartosci zerowej na odcinku plateau. Punkt 1 na sygnale REO_2,
wyznaczany jest przy spetnieniu okreslonego warunku progowej wartosci amplitudy sygnatu.
Punkt 3 okreslony w minimum sygnatu REO, wyznacza warto$§¢ impedancji bazowej Zg
zalezng od objgtosci napelnionej komory, parametréw hematologicznych krwi (gtéwnie
poziomu hematokrytu), temperatury i czgstosci pracy komory.

(Tab. 5.2)

charakterystycznych na sygnale bioimpedancyjnym REO oraz odniesienie do cech sygnatu

Ponizsza tabela przedstawia znaczenie fizjologiczne punktow

cis$nienia i sygnalu REO_2.

Tab. 5.2 Punkty charakterystyczne na sygnale REOQ, ich znaczenie fizjologiczne i odniesienie do sygnatu cisnienia.

Nazwa Znaczenie fizjologiczne Cechy sygnatu Cechy sygnatu ci$nienia
punktu bioimpedancyjnego REO w kroéeu wylotowym
o koniec fazy wyrzutu krwi e poczatek podokresu zmian e poczatek plateau na
charakteryzujacej sig; impedancji zwigzanych ze przebiegu cisnienia;
przeptywem turbulentnym zmiang objetosci komory; e poczatek odcinka zerowych
e poczatek fazy wyrzutu e punkt przegigcia na sygnale lub bliskich zeru wartosci
1 charakteryzujacej sig; identyfikowalny jako minimum| sygnatu P3_1,;
przeptywem laminarnym; lokalne na sygnale REO_2; o w niektorych przypadkach
e poczatek podokresu e zawsze po punkcie 3 punkt trudno lub catkowicie
izobarycznego fazy nieidentyfikowalny
wyrzutowej
o zamykanie zastawki e koniec podokresu zmian e koniec plateau na
wylotowej; impedancji zwigzanych ze przebiegu ci$nienia;
o koniec podokresu zmiang objetosci komory; e koniec odcinka zerowych
izobarycznego fazy e zawsze po punkcie 1 lub bliskich zeru wartosci
4 wyrzutowej; sygnatu P3_1
o koniec fazy wyrzutu
charakteryzujacej si¢
przeptywem laminarnym
e komora napeltniona krwia; e minimum sygnatu przed faza
o zamknigta zastawka wyrzutows;
wylotowa; e warto$¢ amplitudy sygnatu
e brak przeptywu krwi przez (impedancja bazowa Z0)
3 komore zalezna od objetosci
napetnionej komory,
parametrow hematologicznych
krwi, temperatury i czestosci
pracy komory
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Punkty 2 i 7 na sygnale przeptywu (Rys. 5.22), wyznaczane w trakcie eksperymentow,
stuzyly do doktadnego okre§lenia momentu rozpoczecia i zakonczenia fazy wyrzutu
oraz do obliczenia referencyjnej wartosci objetosci wyrzutowej komory (z wykorzystaniem
referencyjnego pomiaru fali przeptywu). Punkt 7, dla zerowej wartosci chwilowej przeptywu,
okresla moment zakonczenia fazy wyrzutu krwi z komory. Punkt 2, odpowiada momentowi
rozpoczecia fazy wyrzutu. W przedstawionym przykladzie (Rys. 5.22a), punkt?2
jest przesuniety w prawo wzgledem zerowej wartosci chwilowej przeptywu, ze wzgledu
na zafalowanie wyst¢pujace przy catkowitym napetnieniu komory. Zafalowanie to wynika
Z niekorzystnych cech eksperymentalnego uktadu przeptywowego, a jak wynika z badan
przeprowadzonych na hybrydowym modelu uktadu obwodowego, w warunkach naturalnych

nie bedzie wystepowato.

Sygnat ci$nienia P3 Bioimpedancja
W krééecu wylotowym REO
Filtracja Filtracja
Redukcja zaktocen Redukcja zaktocen
P3 1= % Wyznaczenia okna
czasowego analizy

! :
v
Wyznaczenie skrgjnych < -
punktow plateau ci$nienia REO_1 = o
\ 4
d?REO
REO_2 = e
\ A ¢

Wyznaczenie punktow
charakterystycznych
3,14

A 4 ¢

Wyznaczenie warto$ci
Z,, AZ

v

Ay ap Wz6r empiryczny na objetosé W}%utowe} komory
SVimp = Quap X -5
Zo

Rys. 5.23 Schemat blokowy algorytmu analizy sygnatu bioimpedancyjnego REO i obliczania objgtosci
wyrzutowej komory wspomagania.
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Autor, w ramach pracy doktorskiej, opracowal oryginalne Kryteria decyzyjne
dla numerycznej identyfikacji fal na przebiegach sygnalu bioimpedancyjnego REO
oraz sygnatu ci$nienia w krdéécu wylotowym komory wspomagania, umozliwiajace
wyznaczenie punktéw charakterystycznych 3, 1, 4. Podstawe dla tego opracowania stanowitly
wiedza i wczesniejsze doswiadczenia badawcze autora, zwigzane z tworzeniem efektywnego
algorytmu analizy sygnatu kardioimpedancyjnego ICG. Ogdlne dziatanie algorytmu zostato

zobrazowane na schemacie blokowym, ktory przedstawia Rys. 5.23.

Dla wyznaczania objgtosci  wyrzutowej komory wspomagania, istotne jest
spostrzezenie, ze w trakcie trwania podokresu izobarycznego fazy wyrzutowej, nastgpuje
jedynie wyptyw krwi z komory, a wigc zmiana impedancji wiernie odzwierciedla zmiany
objetosci komory. W tym przypadku, nie wystepuja zjawiska jednoczesnego doplywu
i odptywu krwi, charakterystyczne dla pomiaréw kardioimpedancyjnych, ktore powoduja
konieczno$¢ korygowania zanizonej zmiany impedancji 4Z (Rys. 5.17). Dlatego oznaczanie
objetosci wyrzutowej komory wspomagania moze by¢ oparte wprost na sygnale
bioimpedancyjnym REO.

Eksperymentalnie okreslong relacje, stanowigca model do obliczenia objgtosci
wyrzutowej komory krwistej, na podstawie oznaczonych na sygnale bioimpedancyjnym
punktow charakterystycznych, przedstawia zaleznos$¢:

SVimp = ayap X ZA—OZz (5.5)
gdzie: SVimp — objetos¢ wyrzutowa komory krwistej,

ayap — wspotczynnik kalibracyjny, zalezny od parametréw uktadu przeptywowego
I poziomu hematokrytu, okres§lany przy pracy komory ze znang objgtoscia
wyrzutowa np. w trybie catkowite napetnienie — caltkowity wyrzut,

AZ  — $redni przyrost impedancji w trakcie fazy wyrzutowej krwi z komory
krwistej, okreslany na podstawie punktow 1 i 4 na sygnale
bioimpedancyjnym REO,

Zy — impedancja bazowa, okreslana przez warto$¢ sygnatu REO w punkcie 3.

Sredni przyrost impedancji AZ ,w trakcie fazy wyrzutowej krwi z komory krwistej,
stanowi sktadnik wzoru (5.5), zawierajacy informacje¢ zwigzang ze zmiang obj¢tosci komory

w trakcie trwania podokresu izobarycznego fazy wyrzutowej. Charakter zmian objetosci
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komory i zwigzanych z nimi zmian mierzonej impedancji Z, zalezy od sposobu sterowania
komorg (wplywajacego na stopien napelnienia i oproznienia komory krwig), ci$nien
w kaniulach wlotowej i wylotowej oraz czgsto$ci pracy komory. Przyktady zapisow cykli
sygnatu bioimpedancyjnego REO zarejestrowanych w réznych trybach pracy komory

przedstawia Rys. 5.24.

/ ‘11 AZ =51% AZ
4 f )
REO - AZ v
E B
)Y
o
3. -
a) =k At e
t1 . ta
Pz — o ﬁ
AZ=31%NAZ . AZ = 31% AZ AZ =70% AZ
/ |
\
}
4
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REO | - |
. 1 L\
1 / =<
= /
. L e - v
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Rys. 5.24 Sposob obliczania $redniego przyrostu impedancji AZ. Przyktady wyznaczania AZ dla cykli
sygnalu REO zarejestrowanych w réznych trybach pracy komory: catkowite napetnienie —
niepelny wyrzut (a), czeSciowe napetnienie — pelny wyrzut (b), calkowite napelnienie —
niepelny wyrzut (c), czesciowe napetienie — niepetny wyrzut (d).

Rys. 5.24 przedstawia rowniez graficzng ilustracj¢ przyjetego sposobu obliczania
$redniego przyrostu impedancji AZ. Sposéb ten uwzglednia ztozony charakter zmian objetosci
komory, co w przeciwienstwie do wykorzystania samego przyrostu impedancji AZ, znaczaco
wplywa na dokladno$¢ wyznaczania objetosci wyrzutowej komory wspomagania.
Na Rys. 5.24 umieszczono obliczone stosunki wartosci AZ do AZ, dla przedstawionych cykli
pracy komory.

Sredni przyrost impedancji AZ traktuje si¢ jako warto$é $rednig sygnatu impedancji Z

w okresie czasu od t; do t4, co mozna zapisa¢ w postaci wzoru:

1
ty—1q

AZ = ftt:(Z(t) — Z(ty) dt (5.6)
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W przypadku sygnatow dyskretnych, $redni przyrost impedancji AZ oblicza sie

wykorzystujac wzor:

AZ = ——ym. (Z[n] - Z[ny]) (5.7)

ng—mq
gdzie: n — numer probki sygnatu,

N1, Ny —numery probek odpowiadajgce chwilom czasu ty i ty.

Wykorzystujac opracowany przez autora rozprawy algorytm analizy sygnatu
bioimpedancyjnego, zarejestrowanego jako impedancja czesci krwistej komory wspomagania
i stosujac wyznaczony wzor (5.5), obliczono objetos¢ wyrzutowa SVim, komory
dla N=69 zapiséw sygnatow zgromadzonych podczas eksperymentow [47]. Wszystkie zapisy
wykonane byly przy uzyciu laboratoryjnego modelu przeptywowego in-vitro, przy réznych
konfiguracjach uktadu przeptywowego i réoznym hematokrycie oraz réznych objetosciach

wyrzutowych komory. Uzyskane wyniki przedstawiono na Rys. 5.25.
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Rys. 5.25 Wykres korelacji objetosci wyrzutowej komory SVimp zmierzonej metodg impedancyjng w odniesieniu
do wartosci referencyjnej SVref uzyskanej metoda ultradzwigkowa (a) oraz wykres Blanda-Altmana (b).

Na Rys. 5.25a) umieszczono wykres korelacji warto$ci objetosci wyrzutowej SVimp
z referencyjnymi warto$ciami objetosci SVye obliczonymi na podstawie sygnalu FLOW
z ultradzwigkowego miernika objetosciowego natgzenia przeptywu. Wspotczynniki korelacji

wyznaczone dla wynikéw z poszczegdlnych eksperymentdéw, rdznig si¢ od siebie i przyjmuja
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wartosci, od r=0,94 dla wynikow zeksperymentu6, do r=0,99 dla wynikoéw
z eksperymentu 7. Dla wszystkich wynikéw l3cznie, uzyskano wysoka warto$é
wspotczynnika korelacji 1 = 0,98.

Na Rys. 5.25 b) przedstawiono wykres Blanda-Altmana réznic w warto$ciach objetosci
wyrzutowych wyznaczonych metoda impedancyjng i na podstawie pomiaru referencyjnego.
Warto§¢ S$rednia roznic w wartosciach objetosci wyrzutowych wyniosta M=0,44ml,
a odchylenie standardowe wynikow od wartosci $redniej wyniosto SD = 3,5 ml. Najwigksze
btedy pomiaru wystepuja dla malych wartosci objetosci wyrzutowej. Mozna t0 uzasadnié
bardzo matg amplitudg zmian impedancji 1 zwigkszonym wptywem turbulencji przeptywu,

w podokresach wyrzutu charakteryzujacych si¢ duzymi zmianami ci$nienia w komorze.

Opisane laboratoryjne  badania  eksperymentalne  wykazaly, ze mozliwe
jest wykorzystanie okresowych zmian sygnatu bioimpedancyjnego, wynikajacych ze zmian
objetosci komory VAD, do oznaczenia jej objetosci wyrzutowej. Amplituda fali impedancji
w fazie napetniania i wyrzutu koreluje z objetoscia krwi w komorze. Jednak dynamiczne
zmiany cisnienia podczas otwierania i1 zamykania zastawek powoduja powstawanie
przeptywu turbulentnego. W podokresach otwierania i1 zamykania zastawek sygnat
bioimpedancyjny REO nie moze by¢ wykorzystywany do oceny objetosci komory.
Wyniki badan wskazujg, ze wiarygodna ocena objg¢tosci komory mozliwa jest jedynie,
gdy cykl pracy biologicznego serca oraz komory wspomagajacej bedg zsynchronizowane
oraz fazy wyrzutu nie beda si¢ czasowo pokrywaty.

Opracowany na podstawie danych eksperymentalnych algorytm analizy sygnatu
bioimpedancyjnego, umozliwia oznaczanie punktow charakterystycznych na tym sygnale,
okreslajacych zakres zmian impedancji zwigzany ze zmiang objeto$ci komory. Uzyskane
W ten sposob dane pomiarowe umozliwiaja obliczenie wartosci objetosci wyrzutowej
dla kazdego cyklu pracy komory. Na uwage zasluguje duza zgodnos¢ wynikow uzyskanych
metoda bioimpedancyjng w odniesieniu do pomiarow referencyjnych. Fakt ten potwierdza,
ze zostal wypracowany wlasciwy algorytm oznaczania punktow charakterystycznych
nasygnale bioimpedancyjnym oraz zaproponowano poprawny wzlOr —empiryczny
do obliczania objgtosci wyrzutowej. Jednak do ostatecznego potwierdzenia mozliwosci
wykorzystania tej metody, konieczne bylo przeprowadzenie eksperymentdw na Zywym

obiekcie, gdy komora wspomaga naturalne serce w rzeczywistym uktadzie naczyniowym.
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6. Badania eksperymentalne in-vivo na zwierzeciu

6.1. Konstrukcja ukladu pomiarowego

Na potrzeby prowadzonych eksperymentow weryfikujacych omawiang metode
pomiarowa, opracowano dedykowany uktad pomiarowy, umozliwiajacy akwizycje i pomiar
sygnalu bioimpedancyjnego, mierzonego pomiedzy pier§cieniami zastawek komory
wspomagajacej 1 umozliwiajacy pomiar czterech wartosci cisnien. Uktad akwizycji sygnatu
bioimpedancyjnego jest przedmiotem uzyskanego patentu pt. ,,Sposdb pomiaru sygnatu
elektrycznej impedancji krwi oraz uklad pomiarowy sygnatu elektrycznej impedancji krwi”,
nr patentu. 227044 [97]. Autor pracy jest jednym ze wspotautorow patentu. Glowna czegsé
tego patentu, obejmujaca sam uktad pomiaréw bioimpedancyjnych, stanowi oryginalne
opracowanie autora. Pozostale elementy uktadu pomiarowego zostaly opracowane
przez mgr. inz. Jana Moche. Caly uklad pomiarowy, zawiera réwniez bezopoznieniowy
detektor zespotow ORS, wykorzystywany do synchronizacji pracy komory wspomagania
z rytmem naturalnego serca. Detektor QRS jest przedmiotem uzyskanego patentu
pt.: ,,.Bezopdznieniowy sposob detekcji zespotdéw QRS 1 miniaturowy detektor zespoléw QRS,
gtéwnie do synchronizacji pracy urzadzen wspomagajacych”, nr patentu 219347 [98].
Wspotautorem tego patentu jest rOwniez autor omawianej pracy doktorskiej.

Przy opracowywaniu uktadu pomiarowego przyjeto zatozenie, ze bedzie on montowany
bezposrednio na czaszy pneumatycznej komory wspomagania. Stad sygnat bioimpedancyjny
bedzie transmitowany laczem szeregowym do jednostki sterujacej komory. Uktad pomiarowy
sktada si¢ dwoch czg$ci: pomiarowej oraz interfejsowe;.

Przyjeto zatozenie, ze uklad bedzie posiadat czes¢ aplikacyjna typu CF speiniajaca
wymagania  bezpieczenstwa pacjenta zgodnie z norma PN-EN 60601-1 [154].
Cze$¢ aplikacyjng ukladu tworza pierScienie zastawek (galwanicznie potaczone z sercem
pacjenta) oraz czujniki ci$nienia krwi.

Czes¢ interfejsowa musi posiada¢ barier¢ galwaniczng z izolacja wzmocniong
0 wytrzymatosci minimalnej 4 kV, separujaca cz¢s¢ aplikacyjng od komputera PC i obwodow
sieciowych. Schemat blokowy uktadu pomiarowego przedstawiono na Rys. 6.1.

Uktadem nadrzednym, sterujacym pracg toréw pomiarowych oraz odpowiedzialnym
za kondycjonowanie sygnalow w postaci cyfrowej, oraz ich wysytanie poprzez Ilacze
szeregowe do czeSci interfejsowej, jest mikrokontroler MSP430F5438A rodziny MSP430

firmy Texas Instruments [155].
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Rys. 6.1 Schemat blokowy uktadu pomiarowego.

Rys. 6.2 Widok zmontowanej cze$ci pomiarowe;j.

Kanaty pomiaréw bioimpedancyjnych wyposazono w zabezpieczenie przed skutkami
dziatania impulsu defibrylujacego. Zabezpieczenie zbudowane jest typowo i sklada sie¢
z dwoch stopni ograniczajacych, z czego pierwszy zawiera iskrowniki gazowe, za$ drugi
elementy potprzewodnikowe. Modut pomiarowy wyposazony zostat
w przewody umozliwiajace podiaczenie do pierScieni zastawek (tor pomiarow

bioimpedancyjnych) oraz podtaczenie do elektrod EKG, jak rowniez zlacza umozliwiajace
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podiaczenie czterech zintegrowanych czujnikow cisnienia. Widok zmontowanej czesci
pomiarowej przedstawiono na Rys. 6.2.

Schemat blokowy czesci interfejsowej przedstawiono na Rys. 6.3. Podlaczenie
do komputera  zrealizowano z wykorzystaniem standardowego portu USB 2.0.

Uktad pomiarowy zasilany jest wprost z portu USB komputera.
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blok pomiaru ci$nienia atmosferycznego

Rys. 6.3 Schemat blokowy czg¢sci interfejsowe;.

W czes$¢ interfejsowg wbudowano ponadto uktad pomiaru ci$nienia atmosferycznego,
niezbedny do korekcji mierzonego cisnienia absolutnego do wartosci ci$nienia wzglednego.
Uktadem sterujacym pomiarami ci$nienia atmosferycznego jest —mikrokontroler
MSP430F2132 rodziny MSP430 firmy Texas Instruments [155]. Dane z cz¢$ci pomiarowej
sygnatu bioimpedancyjnego oraz dane z pomiaru ci$nienia atmosferycznego transmitowane sg
do komputera z wykorzystaniem jednego portu USB, przy czym transmisja odbywa si¢
dwoma niezaleznymi strumieniami danych. Do realizacji tej funkcji zostal wykorzystany
specjalizowany konwerter interfejsu RS-232 (dwa niezalezne kanaty) na interfejs USB 2.0,
uktad FT2232H firmy FTDI [156]. Warto§¢ zmierzonego ci$nienia absolutnego
jest przetwarzana na warto$¢ ci$nienia wzglednego przez aplikacj¢ pracujaca na komputerze
PC, wykorzystywang do wizualizacji rejestrowanych sygnatow. Czg$¢ interfejsowa
wyposazona zostala w zlacze do przesylania sygnalu synchronizujacego ze sterownika

POLPDU. Widok czesci interfejsowej przedstawiono na Rys. 6.4.

94



Rys. 6.4 Widok zmontowanej cze¢$ci interfejsowe;j

Opracowany uklad pomiarowy zostat poddany badaniom bezpieczenstwa elektrycznego
w akredytowanym laboratorium LAB-ITAM. Warto$ci zmierzonych pradow uptywu
w odniesieniu do wymagan normy PN-EN 60601-1 [154] przedstawiono w Tab. 6.1.

Tab. 6.1 Zmierzone wartosci pragdow uptywu uktadu pomiarowego.

Norma Tory pomiarowe
Pomiar REO1 REO2 P1 P2 P3
Prad pacjenta w stanie normalnym 10 10 10 10 10
[nA] 2,5 2,5 0,1 0,1 0,1
Prad pacjenta w stanie uszkodzenia 50 50 50 50 50
[LA] 13 13 3 2 2
Prad catkowity pacjenta 50
[nA] 2,5
Prad catkowity w stanie uszkodzenia 100
[nA] 13
Prady czastkowe 10 10 10 10 10
[LA] 2,5 2,5 0,1 0,1 0,1
Prad funkcji w stanie uszkodzenia 100 3 3 3
[LA] 13

W ramach pracy doktorskiej wykorzystano specjalistyczne autorskie oprogramowanie
BioimpCO, stuzace do rejestracji, archiwizacji, wizualizacji oraz wstgpnej analizy
mierzonych sygnatéw. Opracowane przez autora pracy oprogramowanie umozliwia
prezentacje wybranych sygnatow na tle siatki ortogonalnej, pomiar wybranych parametrow
czasowych oraz realizacj¢ algorytmdéw cyfrowego przetwarzania sygnalow. Rejestrowane

sygnaty zapisywane bylty w bazie danych, co umozliwiato ich p6zniejszg analize.
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Rys. 6.5 Program BioimpCO do rejestracji, archiwizacji, wizualizacji i analizy sygnalow: okno kartoteki badan (a),
okno rejestracji sygnatow (b) zapisy z eksperymentu na zywym obiekcie, okno analizy sygnatow(c),

struktura bazy danych (d).

Przed przeprowadzeniem eksperymentu na zywym obiekcie, wykonano Kkalibracje

wszystkich torow pomiarowych oraz weryfikacj¢ poprawnosci prezentacji i archiwizacji

wynikéw pomiarow.
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6.1.1. Analiza mozliwosci zintegrowania ukladu pomiarowego z komora wspomagania

W przyjetych zatozeniach konstrukcyjnych pakiet elektroniki ma by¢é montowany
bezposrednio na czaszy pneumatycznej komory POLVAD-EXT. Przeprowadzono wigc
analiz¢ mozliwosci wykorzystania dostgpnego obszaru do montazu pakietu elektronicznego.
Wynik przeprowadzonej analizy przedstawiono na Rys. 6.6

a) b)

N

Gorna plytka A-A
pakietu

strona gérna strona dolna
(top layer) (bottom layer)

Dolna ptytka
pakietu

ptytka gérna

: | strona goérna strona dolna |
(top layer) (bottom layer) |

Czasza komory
pneumatycznej

ptytka dolna L=

Rys. 6.6 Analiza mozliwos$ci zabudowy pakietu pomiarowego na czaszy pneumatycznej komory wspomagania:
polozenie pakietu elektroniki oraz modulu oksymetru (a), rozmieszczenie elementéw na plytce
gornej (b) oraz na ptytce dolnej (¢) pakietu pomiarowego.

Zaproponowano wykonanie pakietu elektroniki w postaci dwoch ptytek drukowanych
umieszczonych nad sobg. Plytki drukowane majg ksztatt pierscieni z wycigciem na krdciec
powietrzny i opcjonalny modut oksymetru. Na podstawie opracowanego uktadu pomiarowego
z bioimpedancyjnym pomiarem objetosci wyrzutowej oraz pomiarem wartosci czterech
ci$nien, dokonano wstepnego roztozenia elementéw na powierzchni ptytek drukowanych.
Zatozono dwustronne rozmieszczenie elementow na ptytkach, z uwzglednieniem
maksymalnej mozliwej ich wysokos$ci. Gorna ptytka ma szeroko$¢ 16 mm, natomiast dolna
10 mm. Zaprezentowane rozwigzania stanowig studium realizowalnosci uktadu pomiarowego
bezposrednio na czaszy pneumatycznej komory POLVAD-EXT. Nie uwzglgdniaja one
sposobu mechanicznego i elektrycznego potaczenia obu pakietow, doprowadzenia sygnatow

zewnetrznych oraz kwestii montazu mechanicznego pakietu pomiarowego do komory.
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6.2. Walidacja metody pomiaru objetosci wyrzutowej w eksperymencie na zwierzeciu

Weryfikacje metody pomiaru objetosci wyrzutowej przeprowadzono podczas
eksperymentu na zywym obickcie. Wymagang zgod¢ Komisji  Bioetycznej
na przeprowadzenie badan uzyskat koordynator Programu ,Polskie Sztuczne Serce”,
Fundacja Rozwoju Kardiochirurgii im. prof. Zbigniewa Religi. Eksperyment
przeprowadzono w Instytucie Zootechniki — Panstwowym Instytucie Badawczym
w Krakowie-Balicach, na $§wini o masie okoto 100 kg. Eksperyment miat kluczowe znaczenie
ze wzgledu na weryfikacje parametréw metrologicznych poszczegolnych toréw pomiarowych
oraz walidacj¢ opracowanej metody bioimpedancyjnego pomiaru objetosci wyrzutowej
komory wspomagania, w warunkach rzeczywistych, trudnych do zamodelowania
w eksperymentach na laboratoryjnych stanowiskach przeptywowych.

Do celow eksperymentu przystosowano komore POLVAD-EXT, poprzez wbudowanie
separowanego, zintegrowanego czujnika ci$nienia w czeSci krwawe] komory
oraz nieseparowanego, zintegrowanego czujnika ci$nienia w czeSci powietrznej komory
(Rys. 4.8d). Pomiar ci$nienia w kroccach dolotowym i wylotowym, realizowany byt
Zz wykorzystaniem kro¢cow pomiarowych (lacznikéw) z wbudowanymi zintegrowanymi
separowanymi czujnikami ci$nienia (Rys. 4.8c¢). W celu przeprowadzenia pomiarow
bioimpedancyjnych, pierscienie zastawek zostaly wyposazone w specjalne przylacza
(Rys. 4.8 d), umozliwito to podtaczenie przewoddéw z uktadu pomiarowego.

Uklad pomiarowy, poza wyzej opisanymi torami pomiarowymi, posiadal mozliwosé
rejestracji sygnatu z referencyjnego miernika przeptywu Transonic TS206, z sondami
ME-PXL naktadanymi na kaniule (niepewno$¢ pomiaru 5 %) [151]. Sygnal synchronizujacy
z detektora zespotéw QRS podiaczono do jednostki sterujgcej pracag komory wspomagajgcej
POLPDU, uzyskujac mozliwo$¢ asynchronicznej i synchronicznej pracy komory wzgledem
naturalnego serca. Przy pracy synchronicznej, jednostka sterujaca realizuje op6znienie fazy
tloczenia wzgledem wystgpienia opadajacego zbocza impulsu synchronizujacego, o okreslony
procent czasu trwania poprzedniego cyklu pracy serca. Modut pomiarowy umieszczono obok
stolu operacyjnego. Nasierdziowe elektrody EKG potaczone byly z modutem przewodami

0 dlugosci okoto 90 cm.

Przeprowadzenie eksperymentu, z implantacja komory wspomagania zwierzgciu,
wymagato wykonania nastepujacych czynno$ci Kardiochirurgicznych, ze wsparciem

anestezjologicznym i z zabezpieczeniem przez lekarza weterynarii:
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Znieczulenie ogoélne zwierzgcia trojetapowe: premedykacja, infuzyjna indukcja

znieczulenia ogdlnego, prowadzenie wziewnego znieczulenia ogolnego,

wentylacja mechaniczna prowadzona przy standardowych parametrach — czesto$é
oddechow 12/min, objetos¢ oddechowa 7 ml/kg masy ciata, zawartos¢ tlenu

w mieszaninie oddechowej — (FiO,) = 0,3,
przygotowanie pola operacyjnego: wygolenie i dezynfekcja,
zatozenie wktucia gtebokiego do zyty szyjnej zewnetrznej,

zatozenie elektrod EKG na skore, sondy pomiaru temperatury do nosa oraz sondy
pomiaru saturacji SpO, na jezyk zwierzecia; parametry zyciowe byly monitorowane
W sposob ciagly na kardiomonitorze FX 2000P (Emtel) [157],

podiaczenie czujnikéw do pomiardw ci$nienia tetniczego i1 centralnego cisnienia zylnego

metoda krwawa,

podanie heparyny dozylnie w dawce poczatkowej 10000 jednostek, kolejne dawki
podawane byly dozylnie pod kontrolg wskaznika ACT (aktywny czas krzepnigcia),

otwarcie klatki piersiowej poprzez torakotomi¢ boczng lewostronng z usunigciem
IV Zebra; przed nacigciem skory podanie $rodka przeciwbolowego 1 $rodka

zwiotczajacego; otwarcie worka osierdziowego,
zatozenie elektrod nasierdziowych EKG,

implantacja komory wspomagajacej w taki sposob, aby mozliwe bylo wspomaganie
prawej komory serca (RA — PA), nastepnie pod koniec eksperymentu przepieto kaniule
wlotowa sztucznej komory do lewego przedsionka serca (LA — PA); widok uktadu
eksperymentalnego z zaimplantowang komora wspomagajacg oraz czujnikami i uktadem

pomiarowym przedstawiono na Rys. 6.7,
przeprowadzenie pomiardw i rejestracji sygnatow,

zakonczenie doswiadczenia i humanitarne zakonczenie zycia zwierzecia, przez podanie

preparatu wywolujacego osrodkowe zatrzymanie akcji serca 1 oddechu.
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Czujnik cisnienia w kro¢cu
wlotowym komory krwawej

Czujnik cisnienia
pneumatycznego

Czujnik cisnienia w kro¢cu
wylotowym komory krwistej

Czujnik cisnienia
w komorze krwawej

Przytacze elektrody
bioimpedancyjnej

b)

Kaniula wylotowa komory
krwistej

Uktad pomiarowy

Rys. 6.7 Widok zaimplantowanej komory wspomagajacej (a) z uktadem pomiarowym (b).

Wyniki badan na laboratoryjnym uktadzie przeptywowym in-vitro wykazaly,
ze mozliwe jest uzyskanie wiarygodnych pomiaréw objetosci wyrzutowej komory
wspomagania przy wykorzystaniu metody bioimpedancyjnej. Uzyskano duza zgodnos¢
wynikow w odniesieniu do pomiaréw referencyjnych. Jednak, wnioski wynikajgce
z eksperymentow na uktadzie przeptywowym, wskazywaly na koniecznos¢ walidacji metody
podczas eksperymentu in-vivo na zywym obiekcie, gdy komora wspomaga naturalne serce

W rzeczywistym uktadzie naczyniowym.
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W szczeg6lnosei celem badan in-vivo byto:

e 7zbadanie sygnatow ci$nienia i sygnatu bioimpedancyjnego pod katem wystepowania
oscylacji na poczatku fazy wyrzutowej i bezposrednio przed zamknigciem zastawki

wylotowej, zarejestrowanych w laboratoryjnym uktadzie przeptywowym,

e zbadanie wplywu naturalnego serca na sygnaty uzyskiwane z komory wspomagania przy

pracy synchronicznej i po rozsynchronizowaniu cyklu pracy komory i naturalnego serca,

e weryfikacja doktadno$ci oznaczania objgtosci wyrzutowej komory wspomagania

w odniesieniu do pomiaru referencyjnego.

Komora wspomagania P2 — czujnik ci$nienia

w komorze krwawej

Bioimpedancyjny
uktad pomiarowy

P4 — czujnik ci$nienia
w kaniuli wylotowej

Prawy / lewy przedsionek

Tetnica ptucna FLOW - czujnik przeptywu
na kaniuli wylotowej

Rys. 6.8 Schemat blokowy fragmentu uktadu przeptywowego z komorg VAD podczas eksperymentu in-vivo.

Fragment uktadu pomiarowego zwigzany z pomiarami impedancyjnymi, zastosowany
podczas eksperymentu in-vivo na zywym obiekcie, przedstawia Rys. 6.8.

Podczas eksperymentu uzyskano zapisy sygnatow zaro6wno przy rozsynchronizowaniu
cyklu pracy komory wspomagania w stosunku do rytmu naturalnego serca, jak réwniez
podczas pracy synchronicznej (Rys. 6.9). Znaczniki nad zapisami oznaczaja momenty
detekcji poczatkow zespotow QRS. Do analizy sygnalu bioimpedancyjnego rejestrowanego
Z pierScieni zastawek, wykorzystywany byt zapis sygnatu ci$nienia P2 w komorze krwistej,
cisnienia P4 wkaniuli wylotowej oraz przeptywu FLOW w Kkaniuli wylotowej.
Cisnienia P2 i P4 alternatywnie, stuza do okre$lenia faz cyklu pracy komory i oznaczenia
punktow  charakterystycznych na sygnale  bioimpedancyjnym. Sygnat FLOW
Z przeptywomierza umozliwia obliczenie referencyjnej warto$ci objetosci wyrzutowej
komory. Sygnal synchronizujagcy S z detektora zespotéw QRS, doprowadzony zostat
do sterownika komory. Wyrzut komory wspomagajacej zostal opdzniony w stosunku

do poczatku zespotu QRS, 0 20 % czasu trwania cyklu pracy serca (okresu R-R).
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Rys. 6.9 Fragment zapisu sygnalow przy asynchronicznej i synchronicznej pracy naturalnego serca
i komory wspomagania. Linie pionowe okreslaja cykl pracy synchroniczne;j.

Wyniki eksperymentu przeprowadzonego na stanowisku przeptywowym, podczas
ktérego zasymulowano wplyw biologicznego serca na sygnaty uzyskiwane z komory
wspomagajacej, wskazywaty, ze uzyskanie wiarygodnych pomiaréw objetosci wyrzutowej
komory wspomagajacej mozliwe jest jedynie w trybie pracy synchronicznej. W trybie tym
cykl pracy biologicznego serca oraz komory wspomagajacej sa zsynchronizowane, a fazy
wyrzutu nie pokrywajg si¢ czasowo.

Sygnat cis$nienia z kaniuli wylotowej jest wykorzystywany do oznaczania na sygnale
bioimpedancyjnym punktow charakterystycznych, niezbednych do obliczenia objgtosci
wyrzutowe] komory. W przypadku eksperymentéw na stanowisku przeplywowym, sygnat
ciSnienia wykazywat zafalowania na poczatku fazy wyrzutowej 1 bezposrednio
przed zamknigciem zastawki wylotowej. Zjawiska te, wystepujace odpowiednio
przy calkowitym napelnianiu komory i przy catkowitym wyrzucie, w znaczacy sposob
utrudniajg analiz¢ sygnaléw 1 wptywaja na doktadno$¢ pomiaréw objetosci wyrzutowe;.
Prostota eksperymentalnego uktadu przepltywowego, a zwtaszcza sposdb symulowania oporu
obwodowego moze by¢ przyczyng tych niekorzystnych zjawisk. Hipoteze t¢ potwierdzaty
zapisy cisnien uzyskane podczas eksperymentu z wykorzystaniem hybrydowego modelu
uktadu krazenia [144][145]. Niestety, ze wzgledu na budowe tego modelu, nie byto mozliwe
wykorzystanie w tym eksperymencie naturalnej krwi, a co za tym idzie wykonanie zapisow
bioimpedancyjnych i obliczenie obj¢tosci wyrzutowe;.

Podczas eksperymentu in-vivo, z powodu problemow z trwalym obnizeniem czgstosci

rytmu serca zwierzecia, uzyskano stosunkowo krotkie zapisy sygnaléw podczas pracy
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synchronicznej. Udato si¢ natomiast zarejestrowaé wiecej zapisow w trakcie, gdy serce
biologiczne i komora wspomagania nie byly z sobg zsynchronizowane. Cz¢stos¢ rytmu Serca
zwierzecia znacznie wtedy przewyzszata ustawiony w sterowniku okres pracy komory.
Zestawienie czterech zapisow zarejestrowanych podczas rdéznych cykli pracy komory
przedstawia Rys. 6.10. Przedstawione zapisy zawierajg: sygnal bioimpedancyjny REO,
ci$nienie w kaniuli wylotowej P4, elektrokardiogram zwierzecia EKG , przeplyw w kaniuli

wylotowej FLOW oraz sygnat synchronizacji S z detektora zespotow QRS.
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Rys. 6.10 Poréwnanie ksztaltoéw sygnatow zarejestrowanych podczas réznych cykli pracy komory.
Linie pionowe okreslaja cykl pracy synchronicznej.

Trzy pierwsze zapisy (Rys. 6.10 a, b, ¢) zarejestrowano podczas pracy asynchronicznej,
natomiast ostatni zapis (Rys. 6.10 d) to fragment, gdy praca komory byta zsynchronizowana
z naturalnym sercem zwierzecia. Pomimo réznych ksztattow i amplitud sygnatow
bioimpedancyjnych wyraznie widac, ze praca serca naturalnego nie powoduje znieksztatcen
na sygnatach bioimpedancyjnych zarejestrowanych z komory wspomagajacej. Nie spetnity si¢
wiec obawy wynikajace z wczesniejszych eksperymentéow na laboratoryjnym uktadzie
przeptywowym. Wynika z tego, ze zarowno w trybie synchronicznym, jak i asynchronicznym
dzigki rejestracji nieznieksztalconych sygnatow mozliwy jest wiarygodny pomiar wartosci

objetosci wyrzutowej komory.
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Drugi wniosek, wynikajgcy z analizy ksztaltu zarejestrowanych sygnatow, to brak
zafalowania na sygnale ci$nienia w kaniuli wylotowej, na poczatku fazy wyrzutowej
I bezposrednio przed zamknigciem zastawki wylotowej. Zostala w ten sposob czgsciowo
potwierdzona hipoteza o wystgpowaniu tych zjawisk na skutek odbicia fali od zwezenia
drenu, ktére symulowato opér obwodowy w eksperymentach na laboratoryjnym uktadzie
przeptywowym. Niestety, nie udalo si¢ uzyska¢ zapisow przy catkowitym napetnieniu
I wyrzucie komory, a wspomniane wczesniej zjawiska wystgpuja najwyrazniej przy takim
wlasnie sterowaniu komorg. Niemniej jednak mozna przyjaé, ze wyznaczenie punktow
charakterystycznych na sygnale bioimpedancyjnym w oparciu o fale ciSnienia w kaniuli
wylotowej, w przypadku implantacji komory w zZywym obiekcie, nie bedzie trudniejsze

niz we wezesniejszych eksperymentach.

Podstawowym celem wykonywanych pomiaréw bylo obliczenie objetosci wyrzutowe;j
komory wspomagania. W ramach eksperymentu nalezato zweryfikowa¢ uzyskane wyniki
W oparciu o warto$¢ referencyjng, uzyskang z fali przeptywu FLOW 2z miernika
ultradzwickowego. Biorac pod uwage wczesniej sformutowane wnioski, Wyznaczono
objetosci wyrzutowe zaréwno dla pracy synchronicznej, jak i asynchronicznej. Pewnym
problemem bylo okreslenie wartosci kalibracyjnej z powodu braku zapisu przy wysterowaniu
komory w trybie, catkowite napetnienie — pelny wyrzut. Ostatecznie przyjeto, ze do kalibracji
uktadu wykorzystany zostanie zapis odpowiadajacy objetosci wyrzutowej 42,6 ml, okreslone;j
na podstawie pomiaru referencyjnego. Male roznice w warto$ciach objetosci wyrzutowe;j
komory podczas eksperymentu oraz krotkie zapisy sygnatéw spowodowaty, iz uzyskano
jedynie 6 pomiarow. Do wyznaczenia punktéw charakterystycznych na sygnale REO,
wykorzystano algorytm opracowany w ramach pracy doktorskiej. Do obliczenia objetosci
wyrzutowej komory krwistej postuzyt model opisany relacja (5.5). Wykres korelacji wynikow
uzyskanych metoda bioimpedancyjng oraz metoda referencyjng przedstawia Rys. 6.11.

Na uwagg zasluguja pomiary A oraz B. Charakteryzuja si¢ one znaczng rozbieznos$cia
zmierzonych warto$ci w stosunku do warto$ci referencyjnych. Jak ustalono w oparciu o karte
przebiegu do§wiadczenia, wypetniang przez uczestniczacego w eksperymencie anestezjologa,
momenty wykonania tych pomiaré6w odpowiadaja czasom podania niezbednych $rodkow
farmakologicznych. Iniekcja nastgpowata w zyle szyjna zewnetrzna, przy podtaczeniu wlotu
komory wspomagania do prawego przedsionka — bezposrednio przed komore. Powodowato
to okresowg zmiane rezystywnos$ci krwi, co wptywato na ksztalt i amplitude rejestrowanego

sygnatu bioimpedancyjnego, przy braku jednoczesnych zmian w =zapisach przeptywu
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i ciSnienia. Fragment zapisow wykorzystanych do wykonania pomiaru A przedstawia
Rys. 6.12.
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Rys. 6.11 Wykres korelacji objetosci wyrzutowej komory SVimp zmierzonej metodg impedancyjng
w odniesieniu do wartosci referencyjnej SVef uzyskanej metoda ultradzwickows.
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Rys. 6.12 Fragment zapisow wykorzystanych do wykonania pomiaru A.

Do obliczenia wartosci pomiaru A, wstgpnie wykorzystano pare poczatkowych cykli
zapisu. Spowodowato to powstanie znacznego btedu pomiaru. Kiedy do obliczenia wartosci
objetosci wyrzutowej wybrano cykle z fragmentu zapisu po ustabilizowaniu si¢ sygnatu
bioimpedancyjnego uzyskano pomiar A’ o niewielkiej rozbieznosci w stosunku do wartosSci

referencyjnej.
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Duzy btad pomiaru B, spowodowany byl tymi samymi przyczynami, co btad pomiaru
A. Jednak niestabilno$¢ amplitudy sygnatu bioimpedancyjnego, widoczna w zapisie
na podstawie ktorego wykonano pomiar, uniemozliwita jego skorygowanie.

Ostateczne wyniki, po odrzuceniu pomiarow A i B (A skorygowano na A’) wykazuja
duzg zbiezno$¢ z wynikami pomiardéw referencyjnych — wspotczynnik korelacji r = 0,99.
Nalezy jednak mie¢ §wiadomos¢ bardzo matej liczby wykonanych pomiarow (N=5).

Na podstawie przeprowadzonych badan mozna stwierdzié, ze wnioski z eksperymentow
na laboratoryjnym uktadzie przeptywowym, dotyczace mozliwosci wykorzystania metody
bioimpedancyjnej do pomiaru objgtosci wyrzutowej komory wspomagania, znalazly
potwierdzenie w dos§wiadczeniu na zywym obiekcie. Istotne jest, ze pomiar moze by¢ rowniez
prowadzony podczas, gdy naturalne serce i komora wspomagania pracujg asynchronicznie.
Na uwage zastuguje duza zgodno$¢ wartosci objetosci wyrzutowych zmierzonych metoda
bioimpedancyjng w odniesieniu do pomiaréw referencyjnych. Dotyczy to zarowno wynikow
uzyskanych na stanowisku przeplywowym, jak i na zywym obiekcie. Fakt ten potwierdza,
ze zostal opracowany wiasciwy algorytm wyznaczania punktow charakterystycznych
na sygnale bioimpedancyjnym oraz zbudowany zostal prawidlowy model do oznaczania

objetosci wyrzutowej komory.

6.3. Uwarunkowania praktycznego zastosowania metody bioimpedancyjnej

do pomiaru objetosci wyrzutowej komory wspomagania

W rezultacie przeprowadzonych badan eksperymentalnych okreslono mozliwos¢
praktycznego zastosowania metody bioimpedancyjnej do pomiaru objgtosci wyrzutowe]
komory wspomagania, identyfikujac pojawiajace si¢ uwarunkowania. Uwarunkowania
te okreslaja przyjete zatozenia konstrukcyjne oraz pewne kwestie dotyczace metody pomiaru,

sformulowane w ramach pracy, ktore nie zostaly w petni rozwigzane.

Pomiar objetosci wyrzutowej komory metoda bioimpedancyjng wydaje si¢ by¢ bardzo
wygody w realizacji. Jednak metoda ta, dla poprawnego dzialania, wymaga zastosowania
jako elektrod pomiarowych, przewodzacych elementoéw, majacych bezposredni kontakt
z krwig w cze$ci krwistej komory. Taki bezposredni kontakt elektryczny z krwia, umozliwia
wykonywanie pomiaréw metodg statopradowa dwuelektrodowa.

Uwarunkowaniem konstrukcyjnym jest przyjete zatozenie, ze jako elektrody
do pomiaru impedancji krwi w komorze wspomagania, zostang Wykorzystane przewodzace

prad elektryczny pier§cienie zastawek, wlotowej i wylotowej, wykonane na przyktad ze stopu

106



tytanu. Zastosowanie powltok o wiasciwosciach izolacyjnych lub stabo przewodzacych,
na przyktad dyfuzyjnych warstw wierzchnich z tlenku tytanu, moze utrudnic¢

lub uniemozliwi¢ zastosowanie tej metody w praktyce.

Dla praktycznego zastosowania metody, konieczne jest opracowanie efektywnego
i akceptowalnego sposobu wyznaczania wspotczynnikéw kalibracyjnych, niezbednych
do realizacji pomiaréw objetosci wyrzutowej komory. W tym celu proponuje sie,
aby wspoétczynniki kalibracyjne byly wyznaczane na podstawie pomiaru parametrow
obj¢tosciowych komory w fazie kalibracji. Faza kalibracji powinna obejmowa¢ od 5 do 10

cykli pracy komory, w trybie pelne napetnienie — petny wyrzut.

Warunkiem zastosowania metody jest rOwniez wykazanie, ze dlugotrwaly przeptyw
wysokoczegstotliwosciowego pradu aplikacyjnego (40 kHz), o maltej amplitudzie (100 pAsk),
nie wptywa na dziatanie uktadu krzepnigcia krwi. Brak dostepnych doniesien literaturowych
na ten temat, sugeruje konieczno$¢ przeprowadzenia badan eksperymentalnych, okreslajacych
ryzyko wykrzepiania krwi na skutek przeptywu pradu aplikacyjnego.

Jak wiadomo, gléwnymi czynnikami krzepnigcia krwi s3 czynniki biochemiczne.
Wplyw tych czynnikow na proces krzepnigcia krwi zostal szeroko udokumentowany
w literaturze naukowej [93][125][126][127].

W trakcie prowadzenia eksperymentow badawczych w ramach pracy doktorskiej,
zrodzito si¢ jednak pytanie, czy dtugoczasowy przeplywu zmiennego pradu aplikacyjnego
przez krew moze mie¢ niekorzystny wplyw na dziatanie uktadu krzepnigcia krwi, co mogtoby
stwarza¢ zagrozenie dla pacjenta. Skutki takiego zjawiska bylyby niezwykle powazne,
poniewaz wykrzepianie krwi jest gtownym powodem wymiany komor.

W dostepnych danych literaturowych nie znaleziono wynikéw badan dotyczacych
bezposredniego wptywu wysokoczestotliwosciowego pradu przeptywajacego przez krew,
na wzrost krzepliwosci, co mogtoby skutkowa¢ powstawaniem skrzepow.

W literaturze przedmiotu spotyka si¢ natomiast szereg prac dotyczacych badania
elektrycznych wiasnosci ludzkiej krwi w roznych stanach chorobowych. W tych badaniach,
stosuje si¢ metody bioimpedancyjne, obejmujace rowniez spektroskopie bioimpedancyjna,
ktéra umozliwia réznicowanie tkanek 1 zawiesin biologicznych pod wzgledem
ich przewodnosci elektrycznej, w zaleznosci od czgstotliwosci pradu aplikacyjnego. W tym
przypadku, w pomiarach bioimpedancyjnych stosowane jest zmienne pole elektryczne
0 czestotliwosci od 1Hz do 40 GHz [63][64][65][66][68].
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Metody elektroimpedancyjne uzywane sg rowniez w laboratoryjnych badaniach
krzepliwosci krwi. W tych badaniach, proces naturalnego krzepnigcia krwi jest kontrolowany
przez pomiar zmian impedancji [82][83][84] Iub przenikalnosci dielektrycznej [123][124]
krwi w czasie. W ten sposob uzyskuje si¢ tzw. krzywa krzepnigcia krwi, na podstawie ktorej
okreslane sg parametry krzepliwosci. Koagulometry impedancyjne lub dielektryczne
wykorzystywane sg takze w badaniach naukowych do identyfikacji i badania réznych
czynnikow wptywajacych na proces krzepnigcia krwi. W publikacji [123], dotyczacej badan
hiperkrzepliwosci  krwi wedlug skali CHADS,, wykorzystano nowy prototypowy
dielektryczny koagulometr firmy Sony Corp. z Japonii. W tym koagulometrze, do pomiaréw
krzepliwosci prowadzonych w odstgpach jednominutowych, jako prad aplikacyjny stosowany
byt prad zmienny, w zakresie czestotliwosci od 100 Hz do 16 MHz. Badanie krzepliwos$ci
krwi wedtug skali CHADS;, umozliwia wskazanie pacjentdow z migotaniem przedsionkow,
u ktorych niekoniecznym jest wdrozenie terapii przeciwptytkowej lub przeciwzakrzepowej.
Ten sam dielektryczny koagulometr, stosowany byt w badaniach opisanych w pracy [124],
dotyczacych badania aktywnos$ci czynnika krzepnigcia krwi Xa i jego wptywu na globalng
krzepliwo$¢ krwi. Jak wynika z przytoczonych wyzej prac, do badan krzepliwosci krwi
stosuje si¢ zmienne pole elektryczne, o matym nat¢zeniu umozliwiajacym pomiar,
ktore jednak nie moze wptywac na proces krzepnigcia. W przeciwnym wypadku zaburzatoby
to caty pomiar.

W pracy [128] przedstawiono wyniki badan dotyczace wptywu pulsacyjnego pola
magnetycznego, o czestotliwosci 15 Hz 1 natezeniu 0,6 mT, na czas krzepnigcia krwi
u krolikow. W badaniach tych stwierdzono, ze w $rodowisku pola magnetycznego,
czas krzepnigcia krwi krolikow zwieksza sig, co moze sugerowac, ze zmienne pole
magnetyczne o okreslonych parametrach, moze mie¢ dzialanie antykoagulacyjne.

Pole elektryczne, state lub zmienne, na danym obszarze, okresla roznica potencjatow
migdzy elektrodami ograniczajagcymi ten obszar. Przykladajac napiecie stale lub zmienne
do elektrod umieszczonych na koncach obszaru, wytwarzany jest odpowiedni rodzaj pola
elektrycznego. Pionierem badan wplywu stalego pola elektrycznego, wytwarzanego miedzy
elektrodami wykonanymi z ré6znych materiatow, na biochemiczne czynniki krzepnigcia krwi,
byt w latach 60-tch i 70-tych ubiegtego wieku P. N. Sawyer. Jego eksperymenty, ogdlnie
opisane w pracy [130], dotyczyly badania zjawisk elektrochemicznych, zachodzacych
na powierzchni elektrod majacych kontakt z krwia, wykonanych z réznych materiatow.
Celem tych badan bylo okreslenie wplywu zjawisk elektrochemicznych na czynniki

krzepliwosci, w szczegolnosci na dziatanie fibrynogenu. Badania in vivo (wykonane na psie),
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przeprowadzone przez zespot Sawyer’a, wykazaly powstawanie skrzepoéw na elektrodach
polaryzowanych dodatnio (anodach), wykonanych z miedzi, niklu, ztota i platyny. Natomiast
na elektrodach wykonanych z magnezu, aluminium i kadmu, polaryzowanych ujemnie
(katodach), nie zaobserwowano skrzepow. W trakcie tych badan zaobserwowano roéwniez,
ze zmiana polaryzacji elektrod, na ktorych pierwotnie powstawaly skrzepy, zabezpiecza
te elektrody przed powstawaniem skrzepéw. Badania Sawyer’a zostaly potwierdzone
I rozwinigte przez wielu innych badaczy, zajmujacych si¢ badaniem elektrochemicznych
i biochemicznych zjawisk procesu krzepniecia krwi [99]. Wyniki badan Sawyer’a
mozna podsumowac ogdlnym stwierdzeniem, ze powstawanie skrzepéw krwi na powierzchni
implantowanych elektrod metalowych, uzaleznione jest od materiatu z ktérego wykonane sg
elektrody oraz od ich elektrycznej polaryzacji. Ta obserwacja pozwolita innym badaczom
wykorzysta¢ state pole elektryczne, wytwarzane miedzy elektrodami wykonanymi
z okre$lonych materiatow, w konstrukcji przeciwzakrzepowych stentdéw przeznaczonych
do implantacji w naczyniach krwionosnych [122]. W pracy [100] opisano badania,
ktére mialy da¢ odpowiedz na pytanie, czy przewodzenie pradu elektrycznego przez krew
moze spotegowaé lub ewentualnie zapobiec krzepnigciu, oraz okresli¢, gdzie w sekwencji
procesu krzepnigcia wystepuja niekorzystne zjawiska. Wyniki tych badan, potwierdzajace
rowniez rezultaty badan Sawyer’a, wykazaty, ze odpowiednia polaryzacja elektryczna krwi
W naczyniach krwiono$nych, moze opo6znia¢ lub przyspiesza¢ proces krzepnigcia.
W rezultacie tych badan opracowano specjalny mostkowy uktad elektryczny, umozliwiajacy
rewersyjng polaryzacj¢ naczynia krwiono$nego, co pozwala sterowa¢ procesem krzepniecia.
Ponadto w wyniku przeprowadzonych badan stwierdzono, ze prad elektryczny o natezeniu
ponizej 1mA/cm?, nie powoduje widocznego uszkodzenia krwinek.

Opierajac si¢ na wynikach badan Sawyer’a, i uwzgledniajac dostgpne doniesienia
literaturowe mozna wysnu¢ wniosek, Ze zastosowanie zmiennego pola elektrycznego
W bioimpedancyjnych pomiarach objetosci wyrzutowej komory wspomagania, nie powinno
wptywac na krzepliwosé krwi. W przypadku opracowanej przez autora pracy, impedancyjnej
metody pomiaru objetosci wyrzutowej protezy serca, polaryzacja elektrod pomiarowych
zmienia si¢ ze stosunkowo wysoka czegstotliwoscia 40 kHz, co powinno uniemozliwic¢
wytworzenie si¢ skrzepow na elektrodach, w tak krotkich okresach. Jednakze, dla
catkowitego potwierdzenia tego wniosku, wskazane byloby przeprowadzenie odpowiednich
badan eksperymentalnych. Mozliwo$¢ wykonania takich badan wychodzita jednak poza

zakres pracy.
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7. Podsumowanie i wnioski koncowe

Opracowane przez autora pracy i przedstawione w rozprawie doktorskiej metody
pomiaru wielkosci biomedycznych, dla specjalnych zastosowan, majg cechy innowacyjne
i oryginalne. W tym przypadku, ich specyficznym przeznaczeniem bylo zastosowanie
do pomiaru parametrow objetosciowych, komory wspomagajacej sztucznego serca.
Dla osiggniecia tego celu, opracowano specjalng metode pomiaru ci$nienia krwi w komorze
wspomagajacej, przedstawiong w rozdziale 4 rozprawy, umozliwiajagcg opracowanie
wlasciwej, bioimpedancyjnej metody pomiaru objegtosci wyrzutowej komory. W celu
implementacji metody pomiarowej autor pracy zaprojektowat uktad pomiarowy, opracowat
algorytm analizy rejestrowanych sygnaldéw oraz wyznaczyl zalezno$¢ umozliwiajaca
obliczanie objetosci wyrzutowej komory. Weryfikacja opracowanych metod pomiarowych
w badaniach eksperymentalnych wykazata ich wysokie parametry metrologiczne oraz peing
przydatnos¢ praktyczng. Badania funkcjonalne torow pomiarowych przeprowadzono
w eksperymentach na stanowisku przeptywowym z wykorzystaniem krwi zwierzece;.
Badania  bezpieczenstwa  elektrycznego  uktadu  pomiarowego,  przeprowadzone
w akredytowanym laboratorium LAB-ITAM, potwierdzily zgodno$¢ z wymaganiami norm
dotyczacych aparatury medycznej. Ostatecznej weryfikacji opracowanych metod autor pracy
dokonat podczas eksperymentu in-vivo na zywym obiekcie ($wini). Eksperyment ten
potwierdzit poprawno$¢ przyjetych rozwigzan ukladowych dla opracowanych torow
pomiarowych.

Metoda pomiaru objetosci wyrzutowe] komory krwistej protezy serca zostala
opracowana przez autora pracy przy wykorzystaniu jego wiedzy i doswiadczen badawczych,
zwigzanych z wczesniej opracowang przez niego metoda wyznaczania objetosci wyrzutowe;j
serca naturalnego. Ta metoda, opisana w rozdziale 5.2.1 rozprawy, zostala praktycznie
zaimplementowana  w dedykowanych  systemach  wieloparametrowych  pomiaréw
biomedycznych do zastosowan klinicznych, oferowanych przez ITAM. Wyniki prac
badawczych i rozwojowych uzyskane przy opracowywaniu bioimpedancyjnej metody
wyznaczania objetosci wyrzutowej serca, stanowily baze dla opracowania metody i uktadu
pomiarowego dla wyznaczania objetosci wyrzutowe] protezy serca, przedstawione]
W rozdziale 5.2.2 rozprawy. Obie metody zostaly opatentowane.

Pomiar objgtosci wyrzutowej komory metoda bioimpedancyjng wydaje si¢ by¢ metoda
bardzo wygodna w realizacji. Metoda ta, dla poprawnego dziatania, wymaga jednak

zastosowania przewodzacych elementow majacych bezposredni kontakt z krwig w czesci
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krwistej komory. Opracowany uktad pomiarowy, po doprecyzowaniu wymaganych funkcji,
moze zosta¢ poddany miniaturyzacji. Wykazano, ze mozliwy jest montaz
zminiaturyzowanego pakietu pomiarowego, przy uzyciu typowych elementdéw, bezposrednio
na czaszy komory pneumatycznej protezy serca. Mozliwo$¢ opracowania uktadu
pomiarowego w wyzszej skali integracji, uwarunkowana jest tylko wzgledami
ekonomicznymi. Zastosowanie opracowanych metod pomiarowych w docelowej konstrukcji
komory wspomagajacej, musi zosta¢ poprzedzone weryfikacja skutecznosci metody pomiaru
cisnienia, w przypadku zastosowania powtok wyscielajacych wnetrze komory, ktore majg
nacelu ograniczenie ryzyka wykrzepiania krwi. Powltoki te mogg zmieni¢ parametry
mechaniczne membrany w torze pomiaru ci$nienia.

Podsumowujac, opracowane metody pomiarowe i rozwigzania uktadowe sg w pelni
funkcjonalne 1 moga zosta¢ zastosowane do budowy sterowanej pneumatycznie, pulsacyjnej
komory wspomagajacej serce, umozliwiajagc przy tym monitorowanie warunkdéw pracy
protezy serca i wybranych parametréw biomedycznych. Niezbedne do przeprowadzenia
sa jednak prace, zwigzane z wdrozeniem do produkcji opracowanych metod i rozwigzan
ukladowych, aprzede wszystkim, wigzace si¢ z konieczno$cig opracowania technologii

wykonania proponowanych uktadéw pomiarowych.
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