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Streszczenie

Baza przedstawionych badan byly doSwiadczenia zebrane podczas udzialu w projekcie
badawczym "Program Polskie Sztuczne Serce 2007-2012". Istota badan przygotowywanej
pracy doktorskiej bylo przeprowadzenie badan, opracowanie algorytméw i w efekcie
przygotowanie adaptacyjnego algorytmu sterowania urzadzenia wspomagajacego pracg
serca. Badany uklad sklada si¢ z pozaustrojowej komory wspomagania POLVAD-EXT
oraz sterownika z serii POLPDU. W ramach przeprowadzonych badan opracowano oraz
zaimplementowano model uktadu krazenia oraz modele sztucznej komory serca w pakiecie
PExSim. Przeprowadzono badania symulacyjne, ktére umozliwity m.in. opracowanie
prototypowych wersji testow diagnostycznych oraz adaptacyjnego ukladu sterowania.
Szczegblnie cenne sa takze wyniki symulacyjne umozliwiajace ocen¢ wplywu zmian
poszczegblnych parametréw ukladu krazenia, parametréw urzadzenia wspomagajacego
na uklad krazenia. W dalszej czgsSci skupiono si¢ na opracowaniu uktadu sterowania
torami pneumatycznymi urzadzenia wspomagajacego prace komor serca. W ramach prac
przeprowadzono analiz¢ istniejacego rozwigzania tzn. jednostki napedowej POLPDU-501
zasilajacej pompe POLVAD-EXT. Sterowanie jednostki POLPDU-501 jest aktualnie
wykonywane rgcznie - w petli otwartej, tzn. personel medyczny nastawia parametry
dziatania, a sterownik je realizuje. Uklad nie adaptuje si¢ do zmiennych warunkéw
hemodynamicznych. Celem badan bylo opracowanie algorytméw sterowania torami
pneumatycznymi urzadzenia POLPDU-501. W ramach prac opracowano algorytmy
automatycznego sterowania z elementami adaptacji zaro6wno w trybie pracy synchronicznej,
jak 1 w trybie pracy asynchronicznej. Opracowane oraz zaimplementowane algorytmy zostaty
zweryfikowane na stanowisku laboratoryjnym. Badano m.in. wplyw zmiany czgstotliwosci
pracy serca, wplyw zmian Srodka cigzkosSci sztucznej komory serca w stosunku do potozenia
Srodka cigzkoSci wspomaganej komory, wplyw zmian oporéw w uktadzie krazenia na
dziatanie poszczegd6lnych algorytméw sterowania. W pracy zawarto opis dziatania wszystkich
opracowanych w ramach pracy algorytméw sterowania. Zdaniem autora opracowano zestaw

algorytméw, ktéry umozliwia realizacj¢ automatycznego prowadzenia procesu wspomagania



niewydolnych komor serca, bez udziatu personelu medycznego, przy zmiennych warunkach

hemodynamicznych.

Stowa kluczowe: sztuczna komora serca, wspomaganie pracy serca, sterowanie, adaptacja,

diagnostyka sztucznej komory serca.



Abstract

The presented research was based on the experience gained during participation in the
Polish Artificial Heart Program 2007-2012 research project. The main goal of the Ph.D. thesis
was to carry out research, develop algorithms and prepare an adaptive control algorithm for the
POLVAD heart assist device as a result. The tested system consists of the POLVAD-EXT assist
pump and the POLPDU series driver. As part of the research, a model of the circulatory system
and models of the POLVAD pump were developed and implemented in the PExSim package.
Simulation studies were carried out, which enabled the development of prototype versions
of diagnostic tests and an adaptive control system. The results obtained during simulations
are particularly valuable. They enable assessment of the impact of changes in particular
parameters of the circulatory system and changes in parameters of the assist device on the
circulatory system. In the further part, the focus was on the development of the pneumatic
control system of a ventricular assist device. As part of the work, an analysis of the existing
solution, the POLPDU-501 drive unit supplying the POLVAD-EXT pump was carried out. The
POLPDU-501 unit is currently controlled manually - in the open-loop, the medical staff sets
the operating parameters and the controller implements them. The system does not adapt to
varying hemodynamic conditions. The research aimed to develop algorithms for pneumatic
control of the POLPDU-501 device. As part of the work, algorithms for automatic control
with adaptation elements were developed both for synchronous and asynchronous mode. The
developed and implemented algorithms have been verified on the laboratory stand. Many
different laboratory tests were performed: the impact of changes in heart rate, the impact of
changes in the center of gravity of the artificial ventricle towards the location of the center
of gravity of the assisted ventricle, the influence of resistance changes in the circulatory
system on the operation of developed control algorithms. A description of the operation of
all control algorithms developed as part of the work is included. According to the author,
a set of algorithms has been developed that enables the automatic control of the ventricular
assist device under varying hemodynamic conditions without the need for medical personnel to

participate.

Keywords: artificial heart chamber, heart assist, control, adaptation, assist device diagnostics.
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Rozdzial 1
Wprowadzenie

Obecnie obserwuje si¢ ciagly wzrost liczby pacjentéw zmagajacych si¢ z niewydolnoscia
serca. Choroby sercowo-naczyniowe (ang. Cardiovascular Disease - CVD) stanowig gtdwna
przyczyne Smierci w krajach rozwinigtych. Pomimo widocznej w Polsce od poczatku lat 90.
tendencji spadkowej zgonéw wywotanych chorobami uktadu sercowo-naczyniowego, wedlug
GUS ! choroby typu CVD stanowia nadal gléwna przyczyne zgonéw (w 2010 - 46% wszystkich
zgondw). Nie jest to specyfika wylacznie Polski. Na calym Swiecie sytuacja jest podobna.
Na mapie 1.1 przedstawiono liczbe¢ hospitalizacji szpitalnych, ktérych gtéwna przyczyna byta

niewydolnos¢ serca.

Europa (22 kraje)  HF/catos¢  HF Azja HF/catoé¢  HF
—1 Francja (2010) 0.32-3.73% 159 143 Japonia (2011) 1.24% 174 957
Ameryka Niemcy (2011) 1.46% 306 250 Korea Potudniowa (2011) 0.78% 57 147
Pétnocna HF/catos¢ HF Polska (2010) 1.54% 229 328 Hsingapur (2011) Brak danych 15535
Kanada (2011)  1.76% 49 829 Wielka Brytania (2011) 3.73% 73790
USA (2010) 3.04% 1179151 Pozostate 0.88% 626 185

-
Ameryka
Potudniowa HF/catos¢ HF
Brazylia (2013) 2.11% 235 692
Chile (2010) 1.70% 27607 —
Meksyk (2011) 1.64% 90 695
[Afryka HF/catos¢ HF Bliski Wschéd HF/calos¢ HF Australazja HF/cato$¢  HF
RPA (2006) 0.65%  Brak danych Izrael (2010) 1.31% 19707, Australia (2012) 1.38% 53035

Nowa Zelandia (2011) 1.53% 9876

Rysunek 1.1: Mapa hospitalizacji z powodu niewydolnosci serca na §wiecie. Oznaczenia:
HF/cato§¢ - procentowy udziat hospitalizacji spowodowanych niewydolnoscia serca do
wszystkich hospitalizacji, HF - liczba zgtoszonych hospitalizacji, dane [108]

!Gtéwny Urzad Statystyczny - http://www.stat.gov.pl
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Przewiduje si¢, ze liczba pacjentow z niewydolnoScia serca zwigkszy si¢ wraz
z postepujacym procesem starzenia si¢ spoteczenstw w krajach rozwinigtych. W Stanach
Zjednoczonych Ameryki Péinocnej w 2012 roku bylo 5,8 milionéw pacjentéw
z niewydolnoScia serca, natomiast szacuje si¢, ze do 2030 roku liczba ta moze zwigkszy¢
si¢ do 8,5 miliona [48, 108]. Wyraznie widzimy (rys 1.1) jak duzy odsetek wszystkich
hospitalizacji stanowia choroby zwiazane z niewydolnoscia serca. W Polsce ten odsetek jest
jednym z najwigkszych wsrdéd krajéw europejskich bioracych udziat w badaniach. Dodatkowo
nalezy zaznaczy¢, ze liczby te moga by¢ niedoktadnie oszacowane w zwiazku z faktem, ze
choroby zwiazane z niewydolno$cia serca mogty zostaé zarejestrowane jako druga diagnoza
lub mogty nie zostaé w ogdle odnotowane. Koszty leczenia oséb z niewydolnoScia serca
w Ameryce Pétnocnej [81], Europie [95] oraz Ameryce Potudniowej [10] stanowig od 1 do
3% kosztéw catej opieki zdrowotnej [108]. W Niemczech wysokos$¢ kosztéw poniesionych
na ten cel w 2006 roku wynidst 2,9 miliardow euro. W Stanach Zjednoczonych Ameryki
Pétnocnej szacuje sig, ze koszty z 20,9 miliardéw dolaréw w 2012 roku moga wzrosna¢ do
53,1 miliardéw dolaréw w 2030 roku [48].

W wielu przypadkach, np. u pacjentéw z cigzka lub schytkowa niewydolnoscia serca,
terapia ostatniej szansy jest transplantacja migSnia sercowego [159]. Jednak nadal istnieje
duza rozbiezno$¢ pomigdzy liczba potencjalnych kandydatéw do przeszczepu serca, a liczba
dostgpnych dawcéw. Czas oczekiwania na transplantacje jest rézny w zaleznosci od wielu
czynnikéw jak np. grupy krwi. Jednak czynnikiem decydujacym jest stan pacjenta.
W  Polsce wykonuje si¢ w skali roku okoto 2-3 razy mniej operacji przeszczepu niz jest
to wymagane.W Stanach Zjednoczonych statystyki te prezentuja si¢ jeszcze gorzej. Szacuje
sig, ze u ok. 100-150 tys. pacjentéw rocznie konieczny jest przeszczep, natomiast dawcoéw
jest zaledwie ok. 20 tysigcy. Jedna z mozliwych metod leczenia, w przypadku cigzkiej
niewydolnoSci serca, jest zastosowanie mechatronicznego uktadu wspomagajacego, ktéry

umozliwia catkowite lub czgSciowe odciazenie migSnia sercowego.

1.1 Uklad krazenia czlowieka

Znajomos$¢ procesoOw hemodynamicznych zachodzacych w ukladzie krazenia jest niezbedne
w celu opracowania ukltadu sterowania do wspomagania pracy komoér serca. Krazenie
krwi umozliwia odnow¢ wewnetrzng organizmu oraz zapewnienie odpowiedniego poziomu
homeostazy (hemodynamiki) [144]. Aby dostarczy¢ odpowiednie wartoSci odzywcze oraz
zapewniC¢ potrzeby immunologiczne wszystkim komoérkom ciata, krew utrzymywana jest

w ciagtym ruchu. Na rysunku 1.2 przedstawiono schemat uktadu krazenia cztowieka.
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Rysunek 1.2: Schemat uktadu krazenia cztowieka RA - prawy przedsionek, LA - lewy
przedsionek, RV - prawa komora, LV - lewa komora

Serce mozna postrzega¢ funkcjonalnie jako dwie pompy z krazeniem plucnym oraz
systemowym znajdujacymi si¢ pomigdzy nimi [58]. Mozemy wigc wyrdzni¢ tzw. krwiobieg
maly zwiazany z krazeniem plucnym oraz tzw. krwiobieg duzy zwiazany z krazeniem
systemowym. Krazenie ptucne jest odpowiedzialne za transport krwi do ptuc, gdzie nastgpuje
wymiana gazowa. Krazenie systemowe obejmuje wszystkie naczynia krwiono$ne wewnatrz
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oraz na zewnatrz wszystkich narzadéw oprécz ptuc. Prawy przedsionek otrzymuje krew
zylna z krazenia ogdélnoustrojowego, a prawa komora pompuje ja do krazenia ptucnego, gdzie
nastgpuje oczyszczanie krwi z dwutlenku wegla oraz dostarczany jest tlen. Proces zachodzi
w pecherzykach ptucnych. Nastgpnie krew opuszczajaca ptuca wptywa do lewego przedsionka
oraz lewej komory. Lewa komora wyrzuca krew do aorty, ktéra nastgpnie rozprowadza krew
do wszystkich narzadéw za posrednictwem tetnic. W obrebie poszczegdlnych narzadow zyly
rozgaleziaja si¢ na coraz mniejsze, az w pewnym momencie przechodza w naczynia wlosowate,
ktore sa gtdbwnym miejscem wymiany. Krew rozprowadza po organach tlen, substancje
odzywcze, wodg itp. Z tkanek odprowadza natomiast wszelkie metabolity, w tym dwutlenek
wegla. Krew z naczyn wlosowatych jest transportowana przez zyty do zyty gtéwnej (gérna oraz
dolna), a nastgpnie do prawego przedsionka.

Z punktu widzenia wspomagania najistotniejszym elementem uktadu krazenia jest serce.
Oczywiscie pozostate elementy uktadu takze maja znaczenie dla procesu wspomagania pracy
serca, jednak giéwnie analizowana jest skutecznos$¢ pracy mig$nia sercowego. Cykl pracy
serca mozemy podzieli¢ na dwie fazy: skurcz (systola) oraz rozkurcz (diastola). Diastola to
okres, w ktérym komory sa rozluznione. Krew ptynie biernie z lewego przedsionka (ang. Left
Atrium - LA) i prawego przedsionka (ang. Right Atrium - RA) do lewej komory (ang. Left
Ventricle - LV) 1 prawej komory (ang. Right Ventricle - RV). Krew przeptywa przez zastawki
przedsionkowo-komorowe (mitralng i trdjdzielna), ktére oddzielaja przedsionki od komor.
Prawy przedsionek otrzymuje krew zylna z ciata przez zyle¢ gtéwna goérna (SVC) i zyte gtéwna
dolng (IVC). Lewy przedsionek otrzymuje natleniong krew z pluc przez cztery zyly ptucne.
Pod koniec tej fazy oba przedsionki kurcza si¢, co powoduje dodatkowy naptyw krwi do
komoér. W trakcie trwania systoli lewa i prawa komora serca kurcza si¢ oraz wyrzucaja krew
odpowiednio do aorty i tetnicy plucnej. Podczas skurczu zastawki aortalna oraz ptucna otwieraja
sig. Zastawki przedsionkowo-komorowe sa zamknigte podczas skurczu, dzigki czemu krew nie
przedostaje si¢ do przedsionkow.

Na rysunku 1.3 przedstawiono przebieg ci$nienia oraz zmiany obj¢toSci w lewej komorze

serca w trakcie trwania kompletnego pojedynczego cyklu pracy serca.
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Rysunek 1.3: Przebieg ciSnienia oraz objetosci w lewej komorze serca podczas jednego cyklu
pracy serca

Cykl pracy serca mozna podzieli¢ na cztery podstawowe fazy: napelnianie komory (faza I),
skurcz izowulometryczny (faza II), wyrzut z komory (faza III) oraz rozkurcz izowolumetryczny
(faza IV). Punkt 1 na petli ciSnienie-objetoS¢ (ang. PV) to ciSnienie 1 objetos¢ na koncu
napelniania lewej komory (rozkurcz), a zatem reprezentuje koficowe ci$nienie rozkurczowe
oraz objetos$¢ koncowo-rozkurczowa (EDV) dla lewej komory. Poniewaz komora zaczyna
si¢ kurczy¢ izowolumetrycznie (faza II), zastawka mitralna zamyka si¢ i1 ciSnienie w lewej
komorze (F,) wzrasta, ale objetos¢ lewej komory (V},) pozostaje taka sama, co powoduje
powstanie linii pionowej (wszystkie zastawki sa zamknigte). Gdy cisnienie P, przekroczy
ci$nienie rozkurczowe aorty, otwiera si¢ zastawka aortalna (punkt 2) i rozpoczyna si¢ wyrzut
(faza III). Podczas tej fazy objetosé lewej komory Vj,, zmniejsza si¢ wraz ze wzrostem ci§nienia
Py, do wartoSci szczytowej (szczytowe ciSnienie skurczowe), a nastgpnie zmniejsza si¢, gdy

komora zaczyna si¢ rozluzniaé. Po zamknigciu zastawki aortalnej (punkt 3) wyrzut ustaje
13



i komora rozluznia si¢ izowolumetrycznie — to znaczy, ciSnienie P, spada, ale objgtos¢ V},
pozostaje niezmieniona, dlatego linia jest pionowa (wszystkie zastawki sa zamknigte). Objetosé
Vi, W tym czasie jest objetoscia koiicowo-skurczowa (ESV). Gdy cisnienie P, spadnie ponizej
cis$nienia w lewym przedsionku, otwiera si¢ zastawka mitralna (punkt 4) i komora zaczyna sig¢
napetniaé. Poczatkowo ci$nienie P, nadal spada poniewaz komora nadal si¢ rozluZnia. Jednak
po catkowitym rozluZnieniu komory ci$nienie stopniowo wzrasta wraz ze wzrostem objgtosci
Vip.

Kolejnym bardzo istotnym z punktu widzenia pracy serca jest przebieg zmian ciSnienia
w funkcji zmian objetosci. Tu takze zaobserwowano wszystkie fazy pracy serca. Przyktadowa

petla pracy lewej komory serca przedstawiona jest na rys. 1.4.
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Rysunek 1.4: Petla pracy serca na plaszczyznie ci$nienie-objetoS¢ na przyktadzie lewe;j
komory serca (I - napelnianie, II - skurcz izowolumertyczny, III - wyrzut, IV- rozkurcz
izowolumertyczny)

Analiza petli pracy serca (na plaszczyznie ciSnienie-objetos$¢) umozliwia okreslenie bilansu
energetycznego dla komory serca, jak i wartoSci rzutu jednostkowego SV (ang. Stroke Volume).
Posrednio pozwala wigc na wyznaczenie wielkosci rzutu minutowego, ktéry jest iloczynem
czgstosci akcji serca oraz warto$ci SV i jest gtdéwnym parametrem oceny efektywnosci pracy

komory serca.
CO=SV-HR (1.1)

gdzie: CO - rzut minutowy [ml/min lub I/min], SV - rzut jednostkowy [ml/wyrzut],
HR - czgsto$¢ pracy serca [bpm].
Typowa wartoScia rzutu minutowego dla osoby dorostej wynosi od 5 do 6 [I/min] [58].

Wypelnianie komér odbywa si¢ wzdluz tzw. koincowo-rozkurczowej zalezno$ci ciSnienia
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od objetosci (ang. End Diastolic Pressure Volume Relationship - EDPVR). Nachylenie
krzywej EDPVR jest odwrotno$cig podatnosci komory. Z tego powodu zmiany podatnosci
komory zmieniaja nachylenie krzywej. Na przykitad w przypadku przerostu lewej komory,
komora jest mniej podatna (tj. jest bardziej sztywna), a zatem nachylenie krzywej jest
zwigkszone. Powoduje to wyzsze ci$nienie podczas napetniania komory przy danej objgtosci
komory. Innym przyktadem, w jaki spos6b mozna doprowadzi¢ do zmiany przebiegu
krzywej EDPVR, jest przewlekie rozszerzanie si¢ komory (przerost), jak to ma miejsce
w kardiomiopatii rozstrzeniowej lub w chorobie zastawek. Rozszerzona komora ma wigksza
podatnos$¢ bierng i dlatego nachylenie krzywej jest zmniejszone. Powoduje to obnizenie
ciSnienia w komorach podczas napetniania przy danej objgtoSci komory. Jedng z bardziej
interesujacych, z punktu widzenia wspomagania, dysfunkcji pracy serca jest uposSledzenie
fazy systoli. Dysfunkcja skurczowa odnosi si¢ do utrata inotropii. Utrata inotropii sercowej
(tzn. zmniejszona kurczliwo$¢) powoduje przesunigcie w d6t krzywej Franka-Starlinga. Spadek
elastancji koficowo-skurczowej powoduje obrét krzywej ESPVR zgodnie ze wskazéwkami
zegara. Powoduje to zwigkszenie objetosci konicowo-skurczowej ESV, zwigkszenie objetosci
koncowo-rozkurczowej EDV oraz spadek ciSnienia koficowo-skurczowego. Powierzchnia petli
PV maleje. Wyrazny jest spadek rzutu minutowego. Wzrost obcigzenia wstepnego (preload)

jest odpowiedzig kompensacyjna w celu utrzymania prawidlowego rzutu minutowego.
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Rysunek 1.5: Petla pracy serca na plaszczyZnie ci$nienie-objetoS¢ na przykladzie lewe;j
komory serca przy dysfunkcji systoli (konicéwka SD oznacza dysfunkcje systoli ang. Systolic
Disfunction)

Wzrost opornosci obwodowej (ang. afterload) uktadu krazenia powoduje przesunigcie petli
PV w prawo, wzrost objetosci koficowo-skurczowej oraz zmniejszenie powierzchni petli serca
oraz rzutu jednostkowego. Zwigkszona objetos¢ koncowo-skurczowa prowadzi do wtérnego

wzrostu objetosci koncowo-rozkurczowej, poniewaz wigcej krwi pozostaje w komorze po
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wyrzucie oraz jest ona dodawana do krwi zylnej, zwigkszajac tym samym wypetnienie komory.
Ten wtérny wzrost obcigzenia wstgpnego umozliwia komorze na kurczenie si¢ z wigksza sita,
zgodnie z prawem Franka-Sterlinga, co prowadzi do cz¢sciowej kompensacji zmniejszonego
rzutu minutowego. Dla zdrowego cztowieka zmiany obciazenia nastgpczego (ang. afterload)
nie maja duzego wptywu na zmiany w rzucie minutowym. Inaczej jest jednak w przypadku
pacjentéw z niewydolng komora, u ktérych objetos¢ koricowo-skurczowa jest juz maksymalna.

Wzrost obciazenia powoduje u nich znaczne zmniejszenia rzutu minutowego.
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Rysunek 1.6: Pgtla pracy serca na ptaszczyznie ciSnienie-objetos¢ na przyktadzie lewej komory
serca przy wzroScie opornosci obwodowe;j (afterload).

Wzrost objetosci szczatkowej (tej, ktéra pozostaje w komorze po wyrzucie) powoduje

rownolegte przesunigcie charakterystyki ESPVR w prawo.

1.2 Historia wspomagania serca

Pomyst, by uklad krwionosny czlowieka wspomagaC przy pomocy technologii nie jest
rzecza nowa. Juz w 1812 roku Julien-Jean Cesar LeGallois francuski fizjolog przedstawit
jako pierwszy zasady obiegu pozaustrojowego [37, 41, 54, 67]. Zasugerowal on mozliwos$¢
zastapienia funkcji serca ciaglym dostarczaniem naturalnej lub sztucznej krwi (w przypadku
technicznych mozliwosci).

W 1935 roku Charles Lindbergh skonstruowat pozaustrojowa pompe do perfuzji narzadéw

[73] (dostarczania narzadom w probéwce odpowiednich iloSci ptynéw ustrojowych).

16



Pierwszy prototyp sztucznego serca na Swiecie zostal wykonany przez rosyjskiego
naukowca W.P. Demichowa. Bylta to membranowa pompa krwi uruchamiana za pomoca silnika
elektrycznego. Sktadata si¢ z dwoch potaczonych ze soba komor, ktérych zadaniem byto
zastapienie serca. Przy pomocy tego urzadzenia, w roku 1937, udato si¢ utrzymac przy zyciu psa
przez 2 godziny 30 minut, po czym z przyczyn technicznych test zostat zatrzymany [19, 115].

Dalsze prace kliniczne byly przeprowadzane przez wiele zespotéw badawczych w latach 50.
XX wieku w Stanach Zjednoczonych Ameryki Pétnocnej. T. Akutsu i W. Kolff w 1957 roku
skonstruowali sztuczne serce o napgdzie pneumatycznym oraz przy jego uzyciu przeprowadzili
eksperyment zastosowania go u psa [19, 146]. Udalo si¢ przez 90 min utrzymac psa przy
zyciu. Gtéwnym osiagnigciem badaczy bylo wprowadzenie napgdu pneumatycznego. Znacznie
przyspieszylo to wdrozenie kliniczne sztucznego serca.

W roku 1964, w wyniku usilnych staraii dr. Micheala DeBakeya, prezydent Johnson
uruchomit Narodowy Program Sztucznego Serca w Stanach Zjednoczonych Ameryki Pétnocne;j
(ang. US Artificial Heart Program) [30, 41, 89, 100]. Celem programu byto opracowanie
sztucznego serca (ang. Total Artificial Heart) w ciagu najblizszych 10 lat. Poczatkowy budzet
programu zostat ustalony na 300 milionéw dolaréw. W wyniku przeprowadzonych prac w 1969
roku dr. D. A. Cooley przeprowadzit pierwsza implantacj¢ sztucznego serca skonstruowanego
przez dr. Domingo Liotta [20]. Urzadzenie zastosowano jako pomost do transplantacji serca od
dawcy. Pacjent (47 letni) byt skutecznie wspomagany przez urzadzenie przez prawie 3 dni, do
momentu otrzymania serca od dawcy.

Kolejna operacja implantacji sztucznego serca odbylta si¢ w 1981 roku. T. Akatsu, ktory
dotaczyt do zespotu dr. D.A. Cooleya, przeszczepit pacjentowi, po komplikacji wszczepienia
baypaséw, sztuczne serce. Urzadzenie w trakcie pracy generowato przeptyw na poziomie od
3.5 do 4 1/min. Pacjent byt utrzymywany przy zyciu przez 27 godzin, do momentu przeszczepu
serca od dawcy [146].

Od 1970 roku na Uniwersytecie w Utha prowadzone byly takze badania nad opracowaniem
sztucznego serca zainicjowane przez dr. Kolffa [41, 146]. W wyniku prac opracowana zostala
przez dr. Roberta Jarvika pierwsza wersja urzadzenia Jarvic-7 przeznaczonego do catkowitego
zastapienia pracy serca [54]. Urzadzenie sktada si¢ z dwoch komor z komorami powietrznymi
oraz szesciu tytanowych zastawek z przytaczami do przedsionkéw serca. Pompa jest napedzana
pneumatycznie oraz wyposazona w zewngtrzne Zrodio energii. W roku 1982 Wiliam de
Vries (USA, Utah) przeprowadzil pierwsza na $wiecie operacj¢ wszczepienia sSztucznego
serca (Javric-7), jako organu docelowo zastgpujacego serce naturalne. Pacjent przezyt dzigki
niemu 112 dni [91]. W pézniejszych czasach jedynie 4 razy stosowano sztuczne serce
w tym celu. Najdluzej pacjent przezyt 620 dni. W 1991 roku, po 198 wszczepieniach, ze
wzgledu na liczne nieprawidlowo$ci w finansowaniu projektu oraz z powodu komplikacji

po wszczepieniu urzadzania (duze ryzyko wykrzepien), zablokowano mozliwos¢ stosowania
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urzadzenia. Dopiero w 1993 roku, po zmianie nazwy na Cardiowest, zaczeto ponownie
stosowac urzadzenie. W ciagu kolejnych 5 lat Cardiowest zostal wszczepiony 114 pacjentom
z czego 27 os6b pochodzito ze Stanéw Zjednoczonych Ameryki Péinocne;.

W 1988 roku zostal ogloszony przez Narodowy Instutut Zdrowia Stanéw Zjednoczonych
Ameryki Pétnocnej program budowy catkowicie wszczepialnego sztucznego serca. W wyniku

programu powstaty sztuczne serca:

e PennState/3M [132, 150] — system oparty na bezszczotkowym silniku pradu stalego

1 Srubowym mechanizmie popychajacym membrang,

e Cleveland Clinic/Nimbus [47,77,99,113] — system napedzany elektrohydraulicznie, tloki

naprzemiennie uruchamiajace wyrzut z prawej lub lewej komory,
o Texas Heart Institute/Abiomed [15,55,116] — system napedzany pompa odSrodkowa.

W 1984 roku urzad "The Centers for Medicare and Medicaid Services" (CMS) opublikowat
strategie stosowania mechanicznego wspomagania serca.

w tabeli 1.1.

Zostaly one przedstawione

Tabela 1.1: Strategie wszczepiania mechanicznego wspomagania serca

Strategia

Definicja

Docelowa Populacja

Pomost do przeszczepu -
Bridge to transplant (BTT)

Przeznaczona dla pacjentéw
umieszczonych na liscie do
transplantacji u ktérych
wystapi catkowita
dysfunkcja pracy serca
zanim organ do przeszczepu
bedzie dostepny.

Pacjenci z postepujaca
dysfunkcja narzadu, dla
ktérych spodziewany jest
znaczny czas oczekiwania
na przeszczep (np. rzadka
grupa krwi 0) lub wymagaja
poprawy jakosci zycia w
trakcie oczekiwania na
przeszczep.

Pomost do kandydatury -
Bridge to candidacy (BTC)

Przeznaczona dla pacjentéw,
ktérzy nie znajduja si¢ na
liscie do transplantacji
organu oraz nie posiadaja
definitywnych
przeciwwskazan do
przeszczepu.

Pacjenci , ktérzy moga by¢
uprawnieni do przeszczepu
po okresie wspomagania
mechanicznego, ktére
umozliwi poprawe pracy,
odciazenie oraz regeneracje
tkankowa organu lub zmiang
stylu zycia chorego (np.
utrata wagi, rzucenie
palenia).

Terapia docelowa -
Destination therapy (DT)

Przeznaczona dla pacjentéw,
ktérzy wymagaja
wspomagania
dlugoterminowego oraz
posiadaja definitywne
przeciwwskazania do
przeszczepu organu.

Starsi pacjenci (wigcej niz
70 lat) lub posiadajacy wiele
choréb wspdlistniejacych,
ktérzy wymagajq tylko
wspomagania
lewokomorowego.

Pomost do regeneracji -
Bridge to recovery (BTR)

Przeznaczona dla pacjentéw,
ktérzy wymagaja
tymczasowego
wspomagania serca. W
czasie wspomagania
spodziewana jest regeneracja
niewydolnego organu. Po
zakonczeniu mechanicznego
wspomagania nie jest
konieczny przeszczep serca.

Pacjenci z odwracalng
niewydolnoscia serca np. po
zawale mig$nia sercowego,
niewydolno$¢é po
kardiotomii, piorunujace
zapalenie mig$nia sercowego
lub kardiomiopatia
okotoporodowa.
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CzeS¢ prac badawczych zostalo przekierowanych na opracowanie urzadzen
umozliwiajacych wspomaganie serca do czasu uzyskania organu od dawcy. W tym przypadku
mechaniczne wspomaganie moze zastgpowal pracg serca bez koniecznoS$ci usuwania serca.
W 1992 roku Agencja Zywnosci i Lekéw Stanéw Zjednoczonych Ameryki Pétnocnej
(ang. Food and Drug Administration - FDA) zatwierdzita Abiomed 5000 jako urzadzenie
umozliwiajace oczekiwanie pacjenta na transplantacje serca. W 1994 roku FDA zatwierdzita
pneumatyczne urzadzenie do wspomagania serca Thermo Cardiosystems jako pomost do
transplantacji. W 1995 roku FDA zatwierdzito Thoratec XVE, natomiast w 1998 roku
urzadzenie Novacor jako pomost do transplantacji.

W roku 2000, wraz z nowymi urzadzeniami, powrdcila idea stosowania docelowo komér
wspomagania serca. Elektromechaniczne i elektromagnetyczne komory wspomagania serca
HeartMate i Novacor sa obecnie stosowane z powodzeniem u pacjentéw przez 2-3 lata. U kilku
pacjentow nastapita poprawa pracy serca naturalnego, skutkujaca mozliwoScia odiaczenia

1 usunigcia komér wspomagajacych.

1.3 Klasyfikacja urzadzen do wspomagania serca

Rozwdéj urzadzen do wspomagania serca przyczynitl si¢ do powstania wielu réznych
konstrukcyjnie urzadzen [13, 21, 41, 46, 62, 65, 83, 88, 96, 104, 128, 131]. Na rysunku 1.7
przedstawiono klasyfikacj¢ urzadzern do mechanicznego wspomagania serca uwzgledniajaca
sposob pracy. W stosowanych konstrukcjach czgstym skiadnikiem nazwy jest VAD (ang.
Ventricular Assist Device) 1 z tego powodu nazwa polskiej konstrukcji pompy to POLVAD.

Mechaniczne
urzadzenia
wspomagajgce prace
komor serca

A4 Y

Pulsacyjne pompy
wspomagania Rotacyjne pompy
wspomagania
HeartMate XVE
Novacor
Thoratec PVAD Odsrodkowe pompy Osiowe pompy
rzeptywowe rzeptywowe
Thoratec IVAD p Pty . P i .
wspomagania wspomagania

Abiomed BVS500

HeartMate II Terumo DuraHeart
Berlin Heart EXCOR

i Javric 2000 WorldHeart Levacor
POLVAD

Heart Assist 5 Adult
Medos HIA VAD VAD

Berlin Heart InCOR

HeartWare HVAD

Toyobo

Rysunek 1.7: Klasyfikacja urzadzen do mechanicznego wspomagania komor serca
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Urzadzenia pulsacyjne stanowily pierwsza generacje pomp wspomagania. Ponizej zawarto
opis budowy poszczegdlnych urzadzen wspomagajacych wraz z danymi dotyczacymi ich

klinicznego wykorzystania.

Heartmate IP/VE/XVE

Urzadzenie Heartmate IP [32, 75, 79, 107, 140] zostalo wyprodukowane przez firm¢ Abbott
Laboratories (dawniej Thoratec Corporation).

Pierwsza wersja urzadzenia byla napgdzana pneumatycznie oraz stosowana
wewnatrzustrojowo (model IP). Nastepnie powstala wersja z odpowietrzaniem elektrycznym
(model VE) [26, 33, 107] oraz finalna wersja XVE [103]. Urzadzenie jest pozaustrojowa
pompa pulsacyjna zasilang elektrycznie, zaprojektowang do Srednio oraz dlugoterminowego
wspomagania. Obudowa zostala wykonana ze stopu tytanu. Krew jest wypychana z komory
przy pomocy krzywki wspotpracujacej z elastyczng membrang. Kaniula wlotowa oraz
wylotowa wyposazone sa w zawory odzwierzece w celu uniemozliwienia wstecznych
przeptywéw. Gléwna wada urzadzenia jest degradacja mechanicznych elementéw
napedzajacych ruch membrany oraz zastawek. Maksymalny osiagalny przeptyw wynosi
10 [I/min] przy czgstotliwosci pracy 120 [uderzen na minutg]. Pomimo duzych rozmiaréw
urzadzenia jest ono stosowane do wspomagania wewnatrzustrojowego przy zalozeniu, ze
powierzchnia ciata pacjenta jest wigksza niz 1,5 [m?] . Kliniczne testy urzadzania Heartmate
VE zostaly rozpoczete w 1992 roku. W 2003 roku zostato zatwierdzone przez FDA jako

terapia docelowa. Do roku 2006 zostato wszczepione ponad 4100 pacjentom.

Novacor LVAS

Novacor LVAS [146] jest elektrycznie napgdzana pompa do §rednio oraz dtugoterminowego
wspomagania pozaustrojowego. Moze by¢ stosowana jako wspomaganie lewo, prawo oraz
dwukomorowe.

Urzadzenie sklada si¢ z dwodch plyt Sciskajacych poliuretanowa membrang w postaci
worka oraz dwoch zaworéw odzwierzecych na kaniulach wlotowej oraz wylotowej. Objetos¢
wyrzutowa wynosi 70 [ml]|, natomiast maksymalny rzut 8,5 [[/min]. Urzadzenie moze
pracowac w trybie z manualnymi nastawami czg¢stotliwosci pracy oraz trybie synchronicznym
z sygnalem EKG. Pierwsze wszczepienie urzadzenia nastagpilo w 1980 roku na Stanford

University.

Thoratec PVAD/IVAD

Urzadzenie Thoratec PVAD [38, 130, 140, 140] jest przeznaczone do krétko oraz

Srednioterminowego wspomagania.
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Sktada si¢ ze sztywnej obudowy z tworzywa sztucznego, w ktérej umieszczona jest
wielowarstwowa poliuretanowa membrana. Na kaniuli wlotowej oraz wylotowej umieszczone
sa dyskowe zawory Bjork-Shiley zapewniajace jednokierunkowy przeptyw. Sztuczna komora
sterowana jest pneumatycznie oraz moze pracowac w trybie synchronicznym, asynchronicznym
oraz w trybie catkowite napetnienie - pelen wyrzut. Sztuczna komora ma pojemnosé
318 [ml] oraz wazy 419 [g]. Urzadzenie moze by¢ zasilane przy pomocy sterownika
Thoratec Drive Console, ktéry wazy 231 [kg] lub za pomoca przenosnego sterownika
TLC-II [129] (7,5 - 9,8 [kg]). Od czasu uzyskania certyfikatu FDA w 1995 roku urzadzenie
bylo wszczepiane 4400 pacjentom na calym Swiecie. Powstata catkowicie wszczepialna
wersja urzadzenia oznaczona jako Thoratec IVAD [9, 111].  Konstrukcja jest bardzo
zblizona do wersji pozaustrojowej. Sztuczna komora wykonana jest ze stopu tytanu w celu
zapewnienia biozgodnosci. Urzadzenie jest mniejsze (252 [ml]) oraz lzejsze (339 [g]) od wersji

pozaustrojowe;j.

Abiomed BVS5000/AB5000

Abiomed BVS 5000 [66, 146] jest pneumatycznym urzadzeniem pulsacyjnym do
asynchronicznego wspomagania osiagajace przeptyw od 5 do 6 [I/min]. Pompa sktada si¢
z dwoch komoér - komory napelniajacej oraz komora pompujacej. Krew naptywa do komory
grawitacyjnie. Nie jest wytwarzane podcis$nienie. Urzadzenie jest sterowane za pomoca

zewngtrznego sterownika. Kolejna wersja urzadzenia jest Abiomed AB5000 [18].

Medos HIA VAD

Medos-HIA VAD [112, 141, 146-148] jest pneumatyczna pompa zaprojektowana do
wspomagania krétko oraz Srednioterminowego lewej, prawej lub obydwu komdr serca.

Korpus urzadzenia wykonany jest z poliuretanu oraz posiada zintegrowane z kaniulg
wlotowa oraz wylotowa dwie zastawki tréjdzielne wykonane z tego samego materialu co
korpus. Jest dostgpne, analogicznie jak w przypadku EXCOR, w rozmiarach od 9 [ml] do 60
[ml]. Pierwszy raz zostato wszczepione w 1994 roku, natomiast certyfikat CE uzyskato w 1997

roku.

Berlin Heart EXCOR

Urzadzenie jest sztuczna komora zasilang pneumatycznie, zaprojektowana do wspomagania

lewej, prawej lub obydwu komér serca zaréwno u dorostych, jak i u dzieci.
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Berlin Heart EXCOR (80 ml) Berlin Heart EXCOR (10 ml)

Rysunek 1.8: Urzadzenie do wspomagania komor serca Berlin Heart EXCOR [49]

Korpus komory wykonany jest z przezroczystego poliuretanu. Berlin Heart EXCOR [49,
146] jest dostepne dla dorostych w rozmiarach od 50 do 80 [m!] oraz dla dzieci w rozmiarach od
10 do 25 [ml]. Na kaniulach wejSciowej oraz wyjSciowej umieszczone sg zastawki z ruchomym
dyskiem dla komér o wigkszych objgtoSciach oraz z poliuretanowymi zastawkami tréjdzielnymi
w przypadku mniejszych komoér pediatrycznych. Urzadzenie uzyskato certyfikat CE w 2000

roku, natomiast zostalo dopuszczone przez FDA w 2011 roku.

NIPRO-VAD Toyobo

NIPRO-VAD [153] jest takze pulsacyjna, pneumatyczng pompa wspomagania prawej, lewej
lub obydwu komor serca. Wykonana jest z poliuretanu z dwoma zaworami na kaniuli wlotowe;j
oraz wylotowej.

Pompa wspoélpracuje ze sterownikiem stacjonarnym VCT-50 lub z jego 1zejsza, mobilng
wersja Mobart. NIPRO-VAD zostat pierwszy raz wszczepiony w 1982 oraz w dalszym ciagu
jest gtdwnym typem pompy wspomagania wszczepianym w Japonii. Kliniczne zastosowanie
pompy NIPRO-VAD rozpoczeto si¢ w 1985 roku oraz objeto 92 pacjentéw z 32 instytucji [139].
Do wrzeénia 2012 byt wykorzystany do wspomagania 902 pacjentéow [97].
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Kolejna generacj¢ pomp wspomagania stanowilty odSrodkowe pompy przeptywowe.

Heartmate 11

Heartmate II [36,43, 140, 142] jest odSrodkowa pompa wspomagania przeptywu ciagtego.
Jedyna czegscia ruchoma urzadzenia jest obracajacy si¢ tytanowy wirnik umieszczony na
dwoch tozyskach kulowych. Obroty pompy regulowane sa w przedziale od 6000 do 15000
[obrotéw na minutg]. Maksymalny przeptyw generowany przez pompg to 10 [I/min]|. Pompa
umieszczona jest pod koniuszkiem lewej komory serca. Kaniula wlotowa jest potaczona z lewa
komora, natomiast wylotowa jest zespolona z aorta wstgpujaca. Urzadzenie jest zasilane
przezskornie przy pomocy przenoSnego akumulatora. Stosujac pompe konieczne jest wdrozenie
terapii przeciwzakrzepowej. Heartmate II zostato pierwszy raz wszczepione w 2000 roku i od
tego czasu zostalo wszczepione ok. 20 000 pacjentom na calym Swiecie. Urzadzenie zostalo
zatwierdzone przez FDA w 2008 roku jako pomost do transplantacji oraz w 2010 roku jako

docelowa terapie. W 2005 roku otrzymato certyfikat CE.

Jarvik 2000

Urzadzenie Jarvik 2000 [34, 142, 146, 151] jest kompaktowa pompa odsrodkowa, ktéra
umozliwia generowanie przeptywu ciaglego pomigdzy lewa komora serca, a aorta wstgpujaca

lub zstgpujaca.

[
[ ]
! | —

l Wirnik

Jarvic 2000 (gora)  Jarvic 2000 - przekréj (dot)

Rysunek 1.9: Urzadzenie do wspomagania komor serca Jarvik 2000 [34,151]
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Ze wzglgdu na mate rozmiary (5,5 [em] dtugosci oraz $rednica 2,5 [¢m]) oraz wage (85 [g])
znaczna cz¢S¢ urzadzenia umieszczona jest w koniuszku komory. Konstrukcja urzadzenia jest
bardzo zblizona do Heartmate II. Lozyska stykowe zostaly zastapione przez tozyska stozkowe.
Obroty pompy regulowane sa w przedziale od 9000 do 16000 [obrotéw na minutg]. Moze
wygenerowac przeptyw od 3 do 7 [[/min] przy konsumpcji energii na poziomie od 4 do 10 [IV]

w sprzyjajacych warunkach pracy.

Heart Assist 5 Adult VAD

Heart Assist 5 [142] to pompa odSrodkowa o bardzo zblizonej konstrukcji do urzadzenia
Heartmate II.

Unikalna cecha jest umieszczenie pomiaru przeptywu na kaniuli wylotowej. Waga wynosi
95 [g] oraz wymiary urzadzenia to 25 [mm] Srednicy oraz 86 [mm| dtugosci. Moze generowad
przeptyw 5-6 [I/min] przy 1000 obrotach na minut¢ oraz maksymalnie 10 [I/min| przy
12500 [obrotéw na minut¢]. Dodatkowo mozliwe jest zdalne monitorowanie pracy urzadzenia
(informacja o generowanym przeptywie, stanie zasilania oraz alarmach). Urzadzenie uzyskato
certyfikat CE w 2014 roku.

Trzecia generacj¢ pomp wspomagania stanowig osiowe pompy przeptywowe.

Berlin Heart InCOR

BerlinHeart InCOR [86, 118] jest catkowicie wszczepialng pompa wspomagania
z magnetycznie utozyskowanym wirnikiem. Diugos¢ urzadzenia wynosi 48 [mm/|, natomiast
Srednica 123 [mm]. Waga wynosi 200 [g].

Wirnik sktada si¢ z topatki prowadzacej wlotowej oraz wylotowej oraz z czgsci centralne;.
Calos¢ tozyskowana jest catkowicie magnetycznie. Informacja o przeptywie wyznaczana jest
przy pomocy sygnaléw sterujacych, nie jest wymagany dodatkowy przeptywomierz. Pompa
generuje przeptyw 7 [[/min] przy 10000 [obrotach na minutg]. Urzadzenie potaczone jest

przezskérnie z zewngtrznym sterownikiem, ktory zasilany jest z dwéch baterii.

Terumo DuraHeart

Terumo DuraHeart [44, 90, 98] jest wszczepialna pompa wspomagania z magnetycznie
tozyskowanym wirnikiem.

Urzadzenie ma 45 [mm] dhugosci oraz 72 [mm)| Srednicy oraz wazy 540 [g]. Pompa zostata
zaprojektowana do dtugoterminowego wspomagania pracy komoér serca. Urzadzenie sklada
si¢ z trzech gléwnych komponentéw: pompy wraz z kablem umozliwiajacym przezskorne

potaczenie z systemem zewngtrznym, sterownika oraz zestawu baterii. Pompa wykonana jest
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z tytanu oraz stali nierdzewnej. Pompa wykorzystuje efekt lewitacji magnetycznej w celu
ustabilizowania obracajacego si¢ wirnika w komorze krwistej oraz sktada si¢ z czterech
komponentéw: magnetycznego tozyskowania, obudowy, wirnika oraz silnika bezszczotkowego
pradu statego. Wirnik jest obracany za pomoca sprzgzenia magnetycznego pomig¢dzy wirnikiem
a silnikiem, oraz jest zawieszony magnetycznie przy pomocy trzech elektromagneséw. Prad
podawany na elektromagnesy jest kontrolowany przy pomocy sensorow potozenia, aby
ustabilizowac obracajacy si¢ wirnik w centralnej czgsci obudowy. DuraHeart moze generowac
przeptyw 2-10 [[/min] przy typowym obciazeniu przy 1200-2600 [obrotach na minutg].

Urzadzenie zostato w 2008 roku zatwierdzone do badan klinicznych.

HeartWare HVAD

HeartWare HVAD [12, 142, 152] jest wszczepialng pompa wspomagania z hybrydowym

pasywnym magnetycznym oraz hydrodynamicznym lozyskowaniem wirnika w trakcie pracy.

HeartWare HVAD- widok $rodka HeartWare HVAD

Rysunek 1.10: Urzadzenie do wspomagania komér serca HeartWare HVAD
https://www.heartware.com/resources

Urzadzenie jest kompaktowych rozmiaréw (60 [mm] Srednicy oraz 28 [mm)] dugosci)
oraz ma niewielka mas¢ (145 [g]). Rotor sktada si¢ ze stozkowego wirnika w ktdérego
wnetrzu umieszczony jest zespot statych magneséw ograniczonych ostong gérng oraz dyskiem
pokrywajacym dno wirnika. Zastosowane fozyskowanie magnetyczne zapewnia promieniowa
stabilnoS¢ wirnika podczas pracy. W centralnym punkcie wirnika umieszczony jest otwor
na wrzeciono, ktéry tworzy osiowy kanat przeptywu krwi. W trakcie ruchu wirnika
jest on osiowo tozyskowany hydrodynamicznie. Niewielki kat (mniej niz 1°) nachylenia
ptaszczyzn tozyska hydrodynamicznego minimalizuje naprezenia Scinajace. Kombinacja
sit magnetycznych i  hydrodynamicznych jest korzystna dla erytrocytéw. Do pompy

podiaczony jest przezskérnie przewdd umozliwiajacy dostarczenie energii oraz sterowanie
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urzadzeniem. Sterownik urzadzenia jest wyposazony w dwie baterie. Moze by¢ takze zasilany
z gniazdka elektrycznego lub samochodowego. Do jego gléwnych zadan nalezy wySwietlanie
podstawowych parametrow pracy urzadzenia, monitorowanie jego pracy oraz zmiang nastaw.
Pompa generuje przeptyw 10 [[/min] przy 2500 [obrotach na minute].

Wszystkie urzadzenia do wspomagania mozemy podzieli¢ na konstrukcje pulsacyjne oraz
niepulsacyjne. Komory pulsacyjne stanowia rozwigzanie "bardziej" fizjologiczne, poniewaz
wytwarzaja pulsujaca falg ciSnienia w podobny sposéb jak to ma miejsce w naturalnej
komorze serca. Oczywiscie gléwnym problemem tego typu komodr sa duze rozmiary
sterownika oraz wykrzepianie krwi w obszarach o zmniejszonej predkosci przeptywu. Jezeli
chodzi o urzadzenia niepulsacyjne to gtéwna zaleta jest brak elementéw stykajacych sig
(np. zastawek), co powoduje zniwelowanie efektu wykrzepiania krwi. Wada jest natomiast
niefizjologiczny przeptyw wyjsciowy z urzadzenia, pozbawiony efektu pulsowania. Moze
prowadzi¢ to do degradacji Scian tgtnic. Ponadto dtugofalowe efekty stosowania tego typu
urzadzen nie zostaly do tej pory dostatecznie przebadane. Udowodniono takze niszczacy wplyw

obracajacego si¢ wirnika na sktadniki morfologiczne krwi.

1.4 Wspomaganie serca w Polsce

Gtéwnym osrodkiem w Polsce prowadzacym badania nad sztucznym sercem jest Fundacja
Rozwoju Kardiochirurgii w Zabrzu, zalozona przez prof. Zbigniewa Relige. W sktad Fundacji
wchodzi Instytut Protez Serca, na ktéry m. in. sktada si¢ Pracownia Sztucznego Serca. Prace
badawcze byly prowadzone w ramach "Programu Polskie Sztuczne Serce".

Przewidywanym rezultatem prac badawczych i wdrozeniowych Programu byta grupa protez

obejmujaca:
e pozaustrojowa, pulsacyjna komorg wspomagania serca,
e czgSciowo wszczepialna, pulsacyjng komore wspomagania serca,
e calkowicie wszczepialng, pulsacyjng komor¢ wspomagania serca,
e czeSciowo wszczepialna, dlugoterminowa pompg wirowa,
e pozaustrojowa, pulsacyjna, pediatryczng komore wspomagania serca.

Opracowane protezy byty przeznaczone do wspomagania serca pacjenta od kilku tygodni do

kilku lat, zgodnie z zakresem przedstawionym na ponizszym schemacie (rys. 1.11).
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Rysunek 1.11: Schemat zastosowania sztucznych komoér sercowych https://frk.pl/

W ramach programu badawczego "Polskie Sztuczne Serce 2007 - 2012" rozwijany byt
pneumatyczny system wspomagania serca POLCAS [63], wykorzystywany w leczeniu ostrej

i przewlektej niewydolnosci serca oraz jako pomost do transplantacji serca.

POLPDU - 401 POLPDU - 402 POLPDU - 501

Rysunek 1.12: Sterowniki do komory POLVAD

System sktada si¢ z pozaustrojowej komory wspomagania POLVAD-EXT (rys. 1.13) oraz
sterownika z serii POLPDU. Do dnia dzisiejszego zostaly opracowane oraz wyprodukowane
trzy rodzaje jednostek wspomagajacych: POLPDU-401, POLPDU-402 oraz POLPDU-501
(rys. 1.12).
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Kaniula powietrzna

Kaniula nyotowﬂ Kaniula wlotowa

Rysunek 1.13: Pozaustrojowa komora wspomagania POLVAD-MEV

Sztuczna komora sercowa POLVAD-EXT jest pozaustrojowa komora membranowa. Jest
napedzana pneumatycznie przy pomocy dedykowanego sterownika. Jest dedykowana do
wspomagania jako pomost do przeszczepu. Serce pacjenta jest potaczone odpowiednimi
kaniulami z komorg (jedna badZ dwiema) lub z przedsionkiem (wspomaganie przedsionkowe
lub komorowe). Zadaniem sterownika jest generowanie fali ciSnienia pneumatycznego. Ksztatt
komory zostat dobrany w celu zapewnienia jak najwigkszego optywania krwistej czgsci pompy
w trakcie badan symulacyjnych oraz eksperymentalnych. Pozostawienie przestrzeni o zerowej
predkosci strugi moze powodowac powstawanie ztogéw i/lub skrzepéw zagrazajacych zdrowiu
pacjenta. Jest to bardzo istotny aspekt budowy sztucznej komory serca oraz algorytmu
sterowania.

Komora POLVAD-MEV stosowana jest w przypadkach niewydolnosci hemodynamicznej
serca jako pomost do transplantacji serca. Efektem prac jest m.in. regeneracji mig$nia
sercowego po 6 miesigcach u miodych chorych oraz koniczone sukcesem transplantacje nawet
po wspomaganiu serca pacjenta przez ponad 200 dni [64].

Jednostka napgdowa POLPDU jest urzadzeniem przeznaczonym do sterowania
napgdzanymi pneumatycznie komorami wspomagania serca typu POLVAD. Moze
wspotpracowa¢ z jedna lub dwoma pompami krwi. CzgSciej stosowane jest jednak
wspomaganie jedynie lewokomorowe. Sterownik moze pracowaé w trybie synchronicznym
lub asynchronicznym. Urzadzenie przewidziane jest do obstugi jednego pacjenta w warunkach

szpitalnych. Nie jest dostosowane do stosowania poza szpitalem.
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1.5 Wplyw wspomagania na uklad krazenia czlowieka

Wspomaganie pracy komoér serca jest stosowane gltownie jako pomost do transplantacji
lub jako wspomaganie do czasu regeneracji mig¢Snia sercowego. Zwlaszcza w tym drugim
przypadku bardzo istotny jest sposéb prowadzenia wspomagania. Gtéwnym celem w tym
wypadku jest zapewnienie odpowiednich parametréw hemodynamicznych (rzut serca,
ci$nienie przedsionkowe oraz aortalne oraz zapewnienie prawidlowego przeptywu w krazeniu
wiencowym). Analiza zaleznoSci tgtniczo-komorowych jest bardzo istotna z punktu widzenia
oceny skuteczno$ci wspomagania. Mozna jej dokona¢ wykreslajac petle zaleznoSci ciSnienia
od objetosci dla wspomaganej komory serca. Mozemy wyrdzni¢ nastgpujace przyczyny zmiany

punktu pracy komory [23]:

1. Spadek obciazenia komory (ci$nienia przedsionkowego) - powoduje spadek objgtosci
konicowo-rozkurczowej oraz przesunigcie charakterystyki EAE (ang. End Systolic
Arterial Elastance) w lewo. Spowodowane jest to pobraniem pewnej objgtosci krwi

z komory przez urzadzenie wspomagajace.

2. Wzrost opornosci obwodowej - powoduje obrét charakterystyki EAE zgodnie ze
wskazéwkami zegara oraz wzrost objetoSci koncowo-skurczowej. Jest to wynikiem

wtloczenia krwi pobranej z przedsionka do aorty.

mmHg]

50 S

Rysunek 1.14: Petla pracy serca na plaszczyznie ciSnienie-objetoS¢ na przykladzie lewe;j
komory przy niewydolnej komorze (punkt pracy A) oraz przy zastosowaniu pompy
wspomagajacej (punkt pracy B)
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Analizujac petle pracy serca wyraznie widzimy zmian¢ punktu pracy z A do B.
Ze wzgledu na zmniejszenie objetoSci koncowo-rozkurczowej oraz zwigkszeniu objetoSci
konicowo-skurczowej nastgpuje znaczne zmniejszenie rzutu serca z SV a do SV'b. Przyczynia
si¢ to do odciazenia migs$nia sercowego. Zwigkszenie ciSnienia w aorcie (dodatkowy przeptyw
generowany przez urzadzenie wspomagajace) powoduje zwigkszenie przeplywu w krazeniu
wiencowym, co korzystnie przektada si¢ na procesy regeneracyjne na poziomie komérkowym.
Stosowanie mechanicznego wspomagania wptywa korzystnie na zaburzong geometri¢ [105],
jak i na czynno$¢ lewej komory [29].

Przy prawidtlowym procesie regeneracyjnym stwierdza si¢ zmniejszenie wymiaru serca
(wspomaganej komory oraz przedsionka), wspdélczynnika sercowo-ptucnego, zwigkszenie
skurczowego grubienia migsSnia oraz zwigkszenie frakcji wyrzutowej [31, 69, 78, 93, 110].
Czesto, wraz z poprawa stanu lewej komory, nastgpuje takze poprawa parametrow
hemodynamicznych prawej komory prawej: zwigkszenie frakcji wyrzutowej, obnizenie
ciSnienia w prawym przedsionku oraz zmniejszenie oporu ptucnego [78]. U od 5-24% chorych
mozliwe jest odlaczenie urzadzenia bez koniecznoS$ci transplantacji [105]. Bardzo istotne jest
wigc prawidlowe (z punktu widzenia parametréw hemodynamicznych) prowadzenie procesu

wspomagania komor serca.
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Rozdzial 2
Cel i1 teza pracy

Istota badan niniejszej pracy doktorskiej jest przygotowanie alternatywnego, adaptacyjnego
algorytmu sterowania dla urzadzenia wspomagajacego prace komor serca. Opracowany uktad
sterowania torami pneumatycznymi powinien zapewnia¢ niezawodnag prace urzadzenia przy
mozliwie niskim zuzyciu energii. Realizowany na urzadzeniu algorytm sterowania powinien
by¢ odporny na zmienne warunki hemodynamiczne wystgpujace w ukladzie krazenia oraz
zapewniaé najbardziej korzystne warunki pracy urzadzenia wspomagajacego z punktu widzenia

skutecznego procesu wspomagania oraz regeneracji niewydolnego migsnia sercowego.

Teza pracy:

Mozliwe jest adaptacyjne sterowanie pulsacyjnego urzadzenia wspomagajacego prace

komor serca, odpornego na zmienne warunki hemodynamiczne.
Zakres pracy obejmuje:
e opracowanie oraz implementacj¢ platformy do symulacji uktadu krazenia,
e opracowanie oraz implementacj¢ modelu pulsacyjnego urzadzenia wspomagajacego,

e przeprowadzenie badan symulacyjnych w celu okres§lenia wplywu zmian parametréw

uktadu krazenia na dziatanie urzadzenia wspomagajacego,

e opracowanie konstrukcji uktadu sterowania torami pneumatycznymi dla pulsacyjnego

urzadzenia wspomagajacego,

e opracowanie algorytmu sterowania torami pneumatycznymi urzadzenia wspomagajacego
prace komor serca pracujacego w trybie synchronicznym oraz asynchronicznym przy

zmiennych warunkach obciazenia.
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Praca sklada si¢ z dwoéch czegsci: symulacyjnej oraz eksperymentalnej. W pierwszej
kolejnosci  przestawiono wyniki modelowania ukladu krazenia oraz urzadzenia
wspomagajacego pracg komor serca. W kolejnym etapie prac wykonano badania symulacyjne
umozliwiajace oceng wptywu zmian w ukladzie krazenia na proces wspomagania niewydolne;j
komory serca. Zbadano zaréwno wplyw zmian parametrow uktadu krazenia, jak i zmian
w trybie pracy urzadzenia wspomagajacego.  Wyniki badan symulacyjnych pozwolity
na okreslenie wymagan, jakie dotycza zaréwno konstrukcji urzadzenia, jak i wymagan
stawianych ukladowi sterowania. W kolejnym etapie opracowano oraz przetestowano
konstrukcje uktadu sterowania torami pneumatycznymi urzadzenia wspomagajacego. Dobrano
elementy kluczowe z punktu widzenia wydajnosci energetycznej oraz niezawodnoS$ci pracy
urzadzenia. Opracowana konstrukcja zapewnia takze prawidtowe dzialanie zaprojektowanego
uktadu regulacji. Kolejnym etapem prac bylo opracowanie adaptacyjnego uktadu
sterowania. W pracy zawarto opis opracowanych regulatoréw dla dwoéch tryboéw pracy
urzadzenia: asynchronicznego oraz synchronicznego. Wykonano takze badania weryfikacyjne
opracowanych uktadéw regulacji na stanowisku laboratoryjnym. Po kazdej z opisanych czgsci

zamieszczono podsumowanie z przeprowadzonych prac.
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Rozdzial 3

Modelowanie ukladu Krazenia oraz ukladu

wspomagania pracy komor serca

W ramach rozprawy doktorskiej zaimplementowano model krwiobiegu przy pomocy platformy
symulacyjnej PExSim (ang. Process Explorer and Simulator) poprzez zdefiniowanie dynamiki
okreSlonych obiektéw za pomoca rownan rézniczkowych. Model pozwala na symulowanie
okreslonych rodzajéw niewydolnosSci serca oraz wspotpracy jednostek wspomagajacych
komore lewa lub obie komory. Préby algorytméw sterowania mozna przeprowadzi¢ tylko w taki

Sposob.

3.1 Modelowanie analityczne ukladu krazenia

W  ostatnich latach powstalo wiele réznych modeli numerycznych ukladu
sercowo-naczyniowego cztowieka [59, 106, 143, 156]. Moga by¢ one uzywane do odtwarzania
warunkéw fizjologicznych prawidlowych, jak i stanéw patologicznych. Pozwala to na ich
wykorzystane w celach: badawczych, rozwoju urzadzen medycznych oraz edukacyjnych.
W wielu przypadkach sa one opracowywane pod katem konkretnego problemu naukowego,
jak na przyktad modelowania krazenia pozaustrojowego [11], krazenia ptucnego [70], czy
zastosowania w terapii rozszerzenia naczyn krwionosnych [145]. Powstaja réwniez ogélne
modele matematyczne uktadu krazenia cziowieka, pozwalajace na jego przystosowanie do
wielu r6znych zastosowarn [35].

Glownym celem przedstawionych w tym rozdziale prac bylo wykonanie numerycznej
platformy badawczej, umozliwiajacej sprawdzenie wplywu wspomagania serca na uktad
krwiono$ny. Dzigki temu mozliwe byto postawienie wymagan, jakie musi spetnia¢ uktad
sterowania w celu zapewnienia odpowiedniego pod wzgledem skutecznoSci wspomagania.
W tym celu opracowany zostal model numeryczny ukladu krazenia oraz urzadzenia

wspomagajacego przy wykorzystaniu pakietu programowego PExSim (ang. Process Explorer
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and Simulator) [53, 138]. Oprogramowanie to jest elastycznym narzedziem, umozliwiajacym
modelowanie rozbudowanych ukladéw dynamicznych. W jego sktad wchodzi zestaw
zdefiniowanych blokéw funkcyjnych, zaréwno statycznych, jak i dynamicznych oraz
r6znorodne bloki umozliwiajace modelowanie podstawowych zaleznoSci matematycznych,
logicznych czy obstugujacych operacje wejsScia/wyjsScia. Otwarta architektura pozwala na
implementacj¢ dodatkowych elementéw. W ten sposéb dodano do pakietu zestaw blokéw
funkcyjnych, ktére odwzorowuja prace urzadzenia wspomagajacego oraz poszczegdlnych
podsysteméw uktadu krazenia. Elementy modelu zgrupowane zostalty w bibliotece Human
Circulatory System (HCS). Opisany sposéb implementacji umozliwia przedstawienie
uktadu krazenia cztowieka w postaci odpowiedniego polaczenia poszczegdlnych elementow.
Dostosowanie modelu do konkretnego przypadku klinicznego odbywa si¢ poprzez
modyfikacj¢ parametréw poszczegdlnych blokéw. Dzigki temu, mozliwa jest symulacja
stanow fizjologicznych prawidlowych 1 patologicznych, jak rowniez odtwarzanie przebiegéw
niektérych wielkoSci hemodynamicznych niedostgpnych lub trudno dostgpnych pomiarowo.
Wykonana biblioteka uktadu krazenia sktada si¢ z blokéw funkcyjnych modelujacych prace

poszczegdlnych elementéw uktadu krazenia. W sktad biblioteki wchodza:
e lewa komora serca (LH),
e prawa komora serca (RH),
e uktad tetniczy krazenia systemowego (SAC),
e uktad zylny krazenia systemowego (SVC),
e uktad tetniczy krazenia ptucnego (PAC),
e uktad zylny krazenia ptucnego (PVC),
e uktad krazenia wienicowego (CC),
e urzadzenie wspomagajace prace serca (VAD).

Odtwarzanie warunkow panujacych w poszczegdélnych elementach uktadu krazenia oparte jest
na opisie matematycznym [25]. Odpowiednie potaczenie blokéw w uktad zamknigty tworzy
pelny model uktadu krazenia [40, 124—126](rys. 3.1).
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Rysunek 3.1: Model uktadu krazenia wykonany w programie PExSim

Serce sktada si¢ z dwoch komor, przy czym lewa komora odpowiedzialna jest za
pompowanie krwi poprzez aort¢ do calego organizmu, a prawa za zapewnienie przeptywu
w plucnym uktadzie krazenia. W fazie rozkurczu nastgpuje zasilenie komory krwia
z przedsionka natomiast skurcz komory powoduje wyrzut krwi do tetnicy giéwnej i dalszy
jej przeptyw w naczyniach krwionosnych. W przedstawionym przypadku prace lewej komory
serca reprezentuje blok LH (ang. Left Heart) a prawej blok RH (ang. Right Heart). Opis
matematyczny funkcjonowania obu komor jest taki sam, rozni si¢ natomiast znaczaco
parametrami, takimi jak: opory przeptywéw oraz warto$¢ elastancji koicowo-skurczowe;.

Model matematyczny komory opiera si¢ na prawie Starlinga [137], modwiacym
o rownowadze pomigdzy charakterystykami napetniania i oprézniania komory. Na podstawie
informacji o ciSnieniu przedsionkowym oraz ci$nieniu w tetnicy gtéwnej wyznaczana
jest warto$¢ natezenia przeptywu krwi zasilajacej oraz opuszczajacej komorg. Dodatkowo

wyznaczana jest wartoS¢ ciSnienia komorowego i objetos¢ chwilowa komory (rys. 3.2).
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Rysunek 3.2: Bloki LH/RH funkcyjne lewej i prawej komory serca

Podstawowa zalezno$cia opisu matematycznego jest funkcja umozliwiajaca oszacowanie
warto$ci ci$nienia w komorze serca [25,28]. Zaleznos$¢ 3.1 jest stosowana do wyznaczenia
wartoSci ciSnienia w obu komorach. Rézni si¢ jedynie przyjetymi parametrami. W kolejnych
zaleznoSciach indeksem [ bedzie oznaczane ciSnienie w lewej komorze tzn. F,,, natomiast

indeksem r ci$nienie w prawej komorze serca tzn. P,,.
P, (t) = (Vo(t) = Vo) Eu(t) - £ Vo), Vi(t), Vamaa(t)) + A- e ® 4 B0 1€ (3.1)

gdzie:
P,(t) — ci$nienie w komorze serca [mmH g],
V,(t) — objetos¢ komory [ecm?],
Vj — objetoéé szczatkowa komory (przy zerowym ci$nieniu) [cm?],
E,(t) — funkcja elastancji znormalizowana do wartosci jeden [mmHg - em ™3],
E a2 — warto$é maksymalna funkcji elastancji (koicowo-skurczowa) [mmH g - cm™?],
f (VU(t), VU'(t), V;m;m(t)> - funkcja korekcyjna zalezna od wartosSci objetosci komory i tempa
wyrzutu,
A, B, C, j, k — state parametry, modyfikujace ksztatt i pozycje charakterystyki napetniania.
WartosSci natgzen przeptywow obliczana jest natomiast jako iloraz wartosci spadku ci$nienia
1 oporéw przeptywu. Przyktadowo, dla lewej komory:
_ Ba(t) — Pu(?)

Qu(t) = R, (3.2)

Quo(t) = Fu(t) }; OP‘”(t) (3.3)

gdzie:
Q1;(t) — natgzenie przeptywu zasilajacego lewa komore [ /min],
Q1,(t) — natezenie przeptywu wyjsciowego z komory [I/min],
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P, (t) — ci$nienie w lewym przedsionku [mmH g],

P,(t) — cisnienie w uktadzie tetniczym krazenia systemowego [mmH g],
Ry;, Ry, — opornos¢ wejsciowa i wyjéciowa komory [mmHg - s - cm™3].
Parametrami blokéow LH i RH sa: warto§¢ maksymalna funkcji elastancji, opornos$¢
wejsciowa i wyjSciowa komory, opornos¢ uktadu tetnic krazenia systemowego i parametry
state charakterystyki napelniania. = Funkcja elastancji jest kluczowym elementem opisu
matematycznego komory. To od jej ksztattu i wartoSci maksymalnej w znacznej mierze zaleza
wartoSci przeptywow. W opisywanym modelu wykorzystywana jest funkcja elastancji komory
serca [28].

Uktad tetniczy krazenia systemowego modelowany jest poprzez blok funkcyjny SAC
(ang. Systemic Arterial Circulation). WielkoSciami wejSciowymi dla bloku (rys. 3.3) sa:
cis$nienie w ukladzie zylnym krazenia systemowego, natgzenie przeptywu krwi opuszczajace;j
lewa komorg serca oraz natgzenie przeplywu wyjsciowego z urzadzenia wspomagajacego

LVAD (ang. Left Ventricle Assist Device).

Cisnienia systamowe Zyine

(Pws)

NatgZenie przeplywu
wyjsciowego z komory serca
{Qla)

MNatezenie przeplywu
wyjscioweago z urzgdzenia
wspomadgajacego LVAD
(Qxo)

Systemic Arterial Circulation

Cignienie tetnicze syslemowe
{Pas)

Matedenie przeplywu w ukladzie
letniczym systemawym
(Qas)

Cignienie krwi w aorcie
(Pily

Rysunek 3.3: Blok funkcyjny krazenia tgtniczego systemowego

Wewnatrz bloku obliczane sa warto$ci: ciSnienia tgtniczego, natgzenia przeptywu krwi

opuszczajacej tetnice i zasilajacej system zylny oraz ciSnienie panujace za zastawka aortalng

zgodnie z zaleznoSciami:

gdzie:

Qui(t) = et = L) (3:4)

Out) = Pﬂ@)R Pas(t) (3.5)

Pil _ Quo(t) + Qéo<t) — Qi) (3.6)
Qi) — Qus(t)

Fas = =~ G

Qa4s(t) — natgzenie przeptywu w uktadzie tetnic krazenia systemowego [I/min],

Qi (t) — natgzenie przeptywu wejsciowego do uktadu tetniczego [I/min],

Q+0(t) - natezenie przeptywu wyjsciowego z urzadzenia wspomagajacego LVAD [l /min],

P,s(t) — ci$nienie w uktadzie zylnym krazenia systemowego [mmH g],
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P, (t) — ci$nienie krwi w aorcie [mmH g],

R, — oporno$¢ uktadu tetnic krazenia systemowego [mmHg - s - cm ™3],

R, — wejsciowa oporno$¢ uktadu tetnic krazenia systemowego [mmHg - s - cm ™3],
C,s — podatnos¢ uktadu tetnic krazenia systemowego [em? /mmH g,

Ci; — wejsciowa podatno$¢ uktadu tetnic krazenia systemowego [cm?/mmH g].

Wiasciwosci bloku mozna modyfikowac i dostosowywac do aktualnych potrzeb poprzez
zmiany parametréw takich jak: opor, opor wejsciowy i podatno$¢ uktadu tetnic krazenia
systemowego. Nalezy wspomnieC, ze opis w formie tu podanej stat si¢ standardem w nauce
Swiatowej 1 wartosci odpowiednich parametréw sg ogdlnie dostgpne [24,25,28].

Krazenie tetnicze plucne odwzorowywane jest poprzez blok funkcyjny PAC
(ang. Pulmonary Arterial Circulation). WielkoSciami  wejSciowymi dla bloku jest
ciSnienie panujace w ukladzie zylnym krazenia ptucnego, warto$¢ natgezenia przeptywu
krwi opuszczajacej prawa komorg¢ serca i natgzenie przeptywu wyjsciowego z urzadzenia

wspomagajacego RVAD (ang. Right Ventricle Assist Device).

Cignienie plucne Zyine

(Pvp) Pulmonary Arterial Circulation Ciénienie [g[nic;ze plucne
l_Nlatqienie przeplywu NatgZenie pr;s;fmvu w ukladzie
wyjsciowego z komory serca )| Pvp Papp tetniczym phucnym
(@) |:> faro  pac  aspp |::> Qo)
WEFEZEHIE przepiywu 3 Qo Pirfs Cignianie krwi w gidwnej tatnicy
wyjsciowego z urzgdzenia phucne]

wspomagajgoego RVAD

(Qxo) (Piry

Rysunek 3.4: Blok funkcyjny krazenia tgtniczego ptucnego

Wewnatrz bloku (rys. 3.4) obliczane sa wartosci ciSnienia w tgtnicach ptucnych, przeptyw
krwi opuszczajacej tetnice i zasilajacej system zylny oraz ci$nienie panujace w tetnicy gtéwne;j

uktadu zgodnie z zaleznoS$ciami:

Qap(t) = Pap(t)R_ Felt o

Q) = P, (t) — Papg) — Qr() Rep (3.9)
> Qr(t) - Qap(t)

P, - o (3.10)

Rr _ Qro(t) - Qéo(t) — Qr(t) (311)

gdzie:
()qp(t) —natezenie przeptywu krwi w uktadzie tetnic krazenia ptucnego [{/min],
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Q. (t) — natgzenie przeptywu wejsciowego do uktadu tetniczego [I/min],
Q:o(t) — natezenie przeptywu wyjsciowego z naturalnej komory serca [l /min],
Qz0(t) - natezenie przeptywu wyjsciowego z urzadzenia wspomagajacego RVAD [I/min],
P,,(t) — cisnienie tetnicze w uktadzie krazenia ptucnego [mmH g,

P,,(t) — cis$nienie zylne w uktadzie krazenia ptucnego [mmHg],

P;,.(t) — ci$nienie krwi w gtéwnej tetnicy ptucnej [mmH g],

R, — oporno$¢ uktadu tetnic krazenia ptucnego [mmHg - s - em™3],

R., — wejsciowy op6r ukladu tetnic krazenia ptucnego [mmHg - s - cm ™3],
C,p — podatnos¢ uktadu tetnic krazenia ptucnego [em?/mmH g,

C;, — wejsciowa podatnosé uktadu tetnic krazenia ptucnego [em? /mmHg],

L, — inertancja uktadu tetnic krazenia plucnego [g - cm ™.

Blok SVC (ang. Systemic Venous Circulation) modeluje uktad zylny krazenia systemowego.
WielkoSciami wejSciowymi jest natgzenie przeptywu krwi opuszczajacej tetnice oraz zasilajace;j
prawa komorg serca. W celu umozliwienia symulacji wptywu wspomagania prawokomorowego
na uktad krazenia, opracowano odpowiednie zalezno$ci i dodano wejScie sygnalowe,

informujace o wartosci natgzenia przeptywu zasilajacego urzadzenie RVAD.

Matgienie przephwu w uktadzie
[eMICZYm Systemaowym

(Qas) Systemic Venous Circulation Cisnienie systemowe ylne
A . (Pvs)
?:;ﬁ;;:':'; iﬁeﬁ;}f‘:‘;ﬂ Ur:'g | Qas Pvsy Natezenie przeplywu w ukiadzie
(Qri) i E{> e sve  Qusp :D Fylnym systemowym
Matezenie przeplywu 3 Gl Praf Cignieni {Ovsé ionkow
zasilajacego urzadzenia Snienie przeasio €

wspomagajgce RVAD (Pra)

{ Qi)

Rysunek 3.5: Blok funkcyjny krazenia zylnego systemowego

Informacjami wyjSciowymi sa: ci$nienie zylne uktadu systemowego, ci§nienie w prawym
przedsionku serca oraz natgzenie przeptywu krwi opuszczajacej zyly. Wyznaczane sa one na

podstawie nastepujacych zaleznoSci:

0. — - (3.12)
5 Qas(t) - st(t)

5o ~ (3.13)

Pra _ st(t) — Qg (t) — Qm (t) (3.14)

gdzie:

Q.s(t) — natezenie przeptywu w uktadzie zylnym krazenia systemowego [I/min],
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Q.i(t) — natezenie przeptywu zasilajacego naturalna komore serca [l /min],

(Q+(t) - natezenie przeptywu wejsciowego urzadzenia wspomagajacego RVAD [I/min],
Ps(

Pra(

R, — opornos$¢ wejsciowa ukladu zylnego krazenia ptucnego [mmHg - s - cm™2],

)
)

t) — ciSnienie zylne w uktadzie krazenia systemowego [mmH g],
)

t) — ciSnienie w prawym przedsionku [mmH g],

C,s — podatnos¢ zylna uktadu systemowego [cm?® /mmH g],
C, — podatnos¢ prawego przedsionka [cm?® /mmH g|.
Parametrami bloku sa: opdr i podatnos¢ uktadu zylnego krazenia systemowego oraz podatnos$¢
prawego przedsionka.

Analogiczng funkcje do bloku SVC dla krazenia systemowego petni blok funkcyjny PVC
(ang. Pulmonary Venous Circulation) dla krazenia ptucnego. Modeluje on prace uktadu zyt
poprzez wyznaczanie wartoSci ci$nienia w lewym przedsionku serca oraz ci$nienia i natgzenia

przeptywu w uktadzie zylnym krazenia plucnego.
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Rysunek 3.6: Blok funkcyjny krazenia zylnego ptucnego

ZaleznoSci opisujace dziatanie bloku PVC sg analogiczne jak dla modelu krazenia zylnego
uktadu systemowego.

Przeprowadzenie symulacji funkcjonowania ukfadu krazenia umozliwia wyznaczanie
przebiegéw takich wartoSci jak: ciSnienie w lewej i prawej komorze serca (P, P,,), przeplyw
wejsciowy 1 wyjsciowy z komér (Qy;, Qro, Qris Qro), Natezenie przeptywu krwi w systemowym
i plucnym uktadzie tetniczym (Qqs, (qp), ciSnienie w systemowym i ptucnym ukladzie

tetniczym (P, F,p) oraz zylnym (P, Pyp).

3.2 Modelowanie krazenia wiencowego

Jako rozszerzenie funkcjonalnosci opracowanej platformy numerycznej dodano model krazenia
wiencowego. Dysfunkcja uktadu krazenia wieficowego zwykle prowadzi do powstania
nieprawidtowosci w innych elementach uktadu krazenia. Krazenie wiericowe jest takze istotnym
elementem z punktu widzenia wspomagania pracy serca zwlaszcza w procesie regeneracji.
Opis matematyczny zostal opracowany na podstawie zrddel literaturowych [24, 72, 119].

Cisnienie wejsSciowe do uktadu jest proporcjonalne do ci$nienia w lewej komorze serca.
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Zmiennymi wejsciowymi do modelu sa wigc ci$nienie aortalne, ci$nienie w lewej komorze
oraz ciSnienie w prawym przedsionku (P, P, P,,). Zmiennymi wyjSciowymi sa: przeptyw
tetniczy wiencowy (Q..), przeplyw zasilajacy prawa komorg (Q,e.), przeptywy kapilarne
wejsciowe oraz wyjsciowe (Qrer1, Qrea2r Quadr, Quaaz) oraz dodatkowy przeptyw wyjsciowy

(Qez)- Schemat krazenia wiericowego zostal przedstawiony na rysunku 3.7 [125].

Rlex1 Rlex2
1 Rex ex
Qlca —— Clex Q >
» Rlca
Pil Pven
.—/\N\F Plca ( Psqz Pra
—~Cven -
—— Clad Rven Qven
Rlad1 Rlad2

Rysunek 3.7: Schemat krazenia wieficowego

Opis oznaczen przedstawionych na rysunku 3.7 oraz w przedstawionych zaleznoSciach:
Rijca opor lewej, wspélnej tetnicy wieficowej [mmHg - s/cm?],

R..1 op6r lewej gatezi okalajacej przy przeptywie z tetnicy wiericowej do naczyn wtosowatych
[mmHg - s/cm?],

Ry..o op6r lewej gatezi okalajacej przy przeptywie z naczyn wlosowatych do zyty wiedcowej
[mmHg - s/cm?],

Ri.q1 op6r przedniej galezi zstgpujacej przy przepltywie z tetnicy wieficowej do naczyn
wlosowatych [mmHg - s/cm?],

Ry.q2 op6r przedniej galezi zstgpujacej przy przeptywie z naczyn wilosowatych do zyty
wieficowej [mmHg - s/em?],

Cler podatnos¢ lewej gatezi okalajacej [em? /mmH g],

Claq podatnos$é przedniej galezi zstgpujacej [em? /mmH g],
Chren podatnos¢ zyty wieicowej [em?3 /mmH g],

R., op6r zwiazany z dodatkowym wyjsciem [mmHg - s/cm?),
Ryen op6r zyly wieicowej [mmHg - s/cm?],

P,en, cis$nienie w zyle wiericowej [mmH g|,

P,eno ci$nienie poczatkowe w zyle wiencowej[mmH g|,

P,,. ci$nienie napedowe od lewej komory [mmH g],
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Py ci$nienie perfuzji [mmHg|,

P, ci$nienie w rozwidleniu tgtnicy wiencowej [mmH g,

P,, ci$nienie w prawym przedsionku [mmH g,

P,sr przesunigcie (offset) ciSnienia w zyle wieficowej [mmH g,

Ynorm WSpOlczynnik wzmocnienia ci$nienia napgdowego [—],

(3 parametr okreslajacy zalezno$¢ objetoSci od rezystancji naczynia [mmHg - s - cm?),
Xven parametr okresla podatnosé zyt wieicowych [cm? - mmHg™!],

Oven parametr okresla podatno$¢ zyt wiericowych [cm?],

Vyen Objeto$é zyly wieficowej [cm?],

Vieno szczatkowa objetos¢ zyty wieicowej [em?],

Viex Objetosé lewej galezi okalajacej [cm?],

Viaa objetos¢ lewej przedniej galezi zstepujacej [em?),

Qiex1 Przeplyw z tetnicy wieicowej do naczyn wlosowatych lewej gatezi okalajacej [em? /s,
Qiez2 przeplyw z naczyii wlosowatych do zyty wieicowej lewej gatezi okalajacej [cm?/s],

Qiaa1 przepltyw z tetnicy wieicowej do naczyn wlosowatych lewej przedniej gatezi zstgpujace;j
[em?/s],

Qiaa2 przepltyw z naczyn wiosowatych do zyly wiericowej lewej przedniej gatezi zstgpujacej
[em?/s],

Quen przeptyw zylny wieicowy [em?/s],
Qica przeplyw tetniczy wieficowy [em? /s,
Qs przeptyw dodatkowy do prawego przedsionka [cm?/s],
W modelu matematycznym krazenia wiencowego przyjeto, ze ciSnienie zasilajace krazenia
wienicowego jest proporcjonalne do ciSnienia w lewej komorze serca:

Psqz(t) = Ynorm * Plv(t> (315)

Cis$nienie w rozwidleniu tgtnicy wieficowej moze by¢ wyznaczone za pomoca zaleznosci:

Plca(t) - le(t) - Rlca (Qlcxl (t) + Qladl (t)) (316)

Natomiast ciSnienie w naczyniach wlosowatych moga by¢ wyznaczone z nastgpujacych
zaleznoSci:
Plcm (t) = ‘/lcx/Clcm + Psqz (t) (317)
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Plad(t) - WGd/Clad + Psqz(t) (318)

Cisnienie w zyle wienicowej wyznaczy¢ mozna z zaleznosci:
Pven = ‘/ven (t) : X;eln Cexrp [_U (‘/Uen(t) - %enO)] (319)

Przeptyw z tetnic do naczyn wlosowatych dla galezi okalajacej mozna wyznaczyd

z zaleznoSci:

(Prea(t) = Prea(t))/ Rican Prea(t) = Piea(t) > 0

_2 (3.20)
(Plca(t) - Plc:v(t))/(Rlcacl + /B (Wcac(t» ) Plca(t) - Plc:c(t) <0

Qlcxl (t) == {

Przeptyw z naczyn wlosowatych do zyty wienicowej dla gatezi okalajacej mozna wyznaczy¢

z nastgpujacej zaleznoSci:

Qlcx2(t> - (ch(t) - Pven<t))/Rlcx2 (321)

Analogicznie przeptyw z tetnicy wieicowej do naczyn wtosowatych dla galezi zstgpujacej

mozna wyznaczy¢ z zaleznosci:

Prea(t) — Praa(t))/ Ria Preo(t) — Paa(t) >0
Qs (1) = (Prea(t) = Flaa(t))/ Riaar o h (t) = Plaa(t) (3.22)
(Prca(t) = Piaa(t))/ (Riar + B (Viaa(t) ?)  Prca(t) = Plaalt) < 0
oraz przeplyw z naczyn wlosowatych do zyly wienicowej z zaleznoSci:
Prog(t) — Pyen(t
Quan(t) = ld(>R ) (3.23)
lad2
Natezenie przeptywu krwi zasilajacej prawy przedsionek:
Pven t) — Pra i
Quen(t) = Poenlt) ) (3.24)

Rven

Natezenie przeptywu dodatkowego krwi zasilajacej bezposrednio prawy przedsionek
(poprzez zyly Thebesiana lub inne drobne zyly uchodzace bezposrednio do prawego
przedsionka a nie do zatoki wieficowe;j):

(Pven<t) — Pm(t) — POff(t))

Qex(t) = 7 (3.25)

Objetosci w poszczegdlnych odcinkach modelu wiencowego mozna wyznaczy¢ korzystajac

d

%‘/lcw(t) = Qlc;pl (t) - Qlch (t) (326)
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d

awad(t) = Quaa1(t) — Qraaz(?) (3.27)

d

%%en(t) = Qlcx?(t) + Qlad? <t> - Qven(t) - Qeaz (t) (328)

W celu podlaczenia krazenia wiencowego do zaimplementowanego ukladu krazenia
nalezato podda¢ modyfikacji bloki LH/RH, krazenia systemowego tgtniczego oraz plucnego

zylnego.

3.3 Modelowanie dziatlania sztucznej komory serca

3.3.1 Model w oparciu o rownania pracy serca

W celu zbadania dynamiki sztucznej komory serca przeprowadzony zostal szeroki
eksperyment identyfikacyjny pozaustrojowej komory wspomagania pracy serca POLVAD.
Do przeprowadzenia pomiaréw wykorzystany zostal model hybrydowy uktadu krazenia
cztowieka. Jest to potaczenie symulatora numerycznego ze Srodowiskiem fizycznym przy
wykorzystaniu opracowanych i skonstruowanych przez Instytut Biocybernetyki i Inzynierii
Biomedycznej PAN przetwornikéw impedancji [61]. Przeksztalcaja one obliczone przez model
wartoSci w rzeczywiste przeptywy cieczy. Pozwala to na dotaczanie i badanie urzadzen
wspomagajacych przy wykorzystaniu cieczy o parametrach zblizonych do wtasciwosci
krwi. Umozliwia to na prowadzenie testow poza organizmem zywym i bez konieczno$ci
wykorzystywania naturalnych ptynéw ustrojowych. Mozliwo$¢ modyfikacji parametréw
modelu matematycznego pozwolita na przeprowadzenie testOw wplywu wspomagania
w przypadku symulacji stanu patologii lewej komory serca, jak réwniez w warunkach
ustalonych obcigzenia wejsciowego i wyjsciowego. Wyposazenie stanowiska w odpowiednie
czujniki, przetworniki 1 karty pomiarowe pozwolilo na obserwacj¢ 1 rejestracj¢ wybranych
przebiegéw: ciSnienia zasilania (Ppn), ciSnienia na wejSciu i wyjsSciu z komory (Pin, Pout)
oraz przeplywow wlotowego i wylotowego cieczy krwiopodobnej (Qin, Qout).

W ramach przeprowadzonych eksperymentéw uzyskano wyniki w postaci 643 serii
pomiarowych, sktadajacych si¢ z dziesigciu cykli pracy dla roznych warunkéw zasilania
1 obcigzenia komory. Na ich podstawie przeprowadzane byly dalsze prace, majace na celu
wyznaczenie modelu badanego urzadzenia wspomagajacego.

Z kardiologicznego punktu widzenia najwazniejszym parametrem wspomagania jest
wielko$¢ rzutu minutowego, czyli objetos¢ krwi, ktéra zostala przepompowana do obwodu
w ciagu jednej minuty. Oszacowanie tej wielkoSci mogtoby si¢ odbywac si¢ na podstawie
znajomosSci chwilowych wartosci objetosci komory krwistej urzadzenia, jednak metoda tego

pomiaru nie zostala dotychczas dopracowana. Innym sposobem jest obliczenie rzutu na
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podstawie pomiaru przeptywu wylotowego, co niestety jest trudnym i bardzo kosztownym
zadaniem. Z tego wzgledu dokladne modelowanie nat¢zenia przeptywu wyjsSciowego
jest jednym z podstawowych czynnikéw, warunkujacych prawidtowe zaprojektowanie
uktadu sterowania. WielkoScia pomocnicza powinno by¢ wyznaczenie natgzenia przeptywu
wejsciowego. Jego znajomoS$¢ jest konieczna w celu dotaczenia modelu urzadzenia do
wykonanego modelu uktadu krazenia. Szukany jest wigc model o strukturze przedstawionej
na rys. 3.8, gdzie wielkosci SP, DP, %SYS, HR oznaczaja parametry zasilania: warto$¢
maksymalng ci$nienia zasilania (systoli), warto§¢ minimalng ci$nienia zasilania (diastoli),
stosunek czasu trwania fazy wyrzutu do catego okresu (procent systoli), liczbg cykli na minute

(czestotliwose).

SP DP  %SYysS HR

L

Ppn ——B»
— Qin
Pin —— Model
—» Qout
Pout ——p»

Rysunek 3.8: Schemat pogladowy poszukiwanego modelu dynamiki VAD (ang. Ventricular
Assist Device)

Analiza przebiegéw uzyskanych w trakcie pomiaréw wskazuje, ze modelowanie dynamiki
dziatania urzadzenia nie jest zadaniem trywialnym. Mamy do czynienia z szerokim zakresem
mozliwych zmian parametréw zasilania protezy, ktére bardzo silnie oddziatuja na charakter
procesu. Dodatkowo, konieczne jest zamodelowanie dziatania zastawek mechanicznych oraz
zjawisk zwiazanych ze spéjnoscia strugi. Kolejny problem, to bardzo duza zalezno$¢ opisu od
wystapienia lub braku petnego napetnienia i opréznienia komory. Pierwszym podej$ciem do
utworzenia odpowiedniego modelu byta modyfikacja opisu elastancyjnego naturalnej komory
serca. Zastawki o dziataniu analogicznym do diody idealnej zastapiono zaleznoscia inercyjna.
Zmodyfikowany zostal réwniez sposéb wyznaczania ciSnienia w komorze krwistej zgodnie

z zaleznoScia:

Py (8) = (Vo) = Vo) Bua(t) - Boua(t) - £ (Valt), Valt). Vo 1)) +

2
+A. ek-vv(t) +B- efj-vv(t) +C (3 9)

gdzie:

P, — ci$nienie w komorze krwistej [mmH g],

V, — objetos¢ komory krwistej [cm?],

V,0 — objetosé komory krwistej przy zerowym cisnieniu [cm?],
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E;,, — funkcja elastancji przy napelnianiu komory [mmHg - cm ™3],
E oy — funkcja elastancji przy opréznianiu komory [mmHg - cm ™3],

Einmazs Eoutmasz — Wartosci maksymalne odpowiednich elastancji Fy, oraz E,,; [mmH g-cm_3].
f (V;(t), Vv.(t), vaax(t)) - funkcja korekcyjna zalezna od wartoSci objetosci komory i tempa
wyrzutu,

A, B, C, j, k — state parametry, modyfikujace ksztatt i pozycje charakterystyki napetniania.

Wykonany opis zawieral wiele nieznanych parametréw, takich jak: wartosci czasu dziatania
zastawek, warto$ci opornosci wlotowych i wylotowych, wspéiczynniki ksztattu i przesunigcia
czasowego funkcji elastancji.

Do dobrania odpowiednich wartoS§ci wykorzystany zostal program wspotpracujacy
ze S$rodowiskiem symulacyjnym PExSim - PExSim Optimizer. Pozwala on na
wyznaczenie warto$ci nieznanych parametréw modelu poprzez wykorzystanie algorytméw
optymalizacyjnych. W wyniku poszukiwan z zastosowaniem réznorodnych metod
obliczeniowych i wskaZznikéw optymalizacji najlepszy wynik zostat otrzymany przy pomocy
algorytmu PSO (ang. Particle Swarm Optimization) i wskaznika optymalizacji przyjetego, jako
miara réznic pomigdzy modelowanym i rzeczywistym przeplywem wejsSciowym oraz réznic
pomigdzy modelowanym i rzeczywistym przeptywem wyjsciowym. Poréwnanie przebiegdéw

modelowanych i pomierzonych przedstawiono na rysunkach rys. 3.9 irys. 3.10.

— Gout mode
160 —— Qout pomiar

140 —-
120 :
100 -:
a0 :
&0 :

40 ~

Q[em’is]

20—‘
0
20
0]

&0 -

T T T T T T T T T 1
oo 02 04 0.6 0.8 1.0 1,2 14 16 1.8 0

t[s]

Rysunek 3.9: Zmierzony i modelowany przebieg natgzenia przeptywu wyjsciowego dla modelu
elastancyjnego
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Qin pomiar]
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t[s]

Rysunek 3.10: Zmierzony i1 modelowany przebieg nat¢zenia przeptywu wejsciowego dla

modelu elastancyjnego

Rezultat prac nie jest w pelni zadowalajacy. Jakos$¢ uzyskanego modelu dla zbioru testowego

jest niewystarczajacy do wykorzystania do syntezy ukladu sterowania. Btad R dla zbiory

testowego wynosi 0, 76.

3.3.2 Model analityczny

Z powodu niezadowalajacych wynikéw modelowania sztucznej komory serca zdecydowano sig¢

na wykonaniu modelu fizykalnego [56]. Przedstawiony opis matematyczny urzadzenia zostat

przedstawiony za pomocg zestawu réwnan rézniczkowych. Wartos¢ przeptywu wylotowego

zostala zamodelowana za pomoca zaleznosci:

dQ,(t)

(Pp(t) - Pa(t) - QO(t)Rvo(t))

gdzie:
Q,(t) -przeptyw wylotowy ze sztucznej komory [l /min],
P

»(t) - ciSnienie zmierzone w komorze powietrznej sztucznej komory [mmH g],

P,(t) - ci$nienie w kaniuli wylotowej [mmH ¢g],
R,,(t) - warto$¢ rezystancji zastawki wylotowej [mmHg - s/cm?).

L — inertancja sztucznej komory [g - cm™4].
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Wartos¢ przeptywu wlotowego mozna wyznaczy¢ korzystajac z zaleznoSci:

= (P,
T

p(t) - Pvp(t) - Qi(t)Rvi(t>) (3~31)

gdzie:

Q;(t) -przeptyw wlotowy do sztucznej komory [I/min],

P,(t) - ci$nienie zmierzone w komorze powietrznej sztucznej komory [mmH g],
P,,(t) - cisnienie w kaniuli wlotowej [mmH g],

R,;i(t) - wartos¢ rezystancji zastawki wlotowej [mmHg - s/cm?).

L — inertancja sztucznej komory [g - cm™4].

Zalezno$¢ pozwalajaca na wyznaczenie ciSnienia w czg$ci powietrznej sztucznej komory

jest nastepujaca:

dPp(t) 1 <Pd(t)—Pp(t)

it C, Ry

-0~ Q) 332
gdzie:

Q;(t) -przeptyw wlotowy do sztucznej komory [I/min],

Q,(t) -przeptyw wylotowy ze sztucznej komory [l /min],

P,(t) - ciSnienie zmierzone w komorze powietrznej sztucznej komory [mmH g],

Py(t) - ci$nienie napgdowe [mmH g],

R, - rezystancja drenu zasilajacego [mmHg - s/cm?],

C, - warto$¢ podatnosci sztucznej komory [em? /mmH g].

Opornosci zar6wno zastawki wejSciowej, jak 1 wyjSciowej sa wartoSciami zmiennymi
oraz zaleza od aktualnej chwili czasu. Z tego powodu konieczna jest znajomoS$¢ czasOw
przetaczania dla poszczegdlnych zastawek dla réznych warunkéw pracy sztucznej komory.
Ponizej zestawiono zaleznoSci pozwalajace wyznaczy¢ rezystancje wejSciowa oraz wyjsciowa

sztucznej komory.

R, 0<t<t
Rc - (Rc - Ro)ﬁ ZfoO S t < Zfol
Ry(t) =14 R, to St <te (3.33)
t— O
Ro + (Rc - Ro)togfti2 loa St <to3
R, ta <t <T
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R, 0<t <t
Ro + (Rc - Ro) tt toi S t < til

ti1—120

sz(t) = R, tin <t <t (3.34)
Rc - (Rc - Ro),g;__tgg ti2 S t < ti3
Ro tis <t< T

gdzie:

tog — to1 oraz t,y — t,3 to czasy potrzebne w celu otwarcia oraz zamknigcia zastawki
wyjsciowej,

tio — ti oraz t;; — t;3 to czasy potrzebne w celu otwarcia oraz zamknigcia zastawki
wejsciowe],

T - czas trwania pojedynczego cyklu [s],

R. - rezystancja przy zamknigtej zastawce [mmHg - s/cm?],

R, - rezystancja przy otwartej zastawce [mmHg - s/cm?).

Do symulacji przyjeto nastgpujace parametry: R, = 11.5 [mmHg-s/cm?],
R. = 04 [mmHg-s/em?, L = 0.014 [g - em™], C, = 0.15 [em?/mmHg|. Symulacje
przeprowadzono dla szeregu zmiennych parametréw ciSnienia sterujagcego pompa POLVAD.
WartoSci btedéw modelowania dla przyktadowych serii pomiarowych zostaty zestawione

w tabeli 3.1. W tabeli znajduja si¢ takze wartosci parametréw fali ciSnienia sterujacego.

Tabela 3.1: WartoSci parametréw ciSnienia sterujacego oraz bledy modelowania dla
przyktadowych symulowanych przypadkéw od P1 do P6

P1 P2 P3 P4 P5 P6

MSE 5,31 2342 8,16 4,77 7,55 943
R 0,89 0,53 0,86 0,85 0,79 0,74
RMSE 2,3 484 428 2,18 2775 3,07
NRMSE 0,12 03 0,13 0,12 0,15 0,17

SDP 200 200 200 200 200 200
DDP -50 -50 -50 -50 -50 -50
%SL 40 50 40 30 45 45
HR 60 60 60 60 60 80
DEL 3 3 3 3 3 3

Na wykresach 3.11 oraz 3.12 zestawiono wyniki modelowania przeptywu wyjsciowego

z komory dla dwéch wybranych przypadkéw P1 oraz P2.
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Q [I/min]

10 I I I I I I
0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9

t[s]

Rysunek 3.11: Zmierzony i modelowany przebieg natgzenia przeplywu wyjsciowego dla
modelu fizykalnego dla zestawu parametréw P1

Q [I/min]

10 I I I I I I
0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9

t[s]
Rysunek 3.12: Zmierzony i modelowany przebieg natgzenia przeplywu wyjsciowego dla
modelu fizykalnego dla zestawu parametréw P2

Wyraznie widzimy, ze uzyskany model jest lokalnym modelem sztucznej komory serca.
Dla wielu symulowanych przypadkéw uzyskano zadowalajace wyniki (charakteryzujace sig¢
wysokimi wskaznikami zgodnosci model R ~ 0,8 — 0,9) jednak, co zaobserwowano na
rysunku 3.12, istnieja przypadki dla ktérych wartosci blgdéw modelowania sa niezadowalajace

(R =0,53).
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3.3.3 Model nieliniowy autoregresyjny z zewnetrznym wejsciem

Kolejnym etapem badan bylo opracowanie modelu nieliniowego z regresja NARX
(ang. Nonlinear AutoRegressive Exogenous). Zrezygnowano z identyfikacji modeli liniowych
ze wzgledu na fakt, ze mamy do czynienia z obiektem silnie nieliniowym. Liniowy model SISO

ARX moze by¢ zapisany za pomoca zaleznosci:

y(k) + ary(k — 1) + asy(k — 2) + ... + anay(k — na) =

(3.35)
=biu(k — 1) + bou(k — 2) + ... + byyu(k — nb) + e(k)

gdzie: na to liczba wartoSci przesztych wyjsé, nb to wartosci wejsé, y(k — 1),y(k —
2),...,y(k — na),u(k — 1),u(k — 2),...y(k — nb) to opdznione wartosci wyjs¢ oraz
wejs¢ (regresor), wspotezynniki aq, ag, . . . ang, b1, ba, . . . by, Stanowia parametry regresora, e(k)
zaktécenie w chwili k.

Zaleznos¢ moze by¢ przedstawiona w nastgpujacej postaci:

y(k) = —ayy(k — 1) —agy(k — 2) + ... + anay(k — na)+

(3.36)
+biu(k — 1) + bou(k — 2) + ... + bppu(k — nb) + e(k)

Przyjeto, ze nk (wejSciowe opdZnienie) jest rdwne zero w celu uproszczenia zaleznosci.

Zalezno$¢ ta moze zostac rozszerzona dla obiektéw nieliniowych:

gdzie nieliniowa funkcja g jest sparametryzowana przez 6 € R.
Wejsciami do funkcji g sa wyjscia z regresora. Na rysunku 3.13 przedstawiono schemat
modelu NARX.

Estymator
~ Funkcja
u nieliniowa
—>> Regresor y
u(k-1),u(k-2),...u(k-na) >

Funkcja liniowa

Ll

Rysunek 3.13: Schemat symulowanego modelu NARX
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Estymator zawiera czlon liniowy oraz nieliniowy. Opisany moze by¢ on nastgpujaca

zaleznoScia:

Fa)=L"x—7)+d+g(Qz —71)) (3.38)

gdzie: x to wektor regresora, L (z—1)+d wyjscie z cztonu liniowego przy d # 0, d to skalarny
offset, g(Q(x — r)) wyjscie z bloku nieliniowego estymatora, r Srednia warto$¢ z wartosci
regresora.

W przypadku systeméw MIMO istnieje wersja macierzowa umozliwiajaca identyfikacje
modeli MIMO ARX (macierze ny na nu gdzie ny oraz nu to liczba wyjS¢ oraz wejsc).
W  trakcie badan nad modelem sztucznej komory serca uzyskano w procesie identyfikacji
wiele r6znych modeli typu NARX. W pracy ograniczono si¢ do podania modelu o najwigksze;j

zgodnoSci. Model posiada trzy wejScia: P, Py, P, oraz dwa wyjscia Qpy: oraz Q.

2 0 2 2 2 1 11
Parametry regresora to: na = oraz nk = .
0 2 2 2 2 1 11

W wyniku identyfikacji uzyskano model NARX o wysokim wskazniku R wynoszacym 0.98.

, nb =

Na rysunkach 3.14 oraz 3.15 zestawiono przebiegi modelowanego przeptywu w stosunku do

wartoSci referencyjnej.

Q [I/min]

I L I

-10 ‘ ‘
0.1 02 03 0.4 05 0.6 0.7 08 0.9 1

t[s]

Rysunek 3.14: Zmierzony i modelowany przebieg natgzenia przeplywu wyjsciowego dla
modelu NARX dla zestawu parametréow P1

Uzyskany model dla wielu przypadkéw (P1-PS5), podobnie jak w przypadku modelu

elastancyjnego, charakteryzuje si¢ wysokim stopniem dopasowania R > 0, 83.
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Rysunek 3.15: Zmierzony 1 modelowany przebieg natgzenia przeplywu wyjSciowego dla
modelu NARX dla zestawu parametréw P6

Istnieja jednak przypadki (rys. 3.15) gdzie model charakteryzuje si¢ niskim stopniem

dopasowania do sygnatu referencyjnego. W tabeli 3.2 zestawiono przykladowe wyniki dla

réznych parametrow sygnatu sterujacego sztuczna komorg serca.

Tabela 3.2: WartoSci parametréw ciSnienia sterujacego oraz biedy modelowania dla
przyktadowych symulowanych przypadkéw od P1 do P7

Pl P2 P3 P4 P5 P6
MSE 096 122 934 1,60 0,59 16,29
R 098 097 083 095 099 042
RMSE 098 1,10 3,06 1,26 0,77 4,04
NRMSE 0,05 0,07 0,18 0,07 0,04 0,24
SDP 200 200 250 200 200 @ 200
DDP -50 -50 -75  -50  -50 -75
%SL 40 50 50 30 45 40
HR 60 60 60 60 60 60

Podobnie jak w przypadku modelu elastancyjnego, wyniki uzyskane w trakcie weryfikacji

uzyskanych modeli parametrycznych NARX nie przyniosty oczekiwanych rezultatow. Zmiana

istotnych parametréw sterowania, jak stopiefi wypelnienia sygnatu sterujacego (%SY'S) czy

czestotliwosci pracy skutkuje znacznym pogorszeniem jakosci predykcji (przypadek P6).
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3.3.4 Model neuronowy

Kolejnym etapem badan byla préba opracowania neuronowego modelu sztucznej komory
serca. W przypadku, gdy klasyczne metody identyfikacji modelu nie przyniosty oczekiwanych
rezultatow postanowiono zaimplementowaé model w oparciu o sztuczne sieci neuronowe.
Sieci neuronowe nie sa nowa koncepcja. W 1943 roku McCulloch oraz Pitts stworzyli
model neuronu w oparciu o dziatanie komoérki nerwowej [102]. PdZniej stworzono szereg
modeli matematycznych uwzgledniajacych w wigkszym badZ mniejszym stopniu wilasnosci
komoérki nerwowej. Schemat obwodowy stowarzyszony z wigkszoscia tych modeli odpowiada
modelowi McCullocha oraz Pittsa. Sygnaty wejSciowe sumowane sa z odpowiednimi wagami
W sumatorze, a nastgpnie porownywane z progiem. Sygnal wyjSciowy neuronu wyraza sig¢

zaleznoScia [102]:
N
y=1[ <Z w; - %) (3.39)
i=1

gdzie: f() - funkcja aktywacji, w; - warto$¢ wagi na ¢ tym wejsciu, x; - wartos¢ 7 tego wejscia.

W modelu McCullocha-Pittsa zastosowano skokowa funkcj¢ aktywacji. Oprécz skokowej
funkcji aktywacji mozliwe jest zastosowanie takze funkcji liniowej lub nieliniowej typu
sigmoidalnego. Typ funkcji nieliniowej ma decydujacy wptyw na wybdr techniki uczenia
neuronu (metody doboru wag). Istotnym czynnikiem jest takze wstgpny wybor strategii

uczenia. Wyr6zni¢ mozna dwa podejscia [136]:

e uczenie z nauczycielem (ang. supervised learning) — w tym trybie nauki przyjmuje sig¢, ze
znany jest pozadany sygnat wyjSciowy z neuronu, a dobér wag musi by¢ przeprowadzony

w taki spos6b aby aktualny sygnat wyjSciowy neuronu byt zblizony do wartosci zadanej,

e uczenie bez nauczyciela (ang. unsupervised learning) — ten tryb jest stosowany, gdy nie
dysponujemy wiedza, jaka powinna by¢ pozadana warto$¢ neuronu na wyjsciu. Dobor
wag odbywa si¢ badZ wykorzystujac konkurencj¢ neurondw migdzy soba (ang. Winner

Takes All), badZ stosujac metod¢ uczenia Hebba.

Pojedyncze neurony powiazane wzajemnie ze sobg tworza sie¢ neuronowa. W zaleznoSci

od sposobu potaczenia mozna wyrézni€ nastgpujace rodzaje sieci [102]:
e sie€ jednokierunkowa,
e sie¢ rekurencyjna,
e sie¢ komoérkowa.

Najbardziej popularne sa sieci jednokierunkowe (ang. feedforward). Przeptyw sygnatéw
w sieci odbywa si¢ w jednym kierunku (od wejscia do wyjscia). Neurony ulozone sa
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w warstwach, a powiazania migdzy neuronowe dotycza tylko neuronéw w sasiednich
warstwach. Liczba neuronéw wejSciowych jest rowna wymiarowi wektora wejSciowego.
Z warstwy wejSciowej sygnaty sa przekazywane do warstwy ukrytej. Warstwa ostatnia jest
warstwa wyjsciowa. Wszystkie pozostate warstwy neuronéw umieszczone pomigdzy warstwa
wejsciowa, a warstwa wyjsciowa nosza nazwe warstw ukrytych. Liczba neuronéw w tych
warstwach moze by¢ r6zna.

Sie¢ rekurencyjna charakteryzuje si¢ tym, ze powiazania neuronéw sa dowolne a przepltyw
sygnatow w sieci jest dwukierunkowy. Nazwa sieci wywodzi si¢ z tego, ze istnieja sprze¢zenia
zwrotne (rekurencja). Inny rodzaj powiazan migedzy neuronowych przedstawia soba siec
komoérkowa (ang. cellular neural network). Poszczegdlne neurony sa powiazane lokalnie ze
swoimi sasiadami, przy czym powiazanie jest dwukierunkowe i dotyczy neuronéw nalezacych
do tzw. sgsiedztwa.

Poniewaz sieci jednokierunkowe typu feedforward sa obecnie najbardziej popularne, oraz
idealnie nadaja si¢ zaréwno do celéw identyfikacji, jak i tworzenia ukladéw sterowania,
zdecydowano si¢ na wybdr tego typu sztucznych sieci neuronowych do identyfikacji modelu
sztucznej komory serca. W trakcie przeprowadzonych prac przebadano wiele réznych
struktur sieci neuronowych. W pracy opisano sie¢, ktéra charakteryzowata si¢ najwigksza
zgodnoScia.  Sie¢ neuronowa sklada si¢ z jednej warstwy ukrytej z 15 neuronami oraz
sigmoidalnymi funkcjami aktywacji. Sie¢ posiada trzy wejScia Py, Py, Pyt oraz dwa wyjscia
Qout Oraz (Q;,. Do nauki sieci wykorzystano algorytm Levenberga-Marquardta. Algorytm
Levenberga-Marquardta [68,76] jest zaawansowanym algorytmem optymalizacji nieliniowe;.

Na rysunkach 3.16 oraz 3.17 zestawiono przebiegi modelowanego przeptywu w stosunku

do wartosci referencyjnej.
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Rysunek 3.16: Zmierzony i modelowany przebieg natgzenia przeplywu wyjsciowego

Widzimy, ze w pierwszym przypadku P1 model charakteryzuje si¢ wysokim stopniem

zgodnosci (wskaznik R = 0, 97).

— — Qmout| |
Qout
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Rysunek 3.17: Zmierzony i modelowany przebieg natgzenia przeplywu wyjsciowego dla

modelu NN dla zestawu parametréw P6
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Istnieja jednak przypadki, w ktérych zgodnos¢ z sygnatem referencyjnym jest duzo
mniejsza (rys. 3.17). W tabeli 3.3 zestawiono wartoSci wskaznikoéw jakosci modelowania dla

przyktadowych zestawéw danych od P1 do P6.

Tabela 3.3: WartoSci parametréw ciSnienia sterujacego oraz bledy modelowania dla
przyktadowych symulowanych przypadkéw od P1 do PP6

Pl P2 P3 P4 PS5 P6

MSE 1,59 4,25 547 3,18 2,19 575
R 097 091 090 0,89 094 0,66
RMSE 1,26 2,06 234 1,78 148 2,40
NRMSE 0,06 0,13 0,14 0,10 0,08 0,16

SDP 200 200 250 200 200 180
DDP 50 -50 -75 -50 -50 -55
%SL 40 50 50 30 45 40
HR 60 60 60 60 60 80

3.3.5 Podsumowanie wynikow uzyskanych za pomoca réznych modeli

Analizujac wyniki uzyskane podczas modelowania oraz identyfikacji modelu sztucznej
komory serca stwierdzono, ze nie jest to zadanie trywialne. Istnieje duzo czynnikéw
niezaleznych wptywajacych na pracg¢ urzadzenia. Wprawdzie niektére z uzyskanych modeli
(np. NARX lub sztuczne sieci neuronowe) charakteryzowaly si¢ wysokim stopniem
zgodnosci zaréwno wsrod danych uczacych, walidacyjnych, jak i testowych, jednak istniaty
przypadki wybrane z dodatkowego zbioru testowego dla ktérego wyniki byly niezadowalajace
(wskaznik R < 0,66). Przyczyna takiego stanu rzeczy jest zapewne skomplikowana
konstrukcja oraz oddzialywanie membrany. Nawet drobne zmiany w parametrach sygnatu
sterujacego powodowaly znaczne zmiany w jako$ci modelowania. Zjawiska zachodzace
w trakcie zwlaszcza stanéw przejSciowych w trakcie pracy sztucznej komory (wystgpujace
przy calkowitym napeinieniu lub pelnym wyrzucie), sa trudne do modelowania. Gtéwna
trudno$cia modelowania jest doktadny opis dziatania zastawek oraz oszacowanie ruchu
elastycznej membrany. Z tego powodu nie udato si¢ uzyskaé zaréwno modeli fizykalnych
0 wystarczajacym na potrzeby syntezy uktadow sterowania, jak i modeli parametrycznych,
czy modeli typu black-box. Takze analizujac Zrédta literaturowe mozna wyciagna¢ wniosek,
ze modelowanie pulsacyjnej sztucznej komory nie jest zagadnieniem prostym. Istnieje
bardzo niewiele publikacji opisujacych préby uzyskania modelu urzadzenia pulsacyjnego do
wspomagania pracy komor serca [22, 51, 56, 122, 123, 157]. Gléwnie sa to modele bazujace

na analogiach ukladu krazenia do uktadéw elektrycznych (tzw. modele elastancyjne) lub
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modele parametryczne. Jedynie w przypadku zastosowania metody elementéw skoniczonych do
obliczenia stanu sztucznej komory serca daja zadowalajace rezultaty. Istnieje wiele opracowan
tego typu [8, 74, 80, 82, 87, 135]. Modele te jednak sa wykorzystywane do optymalizacji
konstrukcji oraz analizy zjawisk przeptywowych w komorze krwistej, a nie do sterowania
w czasie rzeczywistym. Kolejne prace zdecydowano si¢ skierowaé na opracowanie algorytmu
sterowania nie wykorzystujacego model. Synteza algorytmu sterowania w przypadku braku
modelu obiektu jest zagadnieniem znacznie trudniejszym oraz wiaze si¢ z konieczno$cia
posiadania szerokiej wiedzy o dziataniu obiektu regulacji. Duzo mniej jest w literaturze
opracowarn tego typu.

Najlepsze dopasowanie, dla wszystkich analizowanych przypadkéw testowych oraz
walidacyjnych, uzyskano dla modelu elastancyjnego (R = 0,76, rozdziat 3.3.1).
Charakteryzuje si¢ on najmniejsza wsrod badanych modeli zmienno$cia stopnia dopasowania

w zalezno$ci od zmiennych parametréw wejsciowych.

3.4 Symulacja stanéw prawidlowych oraz patologicznych

W celu opracowania algorytmu sterowania, nie bazujacego na modelu sztucznej komory
konieczne bylo przeprowadzenia badan symulacyjnych majacych na celu okreslenie
wymagan stawianych uktadowi regulacji.  Wykorzystano zaimplementowana biblioteke
do symulacji uktadu krazenia oraz urzadzania wspomagajacego (rozdziaty 3.1, 3.2 oraz
3.3). Przeprowadzenie symulacji umozliwia odtwarzanie przebiegéw giéwnych wielkoSci
hemodynamicznych, takich jak przeptywy, ciSnienia i zmiany objetosci komér. Ponizej
w tabeli 3.4 zestawiono parametry ukladu krazenia wraz z domySlnymi wartoSciami

parametrow.
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Tabela 3.4: Przyjete parametry modelu uktadu krazenia [24,25,28]

Nazwa Warto§¢ Jednostki Oznaczenie
Lewe Serce (LH)

Elastancja lewej komory 333 [mmHg-cm™3 Eraat
Objetosé szczatkowa lewej komory 5 [em?®] Vio
Podatno$¢ lewego przedsionka 5 [em3 - mmHg™] Cla
Rezystancja zastawki dwudzielnej 0.0225 [mmHg-s-cm™] Ry
Rezystancja zastawki tréjdzielnej 0.0225 [mmHg-s-cm™] Ry,
Prawe Serce (RH)

Elastancja prawej komory 1 [mmHg - em™3] Ernazr
Objetos¢ szczatkowa prawej komory 5 [em3) Vo
Podatno$¢ prawego przedsionka 5 [em3 - mmHg™ Cra
Rezystancja zastawki dwudzielnej 0.0225 [mmHg-s-cm™3] Ry
Rezystancja zastawki tréjdzielne;j 0.0225 [mmHg-s-cm™3] R,

Krazenie systemowe

Rezystancja krazenia systemowego tetniczego 1 [mmHg-s-cm™] R
Podatno$¢ krazenia systemowego tgtniczego 1.8 [em3 - mmHg™] Cls
Rezystancja krazenia systemowego zylnego 0.0014 [mmHg-s-cm™] Ry,
Podatno$¢ krazenia systemowego zylnego 180  [em3-mmHg™! Cis)
Rezystancja charakterystyczna krazenia systemowego  0.0375  [mmHg-s-cm™3]  Re,
Podatno$¢ charakterystyczna krazenia systemowego 0.2 [em3 cotmmHg™ Oy
Krazenie plucne

Rezystancja krazenia ptucnego tetniczego 0.2 [mmHg-s-cm™] Ry,
Podatnos¢ krazenia ptucnego tetniczego 5 [em?® - mmHg™* Cop)
Rezystancja krazenia ptucnego zylnego 0.0025 [mmHg-s-cm™] Ry,
Podatnos$¢ krazenia ptucnego zylnego 180  [em®-mmHg ]  C,,
Rezystancja charakterystyczna krazenia ptucnego 0.003 [mmHg-s-cm™] R,
Podatno$¢ charakterystyczna krazenia ptucnego 0.2 [em3 - mmHg™] Cir

W pierwszym etapie badain symulacyjnych przeprowadzono symulacje fizjologicznego
stanu uktadu krazenia. Celem bylo uzyskanie danych referencyjnych stanu prawidlowego
z ktéorym beda poréwnywane kolejne badania symulacyjne. W tabeli 3.4 podane zostaty
parametry domysSlne przyjete do symulacji stanu prawidlowego fizjologicznie.

Na rysunku 3.18 wida¢ zalezno$¢ cisnienia od objgtosci (petla PV) dla lewej komory
serca. WyraZznie widzimy poszczegdlne fazy pracy komory od skurczu komory po rozkurcz
izowulometryczny. Przedstawiona pgtla w pojedynczym cyklu pracy zawarta jest pomigdzy
charakterystyka bierna (wynika z naprezen, ktére wystepuja w migsniu niepobudzonym),

a charakterystyka czynna, zwigzang z wyrzutem krwi do aorty.
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Rysunek 3.18: Petla pracy serca na ptaszczyZnie ciSnienie-objetos¢ dla lewej komory serca

Analizujac wartosci objegtosci konnicowo-rozkurczowej (EDV) i koficowo-skurczowej (ESV)
oraz wartoSci ciSnienia koncowo-skurczowego i koncowo-rozkurczowego mozna wnioskowac,
ze jest to obraz pracy lewej komory dla stanu fizjologicznie prawidtowego. W przypadku petli
przedstawionej na rysunku 3.18 mozna okresli¢ warto$¢ rzutu jednostkowego ok. SV = 87
[cm?]. Maksymalna warto$¢ cisnienia w lewej komorze wynosi ok. 125 [mmH g]. Wartos¢
objetosci koficowo-skurczowej ESV = 38 [cm?], natomiast koficowo-rozkurczowej ESV =
125 [em?]

Plv

p [mmHg]

t[s]

Rysunek 3.19: Wynik modelowania ciSnienia komorowego (F,) i ciSnienia w uktadzie
tetniczym systemowym (F,;) dla warunkéw fizjologicznych prawidtowych

Podobnie jest w przypadku analizy wartosci ciSnienia w lewej komorze serca P,
oraz ciSnienia w aorcie F,,. Warto§¢ ciSnienia F,; waha si¢ od maksymalnej wartosci

ok. 120 [mmHg| do wartosci minimalnej ok. 80 [mmHg|, co jest stanem fizjologicznie
60



prawidtowym. Przebieg ci$nieri ma takze prawidtowy przebieg oraz podobnie jak w przypadku
petli pracy serca widoczne sa poszczegdlne fazy pracy komory, ktére sa charakterystyczne dla
stanu prawidlowego.

Przebiegi ciSnienn P}, (ciSnienie w lewym przedsionku) oraz P,, (ciSnienie w ukladzie
krazenia plucnego zylnego). Dane przedstawione zostaly na rysunku 3.20. Zaréwno zakres

zmian wartoSci ciSnien, jak 1 ich przebieg jest prawidlowym stanem fizjologicznym.

Pvp 1

- - Pla
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Rysunek 3.20: Wynik modelowania ciSnienia w ukfadzie zylnym ptucnym (P,,) i ciSnienia
przedsionkowego (F,) dla warunkéw fizjologicznych prawidtowych
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Rysunek 3.21: Petla pracy serca na ptaszczyznie ciSnienie-objetos¢ dla prawej komory serca

Uzyskane przebiegi charakterystyczne dla prawej komory serca przedstawiono na rysunku
3.21. Podobnie jak w przypadku lewej komory serca przedstawiona petla w pojedynczym
cyklu pracy zawarta jest pomigdzy charakterystyka bierna (wynika z naprezen, ktére wystgpuja
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w mig$niu niepobudzonym), a charakterystyka czynna, zwiazana z wyrzutem krwi do tetnicy
ptucnej. WartoSci poszczegdlnych objetosci (EDV oraz ESV) mozna uzna¢ za wartoSci
fizjologicznie prawidlowe.

W pracy skupiono si¢ na opracowaniu algorytmu sterowania dla lewej komory serca.
Oczywiscie ze wzgledu na podobieistwo w pracy obu komér nie bylo uzasadnienia
do przeprowadzenia badan oddzielnie dla lewej oraz prawej komory serca. Opracowany
algorytm jest mozliwy do zastosowania zaréwno dla wspomagania lewokomorowego oraz
prawokomorowego. Pomimo faktu, ze skupiono si¢ na wspomaganiu lewej komory serca
konieczna jest takze analiza pracy prawej komory serca, pomimo ze jej parametry nie beda
ulegaty zmianie.

Uktad krazenia jest jednak uktadem zamknigtym i z tego powodu pogorszenie si¢ warunkéw
pracy jednego z komponentéw wplywa na dzialanie wszystkich innych komponentéw
w uktadzie. Dlatego tez konieczne jest przeprowadzanie analizy pracy ukladu krazenia dla

kazdego z elementow.
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Rysunek 3.22: Wynik modelowania ciSnienia komorowego (F,,) i ciSnienia w ukladzie
tetniczym ptucnym (F,,) dla warunkéw fizjologicznych prawidlowych

Przebiegi ci$nienia P, (prawej komorze) oraz cisnienia F,, (ciSnienie w tetnicy plucnej)
takze sa fizjologicznie prawidltowe (rys. 3.22). Wyraznie widoczne sa poszczegélne fazy pracy
komory.

Na rysunkach 3.23 oraz 3.24 przedstawiono przebiegi przeptywow dla odpowiednio lewej
oraz prawej komory serca. Analiza zarowno wartosci przeplywoéw, jak i ich przebiegu pozwala
stwierdzi¢, ze mieszcza si¢ one w zakresie wartoSci, ktore mozna uznac za fizjologicznie
prawidlowe. Wprawdzie analizujac petle serca dla lewej oraz prawej komory mozliwa jest
analiza wartosci rzutu minutowego poszczegdlnych komor, ale na petli brakuje informacji

o chwilowych warto$ciach przeptywu zaré6wno wlotowego, jak i wylotowego. Analizujac
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przebiegi mozna takze sprawdzi¢ zaleznoSci czasowe pomigdzy poszczegdlnymi fazami pracy
serca oraz maksymalne wartoSci przeplywow. Jest to pomocne zwlaszcza w przypadku
oceny skutecznoSci wspomagania dla asynchronicznej pracy urzadzenia wspomagajacego.
W przypadku synchronicznej pracy pompy wspomagania szczytowe wartosci przeptywow nie

zmieniaja si¢, jezeli warunki hemodynamiczne w ukladzie krazenia nie uleglty zmianie.

Qlo
700 == Qli |
600 5
500 1
@
o
€ 400 b
S,
e]
300 . o~ i
1 AY
\ I RN
L ! \ 1 A ]
200 I . S
N 1 N
1 N 1 \
100 1 \\ ] \\,
N 1 ~ 1 N
\ 1 ' )
0 1 ‘ 1,

t[s]

Rysunek 3.23: Wynik modelowania wypltywu z lewej komory (Q);,) i wptywu (@) dla
warunkow fizjologicznych prawidtowych
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Rysunek 3.24: Wynik modelowania wypltywu z lewej komory (Q),,) i wptywu (Q,;) dla
warunkow fizjologicznych prawidtowych
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Kolejnym etapem bylo przeprowadzenie symulacji dla sytuacji patologicznych.
Sprawdzono wptyw wartosci elastancji lewej komory na uktad krazenia. Przyjeto nastgpujace
wartosci elastancji: Foa = 4 [mmHg - em™3] (N), Enan = 3.5 [mmHg - em™3] (P1),
Erazt = 3 [mmHg - em™3] (P2), Epazt = 2 [mmHg - em™3] (P3), Epaat = 1 [mmHg - em ™3]
(P4), Epazt = 0.7 [mmHg - cm ™3] (P5) oraz dla kazdego z przypadkéw Vg = 15 [em?]. Na
rysunku 3.25 przedstawiono wplyw zmiany elastancji lewej komory na zalezno$¢ pomigdzy

ci$nieniem a objgtoscia lewej komory.

Plv [mmHg]

50 -

40 60 80 100 120 140 160
Viv [em?]

Rysunek 3.25: Petla pracy serca na ptaszczyzZnie ciSnienie-objetos¢ dla:
Emaxl =4 (N), Ema:cl = 3.5 (Pl), Emaxl =3 (PZ), Ema:cl = 2 (P3), Emaxl =1 (P4)’
Ernazt = 0.7 (P5) [mmHg - cm ™3] oraz Vg = 15 [em?]

Wyraznie widzimy, ze zmniejszenie wartosci elastancji lewej komory serca powoduje
przesunigcie oraz obrét petli PV w prawa strong zgodnie ze wskazéwkami zegara. Wyraznie
widzimy, ze wraz z pogorszeniem kurczliwosci mig$nia lewej komory nastgpuje zwigkszenie
zaréwno wartos$ci koncowo-rozkurczowej objetosci (VED), jak i wartosci koncowo-skurczowej
objetosci (VES). Jest to spowodowane mniejsza iloScig krwi wytlaczanej z lewej komory
do aorty, czyli do krazenia systemowego. Z tego powodu wigksza objetoS¢ krwi pozostaje
po wyrzucie w lewej komorze. Utrata inotropii sercowej (tzn. zmniejszona kurczliwos¢)
powoduje przesunigcie w dot krzywej Franka-Starlinga. Powoduje to migdzy innymi spadek
ciSnienia koncowo-skurczowego. Powierzchnia petli PV maleje. Widoczny jest spadek rzutu

minutowego (rys. 3.25).
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Rysunek 3.26: Wynik modelowania ciSnienia komorowego (F,) i ciSnienia w uktadzie
tetniczym systemowym (P, ) dla warunkéw fizjologicznych prawidtowych (N) oraz wybranych
patologii (P3 oraz P5)

W wyniku ostabienia kurczliwosci mig$nia lewej komory nastgpuje spadek maksymalnej
wartoSci ciSnienia w lewej komorze oraz zmniejszenie wartosci ciSnienia w aorcie Pas. Jest to
bardzo istotne z punktu widzenia badania stopnia niewydolnosci serca. Zmniejszenie wartoSci
obciazenia nastgpczego (ang. afterload) powoduje mniejszy przepltyw przez aortg, a co za tym
idzie zmniejszenie przeplywu w krazeniu wieicowym. Prowadzi to do dalszego upos$ledzenia

pracy komory serca.
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Rysunek 3.27: Wynik modelowania ciSnienia w uktadzie zylnym ptucnym (F,,) i ciSnienia
przedsionkowego (F,) dla warunkéw fizjologicznych prawidiowych (N) oraz wybranej
patologii (P4)

Wzrost obciazenia wstgpnego (ang. preload) jest odpowiedziga kompensacyjna w celu

utrzymania prawidtowego rzutu minutowego. Widzimy to wyraZnie na rysunku 3.27. Takze
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przedstawione wyniki w tabeli 3.5 pokazuja, ze nastapil znaczny wzrost Sredniej wartosci
ci$nienia w lewym przedsionku z 9.11 [mmH g] do 22.82 [mmH g] (przy zmianie elastancji
komory z 4 do 0.7 [mmHg - em™3]).

W tabeli 3.5 zestawiono wyniki dla przeprowadzonych badan symulacyjnych. W tabeli
zawarte sa wartosci Srednie poszczegdlnych parametrow uktadu krazenia. Analizujac dane
przedstawione w tabeli widzimy, ze pogorszenie kurczliwos$ci lewej komory w istotny sposob
wplywa na zmniejszenie wartoSci przeptywu w krazeniu wienicowym. Spadek widoczny jest we
wszystkich symulowanych galg¢ziach krazenia wieficowego. Przeptyw tetniczy wienicowy (e,
zmniejszyt sie z 4.28 [em?/s] do 2.19 [em?/s] oraz krazenia zylnego wieficowego Qe z 3.89
[em3/s] do 1.99 [em?/s]. Spadek jest wigc prawie 0 50 %.

Tabela 3.5: Srednie wartosci zmiennych symulowanych w przypadku badania wptywu zmiany
elastancji wspomaganej komory.

N P1 P2 P3 P4 P5
Erazt [mmHg - em™3] 4 3,50 3 2 1 0,7
Vit [em?] 5 15 15 15 15 15
COL [l/min) 5,52 5,39 5,32 5,03 3,98 3,33
SVL [em3) 92,01 89,86 88,72 83,76 66,38 5543
VEDL [cm?®] 124,49 135,68 139,49 150,38 166,43 172,38
VESL [em?] 32,48 45,82 50,77 66,63 100,06 116,95
Py, [mmHg] 44,02 43,03 4221 3990 36,48 35,53
P, [mmHg] 9,11 9,77 10,03 11,64 18,23 22,82
COR [l/min] 5,61 5,55 5,52 5,40 4,96 4,65
SV R [em?] 9347 9243 92,04 90,04 82,61 77,51
VEDR [cm3) 135,77 135,09 134,83 133,79 130,58 128,46
VESR [cm?] 42,30 42,66 42,79 43,76 4798 50,95
P, [mmHg] 15,78 15,81 15,82 1599 16,84 17,46
P, [mmHg] 6,52 6,42 6,39 6,24 5,78 5,48
Quen [em? /5] 380 379 375 354 264 1,99
Qur [em3/s] 037 036 036 036 033 03l
Qlea [cm? /5] 4,28 417 4,13 3,89 2,89 2,19
Qo [cm? /3] 214 2,09 207 194 144 1,10
Qrens [em? /4] 213 208 206 196 148 112
Qroar [em? /] 214 2,09 207 194 144 1,10
Qs [cm? /4] 213 208 206 196 148 112
P,s [mmHg) 91,72 8945 88,32 83,11 66,27 55091
P,, [mmHg] 30,08 30,44 30,57 31,52 35,773 38,76

W ramach rozprawy doktorskiej wykonano badania wptywu poszczegdlnych parametrow
uktadu krazenia, m.in. wptywu objetosci resztkowej lewej komory, zmian opornosci tgtnicze;j
systemowej, zmian opornosci tgtniczej ptucnej, zmian podatnosci krazenia systemowego, zmian

podatnosci krazenia ptucnego (Dodatek A).
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3.5 Symulacja pracy urzadzenia wspomagajacego

Mozliwos$¢ dotaczenia bloku funkcyjnego reprezentujacego urzadzenie wspomagajace pozwala
na obserwacje wpltywu dziatania protezy na warunki panujace w ukfadzie. Sztuczna komora
pobiera krew z przedsionka w trakcie wyrzutu z naturalnej komory serca. Powinno to
spowodowac obnizenie Sredniej wartosci ciSnienia w uktadzie zylnym plucnym oraz ciSnienia
przedsionkowego. Jednoczesnie w trakcie fazy rozkurczu nastgpuje dodatkowy rzut do aorty,
wykonany przez urzadzenie wspomagajace. Powoduje on wzrost Sredniej wartosci ciSnienia
w systemowym uktadzie tgtnic. Obserwowane powinno by¢ takze lokalne maksimum tej
wartoSci w trakcie fazy rozkurczu naturalnej komory. Dotaczenie wspomagania powoduje
odcigzenie naturalnej komory serca. Pobor krwi przez urzadzenie powoduje zmniejszenie
wartoSci rzutu jednostkowego, co znajduje swoje odbicie w wygladzie petli pracy serca na
ptaszczyZznie PV (ciSnienie objetosc).

W celu oceny wplywu urzadzenia wspomagajacego na uktad krazenia wykorzystano
model elastancyjny (rozdziat 3.3.1), ktéry charakteryzowat si¢ niska zmiennoscia doktadnosci
dopasowania dla réznych warunkéw pracy. Na rysunku 3.28 przedstawiono zaleznoS¢ ciSnienia
od objetosci dla lewej komory, przy réznych stopniach wspomagania. Zaobserwowano, ze wraz
ze wzrostem stopnia wspomagania nastgpuje zmniejszenie rzutu jednostkowego lewej komory.
Jednoczes$nie nastgpuje zwigkszenie wartosci ci$nienia podczas skurczu komory. Przyczynia

si¢ to do odcigzenia migSnia sercowego.
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Rysunek 3.28: Petla pracy serca na plaszczyznie ci$nienie-objetos¢ dla E,,qy = 0.25 (N),
Evad =0.5 (Pl), E’Uad =1 (PZ), Evad =2 (PS)’ Evad =25 (P4)’ Evad =3 (PS) [mmHg-cm_3]
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p [mmHg]

Rysunek 3.29: Wynik modelowania ci$nienia komorowego (F,) i ciSnienia w ukladzie

tetniczym systemowym (F,) dla warunkéw fizjologicznych prawidiowych (N) oraz patologii
(P5)

Nastgpuje takze wzrost opornosci obwodowej, obciazenie nastgpcze (ang. afterload), co

wida¢ na rys 3.29. Gléwna przyczyna jest tloczenie dodatkowej krwi przez urzadzenie
wspomagania do aorty.

Pvp N
= = PlaN |4
—©—Pvpp5 [
O+ Plap5 -

Rysunek 3.30: Wynik modelowania ciSnienia przedsionkowego (F,) 1 ciSnienia w ukladzie
zylnym ptucnym (F,,,) dla warunkéw startowych (N) oraz wybranej patologii (P5)

Zgodnie z oczekiwaniami nastgpuje spadek ci$nienia przedsionkowego, czyli obciazenia
wstepnego (ang. preload). Spowodowane jest to pobraniem pewnej objetosci krwi z lewej

komory przez urzadzenie wspomagajace. Z tego powodu takze objeto$¢ koncowo-rozkurczowa
zmniejsza sig.
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Tabela 3.6: Srednie wartosci zmiennych symulowanych dla réznych

urzadzenia wspomagajacego

warto$ci elastancji

N P1 P2 P3 P4 P5
Erazl [mmHg - ecm™3) 0,7 0,7 0,7 0,7 0,7 0,7
Viu [em?] 15 15 15 15 15 15
Eyaq [mmHg - cm™2] 0,25 0,5 1 2 2,50 3,00
COL [1/min) 319 256 1,65 1,12 107 105
SVL [Cmg} 53,11 42,66 27,57 18,64 17,76 17,46
VEDL [Cms] 166,14 161,25 153,84 149,15 148,78 148,74
VESL [cm?’] 113,03 118,58 126,27 130,51 131,03 131,27
B, [mmHg] 30,70 29,83 28,59 28,02 28,03 28,08
P, [mmH g| 17,19 13,85 9,20 7,09 6,95 6,93
COR [I/min] 471 495 530 548 551 552
SVR [cm?’] 78,44 82,46 88,26 91,41 91,82 92,03
VEDR [em?] 123,90 125,84 128,87 131,05 131,47 131,74
VESR [cm3] 4547 43,37 40,60 39,64 39,65 39,71
P [mmHyg| 1562 1520 14,68 1460 14,64 14,68
P. [mmH g| 5,17 5,40 5,75 6,00 6,05 6,08
Qoo [em? /3] 204 2,64 355 412 421 425
Qe [em?/s] 031 033 036 037 038 038
O [em? /5] 224 288 386 451 460 465
Qreat [em?®/5] L12 144 193 225 230 232
O [em® /5] 16 148 196 225 230 232
Ot [em® /5] L12 144 193 225 230 232
O lem? /] 16 148 196 225 230 232
P [mmH g| 53,28 61,49 74,38 83,11 84,41 85,12
Piap [mmH g] 3346 31,35 28,54 2748 2747 2751
COV AD [ /min] 018 126 299 408 421 426
VEDV AD [(’m3] 167,10 161,34 147,47 124,05 116,15 110,22
VESVAD [cm3] 164,12 140,31 97,69 56,09 46,04 39,17
SVVAD [em?] 208 21,04 4978 6796 70,11 71,04

Analizujac dane zawarte w tabeli 3.6 wyraznie widzimy, ze w wyniku zwigkszenia ci§nienia

w aorcie (FP,;), nastgpuje takze zwigkszenie przeplywu w krazeniu wieicowym. Przeplyw

tetniczy wieficowy Q.. zwigkszyt si¢ z 2,24 [em?/s] do 4,65 [cm?/s] oraz krazenia zylnego

wieficowego Quen z 2,04 [em?/s] do 4,25 [cm?/s|. Przeptyw w krazeniu wieficowym wrocit

wigc do wartosci fizjologicznie poprawnych. W polaczeniu ze znacznym odciazeniem lewej

komory (COL = 1.0 [[/min] dla przypadku P5) przyczynia si¢ to do stworzenia idealnych

warunkéow dla niewydolnej komory serca do procesu regeneracji oraz ogélnej poprawy

warunkéw hemodynamicznych. Poprawa krazenia w krwiobiegu "duzym" prowadzi takze do
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korzystnych zmian w krazeniu "matym". Powigkszeniu ulega takze rzut prawej komory serca.
Zmienia si¢ z wartosci Sredniej rownej COR=4,71 [l/min] na warto$¢ Srednia COR=5,52

[[/min| dla maksymalnej warto$ci wspomagania.

3.6 Symulacja wplywu trybu pracy na skutecznos¢
wspomagania

W celu opracowania skutecznego algorytmu sterowania, ktéry moglby adaptowac sie do
zmiennych warunkéw hemodynamicznych, nalezato przeprowadzi¢ badania symulacyjne
wplywu trybu pracy sztucznego wspomagania na uktad krazenia. Istnieja dwa tryby pracy
sztucznej komory serca: synchroniczny oraz asynchroniczny. W trybie synchronicznym
praca pompy VAD jest synchronizowana z praca serca. Wyrzut ze sztucznej komory
nastgpuje po wyrzucie z naturalnego serca. W przypadku pracy asynchronicznej nie wystgpuje
synchronizacja z praca serca pacjenta. Zdecydowano si¢ wykona¢ badania symulacyjne
wplywu trybu wspomagania na skuteczno$¢ wspomagania. W pierwszej fazie zbadano wplyw
zmiany opdznienia wzgledem pracy serca. Jako punkt bazowy przyjeto zerowe przesunigcie
wzgledem prawidtowo ustawionej synchronizacji (shift = 0 [ms]). Nastgpnie dokonano
kolejno zmian wartoSci przesunigcia: shift = 100, shift = 200, shift = 300, shift = 500,
shift = 800 [ms]. W tabeli 3.7 zestawiono wartosSci Srednie wybranych zmiennych w uktadzie

krazenia dla wymienionych przypadkéw przesunigcia.
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Tabela 3.7: Srednie warto$ci zmiennych symulowanych w przypadku zmian przesunigcia rzutu
ze sztucznej komory

N P1 P2 P3 P4 P5
Erazt [mmHg - em™3] 0,7 0,7 0,7 0,7 0,7 0,7
Vig [em?] 15 15 15 15 15 15
Eyoq [mmHg - cm™3) 2 2 2 2 2 2
shift [ms] 0,00 100,00 200,00 300,00 500,00 800,00
COL [l/min) 1,05 0,99 0,83 0,64 0,26 0,80
SVL [cm?’] 17,43 16,54 13,77 10,69 4,32 13,38
VEDL [(;WL?’] 153,24 142,59 141,49 140,23 138,01 140,93
VESL [(:m?’} 135,82 126,05 127,72 129,54 133,69 127,54
Py, [mmHg] 30,83 25,25 25,19 25,13 25,31 25,02
P, [mmHg] 9,20 5,41 5,49 5,66 6,23 5,85
COR [l/min] 5,26 4,49 4,47 4,46 4,41 4,46
SVR [cm?’} 87,62 74,81 65,21 74,29 73,57 74,40
VEDR [cm3) 128,10 139,83 139,79 139,71 65,89 139,61
VESR [cm?] 40,49 65,02 74,58 6543 139,45 65,21
P. [mmH g| 14,74 12,47 12,49 12,50 12,53 12,48
P. [mmH g| 5,73 6,36 6,35 6,34 6,28 6,31
Quen [em?)] 414 365 363 362 355 362
Qur [em3/s] 037 036 036 036 036 036
Qe [em? /5] 457 401 400 398 391 398
Qe [em3)s] 228 201 200 199 195 1,99
Qe [em? /5] 227 200 200 199 195 1,99
Quaat [em? /5] 228 201 200 19 195 1,99
Oz [em?/s] 227 200 200 199 195 1,99
P, [mmH g] 85,53 74,77 7447 74,13 73,29 74,33
P,, [mmHg] 28,87 22,30 22,33 22,43 22,84 22,64

Przesunigcie momentu wyrzutu ze sztucznej komory wzgledem naturalnej komory serca
znacznie wplywa na parametry hemodynamiczne w uktadzie krazenia. Powoduje obnizenie
ciSnienia w lewym przedsionku (F},) oraz wplywa na zmniejszenie wartoSci rzutu z lewej
komory (COL), jednak w tym przypadku nie sg to efekty pozadane. Zwiazane sa one
z zaleganiem krwi w lewej komorze serca. Widzimy takze zmniejszenie ciSnienia w krazeniu
obwodowym. Z tego powodu nastgpuje spadek Srednich wartoSci przeptywéw w krazeniu
wieicowym. Najmniejsza warto$¢ przeptywu tetniczego wieficowego ()., dla symulowanych
przypadkéw wyniosta 3,91 [em?/s], natomiast najwigksza 4,57 [cm?/s]. Najmniejsza warto$¢
przeptywu zylnego wieficowego Q.. dla symulowanych przypadkéw wyniosta 3,55 [em?/s],
natomiast najwigksza 4,14 [cm?/s|. Zmiana wynosi wigc ok. 15% wartosci maksymalnej. Na
rysunkach 3.31 oraz 3.32 przedstawiono przebiegi przeplywu wyjSciowego ze wspomaganej

komory oraz z urzadzenia wspomagajacego dla przypadku (N) oraz (P4).
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Rysunek 3.31: Wynik modelowania przeptywu na wylocie z lewej komory (Q);,) oraz przeptywu
na wylocie z urzadzenia wspomagajacego dla poczatkowych warunkéw (N)
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Rysunek 3.32: Wynik modelowania przeptywu na wylocie z lewej komory (();,) oraz przeptywu
na wylocie z urzadzenia wspomagajacego dla warunkéw (P4)

Przeprowadzono takze symulacje majace na celu sprawdzenie wplywu zmiany
czestotliwosci pracy sztucznej komory serca w stosunku do czestotliwosci wspomagane;j
komory. W tabeli 3.8 zestawiono wyniki wspomagania dla ré6znych wartoSci czestotliwosci
pracy sztucznej komory. Zmiang czgstotliwosci osiagnigto skracajac catkowity czas trwania

cyklu pracy urzadzenia wspomagajacego (sl [ms]).
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Tabela 3.8: Srednie warto$ci zmiennych symulowanych w przypadku zmian czestotliwosci
pracy sztucznej komory

N Pl P2 P3 P4
Erazi [mmHg - ecm™?] 0,7 0,7 0,7 0,7 0,7
Vor [em?] 15 15 15 15 15
Eyaa [mmHg - em™] 2 2 2 2 2
shift [ms] 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00
sl [ms] 0,00 100 200 500 600
COL [l /min] 105 115 085 136 133
SV L [CTTLS] 17,43 19,11 14,21 22,60 2223
VEDL [cm3] 153,24 143,21 143,72 151,13 148,65
VESL [cm3] 135,82 124,11 129,51 128,53 126,42
P, [mmH g] 30,83 25,65 25,85 28,06 27,23
P [mmH g] 9,20 6,02 6,48 9,23 8,31
COR [1/min] 526 447 439 416 425
SV R [Cmﬂ 87,62 7442 73,10 69,38 70,82
VEDR [cm?] 128,10 139,73 139,68 139,28 139,50
VESR [em?] 40,49 6531 66,57 69,90 68,68
P. [mmH g] 14,74 12,54 12,63 13,07 12,93
P,q [mmHg] 5,73 6,32 6,32 6,21 6,25
Qe [em? /] 414 360 353 315 329
Qe [em?/3] 037 036 036 034 035
Oren [em? /4] 457 397 389 349 3,64
et [em?/s 208 198 195 174 182

2,28 1,98 1,95 1,74 1,82
2,27 1,98 1,95 1,75 1,82
Pis 85,53 7446 73,47 69,10 70,74
P, 28,87 22,73 23,05 2491 24,30

]

Qea [em? /5] 227 198 195 175 182
}
}
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Rysunek 3.33: Wynik modelowania przeptywu na wylocie z lewej komory (Q);,) oraz przeptywu
na wylocie z urzadzenia wspomagajacego dla warunkow (P1).
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Rysunek 3.34: Wynik modelowania przeptywu na wylocie z lewej komory (();,) oraz przeptywu
na wylocie z urzadzenia wspomagajacego dla warunkéw (P4)

Na rysunkach 3.33 oraz 3.34 przedstawiono przebiegi przeptywu wyjSciowego ze
wspomaganej komory oraz z urzadzenia wspomagajacego dla przypadku (P1) oraz (P4).
W przypadku zmiany czestotliwosci pracy sztucznej komory serca wartoSci Srednie
poszczegdlnych zmiennych w uktadzie krazenia nie oddaja w pelni zachodzacych zjawisk.

Brak synchronizmu ma duze znaczenie dla procesu regeneracyjnego serca. Na rysunkach
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3.35, 3.36 oraz 3.37 zestawiono przebiegi przeplywow w poszczeg6lnych miejscach uktadu
krazenia wiencowego z 10 [s] symulacji w przypadku skumulowania obu zjawisk tzn. braku
synchronizacji oraz czgstotliwosci pracy sztucznej komory réznej niz czestotliwos$¢ pracy

wspomaganej komory serca.

Q [cm3/s]

10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20
t[s]

Rysunek 3.35: Wynik modelowania przeptywu w lewej gatezi zstgpujacej krazenia wieicowego
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Rysunek 3.36: Wynik modelowania przeptywéw w lewej galezi okalajacej krazenia
wiencowego
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Q[cm 3/s]

10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20

Rysunek 3.37: Wynik modelowania przeplywu zylnejgo wiencowego @Q),e,, tetniczego
wienicowego ()., oraz dodatkowego wieicowego do prawego przedsionka Q).

Nastgpuja gwaltowne zmiany wartos$ci przeptywoéw (rys. 3.35, 3.36, 3.37). Analizujac
jedynie Srednie wartoSci przeptywdéw nie jesteSmy w stanie zaobserwowac tych zmian. Nagte
zmiany w wartoSciach przeptywow zmniejszaja skutecznos¢ procesu dostarczania niezbednych
substancji do lewej komory serca, a co za tym idzie zmniejszona jest efektywnos¢ proceséw

regeneracyjnych niewydolnego organu.

3.7 Podsumowanie prac dotyczacych modelowania

W ramach przeprowadzonych symulacji uktadu krazenia oraz urzadzania wspomagajacego
sformutowane zostaly wymagania jakie musi spetnia¢ uktad sterowania w celu adaptacji do
zmiennych warunkéw hemodynamicznych w uktadzie krazenia. Analizujac otrzymane wyniki

mozna stwierdzié, ze:

1. Ukfad sterowania musi w odpowiedni sposob reagowac na zmiany w ukladzie krazenia,
a wigc adaptowac si¢ do zmiennych parametréw hemodynamicznych. Analizujac prace
uktadu krazenia dla r6znych patologicznych zmian parametréw mozna wysuna¢ wniosek,
ze uklad sterowania moze by¢ narazony na nagle zmiany parametréw. Zmiany moga
nastgpowaé w przedziale czasu od kilku do kilkunastu cykli pracy wspomaganej komory
(od kilku do kilkunastu sekund).

2. Zmiany obciazenia (obciazenia nastgpczego F,) pracy urzadzenia wspomagajacego

obiektywnie nie sa wartoSciami znaczacymi (co do wartosci). Procentowa zmiana
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warto$ci obcigzenia przy zmianie stopnia kurczliwo$ci migSnia sercowego jest
znaczna, jednak co do wartoSci nie jest zmiang duza z punktu widzenia
urzadzenia wspomagajacego. Dla zmiany elastancji sztucznej komory z wartoSci
Erazt = 4 [mmHg - cm™3] do wartoSci E,,q, = 0.7 [mmHg - cm ™3] zmiana Sredniej
warto$ci ciSnienia na wylocie zmienia si¢ o ok. 35 [mmH g co stanowi ok. 9% zakresu
ciSnien roboczych urzadzenia. W przypadku zmiany ci$nienia na wlocie P, zmiana

wynosi ok. 11 [mmH g|, co stanowi ok. 3% zakresu cisnieri roboczych urzadzenia.

. Istotne dla skutecznego wspomagania jest generowanie odpowiedniego poziomu
przepltywu wylotowego ze sztucznej komory. Im wigkszy generowany przeptyw, tym
bardziej poprawiaja si¢ parametry hemodynamiczne wspomaganej komory (rozdziat 3.5).
Zwigkszenie maksymalnej wartoSci elastancji w modelu VAD korzystnie wplywa na
warto$¢ przeplywu w krazeniu wieicowym oraz prowadzi do znacznego odcigzenia
migénia wspomaganej komory (COL zmniejsza si¢ dla symulowanych przypadkéw
z wartoSci 3.19 [I/min] w przypadku E,,q = 0.25 [mmHg - em™3] do wartoSci
1.05 [I/min] dla E,.q = 3.0 [mmHg - em™>]). Objeto$é sztucznej komory serca
zostata dobrana w taki sposéb, aby przy maksymalnym napelnianiu oraz opréznianiu
komory krwistej generowany byt bezpieczny przeptyw wylotowy, zapewniajacy najlepsze
warunki wspomagania. Istotne wigc z punktu widzenia oceny skuteczno$ci wspomagania
jest zapewnienie przez uklad sterowania pracy w trybie calkowitego napeinienia oraz

pelnego wyrzutu z komory.

. Zapewnienie synchronizacji pracy sztucznej komory serca z czgstotliwoscia pracy
wspomaganej komory serca jest bardzo istotnym aspektem z punktu widzenia
efektywnosci procesu wspomagania oraz regeneracji wspomaganego migsnia. Praca
synchroniczna pozwala na stabilizacj¢ przeplywow w uktadzie krazenia, zwlaszcza
w ukladzie krazenia wieficowego (rozdziat 3.6). Istotne jest wigc, w miarg mozliwosci,

prowadzenie procesu wspomagania w trybie synchronicznym.
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Rozdzial 4

Opracowanie koncepcji ukladu sterowania
torami pneumatycznymi urzadzenia

wspomagajacego prace komor serca

4.1 Analiza ukladu sterowania zespolu zasilania
POLPDU-501

W ramach pracy doktorskiej przeprowadzono analizg¢ istniejacego uktadu sterowania jednostki
POLPDU-501.  Analiza zostala przeprowadzone we wspdtpracy z Fundacja Rozwoju
Kardiochirurgii w Zabrzu, ktéra jest producentem jednostki sterujacej POLPDU-501.
Wspoétpraca polegata na dostarczeniu dokumentacji technicznej urzadzenia oraz instrukcji
serwisowych, umozliwiajacych zmiang parametréw algorytmow sterowania. W tabeli 4.1

przedstawiono podstawowe parametry sterownika pneumatycznego.
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Tabela 4.1: Gléwne parametry sterownika pneumatycznego POLPDU-501

Wspélpraca z protezami serca

Liczba sterowanych protez: 2
Typy protez: EXT (70 [ml]), PED ( 45 [ml]),
inne (20 1 30 [ml])

Objetos¢ zbiornikéw wyréwnawczych

Zbiornik nadci$nienia: 3,5(1]
Zbiornik podci$nienia: 3,5(1]
Wybrane parametry kompresora
Typ kompresora: Ttokowy, wielogtowicowy
Liczba glowic: 2
Objetosé skokowa jednej gltowicy: 20 cm3
Zakres predkosci obrotowych silnika: 0 - 2500 [obr/min]
Wytwarzanie fali pneumatycznej sterujacej proteza
Realizacja: Dwustanowy pulsator
elektropneumatyczny
Maksymalne ci$nienie w zbiorniku nadci$nienia: +350 [mmHg]
Minimalne ci$nienia w zbiorniku podci$nienia: -75 [mmHg]

Czas pracy w trybie zasilania bateryjnego:

Minimalny: 2 godziny
Typowy: 3,5 godziny
Najlepszy przypadek: 6 godzin

W pierwszej kolejnosci przeprowadzono analiz¢ sprzgtowa istniejacego rozwiazania.
Nalezy pamigtac, ze ze wzgledu na charakter pracy zespoléw wspomagania, nalezy tak dobrac¢
elementy zestawu, aby gwarantowaly bezawaryjny czas pracy (BCP) ok. 15-18 miesiecy
tzn. 10 000-12 000 [h]. W czasie opracowywania elementéw uktadu nie bylo czasu na
przeprowadzenie tak dtugotrwatych badan elementéw, w ktérych powinno uczestniczy¢ wiele
takich samych zestawow, aby uzyska¢ miarodajne wyniki. Z tego powodu podczas analizy
struktur uktadu zwrdécono uwage na mozliwos¢ szerszego wykorzystania zespotéw dostgpnych
seryjnie o podawanych przez producentéw wartosciach BCP.

Skupiono si¢ gtéwnie na elementach odpowiedzialnych za wytworzenie fali ciSnienia
sterujacego. Przeanalizowano dwa giéwne elementy systemu pneumatycznego, do ktérych

mozna zaliczy¢: uktad zasilania pneumatycznego oraz przetwornik elektropneumatyczny.

Uklad zasilania pneumatycznego

W jednostce sterujacej POLPDU-501 do konstrukcji bloku kompresoréw, ktérych zadaniem
jest wytworzenie odpowiednich wartosci ciSnien w zbiornikach wyréwnawczych, wykorzystane
zostaly elementy komercyjne. Aby zapewni¢ odpowiednia wydajnos¢ fali pneumatycznej,

zasilajacej POLVAD, konieczne bylo zastosowanie w jednym module kompresora dwdch
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niezaleznych silnikéw napedzajacych podwdjne uktady tlok — cylinder. Sprawnosé
elektromechaniczna kazdego z zastosowanych silnikéw, ze wzgledu na ich rozmiar, wynosi
Srednio 30-40%. Zastosowanie podwdjnych uktadéw tlok — cylinder znacznie zwigksza hatas
emitowany przez urzadzenie. Z przeprowadzonych préb eksploatacyjnych wynikato, ze silniki
sprezarek musza praktycznie pracowac caty czas, co powoduje ciagle tarcie w parach ciernych,
a niestety brak jest precyzyjnych informacji na temat zywotnosci takich rozwigzan. Nalezatoby
zmodyfikowa¢ uktad kompresoréw, badZ poprzez zastosowanie wigkszych gltowic w celu
wprowadzenia pracy dorywczej, ale wymagatoby to wigkszych zbiornikéw powietrza lub
opracowania i sprawdzenia nowych, bardziej wytrzymatych zespotow ttok - cylinder. W ramach
rozprawy doktorskiej zaproponowano zastapienie uktadu przez sprezarke spiralna.

Do konstrukcji elementéw pomocniczych uktadu zasilania pneumatycznego zostaty
wykorzystane elementy komercyjne (firmy FESTO). System polaczen pneumatycznych
podczas testow zachowal odpowiednia szczelno$¢ oraz umozliwial tatwa i szybka wymiang
catego modutu kompresora. Ze wzgledu na duza liczbg elementéw (ztacz pneumatycznych,
wibroizolatoréw itp.) generowane sa tu straty energetyczne (spadki ci$nienia na poszczegdlnych
elementach). Mozna rozwazy¢ zastapienie uktadu elementéw pomocniczych programowalna
wyspa zaworowa. Wplynetoby to pozytywnie na zmniejszenie liczby elementéw pomocniczych
(wigc 1 masy calego urzadzenia) oraz na zwigkszenie sprawnosci energetycznej.

Do sterowania odpowiednimi poziomami ciSniefi w zbiornikach wyréwnawczych stosowane
byly miniaturowe zawory firmy FESTO. W trakcie badan okazaty si¢ one odpowiednie dla toru
pneumatycznego podciS$nienia, jednak z obawy o przepustowosé zaworu w torze podcis$nienia
zawory zostaly zdublowane. Nalezy zatem zastosowac zawor o wigkszej przepustowosci.

Badania eksploatacyjne [1] oraz dlugoterminowe [2] jednostki sterujacej POLPDU-501
wykazaly, ze gtowice kompresora ttokowego nie sg catkowicie szczelne, co jest przyczyna
cyklicznego zalaczania si¢ elektrozaworéw uzupeilniania powietrza w ukladzie. Wiaze sig¢
to z generowaniem dodatkowych strat energetycznych (zwigkszenia poboru mocy) oraz

zwigkszeniem emitowanego hatasu.

Przetwornik elektropneumatyczny

W kazdym ukladzie zasilania pneumatycznego komér POLVAD-402 - POLVAD-501 nalezy
spetni¢ podstawowe wymagania: zapewni¢ odpowiednie poziomy ciSniefi w stanach wyrzutu,
ok. (0,2-0,35) [bar] i w stanie zasysania -(0,05-0,1) [bar| oraz kontrolowany gradient narastania
ci$nienia w komorze podczas wyrzutu - nie moze byé wigkszy niz 6,4 [bar/s|. Z tego
drugiego powodu zastosowanie zwyklych zaworéw typu on-off nie jest mozliwe. Nalezy
podczas napetniania komory POLVAD powietrzem kontrolowa¢, tzn. op6znia¢ faz¢ narastania

ci$nienia i wtasnie z tego powodu stosowane sa réznego typu sterowane zawory przeptywowe
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o odpowiedniej charakterystyce. Konstrukcje te wymagaja precyzyjnego wykonania, sa drogie
1 posiadaja niestacjonarne charakterystyki, ktére wymagaja okresowego przegladu i tuningu.

W jednostce sterujacej POLPDU-501 zastosowano przetwornik elektropneumatyczny
w formie gniazda stozkowego i1 trzpienia poruszanego silnikiem liniowym. Opracowana
konstrukcja charakteryzuje si¢ dobrymi wilasciwosciami dynamicznymi oraz dobra
doktadnoscia pozycjonowania (< 20 mikronéw). Uklad silnika liniowego posiada jednak
pewne wady. Najistotniejsza z nich jest brak powtarzalnoS$ci osiagania przez trzpien silnika
pozycji zerowej po dostarczeniu zasilania — wystepuje tzw. offset pozycjonowania. Efekt ten
wymaga okresowego sprawdzania ustawienia i korygowania, co prowadzi do zwigkszenia
liczby przegladéw okresowych. Btad ten wprowadza przesunigcie trzpienia silnika i moze
skutkowaé rozkalibrowaniem uktadu grzybek-gniazdo oraz w konsekwencji utratg zdolnosci
przetwornika do wygenerowania zadanego nadcis$nienia lub podci$nienia. Nieznane sa niestety
wyniki dlugotrwatej wspétpracy zespotu grzybek-gniazdo, ktére ze wzgledu na doS¢ mate
katy moga prowadzi¢ do zacierania takiej pary. Jeden taki przypadek zaobserwowano podczas
badan istniejacego rozwiazania trwajacych ok. 12 tygodni. Rozwigzanie pomimo szeregu zalet
charakteryzuje si¢ poborem mocy, liczacym si¢ w bilansie energetycznym uktadu, ok. 7-8 [W].

Z tego powodu mozna rozwazy( zastapienie zastosowanej konstrukcji przez inne
rozwiazanie konstrukcyjne. Uktad sitownika liniowego moze zostaé zastapiony przez zawor
proporcjonalny przeptywu z serii MPYE firmy FESTO. Zawér MPYE 5/8 charakteryzuje si¢
matymi gabarytami (11 x 45 x 80 [mm]) i masa (ok. 350 [g]) oraz wzglednie niskim poborem
energii, ok. 3-3,5 [IW] oraz przeptywem nominalnym rzedu ok. 350 [I/min]. Sterowanie tego
zaworu jest bezposrednie - nie posiada stopnia posredniego w formie kaskady pneumatyczne;j
i powinien dziataé przy niskich cis$nieniach, ale przetaczany zakres <-0,05 [bar], 0,25 [bar|>
jest bardzo rézny od warto$ci nominalnych <0 [bar]|, 6 [bar|> i dlatego nalezato przeprowadzié
dos¢ doktadne badania stanowiskowe, ktére byly wykonane w ramach niniejszej rozprawy
doktorskie;j.

Inng droga, by uzyskac efekt zmniejszenia gradientu narastania ci$nienia pneumatycznego
(nie moze by¢ wigkszy niz 4700 [mmH g/s]) jest zastosowanie przegrody z przepustami
w zbiornikach ciS$nien zasilajacych. Przegrody wprowadza opZnienie w torze pneumatycznym,
ktorego wartos¢ moze by¢ sterowana poprzez odpowiednie objetosci oraz dtawienia w komorze
pomocniczej. Ta koncepcja jest najtansza w wykonaniu, ale mozliwosci jej automatycznego
dostosowania do parametrow zasilania (ci$nienie systoli i diastoli) sa ograniczone. Koncepcja
wymaga przeprowadzenia odpowiednich badan sprawdzajacych na stanowisku badawczym.

Przeprowadzono ogdélna analize uktadu sterowania jednostki napedowej POLPDU-501.
Uktad sterowania pracuje zasadniczo w petli otwartej. Obecnie brak jest bezposredniej
informacji o stanie pracy komory. Bezposrednia konsekwencja pracy uktadu w petli otwarte;j

jest brak adaptacji rzutu minutowego serca do zmiennych warunkéw hemodynamicznych
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pacjenta. Przeplywy wyjsciowe z lewej oraz prawej komory serca powinny by¢ zréwnowazone,
aby zapobiec mozliwosci wystapienia obrzgku lub nawet uszkodzenie ptuc. Obecnie uktad
sterowania nie wykorzystuje pomiaréw cisnieii oraz przeptywoéw krwi w uktadzie krazenia,
ktére mogtyby by¢ przydatne zaréwno do monitorowania ukiadu krazenia, jak i do
opracowywania strategii sterowania realizujacych okreSlone cele. Jedynymi parametrami,
ktore sa kontrolowane przez uklad sterowania sa parametry wytwarzanej fali ciSnienia
pneumatycznego: ciSnienie zasysania, ci$nienie ttoczenia, czgstotliwoS¢ pracy sztucznej
komory, procent systoli oraz dopuszczalny gradient narastania ciS$nienia. Ze wzglgdu na
brak pomiaréw, uklad sterowania nie adaptuje si¢ do zmiennych warunkéw pracy. Brak jest
kontroli stanu pracy komory POLVAD (pelny wyrzut, catkowite napetnienie). Przetwornik
elektropneumatyczny, ktory steruje fazami napelniania i oprézniania komory nie posiada
opcji samoregulacji poprzez automatyczne czasowe korygowanie odpowiednich faz wiaczenia
czynno$ci napetniania i oprézniania czgéci powietrznej komory, z tego powodu fazy te musza
by¢ nadzorowane przez personel. Parametry te powinny by¢ korygowane automatycznie,
tzn. powinny by¢ okreSlone reguty adaptacji nastaw: np. zadane ci$nienie systoli i diastoli

oraz poziom wypelnienia.
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4.2 Badania przeprowadzone w celu modyfikacji struktury
oraz poszczegolnych elementéw ukladu zasilania

pneumatycznego

Ponizej przedstawiono uproszczony schemat zaproponowanego uktadu sterowania torami

pneumatycznymi (rys. 4.1).

Sterownik
niskopoziomowy

Zhiomik
podciénienia

Thiarnik
nadcitnienia

VN

Rysunek 4.1: Schemat uktadu sterowania torami pneumatycznymi

Oznaczenia:

e VN — zbiornik nadci$nienia,

e I/ P — zbiornik podcisnienia,
e 5SS — sprezarka spiralna,
e /N —zawér odpuszczajacy powietrze ze zbiornika nadcisnienia,

e / P — zawor dopuszczajacy powietrze do zbiornika podci$nienia,
83



e SL —sitownik liniowy,
e PN —pomiar ciSnienia w zbiorniku nadciSnienia,
e PP — pomiar ci$nienia w zbiorniku podci$nienia,

e PS — pomiar ci$nienia sterujacego za sitownikiem liniowym.

W przedstawionej koncepcji konstrukcji sterowania torami pneumatycznymi uktad
kompresorow ttokowych zostat zastapiony przez sprezarke spiralng firmy AirScroll. W oparciu
o zalozenia konstrukcyjne w Fundacji Rozwoju Kardiochirurgii w Zabrzu, w ramach
niniejszej rozprawy doktorskiej, zostalo wykonane stanowisko badawcze, ktére umozliwito
przeprowadzenie badan weryfikacyjnych nowej konstrukcji oraz umozliwito badanie réznych
koncepcji sterowania oraz prowadzenie badan testowe zaproponowanego uktadu.

Gltéwnym zadaniem sterownika niskiego poziomu jest wytworzenie odpowiednich ci$nien
w zbiornikach nadciSnienia oraz podciSnienia. Powietrze krazy pomigedzy zbiornikami V' IV,
V P, komorag POLVAD oraz zaworem rozdzielajacym. Stan ci$nien w komorach VN i V P
jest utrzymywany dzigki dziataniu pompy, przy czym wartoS¢ PP jest utrzymywana na
zadanym poziomie przez dopuszczanie powietrza przez zawér Z P, a wartoS¢ wysokiego
ciSnienia jest utrzymywana poprzez sterowanie obrotami pompy, ktére maja utrzymywac
zadang warto$¢ réznicy VN — (—V P). W przypadku, gdy chwilowa wartos¢ V' N jest wyraznie
wyzsza od zadanej wartoSci VN, wéwczas zawér ZN moze upusci¢ nadmiar powietrza ze
zbiornika V' V. Ten sposéb sterowania jest oparty o pozytywne do§wiadczenia zebrane podczas
testow oprogramowania sterownika FRK z uktadem wyposazonym w kompresory ttoczkowe.
Algorytm FRK zostal wykorzystany jako referencyjny sposob sterowania, ktéry stuzyl do
okreslenia wptywu objetosci komér V' P i VN na pobér mocy przez uktad zasilania oraz oceng
poziomu tetniefi wartoSci ciSnienia w komorach VN i V P.

W kolejnym etapie przeprowadzono nastgpujace badania eksperymentalne majace na celu
poprawy efektywnoSci energetycznej calego ukladu oraz zwigkszenia niezawodnosci jego
pracy:

1. Dobér objetosci zbiornikdw nadcisnienia oraz podci$nienia, w taki sposéb, aby zapewnié

osiagganie odpowiednich pozioméw ci$nient w zbiornikach podcis$nienia oraz nadci$nienia,

zapewniajacych uzyskiwanie pozadanego zakresu ci$nienia sterujacego.

2. Dob6r parametréw pracy ukladu sterujacego — liczba zaworéw dopuszczajacych
powietrze do zbiornika VP, w celu zapewnienia utrzymywania odpowiednich, stabilnych

poziomOéw w zbiornikach nadcis$nienia oraz podcis$nienia.

3. Wykonanie analizy mozliwosci zastosowania w ukladzie pneumatycznym zaworu
proporcjonalnego typu MPYE, w celu zwigkszenia niezawodnosci urzadzenia oraz w celu

obnizenia zapotrzebowania energetycznego catego uktadu.
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4.3 Dobér objetosci zbiornikow nadciSnienia oraz
podciSnienia

W pierwszej kolejnosci przeprowadzono badania majace na celu dobor objetosci zbiornikéw

nadciS$nienia oraz podciSnienia. Jako gldéwne parametry optymalizacji przyjeto:
e sumaryczne zuzycie energii (Pcal),
e generowany przeptyw ze sztucznej komory serca (Qout).

Sprawnos$¢ energetyczna uktadu pneumatycznego zasilania byta testowana dla dwoch ré6znych

typowych zestawdéw parametrow:

e Srednie wspomaganie - ciSnienie systoli (SP) ~ 180 [mmHg] 1 diastoli
(DP) ~ -50 [mmH g],

e duze wspomaganie - ciSnienie systoli (SP) ~ 250 [mmHg] 1 diastoli
(DP) =~ -75 [mmH g].

Zostaly przeprowadzone serie pomiarowe dla nastgpujacych konfiguracji zbiornikow:

o I seria (suma objgtosci zbiornikéw ok. 6 [1]):
Zbiornik nadci$nienia VN: 1, 2, 3, 4 [{],
Zbiornik podci$nienia V' P: 5, 4, 3, 2 [1].

o II seria (suma objetosci zbiornikéw ok. 4,8 [[]):
Zbiornik nadci$nienia V N: 1,2; 1,8; 2,2; 2,4; 2,6 [{],
Zbiornik podcis$nienia V' P: 3,6; 3; 2,6; 2.4; 2,2; 1,2 [1].

Wybrane wartosci objgtosci zbiornika nadcisnienia (V' V) oraz zbiornika podcis$nienia (V' P)
beda warto$ciami referencyjnymi do dalszych eksperymentéw. Dobdr odpowiednich wartoSci
umozliwi uzyskanie najnizszego z mozliwych zuzycia energii z zachowaniem wymagane;j
jakosci dziatania catego uktadu. Wyznaczone objegtosci zbiornikéw zapewnia zachowanie
wymaganych pozioméw wahan ciSnien w zbiornikach. Badania zostaty przeprowadzone na
stanowisku badawczym stuzacym do statycznego obciazenia sztucznej komory wspomagajacej,
przy pomocy zbiornikéw na wlocie oraz wylocie pompy. Zbiornik znajdujacy si¢ na wylocie
pompy zostal umieszczony na pewnej (dobranej empirycznie) wysokos$ci umozliwiajacej

odtwarzanie warunkéw zblizonych do rzeczywistych.
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Badania cykl I

Badania przeprowadzono dla dwoch réznych zestawdw nastaw algorytmu sterujacego falg

ci$nienia, oznaczone odpowiednio jako:
e SP 180 [mmHg], DP=-55[mmHg], HR=80 [bpm], %SY S=40 [%],
e SP 250 [mmHg], DP=-75 [mmH g], HR=60 [bpm], %SY S=50 [%].

Ponizej zestawiono wyniki dla zaleznos$ci Pcal oraz QQout dla réznych kombinacji objgtosci
komoér. Wyznaczono wartosci Srednie mierzonych sygnatéw. Sporzadzono wykresy przeptywu
wyjsciowego oraz calkowitego pradu pobieranego przez uktad zasilania w zaleznoSci od

objetosci testowanych zbiornikow.

Tabela 4.2: Srednie warto$ci mierzonych sygnatéw dla cyklu badan I

Objetosci wartosci nastaw wartosci Srednie z pomiaréw
obj. VN obj. VP SP DP %SYS HR nadciS. w VN podcis. w VP Pcal  Qout
] (] [mmHg] [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A]  [Vmin]
4 2 180 -55 40 80 178,54 -37,32 50,40 1,92
3 2 180 -55 40 80 181,54 -37,47 4459 2,12
2 5 180 -55 40 80 180,02 -34,25 50,08 2,03
2 4 180 -55 40 80 182,10 -36,37 39,48 1,93
2 3 180 -55 40 80 178,58 -35,92 50,66 2,07
1 5 180 -55 40 80 181,41 -36,04 42,57 1,85
1 4 180 -55 40 80 181,41 -35,53 4228 2,01
1 3 180 -55 40 80 181,41 -35,94 41,89 1,92
1 2 180 -55 40 80 181,56 -36,07 42,35 1,78
4 2 250 -75 50 60 250,01 -51,72 52,50 2,75
3 2 250 -75 50 60 247,98 -53,54 56,64 2,87
2 4 250 -75 50 60 249,67 -49,35 53,87 2,75
2 3 250 -75 50 60 248,27 -52,07 55,51 2,86
1 5 250 -75 50 60 250,35 -48,34 56,40 2,76
1 4 250 =75 50 60 249,44 -48,83 55,90 2,74
1 3 250 -75 50 60 247,14 -51,27 54,49 2,76
1 2 250 -75 50 60 246,15 -52,24 54,65 2,70
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Rysunek 4.2: Wykresy przeptywu wyjSciowego z komory oraz pobieranej mocy w funkcji
objetosci zbiornikéw - cykl badan 1.

Analizujac uzyskane wyniki mozna zauwazy¢, ze:

e najmniejsze wartoSci Srednie Pcal (najmniejsze zuzycie mocy) wystepuja dla kombinacji
ok. VP=4[l]11 VN=2[l],

e najwigkszy rzut minutowy Qout wystepuje dla kombinacji V P=2,5[1]1 VN=2,8 [I],

e dla mniejszej wydajnosci SP=180 [mmH g] jest widoczna wigksza rozpigto§¢ zmian

Pcal oraz Qout niz dla podwyzszonej wydajnosci S P=250 [mmH g],

e okreslony jako ,najczesciej stosowany” punkt pracy SP=180 [mmHg| pokazuje, ze
najlepsza kombinacja objetosci komér pod wzgledem relacji Pcal/Qout to V. N=2.8 [I]
oraz V P=2.3 [l],

e ocena dziatania regulacji zrealizowanego przez sterownik FRK: szybko reaguje na
zmiany nastaw, utrzymuje progi zadziatania zaworéw dopuszczajacych i upuszczajacych,
prowadzi do czgstego zadziatania tych ostatnich (praktycznie w kazdym cyklu pracy

komory, tzn. co 1 [s].
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Badania cykl 11

W wyniki analizy mozliwosci konstrukcyjnych zestawu zbiornikéw i po konsultacjach z FRK,
przyjeto ze catkowita objetoS¢ obydwu zbiornikow V' N oraz V P nie powinna przekraczaé
tacznie 4,8 [l]. Zbyt mata objeto$¢ zbiornikoéw nie jest korzystna poniewaz wprowadza duze
wahania pozioméw ciS$nien w zbiornikach zasilajacych. Ponadto wigksza objetos¢ zwigksza
wage i rozmiar urzadzenia. Podczas doswiadczen stwierdzono tego typu wyraZzne efekty
przy zmniejszeniu objetosci ponizej 1,2 [I]. Z tego powodu przeprowadzono seri¢ testow dla
algorytmu sterowania opracowanego w FRK z ww. gérnym ograniczeniem V N+V P=4,8 [[],
ale badano réwniez inne zestawy V P+V N <= 4.8 [l].

Badania przeprowadzono ponownie dla dwdch nastaw algorytmu sterujacego fala ci$nienia,

oznaczone odpowiednio jako:
e SP=180[mmHg], DP=-55[mmH g], HR=80 [bpm], %SY S=40 [%],
e SP=250 [mmHg), DP=-75 [mmH g], HR=60 [bpm], %SY S=50 [%].

Ponizej zestawiono wyniki dla zaleznosci Pcal oraz QQout dla réznych kombinacji objgtosci
komoér. Wyznaczono wartosci Srednie mierzonych sygnatéw. Sporzadzono wykresy przeptywu

wyjsciowego oraz catkowitego pradu pobieranego przez uktad w funkcji objetosci zbiornikéw.

Tabela 4.3: Srednie warto$ci mierzonych sygnatéw dla cyklu badan 11

Objetosci wartosci nastaw wartosci Srednie z pomiaréw

obj. VN obj. VP SP DP %SYS HR nadciS. w VN podcis. w VP Pcal  Qout
1l (] [mmHg] [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A]  [Vmin]
1,2 3,6 180 -55 40 80 183,87 -33,61 4546 1,85
1,2 3 180 -55 40 80 181,54 -36,16 42,75 2,00
1,2 2,4 180 -55 40 80 181,99 -36,16 40,24 1,95
1,8 3 180 -55 40 80 182,03 -34,98 4564 1,92
22 2,6 180 -55 40 80 181,51 -36,80 40,72 2,08
2.4 2.4 180 -55 40 80 181,50 -35,53 4531 2,02
2.4 1,2 180 -55 40 80 182,07 -38,77 40,17 2,11
2,6 2,2 180 -55 40 80 181,64 -38,03 41,44 2,01
1,2 3,6 250 -75 50 60 249,34 -49,38 57,71 2,96
1,2 3 250 -75 50 60 248,82 -49,96 56,71 2,89
1,2 2.4 250 -75 50 60 247,25 -52,14 51,75 2,90
1,8 3 250 -75 50 60 248,56 -50,406 56,95 293
2,2 2,6 250 -75 50 60 248,24 -52,12 52,04 2,99
2,4 2,4 250 -75 50 60 247,96 -52,51 52,63 2,99
24 1,2 250 -75 50 60 247,73 -54,05 54,73 2,97
2,6 2,2 250 -75 50 60 247,96 -53,87 52,66 3,02
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Rysunek 4.3: Wykresy przeptywu wyjsSciowego z komory oraz mocy w funkcji objetosci

zbiornikéw - cykl badan 11

Analizujac uzyskane wyniki mozna zauwazy¢, ze:

e najmniejsze wartoSci Srednie Pcal (najmniejsze zuzycie mocy) w przypadku obydwu

obciazen wystgpuje dla wystepuja dla kombinacji ok. V P=2,6 [I]i V N=2,2 [],

e najwigkszy rzut minutowy (),,; dla ,,Sredniego” obciazenia wystgpuje dla kombinacji

VP=2,6[l]11VN=22]l],

e dla obciazenia wigkszego SP=250 [mmH g] bardziej korzystny pod wzglgdem rzutu

minutowego jest kombinacja V' P=22 [l] i VN=2,6 [l], ale r6znica w poréwnaniu

zVP=2,6[l]1VN=2.2[l] jest bardzo niewielka,

e na podstawie powyzszych wynikdw mozna rekomendowac¢ kombinacje V P=2,6 [I]

i VN=22 [l] jako najbardziej odpowiadajaca zalozonym kryterium - najlepsza

sprawnos$¢, wysoki rzut minutowy.

Ocena dziatania algorytmu opracowanego w FRK sklania do stwierdzenia, ze jest on

ustawiony na rygorystyczne utrzymywanie pozioméw ci$nien w komorach VN i VP, co

prowadzi do czgstego dziatania zaworéw dopuszczajacych lub upuszczajacych powietrze z tych

zbiornikéw. Efekt ten bgdzie zapewne powodowat pewne obnizenie sprawnosci uktadu oraz

wprowadzal dodatkowy hatas podczas pracy oraz, co zaobserwowano podczas badan - przy

mniejszych zbiornikach V N+V P=4.8 [l], zuzycie energii jest nizsze.
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4.4 Dobor parametrow pracy ukladu sterujacego — liczba

zaworow dopuszczajacych powietrze do zbiornika VP

Przeprowadzono takze badania okreSlajace zasadno$S¢ wprowadzenia 2 zaworéw
dopuszczajacych/upuszczajacych powietrze do zbiornika podci$nienia/nadciSnienia. Tego
typu zabieg pozwolit na redukcj¢ wagi oraz zuzycia energii. JednoczeSnie przebadano czas
usredniania pomiaréw, ktory jest wielkoScia wejsSciowa do uktadu regulacji stabilizujacego
ciSnienia w zbiornikach, niezbgdny do okreSlenia odchytki dla sterowania pompa wirowa.
Sprawdzono usrednianie pomiaréw na horyzoncie 200 [ms] oraz na horyzoncie 1000 [ms].
Zbyt mata warto$¢ usredniania moze wptywac na czgstoS¢ pracy zawordw, a co za tym idzie
zwigkszy¢ zuzycie energii przez uklad. Badania przeprowadzono dla dwéch wariantéw nastaw

rzutu zasilacza.

Tabela 4.4: Srednie wartosci mierzonych sygnatéw - 1 zawor.

Objetosci Wartosci nastaw rzutu Wartosci Srednie z pomiarow
obj. VN obj. VP SP DP %SYS HR nadciS. w VN podcis. w VP Pcal  Qout
1l ] [mmHg] [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A]  [Vmin]
2,2 2,6 180 -55 40 80 170,57 -49,62 27,2 2,07
2,2 2,6 250 -75 50 60 241,12 -65,85 39,36 2,87

Tabela 4.5: Srednie wartosci mierzonych sygnatéw — 2 zawory.

Objetosci Wartosci nastaw rzutu Wartosci Srednie z pomiaréow
obj. VN obj. VP SP DP %SYS HR nadci$. w VN podcis. w VP Pcal  Qout
1] ] [mmHg] [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A] [Vmin]
2,2 2,6 180 -55 40 80 159,39 -52,44 28 1,73
2,2 2,6 250 -75 50 60 218,79 -68,01 40,88 2,76

Komentujac te wyniki mozna stwierdzié, ze obecno$¢ 2 zawordw pogarsza dziatanie uktadu

zasilania pneumatycznego poprzez nastgpujace efekty:

e nieznacznie zwigksza zuzycie energii zarOwno przez zawory jak i przez pompe¢ w obydwu

przypadkach,
e obniza efektywny rzut QQout minutowy ptynu przez POLVAD,

e pogarsza stabilizacj¢ poziomu ci$nieh w komorach VP iV N.

Konkludujac: zastosowanie dwéch zaworéw w torach doptywu lub uptywu wyraznie pogarsza
jakos$¢ uktadu zasilania i nie posiada zadnych zalet poza uzyskaniem redundancji pracy

Zaworow.
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Kolejny kierunek badan miat na celu sprawdzenie jak czesto nalezy ingerowa¢ w zmiang
wartoSci odchylki w uktadzie regulacji. Badany obiekt ma wyraznie cykliczne dziatanie
i sterowanie na podstawie wartosci zmiennych podczas cyklu trwajacego ok. 1 [s],
a niewtasciwy dobdr od 0,2 - 1 [s] moze powodowaé zbyt czgste i niepotrzebne zmiany
w ukladzie. Z drugiej strony szybsza adaptacja (uSrednianie w ciagu 200 [ms]) moze
spowodowac szybsza i mniej agresywna reakcje uktadu regulacji, co moze poprawié wskazniki.

Ponizej zamieszczono wyniki badai przeprowadzonych w tych samych warunkach jak

poprzednie.
Tabela 4.6: Srednie wartoSci mierzonych sygnatéw — 1 zawor
Objetosci Wartosci nastaw rzutu Wartosci Srednie z pomiaréw
obj. VN obj. VP SP DP %SYS HR nadci$. w VN podcis. w VP Pcal Qout
1 m [mmHg] [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A] [Vmin]
Wyniki dla 200 ms
2,2 2,6 180 -55 40 80 170,326 -49,503 25,44 2,067
2,2 2,6 250 -75 50 60 244,42 -65,679 38,90 3,416
Wyniki dla 1000 ms
2,2 2,6 180 -55 40 80 170,569 -49,622 27,15 2,071
2,2 2,6 250 =75 50 60 241,118 -65,85 39,38 2,872

Komentarz: Zaréwno stabilno$¢ utrzymywania zadanych ci$nien, jak i osiggana warto$¢

rzutu minutowego przemawiajga za stosowaniem okresu usrednienia 7" = 200 [ms].

Tabela 4.7: Srednie wartosci mierzonych sygnatéw — 2 zawory,

Objetosci Wartosci nastaw rzutu Wartosci Srednie z pomiarow
obj. VN obj. VP SP DP %SYS HR nadci$. w VN podcis. w VP Pcal Qout
] (1 [mmHg] [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A] [Vmin]
Wyniki dla 200 ms
2,2 2,6 180 -55 40 80 168,541 -51,734 26,27 2,168
2,2 2,6 250 -75 50 60 220,658 -66,537 41,06 3,186
Wyniki dla 1000ms
22 2,6 180 -55 40 30 159,391 -52,443 28 1,731
2,2 2,6 250 -75 50 60 218,794 -68,012 40,88 2,756

Komentarz: Jak poprzednio stabilno$¢ utrzymywania zadanych ci$nien, jak i generowana
warto$¢ rzutu minutowego przemawiajg za stosowaniem okresu usrednienia 7' = 200 [ms].

Konkluzja: lepsze jest usrednianie co 200 [ms].
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4.5 Analiza mozliwosci zastosowania W ukladzie

pneumatycznym zaworu proporcjonalnego typu MPYE

Kolejnym etapem przeprowadzonych badani byto przeanalizowanie mozliwosci zastapienia
elementu sterujacego w postaci zespotu sitownika liniowego przez przemystowy zawor
proporcjonalny przeptywu dostosowany do ciSnien zasilania rzedu 6 [bar], ale dzialajacego
w trybie "plywajacego" ttoczka rozdzielacza. Jakkolwiek tego typu rozwiazanie jest stosowane
dla innego zakresu cisniei. Konieczne bylo wigc przeprowadzenie odpowiednich badan

weryfikacyjnych. Gléwny nacisk zostat potozony na:

e sprawdzenie mozliwosci ksztaltowania fali ci$nienia sterujacego przez odpowiednie
sterowanie zaworu proporcjonalnego (gradient ciSnienia sterujacego nie moze by¢
wigkszy niz 4700 [mmH g/s)),

e sprawdzenie efektywnoSci zaproponowanego ukladu pneumatycznego pod wzgledem

energetycznym.

W ramach prac przeprowadzono badania poréwnawcze uktadu z zespotem sitownika liniowego
oraz uktadu z zaworem proporcjonalnym przeptywu.

W ukladzie sterowania torami pneumatycznymi zastgpiono zespot sitownika liniowego
przez zawor proporcjonalny przeptywu. Zastosowano zawor firmy FESTO typu MPYE-5-1/8.

Gtowne dane katalogowe zaworu zostaly umieszczone w tabeli 4.8.

Tabela 4.8: Dane katalogowe zaworu MPYE-5-1/8

Konstrukcja Zawor bezposredniego dzialania ze

zintegrowanym sterowaniem potozenia

Przeplyw 700 [I/min]

Zasilanie 24V DC

Zuzycie energii 2W

Zakres napiecia sterujacego 0-10[V]DC
Cisnienie robocze 0—10 [bar]
Liniowos¢ 1%

Czas odpowiedzi 5 [ms]
Temperatura medium +5-40°C
Waga 0,32 [kg]

Zawor proporcjonalny MPYE sterowany jest napigciem w zakresie od 0 do 10 [V]. Ponizej

przedstawiono charakterystyke przeptywu w funkcji napigcia sterujacego (rys.4.4 ).
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Rysunek 4.4: Charakterystyka przeptywu w funkcji napigcia sterujacego

Nalezy pamigtac, ze tak duzy przeptyw jest mozliwy przy znacznie wigkszej wartosci
cis$nien niz w analizowanym rozwiazaniu. W naszym przypadku przeptyw byt oczywiscie
zredukowany. Zawor proporcjonalny byt sterowany w ograniczonym zakresie od 1 do 9 [V].
Schemat uktadu pneumatycznego z zaworem proporcjonalnym przeptywu (ZP) umieszczony

jestnarys. 4.5.

[
CY)
4 2
1%
s N T/ 57
| T\ T T T a’f| ‘ Uw Sterownik
—- ) e :
i — NI CRio
1 s i
/ | /-’_ |
/ | / !
L [ 1 |
N P | |
|
| : Sterownik
Thiormik _ Zhiomik ~ | niskopoziomowy
nadcisnienia ] podcisnienia

Rysunek 4.5: Schemat uktadu sterowania torami pneumatycznymi z zaworem proporcjonalnym
MPYE
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Zastosowano zawOr typu 5/3 (pigciodrogowy, trojpotozeniowy), ktorego zasada dziatania
jest taczenie kanatéw przeptywu powietrza. W uktadzie pneumatycznym zostat on podtaczony
w sposOb niestandardowy, tzn. do ztacza nr 4 podlaczono wylot ze zbiornika nadci$nienia
(V N); do ztacza nr 2 podtaczono wylot ze zbiornika podci$nienia (V' P); zlacze nr 1 podtaczono
do czgsci powietrznej sztucznej komory serca; ztacza nr 5 oraz 3 sa zamknigte. Badania wstepne
wykazaly, ze takie podtaczenie zaworu nie zakidca jego pracy.

Wysterowanie sygnatu analogowego zaworu proporcjonalnego odbywa si¢ za pomoca
sterownika compactRIO firmy National Instruments. Przy pomocy modutu wyj$¢ analogowych
generowany jest sygnat trapezoidalny. Ksztalt sygnatu zalezny jest od parametréw sterowania
tzn. czestotliwosci pracy (H R) oraz procent trwania systoli (%.SY'S). Poszczegélne punkty
sygnatu podawane sa na wyjscie analogowe z czgstotliwoscia 1 [ms]. Uktad sterowania zostat
zaimplementowany na programowalnym uktadzie logicznym FPGA (ang. Field Programmable

Gate Array). Przebieg generowanego przebiegu trapezoidalnego przedstawiony jest na

rysunku 4.6.
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Rysunek 4.6: Przebieg napigciowego sygnatu sterujacego

Czas narastania zbocza oraz opadania zostal przyjety na poziomie 70 [ms]. Czasy trwania
systoli oraz diastoli zostaly sparametryzowane.

Przeprowadzono badania poréwnawcze pomigdzy ukladem pneumatycznym z zespotem
sitownika liniowego, a uktadem pneumatycznym z zaworem proporcjonalnym MPYE. Badania

przeprowadzono dla nastgpujacych nastaw ciSnienn w zbiornikach:
e SP=180[mmHyg], DP =-55[mmHyg],
e SP=200[mmHyg], DP =-65[mmHyg],

e SP=250[mmHygl, DP =-75[mmHyg].
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Przyjeto nastgpujace wartosci parametru %SY'S: 40, 50 oraz 60 [%], a dla czestotliwosci
pracy sztucznej komory serca: 60 [bpm], 80 [bpm] oraz 120 [bpm]. Wyznaczono wartoSci
Srednie mierzonych sygnatéw ciSnien w zbiornikach oraz mocy zuzywanej przez uktad.
Ponizej w tabelach 4.9 - 4.15 zestawione sa wyniki uzyskane w trakcie przeprowadzonych
badan. W czgsci gérnej podano wyniki dla sitownika liniowego (SL), a w dolnej dla zaworu

proporcjonalnego (ZP).

Tabela 4.9: Srednie wartosci mierzonych sygnatéw dla %SY S = 40 [%] oraz HR = 60 [bpm]
(1-3)

Typ zaworu SP [mmHg] DP[mmHg] %SYS[%] HR [bpm] VP[mmHg] VN [mmHg] Qout[l/min] Pcal [W]

SL 180 -55 40 60 -35,64 178,96 1.87 27,43
SL 200 -65 40 60 -41,78 198,97 2.13 29,96
SL 250 =75 40 60 -48,22 248,02 2.51 40,32
zp 180 -55 40 60 -37,32 175,56 2.00 20,18
zp 200 -65 40 60 -42,53 195,19 2.23 29,42
zp 250 =75 40 60 -48,19 247,51 2,67 34,71

Tabela 4.10: Srednie wartosci mierzonych sygnatéw dla %SY S =50 [%] oraz H R = 60 [bpm)]
(4-6)

Typ zaworu SP [mmHg] DP[mmHg] %SYS[%] HR [bpm] VP[mmHg] VN [mmHg] Qout[l/min] Pcal [W]

SL 180 -55 50 60 -36,15 179,73 1,87 30,17
SL 200 -65 50 60 -42,22 199,41 2,08 36,08
SL 250 =75 50 60 -48,13 248,71 2,19 45,20
zp 180 -55 50 60 -36,53 180,00 1,88 25,28
zp 200 -65 50 60 -42,69 199,48 2,08 30,32
zp 250 =75 50 60 -48,83 248,59 2,12 38,51

Tabela 4.11: Srednie wartosci mierzonych sygnatéw dla %SY S = 60 [%] oraz H R = 60 [bpm]
(7-9)

Typ zaworu SP [mmHg] DP[mmHg] %SYS[%] HR [bpm] VP [mmHg] VN [mmHg] Qout[l/min] Pcal [W]

SL 180 -55 60 60 -34,97 180,13 1,20 25,83
SL 200 -65 60 60 -41,00 199,62 1,39 31,30
SL 250 -75 60 60 -46,76 248,88 1,54 41,72
zp 180 -55 60 60 -35,24 180,47 1,21 23,39
zp 200 -65 60 60 -42,54 195,96 1,42 32,71
zp 250 -75 60 60 -47,16 248,87 1,54 38,14
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Tabela 4.12: Srednie wartosci mierzonych sygnatéw dla %SY S =40 [%] oraz H R = 80 [bpm)]
(10-12)

Typ zaworu SP [mmHg] DP[mmHg] %SYS[%] HR [bpm] VP[mmHg] VN [mmHg] Qout[l/min] Pcal [W]

SL 180 -55 40 80 -35,64 176,31 1,78 39,58
SL 200 -65 40 80 -43,00 192,26 2,05 46,69
SL 250 -75 40 80 -48,92 248,94 2,46 43,52
zp 180 -55 40 80 -37,28 176,89 1,78 28,58
zp 200 -65 40 80 -43,03 199,57 2,22 29,02
zp 250 -75 40 80 -48,46 248,49 2,49 42,02

Tabela 4.13: Srednie wartosci mierzonych sygnatéw dla %SY S = 50 [%] oraz H R = 80 [bpm]
(13-15)

Typ zaworu SP [mmHg] DP[mmHg] %SYS[%] HR [bpm] VP [mmHg] VN [mmHg] Qout[l/min] Pcal [W]

SL 180 -55 50 80 -36,21 178,93 1,93 33,52
SL 200 -65 50 80 -42,46 198,34 2,29 38,31
SL 250 =75 50 80 -47,96 248,07 2,29 50,59
zp 180 -55 50 80 -36,71 173,18 2,09 39,68
7P 200 -65 50 80 -42,76 198,53 2,24 33,57
zp 250 =75 50 80 -48,22 248,12 2,25 44,30

Tabela 4.14: Srednie wartosci mierzonych sygnatéw dla %SY S = 60 [%] oraz H R = 80 [bpm]
(16-18)

Typ zaworu SP [mmHg] DP[mmHg] %SYS[%] HR [bpm] VP [mmHg] VN [mmHg] Qout[l/min] Pcal [W]

SL 180 -55 60 60 -35,82 180,30 1,17 28,78
SL 200 -65 60 60 -43,29 195,50 1,43 39,31
SL 250 -75 60 60 -47,74 249,14 1,62 45,27
zp 180 -55 60 60 -36,96 177,08 1,07 29,24
zp 200 -65 60 60 -42,31 199,80 1,23 30,39
zp 250 =75 60 60 -48,11 248,96 1,44 39,76

Tabela 4.15: Srednie wartosci mierzonych sygnatéw dla %SY S =40 [%] oraz H R = 120 [bpm]
(19-21)

Typ zaworu SP [mmHg] DP[mmHg] %SYS[%] HR [bpm] VP[mmHg] VN [mmHg] Qout[l/min] Pcal [W]

SL 180 -55 40 120 -35,57 174,00 1,47 43,67
SL 200 -65 40 120 -42,52 191,85 1,55 52,38
SL 250 -75 40 120 -47,38 242,23 1,93 65,22
zp 180 -55 40 120 -34,75 176,16 1,55 39,87
zp 200 -65 40 120 -42,90 192,35 1,78 45,30
zp 250 =75 40 120 -49,31 239,23 2,22 59,03
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Ponizej (rys. 4.7 oraz 4.8) przedstawiono wykresy mocy calkowitej zuzywanej przez

obydwa badane uktady pneumatyczne oraz wykresy uzyskiwanych przeptywéw wyjsciowych.
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Rysunek 4.7: Poréwnanie warto$ci mocy catkowitej: Pcal(SL) — moc zuzywana przez uktad
z sitownikiem liniowym, Pcal(Z P) — moc zuzywana przez uktad z zaworem proporcjonalnym
(SR - warto$¢ Srednia)
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Rysunek 4.8: Poréwnanie warto$ci przeptywu: Qout(SL) — przeptyw generowany przez
uktad z sitownikiem liniowym, Qout(ZP) — przeptyw generowany przez uktad z zaworem
proporcjonalnym (SR - warto$¢ Srednia)
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Na osi odcigtych kolejne numery oznaczaja kolejne wartosci w tabelach wynikéw np. numer
1 na osi odcigtych odpowiada wartoSciom liczbowym z pierwszych wierszy w tabeli 4.9 dla
sitownika liniowego (SL) oraz zaworu proporcjonalnego (Z P). Analizujac uzyskane wyniki

mozna zauwazy¢, ze:

e wartoS¢ mocy zuzywanej przez uklad z zaworem w formie sitownika liniowego jest

Srednio o 12,15 [%] wigksza niz dla uktadu z zaworem proporcjonalnym,

e generowana warto$¢ przeplywu ze sztucznej komory serca jest na poréwnywalnym
poziomie; Srednia wartos$¢ jest o 1,88 [%] wigksza dla uktadu z zespotem silownika
liniowego (znajduje si¢ w granicach niepewnoSci pomiaru); rdéznica moze wynikac

z odmiennego sposobu ksztaltowania fali ciSnienia sterujacego,

e gradient narastania ciSnienia sterujacego w trakcie trwania systoli jest porOwnywalny
dla obydwu badanych uktadéw; wartos$¢ Srednia dla zbocza nie przekracza wymaganej
granicy 4700 [mmHg/s]; zalezy ona gléwnie od sposobu ksztaltowania zbocza

narastania fali ci$nienia sterujacego,

e nie zaobserwowano wplywu zastgpienia zaworu w formie sitownika liniowego przez
zawOr proporcjonalny MPYE na utrzymywanie zadanych warto$ci ciSniefi w zbiornikach

nadci$nienia oraz podci$nienia,

e na korzys$¢ zastosowania zaworu proporcjonalnego przemawia fakt, ze czas pracy zaworu
bez awarii wedtug producenta wynosi ok. 35 lat (dla analizowanego rozwiazania), ale
w ukladzie z zastosowaniem odpowiedniego filtru na wlocie do zbiornika nadci$nienia
VN.

4.6 Podsumowanie etapu analizy konstrukcji sterownika

Zaproponowane zmiany w konstrukcji sterownika sztucznej komory serca POLVAD korzystnie
wplywaja zaro6wno na wydajno$¢ urzadzenia, jak i efektywnos¢ energetyczna. Z punktu
widzenia opracowywanego ukladu sterowania mamy zapewnione utrzymywanie nastawianych
wartoSci ciSnien generowanych w zbiornikach nadciSnienia oraz podciSnienia, a wigc
parametréw sygnatu sterujacego sztuczna komorg. Zachowujac mozliwo$¢ generowania
okreslonych parametrow w zadanym zakresie, zuzycie energii uktadu sterowania jest mniejsze
od kilku do nawet kilkudziesigciu procent (w przepadku zastagpienia zaworu sterujagcego na
proporcjonalny).

W przypadku zmian objgtosci zbiornikéw, proponowane zmiany nie sa duze i wynosza kilka

procent. Nie jest to znaczna oszczgdnos¢ z punktu widzenia energii, jednak duza ze wzgledu
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na miejsce potrzebne dla sterownika urzadzenia. Wykazano, ze dla mniejszych objetosci
zbiornikéw mozna osiagnac taka sama jakos¢ regulacji poziomdéw ci$nien nastawianych.

Zastosowanie dwoch zaworéw w torach doptywu oraz uptywu powietrza ze zbiornikéw
nadci$nienia oraz podci$nienia wyrazZnie pogarsza jako$¢ uktadu zasilania i nie ma zadnych
zalet poza uzyskaniem redundancji pracy zaworéw. Analizujac otrzymane wyniki widzimy,
ze w przypadku zastosowania dwéch zaworéw nastgpuje takze pogorszenie jakoSci ukiadu
regulacji w zbiornikach - powstaja wigksze uchyby regulacji.

Jezeli chodzi o zastgpienie zespotu tlokowego do generowania ciSnien w zbiornikach
przez pompe spiralna, to nie spodziewano si¢ uzyskania wysokiej redukcji zapotrzebowania
energetycznego. Wynosit on kilka procent i dane nie sa czg¢Scia niniejszego opracowania.
Zastosowanie pompy spiralnej miala giéwnie na celu zwigkszenie niezawodnoSci pracy
urzadzenia. Istnieja pewne ograniczenia, jakie zostaty narzucone przez producenta jednostki
sterujacej. Uktad musi pracowaé na dotychczasowych zasadach - musi zosta¢ zachowane
sterowanie oparte na dwoch regulatorach: niskopoziomowy regulator ciSnienia w zbiornikach
oraz nastawnik umozliwiajacy zmian¢ nastaw ciSnienia sterujacego. Projektowany uktad
sterujacy moze wigc ingerowac jedynie w nastawy regulatora niskopoziomowego oraz

rozwazane jest zastapienie nastawnika na wersj¢ adaptacyjna.
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Rozdzial 5

Opracowanie algorytmu sterowania
torami pneumatycznymi urzadzenia

wspomagajacego prace komor serca

5.1 Wprowadzenie

W poprzednich rozdziatach pracy skoncentrowano si¢ na modyfikacjach odpowiednie;j
konstrukcji sterownika pneumatycznego dla pulsacyjnej komory wspomagajacej, majacych na
celu redukcje zuzycia energii, masy i objetoSci urzadzenia oraz poprawy stabilnoSci ciSnien
zasilajacych. Uktad zasilania ma za zadanie przede wszystkim zapewni¢ odpowiednia falg
ci$nienia na wlocie komory powietrznej. Parametry dziatania sterownika niskopoziomowego
to: HR, %SY S, SP i DP. Te warto$ci wprowadzone do sterownika powoduja powstanie fali
ciSnienia dla pompy POLVAD.

Jako$¢ wspomagania, efektywny rzut minutowy oraz catkowite opréznienie czgsci krwistej
komory zaleza od doboru parametréw H R, %SY S, SP, DP i sa dokonywane na podstawie
obserwacji wizualnej stanu komory POLVAD przez personel szpitalny. Kolejnym etapem
prac bylo zaprojektowanie algorytmu sterowania umozliwiajacego realizacj¢ wyznaczonych
zadan. Na rynku istnieje wiele urzadzeri do wspomagania pracy serca. Ze wzglgdu na
r6znorodnos¢ dostgpnych konstrukcji kazde urzadzenie posiada dedykowany uktad sterowania.
W literaturze opisane sa roznorodne koncepcje sterowania [6, 39, 57, 84, 127, 149, 155].
Korzystne byloby opracowanie dedykowanego dla jednostki sterujacej POLPDU uktadu
sterowania zapewniajacego adaptacje nastaw H R, %SY S, SP oraz DP.

W pierwszym etapie prac przeprowadzono przeglad i analizg sygnaléw sterujacych oraz
pomiarowych dostepnych w urzadzeniu POLPDU.

Po wyborze zestawu zmiennych sterujacych oraz sygnaléw pomiarowych opracowano

algorytmy diagnostyczne pozwalajace na okreslenie stanu pracy sztucznej komory serca.
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W kolejnym etapie opracowano algorytm sterowania adaptacyjnego dla sztucznej komory
serca, ktéry dostosowuje na biezaco parametry do zmiennych warunkéw hemodynamicznych.

Nastepnie przeprowadzono badania na stanowisku laboratoryjnym w celu weryfikacji
dziatania algorytmu dla réznych parametréw modelu uktadu krazenia (dla r6znych warunkow
pracy). Zbadano takze dziatanie algorytmu sterowania dla dwéch mozliwych potaczen sztucznej
komory serca: potaczenia przedsionkowego (kaniula wlotowa urzadzenia wspomagajacego
potaczona jest z przedsionkiem niewydolnej komory) oraz podtaczenia koniuszkowego (kaniula
wlotowa urzadzenia wspomagajacego potaczona jest z koniuszkiem niewydolnej komory).

Sprawdzono takze dzialanie algorytmu dla dwéch trybéw pracy: synchronicznej oraz
asynchronicznej pracy urzadzenia wspomagajacego. Na koncu przedstawiono wnioski

z przeprowadzonych badan.

5.2 Opis stanowiska badawczego

Do przeprowadzenia testow wykorzystany zostat model hybrydowy uktadu krazenia cztowieka.
Jest to potaczenie symulatora numerycznego ze Srodowiskiem mechaniczno-hydraulicznym
przy wykorzystaniu, opracowanych i skonstruowanych przez Instytut Biocybernetyki
1 Inzynierii Biomedycznej PAN, przetwornikéw impedancji [60] (rys. 5.1). Uktad hybrydowy
przeksztatca obliczone przez model warto$ci w rzeczywiste przeptywy cieczy o parametrach

zblizonych do wiasciwosci krwi (mieszanka gliceryny i wody).

PHYSICAL PART

PULMONARY ARTERIAL
CIRCULATION !
Ra |
|

ISYSTEMIC
VENOQUS
P,

Rysunek 5.1: Schemat blokowy hybrydowego (hydrauliczno-numerycznego) modelu krazenia
1 jego potaczenia z mechanicznym uktadem zastawki aortalnej (AV) [60]
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Korzystajac z hybrydowego uktadu krazenia mozliwe jest badanie réznych konstrukcji
sztucznego serca oraz algorytméw sterowania. Model pracuje w uktadzie zamknigtym, wigc
umozliwia badanie wzajemnego oddziatywania pomigdzy wspomagang komora lub komorami
serca a ukladem krazenia. Mozliwa jest rejestracja wszystkich, istotnych z punktu widzenia
wspomagania parametréw modelu uktadu krazenia. Mozliwe jest rowniez przeprowadzenie
badan, podtaczonej fizycznie sztucznej komory, wptywu na pracg urzadzenia zmian obcigzenia
wstepnego (ang. preload) oraz nastgpczego (ang. afterload). Dodatkowo wyposazenie
stanowiska w odpowiednie przetworniki i karty pomiarowe pozwala na obserwacje i rejestracje
wybranych sygnaléw fizycznych. Na rysunku 5.2 przedstawiono sztuczng proteze serca wraz

Z zaznaczonymi pomiarami.
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Rysunek 5.2: Zdjecie uktadu hybrydowego oraz sztucznej komory POLVAD z zaznaczonymi
pomiarami
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Oprécz pomiaréw okreslajacych stan sztucznej komory serca oraz sygnatéw pochodzacych
z numerycznego uktadu krazenia mozliwa jest rejestracja sygnaléw pochodzacych ze
sterownika POLPDU-501. W tabeli 5.1 zestawiono fizyczne parametry rejestrowane ze

sterownika.

Tabela 5.1: Opis sygnatéw pomiarowych ze sterownika POLPDU-501

Oznaczenie Opis Jednostka
PP Ci$nienie w zbiorniku nadci$nienia [mmH g
PN Cisnienie w zbiorniki podcis$nienia [mmH g]
Ppn Cisnienie w czgsci powietrznej pompy POLVAD [mmH g]
%SY S Procent trwania wyrzutu (%]

DEL Opo6znienie pompy POLVAD w stosunku do sygnatu EKG -

HR Czestotliwos¢ pracy sztucznej komory [bpm)]

Sterowanie pompy POLVAD realizowane jest poprzez naprzemienne zadawanie w komorze
powietrznej wysokiego i niskiego ci$nienia. Zapewnia to cykliczne przemieszczanie membrany
powodujac napetnianie 1 wyrzut cieczy z komory krwistej. Przebieg sygnalu zasilania
jest w przyblizeniu prostokatny ze wspétczynnikiem wypetnienia oznaczanym jako %SY'S,
czyli procentowy stosunek czasu trwania fazy wyrzutu do okresu catego cyklu. Pozostatymi
parametrami zasilania jest warto§¢ maksymalna i minimalna ci$nienia oraz czgstoS¢ pracy

komory - bpm (ang. Beats Per Minute).

5.3 Badanie wplywu zmiany parametrow pracy modelu

ukladu krazenia na wydatek minutowy

W pierwszej kolejnoSci przeprowadzono badanie wplywu zmiany parametréw na wydatek
minutowy generowany przez urzadzenie wspomagajace. Pomiary wykonano dla przyktadowych
dwoch pozioméw niewydolnosci lewej komory serca tzn. Pl - (Epum = 1.5 [mmHg - em™2],
Vio = 15 [em?]), P2 - (Eppaz = 0.8 [nmHg - em™3], Vi = 10 [em?]).

Tabela 5.2: Zestaw zmienianych wartoSci parametréw sygnatu sterujacego

Parametr WartoSci

SP [mmHg] 120, 150, 180, 210, 240, 270, 300
DP [mmHgqg] -35,-45,-55,-65,-75

HR[bpm] 60,70, 80,90, 100

%SYS [%] 30,40, 45, 50, 55, 60

DEL 0, 15, 30, 45
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%SY S dla przypadkéw P1,P2 DEL dla przypadkéw P1,P2

Rysunek 5.3: Zalezno$¢ przeptywu Q,,; od parametréw SP,DP, %SY S oraz DEL dla
przypadkéw P1,P2
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W przypadku badan poréwnawczych dla dwéch modeli pacjentéw P1 oraz P2, starano si¢
przeprowadzaé je w zblizonych warunkach. Wynikato to z faktu, ze poprzednie eksperymenty
wskazywaty na znaczacy wptyw warunkéw pracy catego uktadu na mierzone sygnaty. Badania
przeprowadzono wiec w stanie ustalonym, tzn. uktad pracowatl przez pewien czas tak, zeby
ustalita si¢ temperatura urzadzen wykonawczych i ptyn nie koagulowat. Zaobserwowano, ze
na wydatek minutowy niewielki wplyw ma zmiana sygnatéw sterujacych DP, oraz DEL.
Analizujac wyniki wyraznie widzimy, ze najwigkszy wplyw na rzut maja procent trwania
systoli (%SY S) oraz ciSnienie systoli (SP). Ze wzgledu na fakt,ze urzadzenie moze pracowac
w trybie synchronicznym zdecydowano si¢ nie bra¢ pod uwage parametru H R w dalszych
rozwazaniach.

W zaleznosci od SP, sygnal ), zmienia si¢ od bardzo matych wartosci (bliskich 0),
do maksymalnej wartosci jaka mozna uzyskac dla badanej pompy pulsacyjnej (5-6 [I/min]).
Praktycznie przydatny do sterowania zakres wartoSci ci$nien, ktére mozna bra¢ pod uwage to
180 — 250 [mmH g].

W zaleznosci od %SY S, sygnat (,,; zmienia si¢ od matych wartosci (1.8—2.0 [I/min]) do
wartosci rzedu 4.8 [[/min], co zblizone jest do maksymalnej warto$ci mozliwej do uzyskania
dla badanej pompy pulsacyjnej. Praktycznie przydatny do sterowania zakres wartosci systoli,
ktére mozna bra¢ pod uwage to 35 — 55 [%].

W ramach przeprowadzonych badain wyznaczono funkcje zmian rzutu minutowego od

ciSnienia systoli (S P) oraz czgstotliwosci pracy (H R) (rys. 5.4).
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Rysunek 5.4: Zalezno$¢ rzutu minutowego sztucznej komory od cis$nienia systoli (SP) oraz
czestotliwosci pracy (H R)
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Wyznaczono réwniez funkcje zaleznosci rzutu minutowego od procentu systoli (%SY'S)

oraz czgstotliwosci pracy (H R) (rys. 5.5).
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Rysunek 5.5: Zalezno$¢ rzutu minutowego sztucznej komory od procenta systoli (%SY'S) oraz
czestotliwosci pracy (H R)

Zaobserwowano réwniez, ze wartoS¢ H R ma bardzo niewielki wptyw na zmiany @),;.
Zdecydowano si¢ zatem w algorytmie sterowania na wykorzystanie tych dwdéch zmiennych,
tzn. %SY S oraz SP.

5.4 Wymagania  stawiane  algorytmowi  sterowania
adaptacyjnego

Biorac pod uwage wyniki uzyskane podczas przeprowadzonych badan symulacyjnych oraz
na stanowisku laboratoryjnym mozna sformulowaé nastgpujace wymagania, jakie powinien

spetnia¢ uktad sterowania adaptacyjnego:

1. Sterowanie pompa POLVAD powinno zapewni¢ odpowiedni poziom przeplywéw oraz
ciSnien w ukladzie krwionoSnym w celu zapewnienia prawidlowych warunkéw do
procesu regeneracji wspomaganego migsnia sercowego. Musi w odpowiedni sposéb
reagowa¢ na zmiany w ukladzie krazenia, a wigc adaptowaé si¢ do zmiennych

parametréw hemodynamicznych.
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2. Zaprojektowany algorytm sterowania nastawami sterownika niskopoziomowego
powinien generowa najwiekszy mozliwy przeptyw wylotowy z pompy POLVAD.
Ewentualnie warto$¢ ta powinna by¢ nastawiana - w trybie asynchronicznym parametr
H R nie jest synchronizowany z praca serca. Komora POLVAD powinna zatem dziata¢

w trybie synchronicznym realizujac cykl pracy: catkowite napelnienie - pelny wyrzut.

3. Zapewnienie doktadnej synchronizacji pracy sztucznej komory serca z czgstotliwoscia
pracy wspomaganej komory serca jest bardzo istotnym aspektem z punktu widzenia
efektywnosSci procesu wspomagania oraz regeneracji wspomaganego migsnia. Istotne jest

wigc prowadzenie procesu wspomagania w trybie synchronicznym.

4. Algorytm adaptacyjny powinien wykorzystywac nastgpujace parametry: SP [mmH g]
- ciS$nienie systoli (nadciSnienie) oraz %SY S [%] - procent trwania systoli. Pozostate

parametry powinny zosta¢ na statych poziomach.

5. W trybie synchronicznym parametr R nie powinien by¢ brany pod uwage jako

nastawialny.

5.5 Opracowanie regulatora niskopoziomowego

Ze wzgledu na konieczno$¢ zachowania sterownika niskopoziomowego ograniczono si¢ do
doboru odpowiednich nastaw dla algorytmu sterowania poziomami ciSnien w zbiornikach.
Utrzymywanie odpowiednich ciSnien jest bardzo istotnym aspektem z punktu widzenia
skutecznego wspomagania niewydolnego migsnia sercowego.

Przeprowadzono badania wptywu nastaw algorytmu PID (regulator sterujacy réznica
ciSniei w zbiornikach) na jakos$¢ regulacji. Celem tej czgSci badan bylo sprawdzenie, czy
obecne nastawy algorytmu PID oraz progéw zadziatarh zaworéw dopuszczajacych (do V' P) oraz
upuszczajacych powietrze (z V' N) maja istotny wptyw na sprawno$¢ i zachowanie si¢ uktadu
oraz czy mozna uzyskac jaka$ poprawe - redukcje pulsacji cis$nien lub zuzycia energii.

Przeprowadzono badania wytacznie algorytmu typu PI. Algorytm z akcja r6zniczkujaca nie
wprowadzal w zadnym przypadku poprawy wynikoéw (obnizenia Sredniej wartoSci zuzywanej
mocy) i z tego powodu nie zostal podany w zestawieniach. Badania kazdego z poréwnywanych
regulatoréw przeprowadzono dla rekomendowanych objetosci zbiornikéw V N= 2.2 [l] oraz
V P=2,6 [l]. Wartosci $rednie pradéw i ci$niefi byty liczone z krokiem 6 = 10 [ms].

W odréznieniu od poprzednio prezentowanych wynikow nalezy wspomnie¢ o dwoch

istotnych zmianach skutkujacych w wartoSciach uzyskiwanych wynikow:

1. Algorytm regulacji opracowany w ramach rozprawy doktorskiej wykorzystywat jako
warto$¢ zadang np. réznicg ciSnief, warto$¢ w rzeczywistosci wprowadzang do algorytmu
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regulatora. W algorytmie opracowanym w FRK wartoS¢ zadana byla powigkszana
o ok. 0.03 [bar| ze wzgledu na oczekiwane straty na doprowadzeniach, kalibracje
przetwornikéw ciSnienia i straty na zaworach. Zabieg taki powodowal osiaganie
przez warto$¢ Srednia ciSnienia w zbiorniku VN warto$ci blizszej nastawionej.
W opracowanym algorytmie taka korekta nie byta wprowadzana, stad wigksze odchyitki

wartoSci Sredniej V' N podczas testow algorytmu regulatora.

W dostarczonym przez FRK zestawie badawczym ze sterownikiem programowalnym
niskiego poziomu nie mozna byto wprowadzaé zmian oprogramowania. Z tego powodu
algorytmy wykonane w ramach pracy doktorskiej byly realizowane na innej platformie
obliczeniowej i innych (wigkszych) zaworach sterujacych, a sprawno$¢ (w obydwu
wypadkach algorytm FRK i [AiR) byta obliczana jako proporcjonalna do wartosci pradu
Ir pobieranego z zasilacza o poziomie napigcia Uz=16 [V] przez uktad sterowania pompa
1 zaworami. W przypadku algorytmu IAiR wykorzystane zawory wymagaly nizszego
poziomu zasilania — 12 [V] DC i z tego powodu oprécz poprzednich wartosci mierzony
byt dodatkowo prad zaworéw I. Ta warto$¢ byla nastgpnie uwzgledniona w bilansie

mocy.

Badania przeprowadzono dla nastgpujacych zestawow nastaw regulatora PID rozpoczynajac od

»agresywnego” regulatora PID 1 i koficzac na mato agresywnych nastawach, ktére powinny

ograniczy¢ liczbg zadziatahh zaworéw i podwyzszy¢ sprawnos$C. Zestawy zostaly oznaczone

W nastgpujacy sposob:

PID 1 - K: 0,8, Ti: 0,05 [s]
PID 2 - K: 0,2, Ti: 0,2 [s]
PID 3 - K: 0,2, Ti: 0,4 [s]
PID 4 - K: 0.4, Ti: 0,1 [s]
PID 5 - K: 0.4, Ti: 0,2 ]
PID 6 - K: 0,4, Ti: 0,05 [s]
PID 7 - K: 0,4, Ti: 0,3 [s]
PID 8 - K: 0,3, Ti: 0,05 [s]
PID 9 - K: 0,3, Ti: 0,1 [s]
PID 10 - K: 0,3, Ti: 0,2 [s]
PID 11 - K: 0,2, Ti: 0,05 [s]
PID 12 - K: 0,2, Ti: 0,1 [s]

Testy kazdego ze zbioréw nastaw przeprowadzono dla czterech réznych przypadkow

sterowania falg ci$nienia pneumatycznego (SP, DP, %SY S i HR). Wyniki testow zostaty

zamieszczone w zataczniku B.

108



Z przeprowadzonych badanh wynika, ze:

e wyniki testow potwierdzaja wczesniejsze obserwacje — agresywne nastawy regulatora
(duza wartos$¢ K lub/i mata warto$¢ Ti) prowadza do czestego zadziatania uktadu regulacji
1 zaworéw sterujacych upustami lub doptywem powietrza do komér VN i V P; mozna
ten efekt zaobserwowac przez poréwnanie wartosci Srednich pradéw pobieranych przez

zawory (prad czujnika),

e zauwazy¢ mozna, ze niskie nastawy moga nie poradzi¢ sobie z zapewnieniem
poprawnego dziatania uktadu zasilania, np. PID3 (K: 0,2; Ti: 0.4 [s]), co je wylacza

Z rozwazan,

e rOznice w poborze pradu z zasilacza nie sa duze: przykladowo dla najbardziej
agresywnego regulatora PID1 dla przypadku ,,Sredniego” obciazenia S P=180 [mmHg|,
DP=-55 [mmH g], %SY S=40 [%], H R=80 [bpm| warto§¢ srednia pradu Ir jest réwna
1,78 [A] (+ 0,03 [A]) natomiast dla najbardziej ,,stabego” algorytmu PID3 jest rtéwna 1,71
[A] (+0,03 [A]); najbardziej korzystny dla tego przypadku bedzie zestaw PID6 (K: 0,4;
Ti: 0,05 [s]), ktéry wymaga tylko Ir=1,66 [A], ale dostarczyt do uktadu tylko 1,07
[[/min]; warto$¢ ta wskazuje, ze warunki obciazenia dla tego testu byty nieco inne niz

dla pozostatych,

e poréwnanie wynikow pod katem uzysk / naktad, tzn. wyptyw Qout/Ir najlepsze wyniki
zapewnia zestaw PID7 (K: 0,4; Ti: 0,3 [s]), dla ktdrego ta relacja wynosi ok. 0,99 podczas
gdy dla pozostatych kombinacji (K, Ti) moze osiaga¢ wartosci duzo nizsze, np. 0,65 dla
PID6.

Podsumowujac ten etap badan mozna sktoni¢ si¢ do zalecenia nastaw PID7 (K: 0,4; Ti: 0,3
[s]) jako z jednej strony oszczednych, a jednoczesnie zapewniajacych duzy rzut minutowy

w réznych warunkach obciazen.

5.6 Opracowanie algorytmu adaptacyjnego

Po wyznaczeniu nastaw regulatora niskopoziomowego przeprowadzono prace zwigzane
z okreSleniem struktury algorytmu adaptacyjnego. Opracowano dedykowane algorytmy do

detekcji stanu sztucznej komory: stanu catkowitego napetnienia oraz pelnego wyrzutu.

5.6.1 Algorytmy detekcji stanu sztucznej komory serca

Stwierdzenie stanu petnego wyrzutu krwi z komory POLVAD jest bardzo wazne z punktu

widzenia skuteczno$ci wspomagania serca. Zgodnie z obserwacjami lekarzy, pelny wyrzut
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z komory POLVAD prowadzi do zmniejszenia iloSci krwi zastoinowej w cze$ci krwistej
komory POLVAD, a w efekcie do zmniejszenia wielkosci i1 liczby powstajacych skrzeplin
w komorze, co umozliwia dluzsze wykorzystywanie komory oraz zmniejsza ryzyko zatoréw.
Powstawanie skrzepéw jest obecnie najwigkszym problemem podczas uzytkowania protez
POLPDU. Powstawanie zakrzepow jest obserwowane wizualnie przez personel medyczny,
przy podswietlaniu czeSci krwistej komory POLVAD. W protezie POLPDU-501 nie jest
prowadzony zaden pomiar ciagly, oprécz ciSnienia sterujacego. Jest to jedyny pomiar
o charakterze ciaglym, ktéry pozwala obserwowaé stan komory POLVAD podczas cyklu
roboczego. W pewnych sytuacjach jest prowadzony pomiar EKG, ale nie jest to pomiar
stale stosowany przy podlaczeniu pacjenta do protezy. Sygnaly tzw. techniczne: ci$nienia
w zbiornikach (niskiego i wysokiego ci$nienia), stan natadowania akumulatoréw oraz nastawy:
wypelnienie cyklu, tgtno oraz zadane ciS$nienie systoli i diastoli, mierzone raz na cykl, nie

pozwalaja na biezaco zdiagnozowac stanu wypetnienia czesci krwistej komory POLVAD.

Qout, Pout

Fpn, Ppn
Pp, Vp +VO

| Sk <>

Pk, Vk

Qin, Pin, S1

Rysunek 5.6: Przeptywy, ci$nienia na stanowisku laboratoryjnym do badania komory POLVAD
oraz parametry objetoSciowe

Analizujac zjawiska przeplywowe w trakcie napelniania oraz oprdézniania POLVAD
(rys. 5.6) mozna wyr6znié nastgpujace sygnaty pomiarowe:
e Ppn — ci$nienie zasilajace komorg POLVAD, mierzone na biezaco przez POLPDU-501,

e Pin — ciSnienie w kaniuli wlotowej do czeSci krwistej komory POLVAD, mierzone

w zestawie laboratoryjnym,

e Pout — ciSnienie w kaniuli wylotowej z czgSci krwistej komory POLVAD, mierzone

w zestawie laboratoryjnym,

e Qin — przeptyw w kaniuli wlotowej do czesci krwistej komory POLVAD, mierzony

w zestawie laboratoryjnym,
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e Qout — przeplyw w kaniuli wylotowej z czgSci krwistej komory POLVAD, mierzony

w zestawie laboratoryjnym.

Dodatkowe oznaczenia na rysunku 5.6, to wielkoSci fizyczne, ktore nie byly mierzone

podczas eksperymentéw (brak czujnikéw) lub sa niedoktadnie znane:
e /in, Zout - mechaniczne zastawki, odpowiednio wlotowa 1 wylotowa,
e ['pn — przeptyw powietrza do czgsci pneumatycznej POLVAD,
e Pp —ci$nienie w czgsci powietrznej komory POLVAD,
e Pk — ci$nienie wewnatrz cz¢sci krwistej komory POLVAD,
e Vk — chwilowa objetos¢ czgsci krwistej komory POLVAD,
e /p - chwilowa objetos¢ czesci powietrznej komory POLVAD,
e V0 - objetos¢ martwa czesci powietrznej komory POLVAD.

Membrana nie wypetnia catkowicie komory POLVAD, ani podczas wyrzutu krwi, ani
podczas wlotu krwi i pozostaje zawsze pewna niewielka objeto$¢ martwa V0. W ramach
prac eksperymentalnych przeprowadzono serie pomiarowe majace na celu zebranie danych
pomiarowych, ktére umozliwityby opracowanie algorytméw diagnostycznych dla sztuczne;j
komory serca. Cykle pomiarowe zostaly przeprowadzone dla réznych parametrow pracy

urzadzenia wspomagajacego oraz dla réznych warunkéw obcigzenia sztucznej komory serca.

5.6.2 Algorytm detekcji calkowitego napelnienia sztucznej komory serca

Podczas fazy catkowitego napelnienia istotny jest charakter zmian ciSnienia zasilajacego.
Cisnienie Ppn ma caly czas warto$¢ ujemna — nastgpuje zasysanie cieczy, ale w fazie opierania
membrany o korpus pompy powietrze przestaje by¢ zasysane ze stala predkoscia i nastgpuje
blokowanie przeptywu powietrza, co objawia si¢ powolnym, ale wyraZnym obnizeniem
ci$nienia za przetwornikiem elektropneumatycznym, ktére trwa dos¢ dtugo ok. 220 [ms]. Po

tej fazie nastgpuje domykanie zastawek i przebieg ci$nienia nie jest opadajacy.
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Ponizej na rysunku przedstawiono wyniki uzyskane przy obciazaniu pompy POLVAD.

200
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Rysunek 5.7: Faza obnizania ciSnienia sterujacego podczas napinania membrany komory
POLVAD

W celu potwierdzenia efektu zaczeto poszukiwaé go na innych przebiegach (zmierzonych
w innych warunkach eksperymentu). Na rys. 5.7 przedstawiono poczatkowa fazg napinania
membrany, ktora zostala pomierzona w przypadku modelowania pracy komory POLVAD dla
nastgpujacych warunkow:
SP =145 [mmHyg],
Pout =100 [mmH g],
HR =60 [bpm],
%SY S =40 [%].

Nalezy zauwazy¢, ze w omawianym przypadku membrana zostala napigta, a nastgpnie
wystapita kontrakcja w formie rozprgzenia membrany i przeptyw wlotowy (Qin staje sig¢
mniejszy od zera, tzn. ciecz jest wyrzucana z powrotem do kaniuli wlotowej, czyli potwierdza
si¢ oscylacyjny charakter napeiniania komory POLVAD. Na rysunku 5.8 widaé przebiegi
cis$nienia zasilajacego Ppn podczas petnego cyklu napinania membrany, przy warunkach

obciazenia komory.
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Rysunek 5.8: Faza calkowitego napetniania podczas eksperymentu okreslonego warunkami:
SP =120 [mmHg], DP = -75 [mmHg|, Pout =20 [mmHg|, HR = 60 [bpm], %SY S = 40
[%].

Faza napinania membrany trwa jak poprzednio ok. 200 [ms].

Ponownie widoczny jest efekt ujemnego doptywu, co oznacza wyrazne catkowite
wypelnienie komory. Jednocze$nie nalezy zwrdci¢ uwage na koniec fazy napinania: nastgpuje
dalsze zwigkszanie ciSnienia w czeSci krwistej, pomimo widocznego wyptywu z komory.
Efekt ten jest pozornie niemozliwy — ci§nienie w cz¢sci krwistej wzrasta, ciSnienie zasilajace
jest wyraznie mniejsze, a przeptyw nastgpuje ze oSrodka o nizszym cis$nieniu do osrodka
o ciSnieniu wyzszym. Pomijajac kwestie dynamiki pomiaréw, efekt ten jest powtarzalny i nalezy
przypuszczaé, ze nie jest wynikiem btedéw zwyktych lub systematycznych prowadzonych
pomiaréw, a spowodowany jest poprzez oddawanie energii kinetycznej strugi cieczy pltynace;j
w kaniuli.

Efekt zmian wartoSci ciSnienia zasilajacego zostal przesledzony w réznych warunkach
prowadzenia eksperymentow. We wszystkich zarejestrowanych przypadkach wystapit efekt
napinania membrany (tzn. efekt calkowitego napelnienia). Zmiany sygnalu sterujacego
w trakcie trwania diastoli sa zbyt male aby mozliwe bylo skuteczne wykrycie stanu
catkowitego napetnienia. Wykorzystanie jedynie sygnatu sterujacego do diagnozy stanu
catkowitego napetnienia nie umozliwia uzyskanie zadowalajacych rezultatéw. W celu diagnozy
stanu catkowitego napetnienia mozliwe jest wykorzystanie ci$nienia wlotowego (Pin) razem
z obserwacja ci$nienia sterujacego (Ppn). Z przedstawionych na rys. 5.7 i rys. 5.8 przebiegéw

wyraznie widaé, ze efekt calkowitego napelnienia komory wystgpuje w momencie, gdy
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nastgpuje wyprzedzenie wzrostu ci$nienia zasilajacego (Ppn) przez wzrost ciSnienia w kaniuli
wlotowej do komory (Pin). Efekt ten jest znacznie bardziej widoczny niz zmiany ciSnienia
sterujacego. Mozliwe jest wigc opracowanie algorytméw diagnostycznych na podstawie tych
dwoéch wartosci ci$nienia (Ppn oraz Pin). Ponizej na rysunkach przedstawiono przebiegi,
gdy efekt catkowitego napetnienia komory wystepuje (rys. 5.9), oraz gdy efekt catkowitego

napelnienia nie wystgpuje (rys. 5.10).
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Rysunek 5.9: Przebiegi z zaznaczonym efektem calkowitego napelnienia sztucznej komory
serca
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Rysunek 5.10: Przebiegi, na ktérych nie jest widoczny efekt pelnego napetnienia sztuczne;j
komory serca
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5.6.3 Algorytm detekcji pelnego wyrzutu ze sztucznej komory serca

Efekt catkowitego wyrzutu bedzie mozna rozpozna¢ podobnie jak efekt catkowitego
napelnienia — podczas cyklu roboczego protezy wystapi efekt napinania membrany, co bedzie
rOwnowazne zjawisku zwigkszenia ci$nienia w czgSci powietrznej sztucznej komory serca
(POLVAD), przy jednoczesnym obnizeniu ci$nienia wylotowego Pout oraz zmniejszaniu si¢

przeptywu wylotowego QQout. Zostato to przedstawione na rys. 5.11.
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Rysunek 5.11: Cykl wyrzutu dla warunkéw pracy: Faza pelnego wyrzutu z komory podczas
eksperymentu okreslonego warunkami: Ppn max = 200 [mmHg|, Pout = 20 [mmH g|,
Ppn min =-75 [mmH g], %SY S =40 [%], HR = 60 [bpm]

W chwili, gdy membrana w komorze krwistej POLVAD jest catkowicie w polozeniu
,oprozniona”, nastgpuje sprezyste napinanie membrany, co powoduje podwyzszenie ciSnienia
Ppn, a jednoczesnie spada wyplyw z komory. Ciecz w kaniuli wylotowej jest hamowana, co
powoduje spadek ci$nienia wylotowego Pout. Pomimo wzrastajacej réznicy Ppn- Pout maleje
wyplyw, co moze oznacza¢ wylacznie fakt poczatku napinania membrany. Jest to wskaznik
sytuacji — catkowite opréznienie komory POLVAD. Analizujac zmiany pochodnej Ppn mozna
zauwazy¢ po rozpoczgciu wyrzutu: duze maksimum, nastgpnie wyrazne, niewielkie minimum,
p6zniej warto$¢ bliska zeru, a nastgpnie podbicie (membrana opiera si¢ o korpus). Koncowe
podbicie moze by¢ wskazaniem efektu catkowitego opréznienia komory POLVAD. Narys. 5.12
przedstawiony jest przypadek bardzo wyraZznego catkowitego opréznienia komory — wyplyw
z komory praktycznie ustaje na 140 [ms] przed zakonczeniem fazy dodatniego wysterowania
Ppn. Strefa narastania ci$nienia Ppn jest bardzo dtuga i trwa 152 [ms|. Wyptyw z komory

koniczy si¢ na 74 [ms| przed wyraznym spadkiem ciSnienia Ppn.
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Rysunek 5.12: Przebiegi podczas catkowitego wyrzutu dla cyklu o warunkach pracy: Ppn max
=200 [mmHg|, Pout = 20 [mmHg|, Ppn min = -25 [mmHg|, %SY S = 40 [%], HR = 60
[bpm]

Na rys. 5.13 przedstawiono réwniez bardzo wyrazny przypadek pelnego wyrzutu. Strefa
druga dodatnich wartosci pochodnej Ppn jest dos¢ dtuga — 106 [ms] i konczy na 60 [ms] przed
faza gwaltownego spadku Ppn.

150

100

[$)]
o

p [mmHg], Q [cm 3/s]
3

&
o

-100

-150

=200 1 1 1 1 1 1
0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7

t[s]

Rysunek 5.13: Przebiegi podczas catkowitego wyrzutu dla cyklu o warunkach pracy: Ppn max
= 145 [mmHg|, Pout = 60 [mmH g|, Ppn min = -25 [mmHg|, %SY S =40 [%], HR = 60
[bpm]
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Zamieszczone wyniki wydaja si¢ potwierdzaé stawiang tezg: mozna dokonaé wylacznie
pomiaréw wartoSci ciSnienia za przetwornikiem E-P (elektro-pneumatycznym) i diagnostyki
stanu pracy urzadzenia, a zwlaszcza rozstrzygnigcia kwestii — czy wystepuje pelny wyrzut
czy tez nie. Wyniki powyzsze sa cenne, poniewaz w praktyce pomiar ci$nienia zasilania jest

jedynym pewnym sygnatem mierzonym w formie przebiegu ciagtego.
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5.7 Algorytm adaptacyjny krokowy R0

W kolejnym etapie badan do aplikacji zaproponowano algorytm adaptacyjny krokowy RO.
Algorytm sterowania bazuje na testach diagnostycznych opracowanych w ramach niniejsze;j
rozprawy doktorskiej. W ramach prac zaimplementowane zostaly m.in. nastgpujace testy
diagnostyczne: test braku petnego wyrzutu oraz test braku catkowitego napelnienia.

Zgodnie z przedstawionymi w rozdziale 5.6.3 tezami efekt petnego wyrzutu mozna
rozpoznaC, jezeli podczas cyklu roboczego pompy POLVAD wystapi efekt napinania
membrany, co jest rownowazne zjawisku zwigkszania ciSnienia w czgSci powietrznej sztucznej
komory przy jednoczesnym obnizeniu ci$nienia wylotowego oraz zmniejszaniu si¢ przepltywu
wylotowego. W chwili, gdy membrana w komorze krwistej POLVAD jest catkowicie
w potozeniu ,,oprézniona”, nastgpuje sprezyste napinanie membrany, co powoduje wyrazne
podwyzszenie ciSnienia zasilania, a jednocze$nie spada wyptyw z komory. Ciecz w kaniuli
wylotowej jest hamowana, co powoduje spadek ci$nienia wylotowego. Pomimo wzrastajace;j
réznicy pomigdzy ciSnieniem zasilania Ppn, a ci$nieniem na wyjsciu Pout z komory maleje
wyplyw, co moze oznacza¢ wylacznie fakt poczatku napinania membrany. Jest to wskaznik
sytuacji — catkowite dopuszczalne opréznienie komory POLVAD. Do wykrywania tego efektu
mozna wykorzysta¢ zmiany wartosci pochodnej ci$nienia zasilajacego. Analizujac zmiany
pochodnej ci$nienia zasilania mozna zauwazy¢ nastgpujace zmiany wartosci: duze maksimum,
nastgpnie duze minimum, dodatniag wartoS¢ pochodnej, ale o matej amplitudzie oraz pod
koniec cyklu ponownie dodatnig warto$¢ pochodnej. Przeprowadzone zostaty eksperymenty
przy statym obciazeniu oraz czynnym obcigzeniu pompy POLVAD [4].

Jak zostato to przedstawione w rozdziale 5.6.2 efekt calkowitego napetnienia sztucznej
komory jest takze zwiazany z napinaniem membrany. Faza napelniania trwa ok. 180-200
[ms|, przy czym pod koniec fazy napetniania widoczny jest wyrazny wzrost ci$nienia
w kaniuli wylotowej powyzej ciSnienia zasilania pneumatycznego. Przy takiej relacji
pomigdzy ci$nieniami przepltyw do czgSci krwistej komory powinien zachodzié bardzo szybko,
natomiast efektu tego nie potwierdzaja pomierzone przebiegi. Dlatego nasuwa si¢ wniosek, ze
musiata wystapi¢ przyczyna ograniczajaca przeptyw wlotowy — catkowite napetnienie komory
krwistej wraz z napigciem membrany. Podobnie jak w przypadku efektu pelnego wyrzutu
zostaly przeprowadzone eksperyment przy stalym obciazeniu oraz czynnym obciazeniu pompy
POLVAD [3].

W celu usprawnienia dziatania urzadzenia, tj. aby algorytm adaptacji odpowiednio
dostosowywat nastawy do warunkéw hemodynamicznych, algorytm (adapter) musi bazowac
na odpowiednich informacjach na temat aktualnego stanu systemu pod katem wystgpowania
stanow catkowitego wyrzutu oraz catkowitego wypelnienia. Szczeg6lnie wazne jest ustawienie

takich warto$ci parametréw, aby zapewnic¢ stan catkowitego wyrzutu. W przypadku niepetnego
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wyrzutu, komora krwista nie jest catkowicie oprézniana. Stan catkowitego wypetnienia réwniez
jest stanem pozadanym. Czas wypetniania komory krwistej powinien by¢ zoptymalizowany
i odpowiednio dlugi tak, aby catkowite wypelnienie wystapito tuz przed rozpoczeciem fazy
wyrzutu. Jesli tak nie jest, krew jest przez pewien czas w bezruchu przetrzymywana
w komorze, co zwigksza ryzyko powstania zakrzepéw. Parametry sygnatu ci$nienia SP
oraz DP musza wigc by¢ odpowiednio duze, aby zapewni¢ dynamiczny ruch krwi, nie
pozwalajacy na powstawanie zakrzepéw. Nalezy réwniez mie¢ na uwadze zuzycie energii
i rozsadnie je ograniczaé. Wazne sa tez inne aspekty medyczne. Mimo konieczno$ci
zapewnienia odpowiedniej dynamiki sterowania, algorytm nie moze dziala¢ zbyt gwattownie.
Zbyt duze wartoSci przeplywu na wyjsciu oraz zbyt duze gradienty ciSnienia powoduja
niszczenie sktadnikéw morfologicznych krwi, co jest w oczywisty sposéb niedopuszczalne.
Algorytm adaptacji ma zatem za zadanie znalezienie odpowiedniego przebiegu sygnatu
ci$nienia (zaleznego od SP, DP i %SYS), ktéry nie powoduje ryzyka zakrzepéw i jak
najmniej eksploatuje pneumatyczny uklad zasilajacy, przy jednoczesnym spetnianiu wymagan
medycznych. Testy diagnostyczne dostarczaja nam informacji o stanie sztucznej komory serca
w trakcie pracy jednostki sterujacej. Obliczenia bazuja jedynie na sygnale ci$nienia sterujacego,
ktéry jest dostepny pomiarowo. W wyniku przeprowadzonych testow diagnostycznych
otrzymujemy informacj¢ typu bool (prawda/falsz), tzn. wystapit peten wyrzut (1), brak
petnego wyrzutu (0), wystapito catkowite napetnienie (1), brak catkowitego napetnienia. Brak
jest doktadnej informacji w jakim stanie jest dokladnie sztuczna komora serca (tzn. czy
zbliza si¢ do stanu catkowitego napetnienia lub petnego wyrzutu). Z tego powodu w trakcie
opracowywania algorytmu automatycznego doboru nastaw zdecydowano si¢ na wyliczanie
statystyki z kilku testéw diagnostycznych. Wynik stanowi Srednig arytmetyczna z kilku
wykonanych testow. Na podstawie tak wyliczonego wskaznika otrzymano zgrubng informacj¢
o stanie pracy sztucznej komory w punktach na granicy wystapienia efektow petnego wyrzutu
oraz catkowitego napetnienia.

Algorytm automatycznego doboru nastaw zostal opracowany na bazie wiedzy
zgromadzonej podczas licznych serii pomiarowych, ktére zostaty przeprowadzone w Fundacji
Rozwoju Kardiochirurgii w Zabrzu, oraz na do§wiadczeniu operatoréw jednostki sterujacej
POLPDU-501 (w zakresie nastawianych parametréw). W wyniku analizy zgromadzonych

danych wyrézniono nastgpujace kluczowe parametry algorytmu sterowania:
e cisnienie systoli (SP),
e ciSnienie diastoli (DP),

e procent systoli (%SYS).
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W trakcie opracowywania algorytmu nie uwzgledniono czgstotliwoSci pracy sztucznej
komory serca (HR). Dzigki temu mozliwe jest wykorzystanie algorytmu w przypadku,
gdy jednostka pracuje w trybie synchronicznym z sygnalem EKG pacjenta. Giéwnym
zadaniem algorytmu automatycznego doboru nastaw jest ciagte monitorowanie stanu pracy
sztucznej komory serca oraz odpowiednie korygowanie wymienionych parametréw pracy

uktadu sterowania.

5.7.1 Schemat blokowy algorytmu adaptacyjnego krokowego R0

Sie¢ dzialan opracowanego algorytmu adaptacyjnego krokowego RO zostata przedstawiona na

Pomiar sygnatow

rysunku 5.14.
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Rysunek 5.14: Sie¢ dziatan algorytmu adaptacyjnego krokowego RO

Algorytm sktada si¢ z dwoch gtéwnych zestawéw blokéw oznaczonych jako Modut FE
oraz Modul CF. Modut FE ma za zadanie obliczenie statystyk z zadanej liczby testow
diagnostycznych oraz na tej podstawie zmiang wartoSci ci$nienia systoli (SP). Jezeli wynik
testow diagnostycznych pelnego wyrzutu jest mniejszy od zadanego limitu (fe_limit), co

oznacza brak wystapienia efektu pelnego wyrzutu ze sztucznej komory, nastepuje zwigkszenie
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ciSnienia systoli (SP) o zadany krok. Po osiagnigciu maksymalnej wartosci ci$nienia oraz
w przypadku braku osiagnigcia efektu peltnego wyrzutu z komory, nastgpuje zwigkszenie
wartoSci procentu systoli (%SYS) do kolejnej wartosci (z listy dostgpnych wartosci). Dla
kazdej wartoSci systoli sprawdzane sa wszystkie wartosSci ci$nienia systoli (SP). Modut CF
dziata niezaleznie od modulu FE. Jego zadaniem jest zwigkszanie wartoSci ci$nienia diastoli,
az do osiagnigcia catkowitego napetnienia z komory. Wykazano (rozdzial 5.3), ze wplyw
ci$nienia diastoli na rzut minutowy sztucznej komory jest niewielki, jednak zdecydowano
si¢ wlaczyC ten parametr do algorytmu sterujacego. Zmniejszanie wartosci ci$nienia diastoli
moze przyczyni¢ si¢ do zmniejszenia zapotrzebowania na energi¢ urzadzenia. Wspomniany
mechanizm oszczg¢dzania energii zostal zastosowany zaréwno w module CF, jak i FE.
Polega on na zwigkszaniu cis$nienia diastoli (D P) oraz ci$nienia systoli (SP), w przypadku
trwatego osiagnigcia efektow catkowitego napetnienia lub petlnego wyrzutu. Dzigki temu
zapobiegamy takze efektowi "nasycenia" uktadu sterowania w przypadku zmiany warunkéw
hemodynamicznych. W przypadku braku wspomnianego mechanizmu, w sytuacji zmniejszenia
si¢ obciazenia pompy POLVAD, nastawy SP, DP oraz %SY S pozostawalyby na zadanym

poziomie, chociaz nie jest to konieczne do zapewnienia efektywnego rzutu.

5.7.2 Wyniki dzialania algorytmu adaptacyjnego krokowego R0 na

stanowisku badawczym

Opracowany algorytm kroczacy RO zostal zaimplementowany oraz przetestowany na
stanowisku badawczym. Zbadano dziatanie algorytmu dla réznych wartoSci niewydolnoSci
lewej komory serca. Kaniula wlotowa urzadzenia wspomagajacego zostata przylaczona do
koniuszka lewej komory serca w modelu numerycznym uktadu krazenia. W pierwszej fazie
badan eksperymentalnych przyjeto takie same bazowe warto$ci parametréw modelu uktadu
krazenia jak w trakcie badan symulacyjnych (tabela 3.4). Dziatanie algorytmu sterowania
sprawdzono dla zestawu parametréw zestawionych w tabeli 5.3.

Tabela 5.3: Zestaw do badafi r6znych form niewydolnosci lewej komory, przy badaniach
laboratoryjnych uktadu sterowania adaptacyjnego krokowego RO

Pl P2 P3 P4 P5 P6 P7 P8

Vi [em?] 15 15 15 15 15 I5 15 15
HR [bpm)] 60 60 60 60 60 60 60 60
H [em) 0 0o o0 0 -20 -20 -20 -20

Erazt [mmHg-em™] 0,5 0,67 0,8 1,2 0,5 0,67 08 12

Dla réznych wartosci elastancji lewej komory, sprawdzano takze dzialanie algorytmu
sterowania w przypadku zmiany potozenia Srodka cigzkosci pompy POLVAD wzgledem

polozenia Srodka cigzkoSci wspomaganej komory. W przypadku obnizenia urzadzenia
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wzgledem wspomagane] komory zmianie ulega punkt pracy urzadzenia. Zmieniaja si¢
wartoSci ciSnien na wlocie oraz wylocie sztucznej komory. Przy obnizaniu urzadzenia
wspomagajacego nastgpuje zwigkszenie oporéw ttoczenia pompy oraz obniza si¢ obciazenie
wstepne. Z tego powodu utrudnione jest uzyskanie efektu pelnego wyrzutu z czesci krwiste;j
komory. Jednoczesnie bardziej widoczny jest efekt catkowitego napetnienia komory. Potozenie

oznaczono jako H. Przyjeto nastgpujace wartoSci polozenia Srodka cigzkosci urzadzenia
wspomagajacego: H = O[cm|, H = —20[cm).
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Rysunek 5.15: Przebieg ci$nienia F, (ciSnienie w lewej komorze) oraz P, (ciSnienie tgtnicze
systemowe) dla pierwszych 2 [s]| dziatania algorytmu RO dla przypadku P1
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Rysunek 5.16: Przebieg ci$nienia P, (ciSnienie w lewej komorze) oraz P, (ciSnienie tgtnicze
systemowe) dla ostatnich 2 [s] dziatania algorytmu RO dla przypadku P1
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Na rysunkach 5.15 oraz 5.16 przedstawiono wyniki badafi w trakcie dwoch pierwszych
sekund dziatania algorytmu oraz dla dwoch ostatnich sekund dziatania algorytmu. WyraZnie
widzimy, ze zmniejszeniu uleglo ciSnienie P, oraz podwyzszeniu ulegto nieznacznie ci$nienie
obciazenia nastgpczego P,,. Jest to zgodne z oczekiwaniami, poniewaz w wyniku wspomagania
pompa POLVAD, nastgpuje odciazenie wspomaganej komory oraz zwigkszenie przeptywu
w tetnicy aortalnej, a wigc takze zwigkszenie przeptywu w krazeniu wieicowym. Podobne

zjawiska mozna zaobserwowac analizujac przebiegi ciSnienia w lewym przedsionku oraz

krazeniu tgtniczym plucnym.
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Rysunek 5.17: Przebieg ciSnienia P, (ciSnienie w lewym przedsionku) oraz F,, (ciSnienie
tetnicze ptucne) dla pierwszych 2 [s| dziatania algorytmu RO dla przypadku P1
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Rysunek 5.18: Przebieg ciSnienia P, (ciSnienie w lewym przedsionku) oraz F,, (ci$nienie
tetnicze ptucne) dla ostatnich 2 [s] dziatania algorytmu RO dla przypadku P1
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Analizujac przebiegi P, oraz P,, (rys. 5.17 oraz 5.18) z dwoch pierwszych oraz ostatnich
sekund (cykli) dzialania algorytmu wyraznie wida¢ obnizenie wartosci ciSnienia w lewym
przedsionku oraz ciS$nienia tgtniczego plucnego. Zwiazane jest to z pobieraniem czgsci krwi

przez urzadzenie wspomagajace, co powoduje obnizenie ciSnienia przedsionkowego lewej

komory.
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Rysunek 5.19: Przebieg cisnienia P, (ci$nienie zasilania) dla pierwszych 2 [s] (Ppn 0) oraz dla
ostatnich 2 [s| (Ppn 1) dziatania algorytmu RO dla przypadku P1

Na rysunku 5.19 przedstawiono przebieg ci$nienia sterujacego dla dwoch pierwszych oraz
dwéch ostatnich sekund dziatania algorytmu kroczacego. Zaobserwowaé mozna zwigkszenie
czasu trwania systoli, a wigc zwigkszenie wartoSci procentu systoli (%SY'S) oraz zwigkszenie
wartoSci ci$nienia systoli (SP). Mozna takze zauwazyC, na przebiegu ostatnich dwdch cykli
dziatania algorytmu krokowego, wystapienie efektu catkowitego napetnienia komory krwiste;j
urzadzenia wspomagajacego oraz efekt pelnego wyrzutu. Wyraznie widoczne jest zwigkszenie
wartoSci ciS$nienia sterujacego w koncowej fazie trwania fazy wyrzutu ze sztucznej komory.
Podobnie sytuacja wyglada w przypadku efektu catkowitego napelnienia, ktéry charakteryzuje
si¢ naglym obnizeniem cisSnienia sterujacego w koncowej fazie napetniania si¢ sztucznej
komory. Po analizie samego sygnatu sterujacego mozna wnioskowa¢ o poprawnosci dziatania

opracowanego algorytmu sterujacego.
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Qcor [em3/s]

Rysunek 5.20: Przebieg przeptywu ., dla pierwszych 2 [s] (Qcor 0) oraz dla ostatnich 2 [s]
(Qcor 1) dziatania algorytmu RO dla przypadku P1

W celu oceny skutecznoSci wspomagania warto przeanalizowaé wartoSci Srednie
poszczegblnych zmiennych charakterystycznych dla uktadu krazenia. Zwlaszcza istotne
z punktu widzenia wspomagania, oprdcz ciSnien obciazenia, sa wartosci przeplywow
w uktadzie krazenia wienicowego. Na rysunku 5.20 przedstawiono przebiegi przeptywu
w krazeniu wiencowym w dwoéch pierwszych oraz ostatnich sekundach dziatania algorytmu
sterowania. Zaobserwowal mozna znaczny wzrost przeplywu wiencowego, co jest
spowodowane wigkszym ciSnieniem w aorcie, a zatem znaczng poprawe¢ w efektywnosci

procesu regeneracji niewydolnej komory serca.
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Rysunek 5.21: Przebieg parametréw S P oraz %SY S od poczatku sterowania do osiagnigcia
stabilnego stanu pracy dla przypadku P1
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Na rysunku 5.21 przedstawiono przebieg sygnaléw sterujacych tzn. SP - ci$nienie systoli
oraz %SY S - procent wypelnienia systoli. Zaobserwowa¢ mozna, ze czas adaptacji wynosi
ok. 100 [s]. W przedstawionym przypadku wykonat si¢ jeden petny cykl zmiany ci$nienia
systoli S P. Po osiagnigciu stabilnego punktu pracy algorytm adaptacyjny nie wptywat znaczaco
na wartoSci nastawianych parametrow. W tabeli 5.4 zestawiono wyniki z przeprowadzonych
badan dla réznych wartoSci wspomagania lewej komory serca oraz dla réznych potozen
Srodka cigzkosSci urzadzenia wspomagajacego w stosunku do Srodka cigzkoSci niewydolnej
komory. Indeksami 0 zostaly oznaczone zmienne z pierwszych 10 cykli pracy urzadzenia
wspomagajacego, natomiast indeksem [ zostaty oznaczone zmienne z 10 ostatnich cykli pracy
algorytmu krokowego. Algorytm sterowania krokowego zostal uruchomiony po rejestracji 10
pierwszych cykli, a rejestracja zostata wytaczona po zarejestrowaniu ostatnich 10 cykli stabilne;j
pracy (bez dalszych zmian parametrow sterujacych).

Tabela 5.4: Wartosci Srednie uzyskane dla pierwszych (indeks 0) oraz ostatnich 10 cykli
eksperymentu dla warunkéw od P1 do P8 dla algorytmu krokowego RO

P1 P2 P3 P4 P5 P6 pP7 P8

Vor [em?] 15 15 15 15 15 15 15 15
HR [bpm] 60 60 60 60 60 60 60 60
H [em] 0 0 0 0 20 20 20 -20
Epagt [mmHg-cm™] 05 067 08 120 05 067 08 12
Qo0 [1/min)] 362 3,68 378 268 3,17 360 360 280
Qo [1/min] 418 419 446 401 421 424 431 447
P,._0 [mmHyg] 83,41 8333 8150 8679 7579 81,68 81,68 89,33
Pl [mmHyg] 9459 9579 94,61 8898 9523 9544 9587 9864
P 0 [mmHg| 21,60 20,83 2092 2092 2271 1979 19,79 1599
Pl [mmHyg] 1293 12,92 1658 1927 1283 1221 1347 18,386
0 [mmHyg| 31,40 3027 3542 3542 3191 29,83 29,83 33,08
Pl [mmHg] 1895 1896 29,99 3474 1635 1898 21,02 3276
P 0 [mmHg| 11,69 11,83 11,83 11,83 11,61 1202 12,02 1253
Prol [mmHg| 1296 12,94 1241 1207 1295 1296 1286 11,97
P,,_0 [mmHg| 1800 17,93 1802 18,02 18,14 1784 17,84 17,52
Pl [mmHg] 17,12 17,10 1746 17,75 17,10 17,11 17,16 17,57
Qus_0 [em?/s] 68,00 6776 6594 6594 60,75 6593 6593 72,71
Qus_l [cm3/s] 7733 78,50 7798 7294 7795 7728 78,67 8237
Qoor_0 [cm?/s] 093 095 083 08 077 092 092 101
Qoo [cm3/s] 133 135 116 1,12 138 133 132 121

Wyznaczone tendencje zmian wartos$ci Srednich poszczeg6lnych zmiennych modelu uktadu
krazenia dla przeprowadzonych badan eksperymentalnych sa zgodne z oczekiwaniami.
Zaobserwowano polepszenie parametrow hemodynamicznych wspomaganej, lewej komory.

Zwigkszeniu ulegto ci$nienie w aorcie P, obnizyto si¢ ciSnienie w lewym przedsionku
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Py, oraz lewej komorze Fj,. Proces wspomagania jest wigc prowadzony prawidiowo.
Umozliwia uzyskanie w danych warunkach, jak najwigkszych wartosci przeptywu wyjsciowego
z pompy POLVAD, a wigc poprawe przeplywéw w krazeniu wiencowym. W przypadku
wszystkich badanych przypadkéw osiagnigto wzrost Srednich wartosci przeptywu wylotowego
z urzadzenia wspomagajacego do poziomu wyzszego niz 4 [l/min] oraz przeptywow
w krazeniu wieicowym powyzej 1,1 [em?3/s]. Poprawie uleglo takze krazenie w prawej czesci
serca (prawa komora oraz przedsionek), ktére nie byly wspomagane. Jest to gtéwnie zwigzane
z poprawa krazenia w lewej komorze serca, a wigc zmniejszeniem ilosci krwi zalegajace;j
w niej. Efekt poprawy warunkéw hemodynamicznych osiagnigto takze dla obnizonego $rodka

cigzkos$ci urzadzenia wspomagajacego w stosunku do wspomaganej komory.
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Rysunek 5.22: Przebieg parametréw SP oraz %SY S od poczatku sterowania do osiagnigcia
stabilnego stanu pracy dla przypadku P5

Na rysunku 5.22 przedstawiono przebiegi sygnatow sterujacych dla badanego przypadku
P5. W analizowanej sytuacji nastapito co prawda polepszenie warunkéw hemodynamicznych,
jednak znacznie wydtuzyt sig czas adaptacji (do okoto 200 [s]). Dopiero po okoto 200 cyklach
pracy nastapito osiagnigcie efektu catkowitego napelnienia oraz petnego wyrzutu. W zaleznosci
od warunkéw poczatkowych nastaw parametréw sterujacych oraz stanu modelu uktadu krazenia
uktad adaptacyjny charakteryzuje si¢ zmiennym w znacznym zakresie czasem adaptacji. Dla
analizowanych przypadkow réznit si¢ dwukrotnie dla dwéch z nich (P1 oraz P5). Czas adaptacji
nie jest w przypadku wspomagania najbardziej istotnym parametrem pracy uktadu sterowania.
Najwazniejsze jest konicowe uzyskanie poprawy warunkéw do najbardziej efektywnego procesu

regeneracji mig$nia sercowego. Uktad adaptacyjny nie powinien zbyt szybko zmienia¢ wartosci
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sterujacych. Powinien stopniowo dochodzi¢ do stabilnego punktu pracy, bez nagtych zmian

W procesie wspomagania.

5.7.3 Podsumowanie

Opracowany algorytm adaptacji RO charakteryzuje si¢ dtugim czasem adaptacji (ok. 100 [s]
w przypadku P1) oraz prowadzi do poprawy warunkéw hemodynamicznych wspomagane;j
komory dla wszystkich badanych przypadkéw. Zaréwno parametry ciSnieniowe (P,s, P, )
uleglty poprawie, jak i parametry przeptywowe (Qout, Qus> Qcorr)- GI0Wna wada opracowanego
algorytmu jest fakt, ze czas adaptacji bardzo mocno zalezny od warunkéw w uktadzie
krazenia oraz startowych parametréw uktadu sterowania (SP oraz %SYS). Dziatanie
algorytmu, ze wzglegdu na sposéb zmian parametréw sterujacych, powoduje nagle zmiany
warto$ci zmiennych hemodynamicznych oraz wplywa na zmiang warto§¢ generowanego
przeplywu przez urzadzenie wspomagajace. Niekorzystna sytuacja wystgpuje w przypadku
osiagnigcia maksymalnej wartosci ci$nienia systoli (SP). W kolejnym kroku zmieniana jest
warto$¢ procentu systoli (%SYS) oraz ustawiane na minimalng warto$¢ ciSnienie systoli
(SP). Zmiany te powoduja pogorszenie warunkéw wspomagania. Algorytm konsekwentnie
przeszukuje cala dostgpna przestrzen nastaw parametrow. Pomimo obliczania statystyki
z testow diagnostycznych catkowitego napetnienia oraz pelnego wyrzutu brak jest doktadne;j
informacji o stanie sztucznej komory serca. Nie ma informacji, czy nast¢gpuje zblizenie do
punktu pracy urzadzenia zapewniajacego caltkowite napetnienie oraz petny wyrzut. Kolejnym
etapem badan bylo znalezienie algorytméw diagnostycznych, ktére umozliwiatyby w sposéb

iloSciowy analizg¢ stanu catkowitego napelniania lub/i peltnego wyrzutu.

5.8 Algorytm adaptacyjny rozmyty R1

Kolejnym krokiem byta proba opracowania algorytmu sterujacego bazujacego na zaleznosciach
iloSciowych pozwalajacych na oszacowanie aktualnego stanu pracy sztucznej komory serca.
Przeprowadzono ponowna analiz¢ dostgpnych sygnatéw pomiarowych oraz wzajemnych
zaleznoSci pomigdzy nimi. W wyniku analizy zostal opracowany nowy test diagnostyczny
umozliwiajacy iloSciowa oceng¢ wystgpowania efektu catkowitego napelnienia sztucznej
komory. Analizujac efekt catkowitego napetnienia na rysunku 5.9, we wczeSniejszych
badaniach pominigto zalezno$ci czasowe pomigdzy poszczegdlnymi fazami narastania
poszczegblnych sygnatéw. W przypadku efektu catkowitego napetnienia etap wzrostu ciSnienia
na wlocie pompy POLVAD P, nastepuje przed wzrostem cisnienia sterujacego F,,. Jest to
symptom wystapienia efektu napinania membrany w trakcie catkowitego napelnienia komory.

W przypadku braku efektu catkowitego napetnienia wystgpuje odwrotna kolejno$¢ narastania

128



przedstawionych cisnien (rys. 5.10). Istotne sa jednak zaleznoSci czasowe przedstawionych
zjawisk. W przypadku, gdy wzrost ciSnienia Pin na wlocie wyprzedza ciSnienie sterujace Ppn
o okoto 10-50 [ms] wystepuje efekt napetniania, ale jest on na granicy wystgpowania tego
zjawiska. Zapas czasowy 10-50 [ms| pozwala na zachowanie efektu catkowitego napetniania
nawet w przypadku zmian (od kilku do kilkudziesigciu procent) w parametrach modelu
uktadu krazenia. Im wigkszy czas wyprzedzenia ciSnienia wlotowego w stosunku do ci$nienia
sterujacego, tym membrana bardziej napina si¢, a wigc bardziej widoczny jest efekt catkowitego
napelnienia. W przypadku gdy efekt catkowitego napelnienia nie wystepuje, wystepuja takie
same zaleznoSci czasowe, jednak w znacznie mniejszym zakresie wartosci (rys. 5.10). Czas
pomigdzy momentem narastania ciSnienia wlotowego Pin a ciSnienia sterujacego Ppn zostat
dobrany na podstawie badarn eksperymentalnych na stanowisku badawczym.

Kolejnym etapem badafi, po opracowaniu testu diagnostycznego catkowitego wyrzutu
opartego na zaleznoSciach czasowych pomigdzy sygnatem ciSnienia wlotowego Pin
a ciSnienia sterujacego Ppn, bylo opracowanie algorytmu umozliwiajacego wykorzystanie
zaobserwowanego zjawiska. Zauwazono takze, ze doprowadzenie do sytuacji chwilowego
napinania membrany, czyli doprowadzenie do calkowitego napelnienia, utatwia takze
osiagnigcie wystegpowania efektu catkowitego wyrzutu z komory. Gléwna przyczyna jest
fakt, ze procent systoli (%SYS) wptywa zaréwno na proces napetniania komory, jak i na
wyrzut z komory. Ze wzgledu na trudnosci z uzyskaniem deterministycznego opisu POLVAD
zdecydowano si¢ na wykorzystanie teorii zbioréw rozmytych do syntezy prawa sterowania.

Logika jest zbiorem regul, ktére pozwalajq na stwierdzenie poprawnosci zdan wynikajacych
z przestanek, ktorych stopien poprawnosci jest znany. Logika rozmyta posiada zdolnoS¢ opisu

zalezno$ci w bardzo ogdlnej formie zapisanej w postaci regut:
jezeli ( stwierdzenie rozmyte ) to ( stwierdzenie rozmyte )

gdzie stwierdzenie rozmyte okreslone jest na zbiorze funkcji przynaleznosci zdefiniowanych
na obszarze fizycznych zmiennych.  Stosowane sa rézne pary operatorow dla etapu
rozmywania i wyostrzania. Stwierdzenie wystgpujace jako pierwsze nazywa si¢ przestanka,
a drugie konkluzja badz nastgpnikiem. Obliczenie wartosci wyjSciowej odbywa si¢ w trzech
etapach: etap rozmywania sygnatéw wejSciowych, etap wnioskowania rozmytego w oparciu

o odpowiednie reguly oraz etap wyostrzania, zatem obliczania wartosSci wyjsciowych.
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Zbioér rozmyty mozna przedstawi¢ w postaci:

A= (), z) 5.1)

gdzie:
pa(x):x—1[0,1] (5.2)

jest funkcja przynaleznosci, ktéra kazdemu elementowi x z przestrzeni X przyporzadkowuje
stopiei przynaleznosci pa(x) do danego zbioru rozmytego A. Element x zatem moze
catkowicie nie naleze¢ do zbioru (ua(x) = 0), naleze¢ do niego czgsciowo (0 < pa(z) <
1) lub tez naleze¢ do niego catkowicie (ua(z) = 1). WysokosScig zbioru rozmytego jest
h(A),A € X, jest to maksymalna warto§¢ funkcji przynaleznosci dla kazdego = € X.
Mozna wykorzystywac rézne typy funkcji przynaleznosci: tréjkatna, trapezowa, dzwonowa itd.
W trakcie projektowania algorytmu rozmytego zastosowano trapezowe funkcje przynaleznosci.

Na rys 5.23 przedstawiono ogdlna architekture wnioskowania regulatora rozmytego.

Regulator rozmyty

Wejscie P Maszyna wnioskujaca 9>

—

Wyjscie y(t)
—> Obiekt regulacji >

A

Rozmywanie
Wyostrzanie

Baza regut

!

Rysunek 5.23: Ogdlna architektura wnioskowania regulatora rozmytego

Aby regulator mogt spetnia¢ swoja role nalezy na jego wyjSciu otrzymac ostra (pojedyncza)
warto$¢ sterujaca. Metody otrzymywania wyjscia ostrego mozna podzieli¢ na wysokoSciowe
oraz obszarowe. Metody wysokoSciowe opieraja si¢ na wysokosciach otrzymanych zbioréw,
przez co tylko jeden punkt ma wplyw na wynik. Przez to sa uznawane za mniej doktadne
od obszarowych, ktére wykorzystuja wilasciwosci catego obszaru, a nie tylko punktéw
charakterystycznych. Metody obszarowe sa jednak bardziej ztozone obliczeniowo, poniewaz
zachodzi konieczno$¢ wykonywania obliczefi na obszarach, a nie na punktach.

Ze wzgledu na mozliwos¢ sterowania dwuetapowego zdecydowano si¢ na opracowanie
dwoéch algorytméw rozmytych, oddzielnie algorytmu catkowitego napetnienia oraz pelnego
wyrzutu. Pierwszy algorytm na podstawie wielkoSci wejSciowej w postaci przesunigcia
czasowego pomigdzy ci$nieniem wlotowym Pin a ci$nieniem sterujacym Ppn wypracowuje
warto$¢ zmiany parametru sterujacego %SYS. Na rysunku 5.24 przedstawiono funkcje

przynaleznosci dla wejscia.
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Rysunek 5.24: Funkcje przynaleznoSci dla wejscia algorytmu catkowitego napetnienia

Podzielono warto$¢ wejscia na cztery zbiory rozmyte, ktére okreslaja wielkos$¢ przesunigcia
czasowego (wartos¢ wejSciowa do algorytmu catkowitego napelnienia) tzn. S - mata
wartoS¢ przesunigcia czasowego, N - pozadany zakres przesunigcia czasowego, B - duza
warto$¢ przesunigcia czasowego, BB - bardzo duza warto$¢ przesunigcia czasowego.
Parametry poszczegdlnych zbioréw rozmytych zostaty dobrane w trakcie badan na stanowisku
laboratoryjnym.

Ponizej zestawiono zestaw prostych regut zastosowanych w algorytmie:

Jezeli { Wejscie jest S ) to ( wyjscie mf1 )
Jezeli ( Wejscie jest N ) to ( wyjscie mf2 )
Jezeli ( Wejscie jest B ) to ( wyjscie mf3 )
Jezeli ( Wejscie jest BB ) to ( wyjscie mf4 )

Wyjscie z algorytmu zostato wyostrzone za pomoca nastgpujacych wartosci: mf1l = —1,
mf2 =0, mf3 =1, mf4d = 5. Wyjscie z algorytmu jest krokiem zmiany procentu systoli
A%SY S. Zdecydowano si¢ na zastosowanie tylko jednego wejscia ze wzglgdu na konieczno$¢
oddzielenia algorytmu pozwalajacego uzyskaé efekt catkowitego napetnienia od algorytmu
pelnego wyrzutu.

Zjawiska te sa od siebie bardzo zalezne, wigc potaczenie obu tych zjawisk w jednym
algorytmie bytoby bardzo trudne. Trudnym zagadnieniem bytoby takze okreslenie kompletnego
zestawu regul dla algorytmu. Zjawiska zachodzace w sztucznej komorze sa silnie nieliniowe
1 z tego powodu czasami cigzko jest ustali¢ zaleznoSci pomigdzy poszczegdlnymi zmiennymi.
Z tego powodu zdecydowano si¢ na zastosowanie dwoch algorytméw rozmytych o bardzo

prostych, intuicyjnych regutach.
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Jezeli chodzi o algorytm pelnego wyrzutu to jego konstrukcja jest bardzo zblizona.
Sygnatem wejSciowym w tym przypadku jest stopien wystgpowania efektu petnego wyrzutu
obliczany w wyniku testow diagnostycznych (wskaZnik obliczony jest na podstawie wysokosci
narastania ci$nienia sterujacego w koncowej fazie wyrzutu). Na rysunku 5.24 przedstawiono

funkcje przynaleznosci dla wejScia algorytmu petnego wyrzutu.

Stopien przynaleznosci

0 50 100 150
Wejscie

Rysunek 5.25: Funkcje przynaleznosci dla wejscia algorytmu petnego wyrzutu

Podzielono warto$¢ wejscia na pig¢ zbioréw rozmytych, ktére okreslaja wielkoS¢
przesunigcia czasowego (wartoS¢ wejSciowa do algorytmu catkowitego napetnienia)
tzn. V.S - bardzo mata warto$¢ wskaznika catkowitego wyrzutu, S - mata warto$¢ wskaznika
catkowitego wyrzutu, N - pozadany zakres warto$S¢ wskaznika catkowitego wyrzutu, B - duza
warto$¢ wskaznika catkowitego wyrzutu, BB - bardzo duza warto$¢ wskaZznika catkowitego
wyrzutu. Parametry poszczegdlnych zbioréw rozmytych zostaty dobrane w trakcie badan
na stanowisku laboratoryjnym. Ponizej przedstawiono zestaw prostych regut zastosowanych

w algorytmie pelnego wyrzutu:

Jezeli ( Wejscie jest VS ) to ( wyjscie mf1 )
Jezeli ( Wejscie jest S ) to ( wyjscie mf2 )
Jezeli ( Wejscie jest N ) to ( wyjscie mf3 )
Jezeli ( Wejscie jest B ) to ( wyjscie mf4 )

Jezeli ( Wejscie jest BB ) to ( wyjscie mf5 )

Wyjscie z algorytmu zostalo wyostrzone w postaci prostej funkcji: mf1 = 10, mf2 = 5,
mf3=0,mf4=—1, mfb = —5. Wyjscie algorytmu jest wielkoscig zmiany ci$nienia systoli

ASP.
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Parametry przedstawionych algorytméw rozmytych catkowitego napetnienia oraz petnego
wyrzutu zostaly dobrane w wyniku badafi doSwiadczalnych na stanowisku badawczym.
W celu uniknigcia naglych zmian w ukladzie krazenia oraz w wartoSciach sygnaléw
istotnych z punktu widzenia wspomagania niewydolnej komory (np. rzut minutowy sztucznej
komory) zdecydowano si¢ zastosowa¢ mate kroki zmian parametréow sterujacych (ASP oraz
A%SYS). Niewielkie zmiany w warto$ciach sygnatéw sterujacych nie powoduja naglych
zmian w warunkach pracy, jednak przyczyniaja si¢ do wydtuzenia czasu adaptacji. W naszym
wypadku priorytetem jest jednak poprawa warunkéw hemodynamicznych wspomagania,
przy jednoczesnym unikaniu nagltych zmian warunkéw prowadzenia procesu wspomagania

niewydolnej komory serca.

5.8.1 Schemat blokowy algorytmu adaptacyjnego rozmytego R1

Sie¢ dziatan opracowanego algorytmu rozmytego zostata przedstawiona na rysunku 5.26.

Pomiar sygnatow

procesowych
(Ppn,Pin,Fpn)
Test petnego Test catkowitego
wyrzutu (FE) napetnienia (CF)
R - N N

Modut FE Modut CF

\

Regulator rozmyty

i
|
\
|
\
\
| Regulator rozmyty
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|

[

|

|

\

|

|

|

|

\

CF

i

\
Zmiana wartosci SP <¢—————Pp|

Zmiana wartosci
%SYS

Analiza stanu
sztucznej komory

Rysunek 5.26: Sie¢ dziatar algorytmu adaptacyjnego rozmytego R1

Podobnie jak w przypadku algorytmu krokowego RO dziatanie algorytmu rozmytego
R1 odbywa si¢ dwutorowo. Na podstawie testow diagnostycznych catkowitego napelniania

(algorytm R1 bazuje na zaleznosciach czasowych pomigdzy czasem wystapienia narastania
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ciSnienia wlotowego Pin oraz ci$nienia sterujacego Ppn) oraz pelnego wyrzutu wyznaczane
sa wartoSci wejSciowe do algorytméw rozmytych (catkowitego napeilnienia oraz petnego
wyrzutu). Nastgpnie na podstawie wnioskowania rozmytego wyznaczany jest krok dla procentu
systoli %SY'S oraz ciSnienia systoli SP. Sterowanie odbywa si¢ dwuetapowo. Dopiero
po znalezieniu si¢ w obszarze zblizania si¢ do granicy wystgpowania efektu catkowitego
napelnienia, uruchamiana jest zmiana wartoSci ciSnienia systoli, a wigc toru regulujacego
wyrzut ze sztucznej komory. Rozdzielenie tych dwoéch akcji zapobiega naglym zmiang

warunkéw pracy urzadzenia wspomagajacego.

5.8.2 Wpyniki dzialania algorytmu adaptacyjnego rozmytego R1 na

stanowisku badawczym

W pierwszym etapie badan zbadano dziatanie algorytmu rozmytego R1 dla r6znych wartosci
niewydolnosci lewej komory serca. Kaniula wlotowa urzadzenia wspomagajacego zostata
przytaczona do punktu modelujacego koniuszek lewej komory serca. W pierwszej fazie badan
eksperymentalnych przyjeto bazowe wartosci parametrow modelu uktadu krazenia takie same,
jak w trakcie badan symulacyjnych (tabela 3.4). Dzialanie uktadu sterowania sprawdzono dla
zestawu parametrow zestawionych w tabeli 5.3. Ponizej przedstawiono przyktadowe przebiegi
istotnych z punktu widzenia wspomagania zmiennych ukfadu krazenia. Na rysunkach 5.27 oraz
5.28 przedstawiono przebiegi ciSnienia we wspomaganej komorze P, oraz ci§nienia w aorcie
P,,, czyli obcigzenia nastgpczego urzadzenia wspomagajacego. Pokazane przebiegi dotycza
dwéch pierwszych cykli pracy algorytmu sterowania oraz dwéch ostatnich. Wyraznie zauwazy¢
mozna, ze nastapila poprawa przedstawionych zmiennych hemodynamicznych. Obnizeniu
ulegta Srednia warto$¢ ci$nienia w lewej komorze P, oraz wzrosta wartos¢ ciSnienia aortalnego
Pis.

134



100

Plv

90 -~ = = Pas| T

p [mmHg]

t[s]

Rysunek 5.27: Przebieg ciSnienia Plv oraz Pas dla pierwszych 2 [s| dziatania algorytmu R1
dla przypadku P1
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Rysunek 5.28: Przebieg ci$nienia Plv oraz Pas dla ostatnich 2 [s] dziatania algorytmu R1 dla
przypadku P1

Jest to zgodne z oczekiwaniami, poniewaz w wyniku wspomagania pompa POLVAD,
nastgpuje odciazenie wspomaganej komory oraz zwigkszenie przeptywu w tetnicy aortalnej,
a wigc takze zwigkszenie przeplywu w krazeniu wieficowym. Podobne zjawiska mozna

zaobserwowac analizujac przebiegi ciSnienia w lewym przedsionku oraz krazeniu tetniczym
ptucnym.

135



40
Pla
- = Pap
- ’
35 I AR |
Iy 1
I
! \ ] \
! \ I \
) N N

— 30 ] S 1 N 7

[<) > 1 N

% ) \\ ) \\

é ’l \\\ | \\

o N ~ 1 RS
2510~ Ty b
20\/\/\/\/\
15 Il Il Il Il Il Il Il Il Il

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.2 1.4 1.6 1.8 2
t[s]

Rysunek 5.29: Przebieg ci$nienia Pla oraz Pap dla pierwszych 2 [s]| dziatania algorytmu R1
dla przypadku P1
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Rysunek 5.30: Przebieg ci$nienia Pla oraz Pap dla ostatnich 2 [s] dziatania algorytmu R1 dla
przypadku P1

Analizujac przebiegi Fj,,F, (rys. 5.29 oraz 5.30) z dwoéch pierwszych oraz ostatnich
sekund (cykli) dziatania algorytmu doktadnie widaé obnizenie wartosci ci§nienia w lewym
przedsionku P, oraz ciSnienia tetniczego plucnego F,,. Zwiazane jest to z mniejszym
zaleganiem krwi zarowno w lewej komorze, do ktérej przylaczona jest kaniula wlotowa pompy
POLVAD, jak i w lewym przedsionku.

Na rysunku 5.31 przedstawiono przebieg ci$nienia sterujacego dla dwoch pierwszych oraz
ostatnich sekund dziatania algorytmu rozmytego R1. Zaobserwowa¢ mozna zwigkszenie
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czasu trwania systoli, a wigc zwigkszenie wartosci procentu systoli oraz zwigkszenie wartosci
ci$nienia systoli SP. Mozna takze zauwazy¢ na przebiegu ostatnich dwéch cykli dziatania
algorytmu rozmytego R1 zaobserwowac wystapienie efektu catkowitego napetnienia komory
krwistej urzadzenia wspomagajacego oraz efekt petnego wyrzutu. Wyraznie widoczne jest
zwigkszenie wartosci ci$nienia sterujacego w koricowej fazie trwania fazy wyrzutu ze sztucznej
komory. Podobnie sytuacja wyglada w przypadku efektu calkowitego napetnienia, ktory
charakteryzuje si¢ naglym obnizeniem cisSnienia sterujacego w koncowej fazie napelniania
si¢ sztucznej komory. Po analizie samego sygnatu sterujacego mozna stwierdzi¢ poprawnos¢é

dziatania opracowanego algorytmu adaptacyjnego.
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Rysunek 5.31: Poréwnanie przebiegéw cisnienia Ppn dla pierwszych 2 [s] (Ppn 0) oraz dla
ostatnich 2 [s| (Ppn 1) dziatania algorytmu R1 dla przypadku P1

Analizujac przebieg zmian sygnatéw sterujacych (rys. 5.32) dla algorytmu rozmytego R1
dla przypadku P1 widaé wyraZnie, ze zmniejszeniu ulegt znacznie czas adaptacji (wWynosi
ok. 35 [s]). Algorytm dla przypadku P1 potrzebuje wigc ok. 35 cykli do osiagnigcia
fazy stabilnej pracy. Gléwna przyczyna przyspieszenia pracy algorytmu adaptacyjnego jest
zastosowanie algorytmu diagnostycznego catkowitego napetnienia bazujacego na zalezno$ciach
czasowych pomigdzy sygnatami. Zmiany systoli wystgpuja w pierwszych 5 cyklach pracy
algorytmu sterowania, po czym nastgpuje ich stabilizacja. Dluzej trwa proces dostosowania
pracy ukfadu do stabilizacji efektu catkowitego wyrzutu. W przedstawionym przypadku
wida¢, ze po osiagnigciu efektu catkowitego napetnienia wystgpuje juz efekt pelnego wyrzutu.
Algorytm w wyniku zmian powoduje obnizenie warto$ci ciSnienia systoli, co skutkuje
oszczgdnoSciami energii zuzywanej przez urzadzenie oraz osiagnigciem efektywnego punktu

pracy pompy POLVAD.
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Rysunek 5.32: Przebieg parametréw S P oraz %SY S od poczatku sterowania do osiagnigcia
stabilnego stanu pracy algorytmu R1 dla przypadku P1

Na rysunku 5.33 widzimy przebieg parametrow sterujacych dla przypadku P2. Ponownie
zaobserwowaé mozna osiagnigcie punktu stabilnej pracy po ok. 35 [s] dziatania algorytmu
adaptacyjnego. W tym przypadku jednak zauwazalne jest zmniejszenie wartosci systoli po kilku
sekundach, co jest zwigzane z szybka zmiang ci$nienia systoli. Takie szybkie zmiany ci$nienia
systoli prowadza do zaburzenia w rownowadze pomiedzy systola, a diastola. Najwazniejszy

jest jednak fakt, ze zjawisko to nie wptynelo istotnie na czas adaptacji.
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Rysunek 5.33: Przebieg parametréw SP oraz %SY S od poczatku sterowania do osiagnigcia
stabilnego stanu pracy dla przypadku P2
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Rysunek 5.34: Przyktadowy przebieg parametréw S P oraz %SY S od poczatku sterowania do
osiagniecia stabilnego stanu pracy dla przypadku P8

Na rysunku 5.34 przedstawiono przebiegi korygowanych parametréw w przypadku zmiany
Srodka cigzkoSci urzadzenia wspomagajacego wzgledem Srodka wspomaganej komory serca.
Obserwuje si¢ wzrost zaréwno cis$nienia systoli, jak i procentu systoli. Podobnie jednak jak
w przypadkach poprzednich stabilizacja pracy sztucznej komory nastgpuje po ok. 35 [s].
Stwierdzi¢ wigc mozna, ze zmiany warunkéw obcigzenia sztucznej komory nie wplywaja
istotnie na czas adaptacji. Wplywaja natomiast bardzo istotnie na poziom zwlaszcza ci$nienia
systoli SP sztucznej komory. Obnizenie polozenia urzadzenia wspomagajacego wzgledem
wspomaganej komory jest zwigzane ze znacznym wzrostem obcigzenia na wylocie pompy.
Znacznie trudniej jest wigc, z punktu widzenia pompy POLVAD, osiagnaé efekt pelnego
wyrzutu z komory POLVAD.
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Tabela 5.5: Wartosci Srednie uzyskane dla pierwszych (indeks 0) oraz ostatnich 10 cykli
eksperymentu dla warunkéw od P1 do P8 dla algorytmu rozmytego R1

P1 P2 P3 P4 P5 P6 pP7 P8

Vou [em3) 15,00 15,00 15,00 15,00 15,00 15,00 15,00 15,00
HR [bpm] 60,00 60,00 60,00 60,00 60,00 60,00 60,00 60,00
H [em] 0,00 0,00 0,00 0,00 -20,00 -20,00 -20,00 -20,00

Epaz [mmHg-em™] 0,50 0,67 080 120 050 0,67 0,80 1,20

Py,_0 [mmHg| 31,40 3027 3542 3542 3191 29,83 2983 33,08
Pl [mmHg] 19,37 19,72 20,25 26,87 1823 1892 21,30 2346
P,._0 [mmHg] 83,41 8333 81,50 86,79 75,79 81,68 81,68 89,33
Pos_l [mmHg] 87,05 87,00 86,50 86,74 8520 86,68 86,61 89,22
Pa_0 [mmHg] 21,69 20,83 20,92 20,92 22,71 19,79 19,79 15,99
P._l [mmHg] 14,55 14,74 14,59 17,56 14,93 14,10 14,79 16,74
P.,_0 [mmHg] 18,00 17,93 18,02 18,02 18,14 17,84 17,84 17,52
P,,_l [mmHg] 17,45 17,47 17,51 17,81 17,50 17,42 17,49 17,59
P,o_0 [mmHyg] 11,69 11,83 11,83 11,83 11,61 12,02 12,02 12,53
Pro_l [mmHg| 12,86 12,82 12,89 12,46 12,79 12,94 12,85 12,40
Qour_0 [L/min] 362 3,68 378 268 3,17 360 3,60 280
Qour_l [1/min] 4,17 4,16 4,17 420 399 417 406 423
Qeor_0 [em? /5] 093 095 083 08 077 092 092 1,01
Qeor_l [em? /5] 1,17 1,17 1,15 1,06 1,16 1,17 1,13 1,16
Qus_0 [cm?/s] 68,00 67,76 6594 6594 60,75 6593 6593 72,71
Qus_l [em?/s] 70,19 70,19 69,63 70,36 68,51 69,74 69,81 72,79

W tabeli 5.5 zestawiono wyniki z przeprowadzonych badan dla réznych wartosci
wspomagania lewej komory serca oraz dla r6znych potozen Srodka cigzkosci pompy POLVAD
w stosunku do Srodka cigzkosci niewydolnej komory. Indeksami O zostaly oznaczone zmienne
z pierwszych 10 cykli pracy urzadzenia wspomagajacego, natomiast indeksem [ zostaty
oznaczone zmienne z 10 ostatnich cykli pracy algorytmu rozmytego R1. Podczas testow
algorytm R1 zostal uruchomiony po rejestracji 10 pierwszych cykli oraz wylaczony po

zarejestrowaniu ostatnich 10 cykli stabilnej pracy (bez istotnej zmiany parametréw sterujacych).

5.8.3 Podsumowanie

Przeprowadzone badania na stanowisku z uktadem krazenia hybrydowego pozwalaja
stwierdzi¢, ze opracowany algorytm rozmyty R1 charakteryzuje si¢ duza odpornos$cia na
zmiany w ukladzie krazenia. Zbadano dziatanie algorytmu sterowania dla réznych wartosci
niewydolnoSci wspomaganej komory. Wykazano takze, ze zmiany potozenia pompy POLVAD
wzgledem wspomaganej komory nie wptywaja w istotny sposéb na czas adaptacji oraz osiagane

wartoSci Srednie zmiennych hemodynamicznych (ci$nienia oraz przeptywy w modelu uktadu
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krazenia). We wszystkich badanych przypadkach nastgpito zwigkszenie wartoSci Srednich
przeplywéw w ukladzie krazenia wieficowego, co skutkuje efektywnym prowadzeniem procesu

regeneracji niewydolnej komory.

5.9 Algorytm adaptacyjny rozmyty R2

Giéwna wada opracowanego algorytmu rozmytego R1 jest fakt, ze do wyznaczenia testu
diagnostycznego catkowitego napetnienia wykorzystuje si¢ sygnal ciSnienia wlotowego
sztucznej komory serca. Urzadzenie wspomagajace (POLVAD) nie jest w tej chwili
wyposazone w tego typu pomiar. Nie istniejg takze komercyjnie dostgpne tego typu czujniki
pomiarowe (charakteryzujace si¢ malymi rozmiarami oraz mozliwo$cig pomiaru niewielkich
wartoS$ci ci$niefl). W ramach "Programu Polskie Sztuczne Serce" zostala opracowana technika
pomiaru istotnych parametrow biomedycznych w protezie serca. Prace prowadzone byly przez
Instytut Techniki i Aparatury Medycznej ITAM w Zabrzu oraz Instytut Metrologii i Inzynierii
Biomedycznej Politechniki Warszawskiej. Na rysunku 5.35 przedstawiono czujnik montowany

na kr6¢cu pomiarowym do pomiaru m.in. wartosci ci$nienia.

Rysunek 5.35: Widok czujnika pomiarowego od strony dolnej (a), gérnej (b), ptytki drukowane;j
(c) po montazu na kr6écu pomiarowym (c) oraz w komorze krwistej (d) [133]

Zaprojektowany oraz wykonany czujnik charakteryzuje si¢ wysoka doktadnoScia
pomiarowa oraz odporno$cig na zaktdcenia elektromagnetyczne [85, 134]. Zostat wykonany
w oparciu o czujnik ciSnienia MS5407 oraz miniaturowy 16-bitowy przetwornik
analogowo-cyfrowy. Opracowane czujniki oraz metody pomiaru maja charakter innowacyjny,
gtéwnie z powodu dedykowanego zastosowania w sztucznej komorze wspomagania POLVAD.
Pomimo wysokiej doktadnosci proponowane rozwiazanie techniczne nie jest aktualnie
planowane do zastosowania w docelowej wersji sztucznej komory serca. Zatem sygnal

w aktualnej wersji nie bedzie dostepny.
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Z tego powodu zdecydowano si¢ na modyfikacj¢ algorytmu diagnostycznego catkowitego
napelniania w celu zastapienia sygnatlu ciSnienia wlotowego na inny sygnal umozliwiajacy
oceng iloSciowa efektu catkowitego napetnienia, ktéry jednoczesnie bgdzie tatwo dostgpny
przy pomocy komercyjnie dostgpnych urzadzen pomiarowych. W wyniku analizy dostgpnych
potencjalnie pomiaréw wybrano pomiar przeplywu na kaniuli sygnalu sterujacego
(pneumatycznego). Wybrano przeptywomierz FSM2 firmy CKD o zakresie pomiarowym
50 [l/min]. Zastosowano wigkszy zakres pomiarowy niz jest wymagany ze wzgledu
na redukcj¢ wystepujacego na czujniku pomiarowym spadku ci$nienia. Na rysunku 5.36
przedstawiono przebieg sygnatléw ciSnienia wlotowego P, ciSnienia sterujacego P, oraz

przeptywu na kaniuli sygnatu sterujacego [,,.
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Rysunek 5.36: Przebieg ciSnienia wlotowego F;,, ciSnienia sterujacego I, oraz przeptywu na
kaniuli sygnatu sterujacego F,,, w przypadku wystapienia efektu catkowitego napetnienia

Zaobserwowano, ze w przypadku sygnatu przeptywu podobnie jak w przypadku ci$nienia
wlotowego istnieje zalezno§¢ czasowa pomigdzy momentem narastania przeptywu F),,,
a momentem narastania ciSnienia sterujacego F,,. Na przeplywie widoczny jest wiec
moment narastania ciSnienia w kaniuli wlotowej. OczywiScie moment narastania jest
nastgpstwem zwigkszenia si¢ ci$nienia, wigc wzrost przeptywu w kaniuli sygnatu sterujacego
nastgpuje po wzroSnie ciSnienia. Przesunigcie wystgpowato przy wszystkich przebadanych
warunkach obcigzenia sztucznej komory serca, jest to zatem zjawisko powtarzalne. Takze
warto$¢ przesunigcia czasowego wystepujacego pomigdzy sygnatami wynosita kilkadziesiat
milisekund. Ze wzgledu na fakt, ze mozliwe jest zastosowanie przeplywomierza w dostgpnym
obecnie urzadzeniu oraz poprzednich wersjach sterownika, zdecydowano si¢ na zastgpienie

sygnatu ciSnienia wlotowego sygnatem przeptywu na kaniuli sygnatu sterujacego. Ponownie
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zaprojektowano test diagnostyczny bazujacy na sygnale przeptywu oraz zaimplementowano
nowa wersje algorytmu rozmytego R2.

W pierwszej kolejnosci przeprowadzono badania weryfikacyjne algorytmu przy pomocy
hybrydowego uktadu krazenia wraz z potaczona sztuczna komora serca, przy wspomaganiu

koniuszkowym oraz w trybie synchronicznym z sygnalem EKG. Zestaw badanych parametrow

zostal przedstawiony w tabeli 5.6.

Tabela 5.6: Zestaw parametréw niewydolnosSci lewej komory do badar laboratoryjnych
algorytmu rozmytego R2 (P1-P6)

P1 P2 P3 P4 PS5 P6

Vo [em?] 15 15 15 15 15 15
HR [bpm] 60 60 60 60 60 60
H [em)] 0 0 0 20 -20 -20

Erazt [mmHg-em™] 05 07 1.2 05 07 12

Algorytm zostal zbadany w szerokim zakresie zmian wartosci elastancji lewej komory serca
oraz dla zmiany potozenia Srodka cigzkosci urzadzenia wspomagajacego wzgledem potozenia
bazowego. Przyktadowe wyniki dziatania algorytmu przedstawiaja rysunki 5.37, 5.38 oraz
5.39. Analizujac przebieg sygnatu sterujacego dla dwéch pierwszych oraz dwdéch ostatnich
sekund dziatania algorytmu adaptacyjnego rozmytego R2 mozna zaobserwowaé wystapienie
zarowno efektu catkowitego napetnienia komory krwistej, jak 1 efekt petnego wyrzutu z pompy

POLVAD (rys.5.37). Nastapit wzrost procentu wypetniania systoli oraz nieznaczny spadek
wartoSci ciSnienia systoli.
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Rysunek 5.37: Przebieg cisnienia Ppn dla pierwszych 2 [s] (Ppn 0) oraz dla ostatnich 2 [s]

(Ppn 1) dziatania algorytmu R2 dla przypadku P1
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Rysunek 5.39: Przebieg parametréw SP oraz %SY S od poczatku sterowania do osiagnigcia
stabilnego stanu pracy dla przypadku P1

Na rysunku 5.38 widoczny jest takze wyrazny wzrost wartoSci przeptywu w ukladzie
krazenia wiencowego, co jest wskaZnikiem osiagnigcia prawidtlowych warunkow
hemodynamicznych do regeneracji wspomaganej komory serca. Przebiegi zmiany parametrow
(nastaw), tzn. procentu systoli %SY S oraz cis$nienia systoli S P sa bardzo zblizone do wartosci
uzyskiwanych przy wykorzystaniu algorytmu rozmytego R1. Jest to zgodne z oczekiwaniami,

poniewaz oba algorytmy bazuja na tej samej zaleznosci czasowej. Czas adaptacji w przypadku
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algorytmu rozmytego R2 takze wynosi ok. 35 [s| (rys. 5.39). Dla wszystkich badanych
przypadkéw algorytm adaptacyjny R2 doprowadzil do osiagnigcia stabilnego stanu pracy
sztucznej komory w podobnym czasie. Zauwazy¢ nalezy, ze w przypadku zmiany polozenia
Srodka cigzkoSci sztucznej komory serca wzgledem komory wspomaganej algorytm osigga
stan pozadany (P4-P6). W tabeli 5.7 zestawiono wartosci Srednie poszczegdlnych, istotnych
z punktu widzenia wspomagania, zmiennych uktadu krazenia oraz zmiennych zwigzanych
z urzadzeniem wspomagajacym. W kazdym z analizowanych przypadkéw widzimy
wyrazny wzrost przeptywu wylotowego z pompy POLVAD (w wyniku adaptacji wzrasta do
ok. 4 [I/min]). Nastepuje takze wyrazny wzrost $redniej wartosci przeptywu w krazeniu
wiencowym (jako efekt zwigkszenia przeptywu w krazeniu tgtniczym systemowym). Zgodnie
z oczekiwaniami, dla kazdego z analizowanych przypadkéw, nastapito zwigkszenie ciSnienia
w aorcie P, oraz zmniejszenia ciSnienia w lewej komorze P, oraz lewym przedsionku F,.

Wyrazny jest wigc efekt odcigzenia wspomaganej lewej komory serca.

Tabela 5.7: WartoSci Srednie uzyskane dla pierwszych (indeks 0) oraz ostatnich 10 cykli
eksperymentu dla warunkéw od P1 do P6 dla algorytmu R2

P1 P2 P3 P4 P5 P6

Vor [em?] 15 15 15 15 15 15
HR [bpm) 60 60 60 60 60 60
H [cm] 0 0 0 20 20 -20
Eaal 05 07 12 05 07 12

P, 0[mmHg] 27,15 2834 33,86 28,80 3244 34,67
Pl [mmHg) 19,12 21,02 30,62 19,05 21,89 2981
P, 0[mmHg] 7513 7297 81,76 74,74 76,14 82,89
P,._I[mmHg] 8730 8681 8732 8623 86,58 88,13
P. 0 [mmHg] 2131 1929 2052 2325 22,66 19,26
Po_l [mmHg] 1528 1546 19,72 1559 16,10 18,76
P, 0[mmHg] 18,12 1791 17,92 1829 18,19 17,80
Pl [mmHg) 1748 17,54 1790 17,54 17,60 17,83
P 0[mmHg] 1190 1231 12,06 11,61 11,70 12,20
Pol[mmHg) 12,67 1271 12,09 12,65 12,60 12,22
Qou 0 [cm?/s] 366 338 377 3,56 327 298
Qowl [em3/s] 410 410 422 402 401 4,15
Qo0 [cm®/s] 083 0,76 085 080 077 0,86
Qeor_l[em3/s] 1,19 115 101 1,17 1,13 1,04
Qus_0[cm3/s] 59,75 5728 66,00 59,73 61,01 66,93
Qus_l [cm3/s] 70,65 70,15 7136 69,64 70,04 71,98
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W trakcie przeprowadzonych badan wykazano, ze mozliwe jest zastapienie sygnatu
ciSnienia wlotowego przy okreSlaniu stopnia wystgpowania efektu catkowitego napelnienia
przez sygnal przyptywu powietrza w kaniuli drenu zasilajacego. Uzyskane rezultaty z badan
pozwalaja twierdzié, ze zmiana nie wplywa istotnie z punktu widzenia wspomagania na
wartos$ci osigganych przeptywdéw wylotowych generowanych przez urzadzenie wspomagajace
oraz na warunki hemodynamiczne wspomagania.

Kolejnym etapem badar bylo zweryfikowanie dziatania algorytmu sterowania w przypadku
zmian wartosci czestotliwos$ci pracy modelu uktadu krazenia. Czgstotliwos$¢ pracy serca jest
réwnowazna z czgstotliwoscia pracy urzadzenia wspomagajacego ze wzgledu na prace w trybie

synchronicznym z sygnatem EKG.

5.9.1 Badanie wplyw zmiany czestotliwosci pracy serca na dzialanie

algorytmu adaptacyjnego rozmytego R2

W celu zbadania wplywu czestotliwosci pracy serca [ I?, na dziatanie algorytmu rozmytego R2
dokonano badan eksperymentalnych na stanowisku badawczym. Podobnie jak w poprzednich
eksperymentach przyjeto bazowe wartosci parametrow (tabela 3.4) oraz przeprowadzono

badania dla zestawu nastaw przedstawionych w tabeli 5.8.

Tabela 5.8: Zestaw parametrow niewydolnosci lewej komory do badan laboratoryjnych
algorytmu rozmytego R2 (P7-P13)

p7 P8 P9 P10 P11 P12 P13

Vo [em?] 15 15 15 15 15 15 15
HR [bpm) 50 55 60 65 70 75 80
H [em] o 0 0 0 0 0 0

Eraz [mmHg -em™3] 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67

Przyjete wartoSci czestotliwosci H R zmieniane byly w zakresie wartosci typowych dla
spoczynku. OczywiScie w przypadku aktywnosci wartoS¢ czestotliwosci pracy serca moze
wzrosna¢ nawet powyzej 120-140 [bpm], jednak sytuacja ta ma miejsce w przypadku
ludzi zdrowych. Ponadto w przypadku pracy urzadzenia przy wigkszych czestotliwoSciach
(wigkszych niz 90) w wigkszosci przypadkéw nie jest mozliwe osiagniecie wystgpowania
jednoczesnie efektu catkowitego napelnienia oraz efektu pelnego wyrzutu.  Glownie
wynika to z ograniczen sterownika do generowania odpowiednio wysokich, wigkszych
niz 350 [mmHg] wartosci ciSnienia systoli oraz mniejszych niz -75 [mmHg] wartosci
ciSnienia diastoli. Zwiazane jest to takze z zaprogramowanym profilem dziatania zaworu
proporcjonalnego, generujacego fale sygnalu sterujacego, zapobiegajacego przekroczeniu
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granicznego gradientu zmian sygnatu sterujacego. Przekroczenie gradientu moze prowadzic¢
do uszkodzenia krwinek. Ograniczenia zwigzane z konstrukcja sterownika sa powodem
koniecznos$ci pracy urzadzenia, dla wigkszych wartosci czgstotliwosci pompy, w trybie pracy
asynchronicznej. Stan taki jednak w przypadku pacjentéw z niewydolnoScia serca wystgpuje
dos¢ rzadko. W wigkszosci przypadkéw czgstotliwo$¢ zmienia si¢ w przedstawionym w tabeli
zakresie warto$ci od 50 [bpm] do 80 [bpm]. W tabeli 5.9 zestawiono wartosci Srednie
zmiennych charakterystycznych z punktu widzenia wspomagania uzyskane dla wspomnianych
przypadkéw. Podobnie jak we wczes$niejszych badaniach zostaty policzone wartosci Srednie
dla 10 poczatkowych oraz koncowych cykli pracy opracowanego algorytmu adaptacyjnego
rozmytego R2 przy stabilnych warunkach pracy.

Tabela 5.9: Wartosci Srednie uzyskane dla pierwszych (indeks 0) oraz ostatnich 10 cykli
eksperymentu dla warunkéw od P7 do P13 dla algorytmu R2

P7 P8 P9 P10 P11 P12 P13

Vi [em?] 15,00 15,00 15,00 15,00 15,00 15,00 15,00
HR [bpm)] 50,00 55,00 60,00 65,00 70,00 75,00 80,00
H [em] 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00

Eraz [mmHg-em™3] 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67

P,_0 [mmHg] 25,93 24,98 27,15 29,41 2834 2596 36,30
Pl [mmHg] 22,62 22,01 19,05 19,86 23,82 2295 27,09
P,._0 [mmHg] 77,73 82,63 75,12 8856 8927 87,75 8942
Pl [mmHg] 78,06 88,39 87,20 9590 101,58 104,08 104,19
P._0 [mmHg) 18,52 18,10 21,31 2293 21,87 19,53 28,71
P_l [mmHg] 16,36 15,03 1520 1487 17,60 17,60 21,33
P,,_0 [mmHg] 18,26 17,80 18,12 18,15 18,12 17,70 1843
P,,_l [mmHg] 17,97 1735 1747 17,05 17,74 17,16 17,34
P,._0 [mmHg| 12,59 12,42 11,90 11,38 1148 11,83 10,35
P,._l [mmHg] 1291 13,16 12,69 1246 1187 11,78 11,13
Qour_0 [I/min] 344 380 3,66 446 450 436 451
Qour_L [1/min] 424 405 4,10 474 537 501 538
Qeor_0 [cm?/s] 089 1,00 083 107 1,10 1,10 1,00
Qeor_l [em? /5] 092 101 1,19 135 1,41 1,48 1,43
Qus_0 [em? /5] 61,80 66,56 59,75 73,19 73,77 71,81 7520
Qus_l [em? /s 63,19 68,47 70,54 7890 84,92 87,61 8834

Uzyskane wyniki potwierdzaja skuteczno$¢ dziatania opracowanego algorytmu R2
w duzym zakresie zmian wartoSci czgstotliwos$ci pracy serca. We wszystkich badanych
przypadkach nastapita poprawa warunkéw hemodynamicznych uktadu krazenia. Zmniejszyta
sig warto$¢ ciSnienia w lewej komorze Fj, oraz ciSnienia w lewym przedsionku P,. Takze

ciSnienie w aorcie uleglo podwyzszeniu, a co si¢ z tym wiaze takze przeplyw w krazeniu
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tetniczym systemowym ulegt zwigkszeniu. Efektem takiego stanu bylo takze zwigkszenie
przeptywu w krazeniu wiencowym. Zaobserwowal mozna réwniez wzrost przeptywu
wylotowego z urzadzenia wspomagajacego wraz ze wzrostem czgstotliwosci pracy urzadzenia,
az do wartosci granicznej ponad 5 [[/min] (P11, P12, P13). Jest to zgodne z oczekiwaniami,
poniewaz przy zachowaniu efektéw catkowitego napetnienia komory krwistej oraz przy pelnym

wyrzucie musi nastapi¢ wzrost Sredniej wartoSci przeptywu dla wigkszej czgstotliwosci pracy.

5.9.2 Badanie wplyw polozenia Srodka ci¢zkoSci komory na dzialanie
algorytmu adaptacyjnego rozmytego R2
Kolejnym etapem pracy byto zweryfikowanie dziatania algorytmu sterowania w przypadku

zmiany potozenia Srodka cigzko$ci sztucznej komory w stosunku do wspomaganej komory.

Zestaw badanych wartosci (przypadki od P14 do P16) zostat zawarty w tabeli 5.10.

Tabela 5.10: Zestaw parametrow niewydolnosci lewej komory do badari laboratoryjnych
algorytmu rozmytego R2 (P14-P16)

P14 P15 P16

Vi [em?®] 15 15 15
HR [bpm] 60 60 60
H [em)] 0 -20 -40

Erazi [mmHg - em3] 0,67 0,67 0,67

Wczesniej zbadano jedynie dzialanie algorytmu w przypadku obnizenia potozenia
0 20 [cm]. Zdecydowano si¢ wykona¢ badania poréwnawcze dla wartosci: H=0[cm],
H=-20[cm] oraz H=-40[cm]. Zbadanie dzialania algorytmu, zwlaszcza dla bardzo duzej
zmiany wartoSci potozenia pozwoli na ostateczng weryfikacje skutecznosci dziatania
algorytmu rozmytego R2 w przypadku zmian polozenia urzadzenia wspomagajacego. Nie
rozpatrywano przypadku podniesienia potozenia Srodka cigzkosci sztucznej komory ze wzgledu
na fakt, ze w docelowym zastosowaniu jest to sytuacja bardzo trudna do uzyskania.
Pacjent musialby podnie$¢ sztuczng komorg do goéry wzgledem kaniul wlotowe] oraz
wylotowej. Nawet w przypadku pozycji lezacej czgsto Srodek cigzkosci komory znajduje sig¢
ponizej Srodka cigzkosci wspomaganej komory. Z tego powodu ograniczono si¢ jedynie do
obnizania potozenia komory. Wyznaczono wartoSci Srednie zmiennych hemodynamicznych
oraz zmiennych zwigzanych z urzadzeniem wspomagajacym dla 10 poczatkowych oraz 10
konicowych cykli stabilnej pracy algorytmu adaptacyjnego R2. Badania przeprowadzono dla

tej samej wartoSci elastancji niewydolnej komory FE,,..; W celu zniwelowania innych efektow
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zwiazanych ze zmiang wartosci kurczliwosci komory, co mogtoby wptynac na znieksztalcenie

wynikéw. Wyniki przedstawione sa w tablicy 5.11.

Tabela 5.11: Warto$ci Srednie uzyskane dla pierwszych (indeks 0) oraz ostatnich 10 cykli
eksperymentu dla warunkéw od P14 do P16 dla algorytmu rozmytego R2

P14 P15 P16

Vor [em?] 1500 15,00 15,00
HR [bpm) 60,00 60,00 60,00
H [em) 0,00 -20,00 -40,00

Erazt [mmHg-cm™3] 0,67 0,67 0,67

PO [mmHg] 27,15 28,81 41,29
P, [mmH g 19,12 19,52 32,63
Poo 0 [mmHg] 7511 7476 83,41
Pl [mmHyg] 8730 86,14 87,74
P 0 [mmHg] 2125 2325 24,58
P, I [mmHyg| 15,28 16,13 21,98
P00 [mmHg] 18,09 1829 1825
P., 1 [mmH g 17,43 17,58 18,09
Pra 0 [mmHyg] 11,89 11,61 11,36
Pl [mmHyg] 12,55 12,57 11,76
Qw0 [1/min] 361 356 2,19
Qoul [[/min] 409 398 427
Qo0 [em? /3] 0,81 080 078
Qeor_l [em? /5] 1,18 1,16 1,00
Qs 0 [em?/s] 5969 59,73 68,42
Qas_l [em?/s] 70,65 69,66 72,16

Zgodnie z oczekiwaniami widaé, ze we wszystkich badanych przypadkach wystapito
zwigkszenie wartoSci przeptywu wylotowego ze sztucznej komory. Nastapita takze poprawa
warunkéw ciSnieniowych. We wszystkich przypadkach wystapito obnizenie wartosci Srednich
ciSnienia w lewej komorze oraz w lewym przedsionku oraz wzrost ciSnienia w krazeniu
tetniczym systemowym. Takze warunki przeplywowe w uktadzie krazenia wienicowego ulegty
poprawie. ZauwazyC nalezy takze, ze w przypadku obnizania Srodka cigzkosci sztucznej
komory nastgpuje wzrost poczatkowej wartosci Sredniej ciSnienia Fj,,. Zmiana ci$nienia P,
w przypadku obnizenia potozenia o H=-40 [cm] (P16) wynosi prawie 50 % w stosunku do
pozycji zerowego obnizenia (P14). Podobnie sytuacja wyglada w przypadku ciSnienia F,;.

Jest to zwigzane ze zwigkszong wartoScia zardwno obciazenia wstepnego (ang. preload), jak
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1 obcigzenia nastgpczego (ang. afterload) w trakcie obnizania potozenia sztucznej komory
wzgledem potozenia lewej komory serca. Nie zaobserwowano istotnego wptywu obnizania
polozenia H na pracg prawej komory serca oraz prawego przedsionka.

Mozna wigc stwierdzié, ze opracowany algorytm jest odporny na zmiang¢ potozenia Srodka
cigzkosSci sztucznej komory wzgledem potozenia Srodka cigzkoSci wspomaganej komory.
Badanie obnizania polozenia sztucznej komory dla wigkszych wartoSci nie jest zasadne

poniewaz nie wystepuje w docelowym urzadzeniu.

5.9.3 Badanie wplywu zmian w oporach ukladu krazenia na dzialanie

algorytmu adaptacyjnego rozmytego R2

Kolejnym etapem badan bylo zweryfikowanie dziatania algorytmu R2 w przypadku zmian
w oporach w uktadzie krazenia. Przeprowadzono badania zmian oporéw krazenia tgtniczego
systemowego oraz oporow w krazeniu tetniczym plucnym. Zmiana tych wartoSci w badaniach
symulacyjnych miata wyrazny wplyw na zmiang warunkéw skutecznego wspomagania

niewydolnej komory serca. W tabeli 5.12 zawarte sa zestawy parametréw od P17 do P19.

Tabela 5.12: Zestaw parametrow niewydolnosci lewej komory do badafi laboratoryjnych
algorytmu rozmytego R2 (P17-P20)

P17 P18 P19 P20

Vi [em?®] 15 15 15 15
HR [bpm] 60 60 60 60
H [em?] 0 0 0 0

Erazl [mmHg -em™3] 0,67 0,67 0,67 0,67
Rus [mmHg-s/em?®] 1,5 2 1 1
Rap [mmHg-s/em® 02 02 0,15 0,25

Badania weryfikacyjne odbyly si¢ w duzym zakresie zmian wartosci oporéw w modelu
uktadu krazenia w stosunku do wartosci bazowych. W trakcie wspomagania mozliwa jest
zmiana oporéw zaréwno w krazeniu systemowym, jak i w krazeniu ptucnym. Z tego powodu
przeprowadzono badania umozliwiajace stwierdzenie odpornosci opracowanego algorytmu na
zmiany przedstawionych parametrow. Zmiana oporow wiaze si¢ takze ze zmiang warunkow
przeptywowych w catym ukladzie krazenia, nie tylko w parametrach hemodynamicznych
wspomaganej komory. W tabeli 5.13 przedstawiono, podobnie jak w poprzednich badaniach,
wartoS$ci Srednie poszczegdlnych zmiennych hemodynamicznych, istotnych z punktu widzenia
wspomagania niewydolnego migsnia sercowego. Mozna zaobserwowal, ze podobnie jak

w poprzednio analizowanych przypadkach nastgpuje poprawa parametrow hemodynamicznych
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dla wszystkich analizowanych przypadkach od P17 do P20. Poprawie ulegly zar6éwno
parametry ciS$nieniowe, jak i przeptywowe. Ponadto mozna zaobserwowal, ze zmiany
oporow R, oraz RR,, istotnie wplywaja na poczatkowe wartoSci niektérych zmiennych
przedstawionych w tabeli 5.13. Czasami wartoSci tych zmiennych sa wartoSciami
niefizjologicznymi. Przyktadowo dla przypadku P2 S$rednia warto$¢ ci$nienia tetniczego
systemowego P, wynosi az 144,08 [mmH g]. Nie jest to wartos¢ fizjologicznie prawidtowa.
Takze dla innych zmiennych mozna obserwowac takie zmiany parametréw hemodynamicznych.
Celem jednak tych badan byto sprawdzenie dzialania opracowanego algorytmu rozmytego R2
dla skrajnie trudnych warunkéw pracy. Czgsto wigc zaproponowane wartoSci parametrow

powoduja wykroczenie poza wartosci fizjologicznie poprawne.

Tabela 5.13: Wartosci $rednie uzyskane dla pierwszych (indeks 0) oraz ostatnich 10 cykli
eksperymentu dla warunkéw od P17 do P20 dla algorytmu rozmytego R2

P17 P18 P19 P20

Vi [em?] 15,00 15,00 15,00 15,00
HR [bpm] 60,00 60,00 60,00 60,00
H [em)] 0,00 0,00 0,00 0,00
Ras [mmHg - s/cm?] 120 2,00 1,00 1,00
Rgp [mmHg - s/cm?] 0,20 0,20 0,15 0,25
Ermazt [mmHg - cm™3] 0,67 0,67 0,67 0,67
P,_0 [mmH g| 30,27 32,11 19,27 16,00
Pl [mmHyg| 22,10 22,01 16,77 12,12
P,,_0 [mmHg] 104,37 113,71 87,02 85,76
P,s_l [mmHyg| 116,54 144,80 87,60 87,81
P, 0 [mmH g] 22,04 22,17 13,48 10,61
Pl [mmHyg| 1587 1580 11,79 8,04
Pr,_0 [mmHg] 17,76 17,51 17,94 18,91
Pyy_l [mmHg) 17,10 16,65 17,82 18,79
P, 0 [mmH g| 11,26 11,04 12,92 13,27
Prol [mmHyg) 12,04 11,50 1321 13,74
Qout_0 [em?/s] 365 3,02 405 401
Qoul [cm?/ 5] 385 3,74 398 4,00
Qeor_0 [1/min) 138 1,54 1,17 1,19
Qeorl [L/min] 1,74 231 122 129
Qus_0 [cm3 /] 59,77 49,82 70,15 68,64
Qas_l [em?/s] 67,13 69,81 70,40 70,54
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Po przeprowadzonej serii badan na stanowisku laboratoryjnym stwierdzono, ze opracowany
algorytm adaptacyjny rozmyty R2 jest odporny na zmiang warunkéw oporowych w istotnych

z punktu widzenia wspomagania punktach uktadu krazenia.

5.9.4 Badanie wplywu zmian oporéw ukladu krazenia wiencowego na

dzialanie algorytmu adaptacyjnego rozmytego R2

Kolejnym etapem badan byta weryfikacja wptywu oporéw w uktadzie krazenia wieicowego
na dziatanie opracowanego algorytmu adaptacji. W tabeli 5.14 zawarte sa wartoSci badanych
zestawOw parametrow modelu uktadu krazenia. Pozostate wartosci parametrow zostaly przyjete

takie jak bazowe.

Tabela 5.14: Zestaw parametréw niewydolnoSci lewej komory do badafi laboratoryjnych
algorytmu rozmytego R2 (P21-P23)

P21 P22 P23

Vo [em?] 15 15 15
HR [bpm] 60 60 60
H [em)] 0 0 0

Bt [mmHg -em™] 0,67 0,67 0,67
Reor [mmHg - s/em?®] 30 60 70

Przeprowadzono badania na stanowisku laboratoryjnym dla trzech réznych wartoSci
oporéw: Rcor=30, Rcor=60 oraz Rcor=70 [mmHg - s/cm3]. We wszystkich przypadkach
warto$¢ elastancji wspomaganej komory byla stala i réwna FE,,,,;=0,67 [mmHg - cm™3].
Poziom Srodka cigzkoSci pompy POLVAD 1 poziomu wspomaganej komory byly réwne.
Jak to miato miejsce w poprzednio przeprowadzonych badaniach, gtéwnym celem byto
uzyskanie zblizonych warunkéw pracy uktadu. Wartosci Srednie poszczegdlnych zmiennych
hemodynamicznych istotnych z punktu widzenia wspomagania zostaty zwarte w tabeli 5.15.

Zaobserwowano, tak jak poprzednio, polepszenie parametréw hemodynamicznych
wspomaganej komory (warunkéw ciSnieniowych oraz przeptywowych). Stwierdzono, ze
zmiana oporéw w krazeniu wieficowym nie wptywa w sposéb istotny na wartoSci poczatkowe
wigkszosci zmiennych hemodynamicznych istotnych z punktu widzenia wspomagania. Jedynie
znaczacy wplyw maja poczatkowe wartoSci przeptywu w krazeniu tetniczym systemowym
(Qus oraz w krazeniu wienicowym Q... Im wigksza warto$¢ oporéw tym warto$¢ przeptywu
w krazeniu wieficowym jest mniejsza. Jest to zgodne z oczekiwaniami. JednoczeSnie
stwierdzono, ze dziatanie algorytmu powoduje istotne zwigkszenie wartosci Srednich

przeplywéw w krazeniu wiencowym. Prowadzi to zatem do powstania najlepszych przy
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danym stanie ukfadu krazenia warunkéw do skutecznego prowadzenia procesu regeneracji
niewydolnej komory serca. Jezeli zastanowiC si¢ nad wartoScia Srednia generowanego
przepltywu wylotowego ze sztucznej komory, to nie wida¢ istotnego wptywu zmian oporéw

w ukladzie krazenia wiencowego na warto$¢ generowanych przez komore przeptywow.

Tabela 5.15: Warto$ci Srednie uzyskane dla pierwszych (indeks 0) oraz ostatnich 10 cykli
eksperymentu dla warunkéw od P21 do P23 dla algorytmu rozmytego R2

P21 P22 P23

Vor [em?] 15,00 15,00 15,00
HR [bpm] 60,00 60,00 60,00
H [em) 0,00 0,00 0,00

Reor [mmHg - s/em3] 30,00 60,00 70,00
Erazt [mmHg-em™] 0,67 0,67 0,67

P [mmHyg] 32,14 33,88 33,51
Pyl [mmHyg] 1906 18,62 17,15
P,,_0 [mmHg] 74,77 76,38 78,41
Pyl [mmHg| 87,52 88,55 89,25
P,_0 [mmHg] 20,09 21,62 22,19
Pl [mmH g 14,30 13,66 13,88
Pro 0 [mmHg] 17,08 18,09 19,64
Pyl [mmHg| 17,49 17,34 17,31
Pru 0 [mmHg] 12,08 11,79 11,44
Prol [mmHyg] 1291 12,98 12,99
Qw0 [L/min] 268 2,62 2,58
Qoui [L/min] 406 402 404
Qeor_0 [cm? /5] 1,23 0,62 0,59
Qeor_l [em? /] 198 1,01 0,86
Qe 0 [cm? /] 5926 61,13 71,10
Quol [cm?/s] 70,61 71,51 72,26

Po analizie otrzymanych wynikéw stwierdzono, ze opracowany algorytm adaptacyjny
rozmyty R2 odporny jest na zmiang¢ oporéw w ukladzie krazenia wiencowego. Nie
zaobserwowano istotnych zmian w generowanym przeptywie wylotowym z pompy POLVAD.
We wszystkich analizowanych przypadkach (tabela 5.15) nastapita poprawa parametréw

hemodynamicznych (ci$niefi oraz przeptywéw).
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5.9.5 Podsumowanie

Przeprowadzone badania na stanowisku z ukladem krazenia hybrydowego pozwalaja
stwierdziC, ze opracowany algorytm rozmyty R2, podobnie jak wersja wykorzystujace ciSnienie
wlotowe F;,, charakteryzuje si¢ duza odpornoScia na zmiany w uktadzie krazenia. Zbadano
dziatanie algorytmu sterowania dla réznych wartosci niewydolno$ci wspomaganej komory.
Wykazano takze, ze zmiany w potozeniu urzadzenia wspomagajacego wzgledem wspomagane;j
komory nie wptywaja w istotny sposoéb na czas adaptacji oraz osiagane wartoSci Srednie
zmiennych hemodynamicznych (ciSnienia oraz przeptywy w ukladzie krazenia). We wszystkich
badanych przypadkach nastapito zwigkszenie wartoSci Srednich przepltywow uktadzie krazenia
wieicowego, co skutkuje efektywnym prowadzeniem procesu regeneracji niewydolnej komory.
Mozna takze stwierdzi€, ze opracowany algorytm adaptacyjny jest odporny na zmiany
czestotliwosci pracy serca.

W trakcie przeprowadzonych badaii wykazano, ze mozna zastapi¢ sygnal ci$nienia
wlotowego Pin przy okreSlaniu stopnia wystgpowania efektu catkowitego napetnienia przez
sygnal przyptywu powietrza w kaniuli drenu zasilajacego F'pn. Uzyskane rezultaty z badan
pozwalaja stwierdzi¢, ze zmiana nie wplywa istotnie na wartoSci osiagganych przeptywéw

wylotowych generowanych przez pompe¢ POLVAD.

5.10 Algorytm adaptacyjny rozmyty R2 w polaczeniu

przedsionkowym

Kolejnym etapem badari byto sprawdzenie dziatania opracowanego algorytmu adaptacyjnego
rozmytego R2 w przypadku zmiany struktury potaczenia pompy POLVAD z ukladem krazenia.
W dotychczasowo przeprowadzonych badaniach kaniula wlotowa byta potaczona z punktem
modelu krazenia odtwarzajacym stan koniuszka lewej komory serca. Jest to obecnie czgsciej
stosowany sposOb przylaczenia zestawu wspomagania. Kaniula wylotowa w obu przypadkach
jest potaczona z punktem odtwarzajacym aorte. Przyjeto takie same parametry modelu uktadu
krazenia jak w przypadku poprzednich badan laboratoryjnych (tabela 3.4). Zbadano dziatanie
algorytmu przy réznych stopniach niewydolnosSci lewej komory serca. Zestaw badanych

parametréw lewej komory zostat zestawiony w tabeli 5.16.
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Tabela 5.16: WartoSci Srednie uzyskane dla pierwszych (indeks 0) oraz ostatnich 10 cykli
eksperymentu dla warunkéw od P1 do P4 dla algorytmu rozmytego R2 w przypadku
podiaczenia przedsionkowego

P1 P2 P3 P4
Vi [em?] 15,00 15,00 15,00 15,00
HR [bpm)] 60,00 60,00 60,00 60,00
H [em] 0,00 0,00 0,00 0,00

Ernazt [mmHg - cm™3] 0,50 0,67 0,80 1,20

Py,_0 [mmHg] 50,70 54,88 54,13 57,95
P,_l [mmHg] 34,75 33,63 3329 3445
P,,_0[mmHg] 91,15 97,49 9725 98,83
P,,_l [mmHyg] 93,42 100,91 105,00 114,89
P,_0 [mmHg] 17,27 1290 11,02 7,72
P_l [mmHg] 11,49 745 519 146
P,,_0 [mmHg] 17,35 16,84 16,66 16,21
P,,_l [mmHg] 16,66 16,05 1564 15,09
P,._0 [mmHg] 11,94 12,52 12,88 13,52
P,o_l [mmHg] 12,74 1326 13,55 13,94
Qou_0 [1/min] 1,77 1,56 1,43 1,05
Qour_L [1/min] 385 38 379 3,76
Qeor_0 [cm? /] 099 L,12 1,13 1,15
Qeor_l [em? /5] 1,06 121 1,30 1,47
Qas_0 [cm?/s] 75,12 80,54 79,90 80,68
Qas_l [em?/s] 76,32 82,93 86,48 9546

Warto$ci elastancji sa takie same jak w przypadku badania algorytmu R2 w potaczeniu
koniuszkowym. W tabeli 5.16 zawarto, podobnie jak poprzednio, wartosci Srednie
istotnych z punku widzenia wspomagania zmiennych hemodynamicznych. Ponownie, tak jak
w poprzednio analizowanych przypadkach, takze w przypadku wspomagania przedsionkowego
nastapita znaczna poprawa warunkow wspomagania niewydolnej komory. Nastapito odcigzenie
wspomaganego migsSnia lewej komory. Zmniejszeniu ulegla wartoS¢ Srednia ciSnienia
w lewej komorze oraz lewym przedsionku oraz wzrost ciSnienia w aorcie. Poprawie ulegly
takze parametry przeptywowe w uktadzie krazenia. Zwigkszyt si¢ przeptyw w krazeniu
wiencowym oraz przeptyw w tetniczym uktadzie krazenia systemowego. Zaobserwowano, ze
osiggane wartosci Srednie przeptywu wylotowego ze wspomaganej komory sa mniejsze niz te
uzyskiwane przy potaczeniu koniuszkowym. Jest to tez przyczyna, czgstszego stosowania jest
zespolenia koniuszkowego. Na rysunku 5.40 przedstawiono warto$¢ ciSnienia sterujacego dla

dwoch pierwszych oraz ostatnich cykli dziatania algorytmu sterowania.
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Rysunek 5.40: Przebieg ci$nienia Ppn dla pierwszych 2 [s] (Ppn 0) oraz dla ostatnich 2 [s] (Ppn
1) dziatania algorytmu R2 dla przypadku P1

Podobnie jak to miato miejsce w przypadku zespolenia koniuszkowego, wyraznie mozna
zaobserwowacC efekt catkowitego napelnienia oraz pelnego wyrzutu ze sztucznej komory.
Zwigkszyta sig warto$¢ ciSnienia systoli SP oraz warto$¢ procentu systoli %SY S. Mozna
rowniez zaobserwowac efekt napinania membrany w przypadku napeiniania komory oraz

wyrzutu z komory.
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Rysunek 5.41: Przebieg parametréw SP oraz %SY S od poczatku sterowania do osiagnigcia
stabilnego stanu pracy dla przypadku P1

Na rysunku 5.41 przedstawiono przebieg zmian parametréw sterujacych SP oraz %SY'S.

Przebieg tych wartoS$ci jest bardzo zblizony do wynikéw uzyskiwanych podczas wspomagania
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koniuszkowego. Takze czas adaptacji jest bardzo zblizony i wynosi dla przedstawionego
przypadku P1 ok. 35 [s].

5.11 Algorytm adaptacyjny rozmyty R2 w trybie

asynchronicznym

Poprzednie cykle badan byly prowadzone w trybie synchronizowanym z modelem uktadu
krazenia, za pomoca symulowanego sygnalu EKG. Pomiar EKG odbywa si¢ w praktyce
za pomocya urzadzenia pomiarowego wyposazonego w zestaw elektrod, ktére sa przyklejane
do ciala pacjenta w odpowiednich miejscach. Z klinicznej praktyki wynika, ze stosowanie
elektrod czgsto powoduje powstawanie odparzen na ciele pacjentdéw, zwlaszcza w trakcie
dlugotrwatego wspomagania. Elektrody te sa w takim przypadku odczepiane od ciata
pacjenta, praca odbywa si¢ wigc w trybie asynchronicznym. Z powodu braku sygnatu
synchronizacyjnego nie jest mozliwe zastosowanie opracowanego wczesniej algorytmu.
Synchronizacja z uktadem krazenia urzadzenia wspomagajacego zapewnia niezmienne warunki
pracy urzadzenia wspomagajacego. W przypadku braku synchronizacji w kazdym cyklu
moga wystgpowac inne czasowe przesunigcia pomigdzy poszczegdlnymi sygnatami dostgpnymi
pomiarowo oraz wykorzystywanymi w opracowanym algorytmie rozmytym. Istnieja dwa

sposoby rozwiazania przedstawionego problemu:

1. Opracowanie nowej metody lub skorzystanie z sondy stosowanej w rozrusznikach
serca, umozliwiajacej pomiar punktow charakterystycznych sygnatlu EKG, a zwlaszcza

momentu wyrzutu ze wspomaganej komory.
2. Opracowanie nowego algorytmu pracujacego w trybie pracy asynchroniczne;j.

W ramach pracy przeprowadzono badania literaturowe dotyczace mozliwosci pomiaru
EKG lub momentu zakoriczenia wyrzutu z komory serca. Istnieje szereg opracowan
dotyczacych bezkontaktowego pomiaru sygnatu ECG [14, 45,50, 117, 120, 154]. Konstrukcje
te bazuja gtéwnie na elektrodach pojemnosciowych, ktére pozwalaja uzyska¢ sygnat EKG
o duzej doktadnosci. Istnieja réwniez rozwiazania wykorzystujace czujniki pojemnosSciowe
umieszczane w odziezy, oparciu fotela, w materacu t6zka pacjenta.

Inng metoda uzyskania informacji o fazie pracy serca jest wykorzystanie czujnikéw
diodowych umieszczanych na palcu, ramieniu lub nadgarstku w celu uzyskania sygnatu
PPG (fotopletyzmogram). Wykorzystujac sygnal PPG mozliwe jest wyznaczenie punktow
charakterystycznych sygnalu EKG, a wigc tym samym charakterystycznych punktow pracy
migSnia sercowego [7, 16, 101]. Na rysunku 5.42 przedstawiono zaleznoSci wystepujace

pomigdzy sygnatem EKG, a sygnalem PPG. Zaobserwowano pewne zalezno$ci czasowe
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pomigedzy poszczegllnymi punktami na zarejestrowanych przebiegach. Uktad pomiarowy
wymaga zatem kalibracji w celu wyznaczenia czasu przesunigcia (PTT) oraz ewentualnego
wykrycia momentu dzialania pompy POLVAD. Jednak uzyskiwane wyniki pozwalaja
twierdzié, ze jest mozliwe wyznaczenie punktéw charakterystycznych pracy serca przy pomocy
pomiaru sygnatu PPG oraz po dokonaniu kalibracji z sygnalem EKG w celu wyznaczenia
wartosci przesunigcia czasowego. W zaleznoSci od miejsca pomiaru PPG (nadgarstek, palec,
ramig¢) wystgpuje oczywiscie inna warto$¢ przesunigcia czasowego. Jednak po wyznaczeniu
czasu przesuni¢cia mozna wyznaczy¢ z duza dokladnoscig czas zakonczenia fazy wyrzutu
z komory serca. Nalezy takze zaznaczyC, ze pomiar PPG jest bardzo mato inwazyjnym
pomiarem i moze by¢ stosowany dlugoterminowo bez skutkéw ubocznych w postaci odparzen,

jak ma to miejsce w przypadku standardowych elektrod EKG.

R wave peak

ECG

PTT-peak

PTT-middle
e ——
PPG

PTT-foot

- ™

Rysunek 5.42: Zaleznosci pomigdzy sygnatem EKG, a sygnatem PPG [16]

Analizujac dane dostgpne literaturowo mozna stwierdzi¢, ze mozliwe jest wyznaczenie
punktow charakterystycznych pracy serca przy pomocy pomiaréw zastgpczych w postaci
elektrod pojemnosciowych lub sygnatu z fotopletyzmogramu.

W obecnej wersji hybrydowego modelu uktadu krazenia nie ma mozliwosci zadania
ciaglego sygnalu czestotliwosci pracy serca zbieranego z czujnika PPG, wigc nie da
si¢ przeprowadzi¢ tego typu testow. Takie badania nie stanowily czeSci niniejszej
rozprawy doktorskiej. Z tego powodu zdecydowano si¢ na implementacj¢ algorytmu
sterowania w przypadku pracy urzadzenia w trybie asynchronicznym. Z powodu braku
stabilno$ci parametréow hemodynamicznych nie ma mozliwoSci sterowania w trybie pelny
wyrzut/catkowite napelnienie dla kazdego kolejnego cyklu. Mozliwe jest jednak sterowanie
w trybie usredniania warto$ci wejSciowych z kilku cykli, a nastgpnie generowanie przez
algorytm wartosci wyjSciowych. Nowy zestaw nastaw jest generowany co kilka cykli pracy
komory w celu utrzymania zadanej wartoSci rzutu minutowego z komory. Inny jest zatem
cel algorytmu adaptacyjnego. Mamy osiagnaé konkretng (zadana) wartoS¢ rzutu minutowego
pompy POLVAD.
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Zakladajac, ze algorytm rozmyty bedzie w stanie doprowadzi¢ do mozliwie najwigkszego
oprézniania czgSci krwistej komory oraz jednoczes$nie bedzie zapewniaé najwigkszy
z mozliwych wyrzut krwi z komory dla kilku kolejnych cykli pracy urzadzenia, mozna

wyznaczy¢ zalezno$¢ na czgstotliwos$¢ pracy pompy POLVAD:

VCO
Vo

VHR = (5.3)

gdzie: VHR - czestotliwo$¢ pracy pompy POLVAD [bpm], V,, - objetos¢ komory krwistej
pompy POLVAD [I|, VCO - zadana wartos¢ rzutu minutowego pompy POLVAD [l /min].
Znajac objetos¢ czesci krwistej komory (0,068 [I]) oraz zaktadajac, ze dla generowanych
przez algorytm rozmyty R2 nastaw osiaga si¢ stan calkowitego napelnienia oraz pelnego
wyrzutu Srednio dla kilku kolejnych cykli pracy, mozna wyznaczy¢ zadang cz¢stotliwoS¢ pracy

serca.

5.11.1 Schemat blokowy algorytmu adaptacyjnego rozmytego R2

dzialajacego w trybie asynchronicznym

Sie¢ dziatah opracowanego algorytmu rozmytego zostata przedstawiona na rysunku 5.43.

Pomiar sygnatow
procesowych (Ppn,Fpn)
oraz wczytanie wartosci

zadanych (VCO)

y ) J ) J
. Test petnego Test catkowitego
Wyznaczenie VHR wyrzutu (FE) napetnienia (CF)
Wyznaczenie Wyznaczenie
wartoéci $rednich z wartoéci érednich z
kilku cykli pracy kilku cykli pracy
(sFE) (sCF)

" Modut FE N Modut CF |

Regulator rozmyty
FE

Regulator rozmyty
CF

v

Zmiana wartosci SP &

v

Zmiana wartosci
%SYS

Analiza stanu
sztucznej komory

Rysunek 5.43: Sie¢ dziatan algorytmu adaptacyjnego rozmytego R2 dla trybu pracy
asynchroniczne;j

159



W pierwszym etapie pobierane sa wartosci sygnaléw pomiarowych (Ppn,F,,) oraz nastaw
(VCO). Algorytm dziata dwutorowo. Wyznaczana jest warto$¢ czgstotliwosci pracy pompy
POLVAD (VHR) oraz wyliczane sa wartosci statystyczne z testow diagnostycznych dla
kilku kolejnych testow. Nastepnie okreSlane sa wartoSci nastaw z algorytmoéw rozmytych
(catkowitego napelnienia oraz pelnego wyrzutu). Proces ten jest powtarzany w kolejnych

korkach algorytmu sterowania.

5.11.2 Wyniki na stanowisku badawczym

W kolejnym etapie badan przeprowadzono badania eksperymentalne dzialania opracowanego
algorytmu adaptacyjnego rozmytego R2 w trybie pracy asynchronicznej. Badania
przeprowadzono dla zmiennych wartos$ci zadanych rzutéw minutowych ze sztucznej komory
serca. W tabeli 5.17 zestawiono wartoSci Srednie zmiennych hemodynamicznych dla badanych
zestawOw parametréw P1, P2 oraz P3. Przeprowadzono badania poréwnawcze dla tej same;j
wartos$ci elastancji lewej komory serca E,,q,; = 0,67 [mmH g-cm ™3] oraz bazowego polozenia

srodka cigzkoSci urzadzenia wspomagajacego H = 0 [cm].

Tabela 5.17: WartoSci $rednie uzyskane dla ostatnich 10 cykli eksperymentu dla warunkéw od
P1 do P3 dla algorytmu rozmytego R2 w przypadku pracy asynchroniczne;j

P1 P2 P3

Vi [em?] 15,00 15,00 15,00
HR [bpm)] 60,00 60,00 60,00
H [em) 0,00 0,00 0,00
VCO [I/min] 400 3,50 3,00
Erazt [mmHg-em™] 0,67 0,67 0,67
Pl [mmHg] 1743 36,59 36,49
P,s_l [mmHg) 88,22 87,01 88,37
P_l [mmHg) 14,32 21,94 25,05
P,,_l [mmHg] 17,50 20,11 17,80
Pro_l [mmHg] 12,85 11,45 10,64
Qout_l [1/min] 4,07 3,65 3,12
Qeor_l [em? /5] 1,23 093 0,97
Tr [s] 71,30 71,99 74,25

Zaobserwowano, ze dla wszystkich badanych przypadkéw algorytm adaptacyjny osiagnat
zadany poziom rzutu minutowego. Wartos$¢ §rednia przeptywu jest bardzo zblizona do wartosci
zadanej rzutu minutowego. W tabeli 5.17 zawarto takze warto$¢ czasu adaptacji dla badanych

przypadkéw. Ulegt on zwigkszeniu okoto dwukrotnie do wartosci ponad 71 [s] w stosunku
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do pracy w trybie synchronicznym. Proces ten jest zgodny z oczekiwaniami, poniewaz
wydtuzeniu ulegt czas wypracowywania wartoSci zadanych przez algorytm rozmyty R2. Dziata
on bowiem na wartoSciach Srednich sygnatéw wejsciowych, zatem potrzebuje wigcej czasu na
ich wyznaczenie. W tym przypadku jednak czas adaptacji nie jest parametrem kluczowym.
Wazne jest osiaganie przez uklad adaptacyjny zadanych wartosSci rzutu minutowego oraz
wytworzenie warunkéw hemodynamicznych, najlepszych z mozliwych przy danym obciazeniu,
dla prawidtowego prowadzenia procesu wspomagania niewydolnej komory serca.

Kolejnym etapem badan byto sprawdzenie dziatania algorytmu dla zmiennej wartoSci
czestotliwosci pracy serca HR. W tabeli 5.18 zestawiono wartosci Srednie poszczegdlnych
zmiennych hemodynamicznych oraz zmiennych zwigzanych z pompa POLVAD dla r6znych

zestawow parametréw (réznych wartosci czestotliwosci pracy serca).

Tabela 5.18: WartoSci §rednie uzyskane dla ostatnich 10 cykli eksperymentu dla warunkéw od
P4 do P7 dla algorytmu rozmytego R2 w przypadku pracy asynchroniczne;.

P4 P5 P6 P7

Vi [em?®] 15,00 15,00 15,00 15,00
HR [bpm] 60,00 65,00 70,00 75,00
H [em] 0,00 000 000 0,00
VCO [l/min] 4,00 4,00 4,00 4,00
Erazt [mmHg-em™3] 0,67 0,67 0,67 0,67
Pl [mmHg 1743 27,05 31,18 3743
Pool [mmHg] 88,22 80,74 8191 78,18
Pl [mmH g| 14,32 19,28 21,70 22,71
P.,_l [mmH g| 17,50 18,11 18,32 19,93
Pl [mmHg] 12,85 12,17 1173 11,64
Qowl [l /min] 407 408 404 4,09
Qeor_l [cm? /5] 1,23 094 090 0,73
Tr [s] 71,30 58,58 75,30 68,11

Badania przeprowadzono dla tych samych wartoSci zadanego rzutu minutowego sztucznej
komory VC'O. Podobnie jak w poprzednich badaniach zaobserwowano poprawne dziatanie
algorytmu sterowania. Warto$ci Srednie uzyskanych parametréw hemodynamicznych osiagnety
wartoSci pozadane. Warto$¢ generowanego rzutu minutowego, we wszystkich przypadkach jest

zblizona do wartosci zadane;.
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5.12 Podsumowanie

W wyniku przeprowadzonych badan opracowano oraz zaimplementowano nastgpujace

algorytmy adaptacyjne:
1. Algorytm adaptacyjny krokowy RO dziatajacy w trybie synchronicznym.

2. Algorytm adaptacyjny rozmyty R1 dzialajacy w trybie synchronicznym, bazujacy na

ciSnieniu sterujacym P, oraz ciSnieniu wlotowym F,.

3. Algorytm adaptacyjny rozmyty R2 dzialajacy w trybie synchronicznym, bazujacy na

ciSnieniu sterujacym P, oraz przeptywie na kaniuli sygnatu sterujacego F,,.

4. Algorytm adaptacyjny rozmyty R2 dziatajacy w trybie asynchronicznym, bazujacy na

ciSnieniu sterujacym P, oraz przeptywie na kaniuli sygnatu sterujacego F,,.

We wszystkich przypadkach uzyskano zadowalajace wyniki dzialania opracowanych
algorytméw adaptacyjnych. Pierwszy z opracowanych algorytméw (RO) charakteryzowat
si¢ dlugim czasem adaptacji (ok. 200 [s]), ktéry bardzo zalezal od wybranych wartoSci
poczatkowych nastaw. Giéwna wada tego rozwigzania (RO) byly duze zmiany w wartoSciach
Srednich zmiennych hemodynamicznych oraz zmiennych zwigzanych z urzadzeniem
wspomagajacym (np. przeplyw wylotowy z pompy POLVAD), zwtaszcza podczas zmiany
nastaw systoli %SY'S.

Algorytm rozmyty R1 bazujacy na opracowanych testach diagnostycznych, wykorzystujacy
zaleznoSci czasowe pomigdzy sygnatami ciSnienia sterujacego Ppn oraz ci$nienia wlotowego
Pin pompy POLVAD, charakteryzowat si¢ poprawnoscia dziatania w przypadku istotnych
zmian w warunkach pracy urzadzenia. Sprawdzono dzialanie algorytmu w nastepujacych
przypadkach: zmiany potozenia Srodka cigzkoSci sztucznej komory serca wzgledem potozenia
Srodka cigzko$ci wspomaganej komory, zmiany oporéw w uktadzie krazenia (2,5, R,p), zmiany
czestotliwosci pracy.

Kolejnym etapem byto zastapienie trudno dostgpnego pomiarowo ciSnienia wlotowego
P, przez sygnal przeptywu mierzony na kaniuli sygnatu sterujacego Fj,,. Wykazano, ze
zmiana sygnatu pomiarowego nie wptywa w istotny sposéb na dziatanie algorytmu rozmytego
R2. Oczywiscie zmiana sygnatu wykorzystywanego podczas testow diagnostycznych wymaga
modyfikacji formut obliczeniowych w poszczegdlnych blokach dziatania algorytmu sterowania.
Opracowany algorytm takze wykazywal si¢ duza odpornoscia na zmiany warunkéw pracy.
Charakteryzowal si¢ podobnymi czasami adaptacji do czaséw adaptacji algorytmu bazujacego
na ci$nieniu wlotowym FP;, (ok. 35 [s]) (R1).

W ramach przeprowadzonych badan opracowano takze koncepcj¢ nowego pomiaru

momentu wyrzutu z lewej komory serca oraz wersj¢ algorytmu sterowania do zastosowania
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w trybie asynchronicznym. Sterowanie w trybie synchronicznym mialo na celu osiaganie
zadanych wartoS$ci rzutu minutowego. Algorytm dziatajacy w trybie asynchronicznym osiagat
zadane wartoSci rzutu minutowego dla wszystkich badanych przypadkéw. Charakteryzowat si¢
bardzo zblizonymi wiasciwosciami oraz odpornoscia na zmiany warunkéw pracy urzadzenia
wspomagajacego, do algorytmu rozmytego dzialajacego w trybie synchronicznym. Gtéwna

réznicg byt czas adaptacji, ktéry wydtuzyt si¢ dwukrotnie.
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Rozdzial 6

Whioski koncowe

Niniejsza praca byta zainspirowana tematyka badan wykonanych podczas udziatu w projekcie
badawczym "Program Polskie Sztuczne Serce 2007-2012". W ramach rozprawy doktorskiej
dokonano analizy konstrukcji obecnej wersji sterownika POLPDU. Zaobserwowano

nastgpujace kierunki poprawy konstrukcji:

1. Zmniejszenie wymiarOw urzadzenia - bardziej kompaktowe wymiary oraz zwigkszenie

mobilnos$ci urzadzenia.

2. Zmniejszenie zuzycia energili urzadzenia - spowoduje zwigkszenie resursu pracy

urzadzenia na bateriach.

3. Zredukowanie czynnoSci obstugowych - zmniejszenie lub automatyzacja nastaw
sterownika POLPDU.

W tym celu przeprowadzono badania zmierzajace do:

e zmniejszenia objetosci zbiornikéw nadci$nienia V' NV oraz podci$nienia V' P oraz redukcja
rozmiarow (lub likwidacja) niektérych elementéw uktadu zasilania pneumatycznego

(uktad generowania ci$niefi w zbiornikach, zawory dopuszczajace powietrze),

e redukcji zuzycia wykorzystywanej energii przez modyfikacje poszczegdlnych elementow

uktadu zasilania pneumatycznego oraz doboér nastaw regulatora niskopoziomowego,

e adaptacji pompy POLVAD do zmiennych warunkéw pracy urzadzenia, tzn. zmian
w parametrach uktadu krazenia, warunkach pracy pompy POLVAD np. zmian potozenia
srodka cigzkosci pompy POLVAD wzgledem potozenia Srodka cigzkoSci wspomagane;j

komory.
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W ramach prac nad modyfikacja konstrukcji istniejacego urzadzenia zaproponowano
zastosowanie pompy wirowej jako uktadu do generowania ciSnienia w zbiornikach nadcis$nienia
oraz podci$nienia, dobrano najbardziej efektywne pod wzglgdem energetycznym objetosci
zbiornika nadci$nienia V' NV oraz podci$nienia V' P, dobrano liczbg¢ zaworéw dopuszczajacych
powietrze do zbiornika V' P, przeanalizowano zastosowanie w ukfadzie pneumatycznym zaworu
proporcjonalnego MPYE. Zaproponowane zmiany w konstrukcji sterownika sztucznej komory
serca POLVAD korzystnie wptywaja zaréwno na wydajnos¢ urzadzenia, jak i efektywnos¢
energetyczna. Z punktu widzenia opracowywanego uktadu sterowania mamy zapewnione
utrzymywanie nastawianych wartosci ci$niefn generowanych w zbiornikach nadci$nienia oraz
podcis$nienia, a wigc parametréw sygnatu sterujacego sztuczng komora. Zachowujac mozliwosé
generowania okreSlonych parametréw w zadanym zakresie, zuzycie energii uktadu sterowania
jest mniejsze od kilku do nawet kilkudziesigciu procent (w przepadku zastapienia zaworu
sterujacego na proporcjonalny).

W wyniku przeprowadzonych prac zostaly zaproponowane adaptacyjne algorytmy
mogace pracowa¢ w dwoéch trybach: synchronicznym oraz asynchronicznym. Opracowane
algorytmy charakteryzowaty si¢ duza odporno$cia na zmienne warunki hemodynamiczne,
co zostalo wykazane na stanowisku laboratoryjnym z hybrydowym uktadem krazenia oraz
pulsacyjnym urzadzeniem wspomagajacym POLVAD. Gtéwne réznice wystgpowaly w czasie
adaptacji, ktory nie jest jednak kluczowym parametrem z punktu widzenia skutecznego
wspomagania niewydolnego migs$nia sercowego. Z natury rzeczy wspomaganie jest procesem
dtugoterminowym, trwajacym od kilku godzin do kilkudziesigciu miesigcy lub nawet kilku lat
(w przypadku terapii docelowej).

Przeprowadzono do$¢ obszerne badania eksperymentalne dla wszystkich opracowanych
algorytméw sterowania, ktére obejmowaty: badanie wptywu zmian czgstotliwosci pracy na
dziatanie urzadzania wspomagajacego, badanie wptywu zmiany oporéw w uktadzie krazenia
(Rgs, Rap), badanie wptywu zmiany potozenia Srodka cigzkoSci sztucznej komory serca
wzgledem polozenia niewydolnej komory serca, badanie wpltywu zmiany oporéw w uktadzie
krazenia wieicowego (Ror)-

Prace nad opracowaniem adaptacyjnego algorytmu sterowania zostaly poprzedzone
badaniami symulacyjnymi o bardzo szerokim zakresie, ktore potwierdzily zasadnoS¢
zastosowania hybrydowego uktadu krazenia.

Przeprowadzono badania wptywu poszczegdlnych parametrow uktadu krazenia na dziatanie
urzadzenia wspomagajacego. Oprocz zmian parametréw modelu uktadu krazenia zrobiono
takze wiele badan pozwalajacych okreSli¢ wptyw trybu pracy urzadzenia (synchroniczny
i asynchroniczny) na efektywnos¢ procesu regeneracji niewydolnej komory serca.

Badania symulacyjne umozliwity okreSlenie wymagan, jakie powinien spetniaé uktad

sterowania w celu osiagnigcia jak najlepszych efektow wspomagania niewydolnej komory
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serca. Szczegllnie cenne s3 przeprowadzone badania polegajace na opracowaniu oraz
implementacji testow diagnostycznych umozliwiajacych detekcje stanéw caltkowitego
napelnienia sztucznej komory oraz stanu pelnego wyrzutu. Dodatkowo opracowany
test wykrywajacy wystapienie catkowitego napelnienia umozliwia na oceng, jak
"daleko" znajdujemy si¢ od wspomnianego efektu, zatem pozwala na oceng iloSciowa
zjawiska.

Na podstawie przeprowadzonych badan mozna stwierdzi¢, ze mozliwe jest zastosowanie
opracowanego rozwigzania na docelowym sterowniku.

Wykorzystanie kliniczne opracowanego rozwigzania zapewne przyczynitoby si¢ do
poprawy warunkéw hemodynamicznych w stosunku do obecnie stosowanego systemu. Obecna
wersja urzadzenia pozbawiona jest jakiegokolwiek elementu adaptacji do zmiennych warunkéw
pracy, wigc wyniki prac moga w znacznym stopniu wplynaé na zwigkszenie efektywnosci
wspomagania niewydolnego migsnia sercowego.

Praca urzadzenia wspomagajacego, wyposazonego w opracowane rozwigzania, moze by¢
realizowana w trybie catkowite napetnienie/pelny wyrzut lub w trybie z zadang wartoScia
rzutu minutowego ze sztucznej komory. Praca w trybie catkowite napetnienie/pelny wyrzut
umozliwia lepsze obmywanie komory krwistej, co zapobiega powstawaniu zakrzepoéw krwi.
Jednoczesnie co wykazaly badania symulacyjne oraz eksperymentalne, praca w takim trybie
jest najbardziej efektywna z punktu widzenia procesu wspomagania niewydolnej komory

serca.
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Dodatek A

Badanie wplywu zmian parametrow w

modelu ukladu krazenia

Przeprowadzono badania wplywu zmiany objetosci resztkowej na uktad krazenia V{y. Przyjeto
nastgpujace wartosci objetosci: Vo, = 5 (N), Vo = 10 (P1), Voy = 15 (P2), Vi = 20
(P3), Vor = 30 (P4) [cm?3]. Zgodnie z przewidywaniami zwigkszanie objetoSci spoczynkowe;j
w lewej komorze powoduje przesunigcie petli PV dla lewej komory w prawo. Zwiazane jest
to z rownolegltym przesunigciem charakterystyki ESPVR w prawo. Charakterystyka ESPVR
przecina o§ X punkcie rdownym objetosci spoczynkowej. Wyraznie widzimy zwigkszenie
objetosci koncowo-skurczowej oraz koncowo rozkurczowej. Jest to zwigzane z zaleganiem
wigkszej ilosci krwi w komorze. Nastgpuje takze zmniejszenie rzutu minutowego serca
oraz pracy zewnetrznej wykonanej przez lewa komore (pole powierzchni na petli PV
ulega zmniejszeniu). Nie jest to tak wyrazna zmiana jak w przypadku zmian elastancji
komory. Warto$¢ rzutu minutowego SV L zmniejszyta si¢ z 58.14 do 51.36 [cm?]. Jednak
w wigkszosci przypadkéw niewydolnosci lewej komory serca, zjawiska zmniejszenia elastancji
oraz zwigkszenie objetosci spoczynkowej wspotistnieja oraz wspdlnie prowadza do dalszej

degradacji mig$nia sercowego.

194



90

~
o
T

Plv [mmHg]
B (o)) [o)]
o o o

w
o
T

20 -

110 120 130 140 150 160 170
VIv [em 3]

Rysunek A.1: Petla pracy serca na ptaszczyZnie ci$nienie-objetos¢ dla Vi, = 5 (N), Vi, = 10
(P1), Vor = 15 (P2), Viu = 20 (P3), Viy = 30 (P4) [cm?]
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Rysunek A.2: Wynik modelowania ci$nienia komorowego (F;,) i ciSnienia w uktadzie
tetniczym systemowym (P, ) dla warunkéw poczatkowych (N) oraz wybranej patologii (P4)

Na rysunku A.2 wida¢ wptyw zwigkszenia objetosci spoczynkowej na warto$¢ ci$nienia
w aorcie P,; oraz w lewej komorze F,,. Zauwazy¢ mozna, ze wartoSci obu cisSnien
zmniejszyly si¢ nieznacznie. W przypadku ciSnienia P,; zmiana z 58.52 [mmHg] do
warto$ci 51.99 [mmHg|. W przypadku ci$nienia P, zmiana z 35.56 [mmHg| do wartosci
35.50 [mmHg|. Jest to zatem zmiana niewielka. Zwigkszenie objetosci spoczynkowe;j

w nieznacznym stopniu wptywa na wartoS¢ ciSnienia w komorze oraz ci$nienia w aorcie.
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Rysunek A.3: Wynik modelowania ciSnienia w uktadzie zylnym plucnym (F,,) i ciSnienia
przedsionkowego (F,) dla warunkéw poczatkowych (N) oraz wybranej patologii (P4)

W tabeli A.1 zestawiono wartoSci Srednie parametréw dla poszczegdlnych serii
symulacyjnych: N (warunki poczatkowe) oraz od P1 do P4. Analizujac otrzymane wartosci
widzimy, ze réwniez w przypadku zwigkszania objgtosSci spoczynkowej lewej komory

wystepuje spadek wartosci przeptywu w krazeniu wieficowym lewej komory.
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Tabela A.l1: Srednie wartosci zmiennych symulowanych w przypadku zmiennej wartosci
objetosci szczatkowej

N P1 P2 P3 P4
Bzl [mMmHg - em™3] 0,7 0,7 0,7 0,7 0,7
Vig [em?] 5 10 15 20 30
COL [I/min] 349 341 333 324 308
SV L [em?] 58,14 56,79 5543 54,07 51,36
VEDL [em?] 170,92 171,66 172,38 173,08 174,41
VESL [cm?) 112,78 114,88 116,95 119,01 123,05
P, [mmHg] 35,56 35,54 3553 35,52 35,50
P [mmHg] 21,51 22,16 22,82 23,47 24,80
COR [1/min] 474 470 465 465 452
SVR [6777,3] 78,99 78,25 77,51 76,77 7527
VEDR [{,mg] 129,08 128,77 128,46 128,15 127,52
VESR [em?] 50,10 50,52 50,95 51,38 52,25
P., [mmH g] 17,28 17,37 17,46 17,55 17,73
Pra [mmHyg| 557 552 548 544 535
Qoer [em?/s] 217 208 199 190 171
Qez [em?/ 5] 0,32 0,31 0,31 0,31 0,30
O lem? /5] 238 229 2,19 210 191
Ot [em® /] L19 114 1,10 105 095
Qs [em® /] 122 1,17 112 108 098
Ot [em? /5] LI9 L1410 105 095
Qs [em? /5] 122 1,17 112 108 098
P.s [mmHg] 58,52 57,21 5591 54,60 51,99
P, [mmHg] 37,88 38,32 38,76 39,21 40,12

Przebadano wplyw zmian opornosci tgtniczej systemowej. Zmiana obcigzenia nastgpczego
(ang. afterload) ma znaczenie przy wspomaganiu komory serca. Urzadzenie wspomagajace
ma na celu ttoczenie krwi pomigdzy przedsionkiem lub komora do aorty, zatem zwigkszenie
oporéw w aorcie powoduje zmniejszenie przeplywu generowanego przez sztuczng komorg.
Wazrasta obciazenie na wylocie pompy wspomagajacej. Na rysunku A.4 przedstawiono
zestawienie zaleznoSci ci$nienia od objgtosci dla lewej komory przy réznych wartoSciach oporu

R,s. Wida¢ wyraznie, ze petla PV przesuneta si¢ w prawo oraz do gory.
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Rysunek A.4: Petla pracy serca na plaszczyznie ciSnienie-objetosé dla R,s = 1 (N), R,s = 1.2
(P1), Rys = 1.5 (P2), Rys = 1.8 (P3), Ry = 2 (P4), Rys = 2.5 (P5) [mmHg - s/cm?]

Przesunigcie petli w prawo spowodowane jest wzrostem objetosci koncowo-skurczowej
oraz objetosci koiicowo rozkurczowej. Wida¢ réwniez istotne zmniejszenie rzutu minutowego
lewej komory (z wartosci 55.43 [cm?®] do 37.87 [cm?]). Zaobserwowano obrét charakterystyki
ESPVR zgodnie ze wskazéwkami zegara. Na rysunku A.5 widoczny jest takze wzrost ciSnienia

w lewej komorze P, oraz P,;.
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Rysunek A.5: Wynik modelowania ci$nienia komorowego (F,) i ciSnienia w uktadzie
tetniczym systemowym (P, ) dla warunkéw poczatkowych (N) oraz wybranej patologii (P5)
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W tabeli A.2 zestawiono §rednie wartosci poszczegdlnych zmiennych dla wszystkich
symulowanych przypadkéw. Widoczne jest takze zwigkszenie ciSnienia przedsionkowego F,.
Warto$¢ Srednia zwigkszyta si¢ z 22,82 [mmH g] do wartosci 27,92 [mmH g|. Ten z pozoru
korzystny wzrost ci§nienia zazwyczaj zwiazany jest z zaleganiem krwi w tetnicy ptucnej i moze
prowadzi¢ do zagrazajacego zyciu wzrostu ciSnienia koicowo-skurczowego w lewej komorze.
Z tego samego powodu nastgpuje wzrost przeptywu w krazeniu wieficowym. Przeplyw
tetniczy wieficowy Q.. zwigkszyt sie z 2,19 [em3/s] do 3,34 [cm?/s| oraz krazenia zylnego
wienicowego Quen z 1,99 [cm?/s] do 3,12 [em?/s]. GIéwna przyczyna jest zwigkszenie wartosci

Sredniej ci$nienia w aorcie P,s z 55,91 [mmH g| do wartosci 78,97 [mmH g|.

Tabela A.2: Srednie wartosci zmiennych symulowanych w przypadku zmiennej wartosci
oporéw w uktadzie krazenia tgtniczego systemowego

N P1 | P3 P4 P5
Bz [mmHg - cm?®] 0,7 0,7 0,7 0,7 0,7 0,7
Vo [em?] 15 15 15 15 15 15
Rus [mmHg - s/em?] 1,00 1,20 1,50 1,80 2,00 2,50
COL [l/min] 3,33 3,10 2,83 2,62 2,50 2,27
SVL [em?] 55,43 51,67 47,18 43,66 41,72 37,87
VEDL [em?] 172,38 173,58 174,90 175,85 176,35 177,05
VESL [cm?) 116,95 12191 127,72 132,19 134,63 139,18
P, [mmH g] 35,53 37,47 39,78 41,57 42,55 44,49
B, [mmHg) 22,82 2396 2529 26,30 26,85 27,92
COR [l/min] 465 454 441 431 425 414
SV R [em?] 77,51 75,69 73,51 71,81 70,87 68,99
VEDR [em?] 128,46 127,19 125,64 124,39 123,69 122,27
VESR [em?] 50,95 51,50 52,12 52,58 52,82 53,28
P, [mmHg] 1746 17,50 17,53 17,55 17,56 17,57
P, [mmHg] 5,48 5,34 5,17 5,04 4,97 4,83
Quen [cm? /5] 1,99 2,22 2,50 2,72 2,85 3,12
Qus [em?/s] 031 032 033 033 034 034
Qiea [em? /5] 2,19 2,42 2,70 2,93 3,07 3,34
Qrent [em?/s] LI0 121 135 147 153 1,67
Qo2 [cm? /5] LI2 124 138 150 156 1,70
Qa1 [em? /] 1,10 1,21 1,35 1,47 1,53 1,67
Qs [em? /5] LI2 124 138 150 156 1,70
P, [mmHg] 5591 60,65 6643 71,06 73,66 78,97
P,, [mmHg] 38,76 39,37 40,08 40,60 40,88 41,42

Zbadano takze jaki wptyw na uktad krazenia ma zmiana opornosci tgtniczej plucnej, wigc
w tzw. matym krwiobiegu. W tym celu przeprowadzono symulacje dla zmiennych wartosci
opornosci: R, = 0.2 (N), R, = 0.3 (P1), Ry, = 0.4 (P2), R,y = 0.5 (P3), R,, = 0.6
(P4) [mmHg - s - em™3]. W tym przypadku zaobserwowano nieznaczne przesunigcie si¢

charakterystyki PV lewej komory w lewo w stosunku do sytuacji pierwotnej wraz ze wzrostem
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opornosci plucnej. Nastapito zmniejszenie wartosci objetosci koiicowo-rozkurczowej oraz
objetosci koncowo-skurczowej, co spowodowato nieznaczne zmniejszenie rzutu jednostkowego

lewej komory serca z 55.43 cm? do wartosci 51.11 em3.
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Rysunek A.6: Petla pracy serca na plaszczyznie ciSnienie-objetos¢ dla R,, = 0.2 (N), Ry, =
0.3 (P1), R,y = 0.4 (P2), R,, = 0.5 (P3), R,, = 0.6 (P4)
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Rysunek A.7: Wynik modelowania ci$nienia komorowego (F;,) i ciSnienia w uktadzie
tetniczym systemowym (F,s) dla warunkéw poczatkowych (N) oraz patologii (P4)
ImmHg - s/cm?]
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Takze zmiany w przebiegach ci$nienia w lewej komorze P, oraz w aorcie P, nie sa
znaczace. Nastapita zmiana Sredniej wartosci cisnienia P, z 35.53 [mmH g| do wartosci 27.26
[mmH g]. Cisnienie w aorcie P,; zmniejszylo si¢ z wartosci Sredniej réwnej 55.91 [mmH g|
do wartosci Sredniej réwnej 50.62 [mmH g]. Warto przy tym zaznaczy¢, ze nastapito to przy
trzykrotnej zmianie oporu ptucnego (z wartosci R,, = 0.2 [mmHg - s/em?| do wartosci
Rap = 0.6 [mmHg - s/cm?)).

Tabela A.3: Srednie wartosci zmiennych symulowanych w przypadku zmiennej wartosci
oporéw w uktadzie krazenia tetniczego ptucnego

N P1 P2 P3 P4

FEraal [mmHg . cm3] 0,70 0,70 0,70 0,70 0,70
Vou [Cmg] 15,00 15,00 15,00 15,00 15,00
Rep [mmHg - s/cm?] 0,20 0,30 0,40 0,50 0,60

COL [l /min] 333 326 320 3,13 3,07
SVL [em?] 5543 5439 5333 5223 51,11
VEDL [em?] 172,38 169,46 166,44 163,34 160,18
VESL [em?] 11695 11507 113,11 111,11 109,06
P, [mmHg] 3553 33,16 31,00 2903 2726
P [mmHg| 2282 20,10 17,66 1550 13,63
COR [I/min] 465 451 436 422 407
SVR [em?] 7751 7519 7275 7027 6783
VEDR [cm?] 12846 12991 131,13 132,14 132,96
VESR [em?] 5095 54,72 5838 6187 65,13
Py [mmHg] 1746 18,62 1973 20,76 21,71
Pro [mmHg] 548 555 561 565 569
Quen [cm3 /5] 199 201 201 201 199
Qez [cm?/s] 031 031 031 031 031
Qiea [cm?/s] 2,19 221 222 221 220

Qiez1 [em?/s

Qleaa [cm?/s

1,10 1,11 1,11 1,11 1,10
1,12 1,14 1,15 115 1,15
Quaar [cm? /s 1,10 1,11 111 1,11 1,10
Quaaz [cm? /s 12 114 115 115 115
Py [mmHg] 5591 54,59 5326 5193 50,62
P,, [mmHg) 3876 4274 46,58 5023 53,65

]
]
]
]

Sprawdzono wplyw zmiany podatnosSci krazenia systemowego oraz przeprowadzono
symulacje przy nastgpujacej zmianie podatnosci: C,s = 1.8 (N), Cys = 2.2 (P1), Cys = 3.2
(P2), Cps = 4 (P3) [em?® - mmH g™ ].
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Rysunek A.8: Petla pracy serca na ptaszczyZnie ciSnienie-objetos¢ dla C,s = 1.8 (N), C,s = 2.2
(P1), C,s = 3.2 (P2), Cys = 4 (P3) [em?® - mmHg™!]
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Rysunek A.9: Wynik modelowania ciSnienia komorowego (F,) i ciSnienia w ukladzie
tetniczym systemowym (F, ) dla warunkéw poczatkowych (N) oraz patologii (P3)

Na rysunkach A.8 oraz A.9 zaobserwowano, ze znaczna zmiana podatnosci w krazeniu

tetniczym systemowym nie powoduje znacznej zmiany warunkéw hemodynamicznych.
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Tabela A.4: Srednie wartosci zmiennych symulowanych w przypadku zmiennej wartosci
podatnosci w uktadzie krazenia tgtniczego systemowego

N P1 P2 P3
Erazi [mmHg - cm™?] 0,7 0,7 0,7 0,7
Voi [em?] 15 15 15 15
Cas [em® - mmHg™!] 1,80 2,20 3,20 4.00
COL [l/min) 3,33 3,36 3,43 3,47
SVL [Cm3] 5543 56,04 57,09 57,79
VEDL [em?] 172,38 171,65 170,04 168,85
VESL [cm3] 116,95 115,61 112,95 111,05
By, [mmHg] 35,53 3494 33,61 32,61
P [mmHg| 2282 22,11 20,62 19,60
COR [1/min) 465 466 466 466
SVR [em?] 7751 7767 1174 77.66
VEDR [cm?] 128,46 127,96 126,60 125,49
VESR [em?] 50,95 50,30 48,86 47,84
P.., [mmH g| 17,46 1724 16,75 16,40
P, [mmHg] 5,48 5,44 5,34 5,26
Quen [cm? /5] 1,99 2,02 2.05 2,04
O [em?/s] 031 031 031 03l
Qrea [em?/9] 219 223 226 225
Ot [em? /s LI L1 113 112

Ot [em® /s L0 LI L1312
Qiaaz [cm?/s 1,12 1,14 1,16 1,15
P, [mmH g| 5591 5598 5543 54,57

| 38,76 38,13 36,77 35,83

]

Qleaa [em?/s] 1,12 1,14 1,16 1,15
]
]

P,, [mmHg

Wartosci Srednie poszczegdlnych zmiennych uktadu krazenia zawarte w tablicy A.4 nie
wykazuja wigkszych zmian niz kilka procent, przy ponad dwukrotnie wigkszej wartoSci
podatnosci.

Przebadano takze wplyw zmian podatnosci krazenia plucnego na uklad krazenia.
Przeprowadzono symulacje przy nastepujacej zmianie podatnosci: Cy, = 5 (N), Cyp, = 6 (P1),
Cop =7 (P2), Cop =8 (P3) [em® - mmHg™].
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Rysunek A.10: Petla pracy serca na ptaszczyznie ciSnienie-objetos¢ dla Cp, = 1.8 (N), Cy), =
2.2 (P1), C,p = 3.2 (P2), Cyp = 4 (P3) [em® - mmHg ™|
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Rysunek A.11: Wynik modelowania ciSnienia komorowego (F,) i ciSnienia w ukladzie
tetniczym systemowym (P, ) dla warunkéw poczatkowych (N) oraz patologii (P3)

Na rysunkach A.10 oraz A.11 zaobserwowano, ze znaczna zmiana podatnosci w krazeniu

tetniczym ptucnym nie powoduje znacznej zmiany warunkéw hemodynamicznych.
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Tabela A.5: Srednie wartosci zmiennych symulowanych w przypadku zmiennej wartosci
podatnosci w uktadzie krazenia tgtniczego ptucnego

N P1 P2 P3
Erazt [mmHg - em ™3] 0,7 0,7 0,7 0,7
Viu [em?] 15 15 15 15
COL [l/min] 333 331 330 328
SVL [em?] 55,43 55,19 54,92 54,65
VEDL [em?] 172,38 171,60 170,77 169,93
VESL [em?] 11695 11641 11585 11528
By, [mmHg| 35,53 34,86 34,18 33,52
B, [mmHg] 22,82 22,06 21,29 20,54
COR [l/min] 465 469 472 475
SVR [em?] 7751 78,16 78,69 79,14
VEDR [em?] 128,46 127,32 126,29 125,34
VESR [em?] 50,95 49,16 47,60 46,20
Py [mmHg] 1746 1700 1658 1620
P [mmHg| 5,48 5,41 5,34 5,28
Quen [em?/9] 1,99 200 200 201
Qur [em?/s] 031 031 031 031
Qren [em? /5] 219 220 220 220
Ot [em® /5] LI0 1,10 1,10 1,10
Oreaz [cm?/3] L1213 113 113
Quaat [cm? /5] LI0 1,10 1,10 1,10
Qo [cm?/s] L1213 L13 LI3
Py [mmHg] 5591 5552 5512 5472
P,, [mmHg] 38,76 3791 37,04 36,17
Cop [em? - mmHg™] 5,00 6,00 7,00 8,00

Wartosci Srednie poszczegdlnych zmiennych ukladu krazenia zawarte w tablicy A.5S

nie wykazuja wigkszych zmian niz kilka procent, przy zmianie podatnoSci z wartoSci

3

5 [em3 - mmHg~'] do wartosci 8 [em3 - mmHg™1].
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Dodatek B

Wyniki eksperymentalne doboru nastaw

PID dla regulatora niskopoziomowego

Ponizej zestawiono wyniki warto$ci Srednich mierzonych sygnatéw (w tabelach B.1 - B.12).

Test PID1 (K: 0,8; Ti: 0,05 [s])

Tabela B.1: Srednie wartosci mierzonych sygnatéw dla PID1

Wartos$ci nastaw rzutu WartoSci Srednie z pomiarow
SP DP %SYS HR VN VP I Ir Pcal Qout
[mmHg [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A] [A] [W] [Vmin]
180 -55 50 60 172,35 47,62 0,03 1,79 29 2,44
150 -40 50 60 141,26 -3423 0,04 1,52 248 1,87
250 -75 50 60 243,14 -65,50 0,07 2,74 44,68 3,08
180 -55 40 80 170,68 -49.82 0,03 1,78 28,84 1,68
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Test PID2 (K: 0.2; Ti: 0,2 [s])

Tabela B.2: Srednie warto$ci mierzonych sygnatéw dla PID2

Wartosci nastaw rzutu Wartosci Srednie z pomiarow
SP DP %SYS HR VN VP I Ir Pcal Qout
[mmHg [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A] [A] [W] [I/min]
180 -55 50 60 170,55 -48,82 0,03 1,78 28,84 242
150 -40 50 60 142,18 -34,10 0,04 1,51 24,64 1,77
250 -75 50 60 235,20 -6445 0,06 2,60 42,32 3,18
180 -55 40 80 168,03 -48,82 0,03 1,73 28,04 1,66

Test PID3 (K: 0,2; Ti: 0,4 [s])

Tabela B.3: Srednie warto$ci mierzonych sygnatéw dla PID3

Wartosci nastaw rzutu Wartosci Srednie z pomiaréw
SP DP %SYS HR VN VP I Ir Pcal Qout
[mmHg [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A] [A] [W] [Vmin]
180 -55 50 60 168,11 48,04 0,03 1,77 26,68 241
150 -40 50 60
250 -75 50 60 237,72 -6589 0,04 2,56 4144 292
180 -55 40 80 168,39 49,18 0,03 1,71 27,72 1,53

Test PID4 (K: 0,4; Ti: 0,1 [s])

Tabela B.4: Srednie warto$ci mierzonych sygnatéw dla PID4

Wartosci nastaw rzutu Wartosci Srednie z pomiarow
SP DP %SYS HR VN VP | Ir Pcal Qout
[mmHg [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A] [A] [W] [Vmin]
180 -55 50 60 171,59 -46,88 0,03 1,76 28,52 2,43
150 -40 50 60 139,35 -3396 0,04 147 24 1,86
250 -75 50 60 236,74 -64,73 0,07 2,70 44,04 3,0
180 -55 40 80 171,17 -4994 0,03 1,73 28,04 1,44
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Test PIDS (K: 0,4; Ti: 0,2 [s])

Tabela B.5: Srednie warto$ci mierzonych sygnatéw dla PID5

Wartosci nastaw rzutu Wartosci Srednie z pomiarow
SP DP %SYS HR VN VP I Ir Pcal Qout
[mmHg [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A] [A] [W] [V/min]
180 -55 50 60 170,98 48,39 0,03 1,80 29,16 2,29
250 -75 50 60 238,10 -66,35 0,06 2,62 42,64 299
150 -40 50 60 138,04 3466 0,03 1,45 2356 1,83
180 -55 40 80 171,01 -49,27 0,03 1,68 27,24 1,30
Test PID6 (K: 0,4; Ti: 0,05 [s])
Tabela B.6: Srednie warto$ci mierzonych sygnatéw dla PID6
Wartosci nastaw rzutu Wartosci Srednie z pomiaréw
SP DP %SYS HR VN VP I Ir Pcal Qout
[mmHg [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A] [A] [W] [Vmin]
180 -55 50 60 172,62 46,61 0,03 1,80 29,16 2,30
250 -75 50 60 241,23 -67,22 0,10 2,92 4792 298
150 -40 50 60 140,11 -33,63 0,03 1,50 24,36 1,90
180 -55 40 80 170,09 -49,17 0,03 1,66 2692 1,07
Test PID7 (K: 0,4, Ti: 0,3 [s])
Tabela B.7: Srednie warto$ci mierzonych sygnatéw dla PID7
Wartosci nastaw rzutu Wartosci Srednie z pomiarow
SP DP %SYS HR VN VP | Ir Pcal Qout
[mmHg [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A] [A] [W] [V/min]
180 -55 50 60 171,87 -46,23 0,03 1,78 28,84 2,38
250 -75 50 60 236,38 -66,94 0,07 2,71 442 3,17
150 -40 50 60 140,57 -3563 0,03 1,48 24,04 2,00
180 -55 40 80 172,19 48,79 0,03 1,79 28,64 1,78
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Test PIDS8 ( K: 0,3; Ti: 0,05 [s])

Tabela B.8: Srednie warto$ci mierzonych sygnatéw dla PIDS8

WartoSci nastaw rzutu

Wartosci Srednie z pomiarow

SP DP %SYS HR VN VP I Ir Pcal Qout
[mmHg [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A] [A] [W] [V/min]
180 -55 50 60 172.14 4723 0,03 1,73 28,04 2,28
250 -75 50 60 237.24 -64,99 0,05 2,65 43 3,06
150 -40 50 60 141.12 -3523 0,03 1,45 2356 2,00
180 -55 40 80 173.15 -4839 0,02 1,78 28,72 1,77

Test PID9 (K: 0,3; Ti: 0,1 [s])
Tabela B.9: Srednie warto$ci mierzonych sygnatéw dla PID9
Wartosci nastaw rzutu Wartosci Srednie z pomiaréw
SP DP %SYS HR VN VP I Ir Pcal Qout
[mmHg [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A] [A] [W] [Vmin]
180 -55 50 60 172,82 4823 0,03 1,79 29 2,46
250 -75 50 60 242,30 -68,92 0,09 2,89 47,32 323
150 -40 50 60 139,65 -3438 0,03 1,46 23,72 1,80
180 -55 40 80 170,83 48,86 0,03 1,76 28,52 1,70
Test PID10 (K: 0,3, Ti: 0,2 [s])
Tabela B.10: Srednie wartosci mierzonych sygnatéw dla PID10
SP DP %SYS HR VN VP I Ir Pcal Qout
[mmHg [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A] [A] [W] [V/min]
180 -55 50 60 172,30  -46,929 0,04 1,79 29,12 2,36
250 -75 50 60 240,32 -62,664 0,07 2,66 434 3,14
150 -40 50 60 137,44  -347751 0,04 146 23,84 1,88
180 -55 40 80 171,36 49,65 0,03 1,74 282 1,55
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Test PID11 (K: 0,2; Ti: 0,05 [s])

Tabela B.11: Srednie wartosci mierzonych sygnatéw dla PID11

Wartosci nastaw rzutu Wartosci Srednie z pomiarow
SP DP %SYS HR VN VP I Ir Pcal Qout
[mmHg [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A] [A] [W] [Vmin]
180 -55 50 60 171,86 47,17 0,03 1,77 28,68 2,28
250 -75 50 60 237,75 -65,69 0,10 2,82 46,32 3,05
150 -40 50 60 140,22 -33,64 0,04 1,46 23,84 1,80
180 -55 40 80 171,73 -49,13 0,03 1,75 28,36 1,72
Test PID12 (K: 0,2; Ti: 0,1 [s])
Tabela B.12: Srednie wartosci mierzonych sygnatéw dla PID12
Wartosci nastaw rzutu Wartosci Srednie z pomiaréw
SP DP %SYS HR VN VP I Ir Pcal Qout
[mmHg [mmHg] [%] [bpm] [mmHg] [mmHg] [A] [A] [W] [V/min]
180 -55 50 60 176,08 4848 0,03 1,82 2948 2,34
250 -75 50 60 236,86 -67,17 0,07 2,72 4436 3,10
150 -40 50 60 140,56 -35,10 0,03 1,47 2388 1,84
180 -55 40 80 172,96 48,67 0,03 1,67 27,08 1,32
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