, ¥

el W B

I| i e Z f
i : 1y -a
5 i ! J :
1 ]

Ty, MOCKXIL "

7 ¥
A

Universita degli Studi di Padova

Dipartimento di Ingegneria Civile, Edile ed Ambientale

Dipartimento di Ingegneria dell'Informazione
Corso di Laurea Magistrale in Bioingegneria

tesi di laurea

FUNZIONALITA CARDIACA IN PRESENZA
DI STENOSI DELLA VALVOLA AORTICA:
ESAME CONCETTUALE E ANALISI
NUMERICA

Relatore: Prof.ssa Francesca Maria Susin

Laureanda: Alice Negro

ANNO ACCADEMICO 2011/2012



II



Alla mia dolcissima nonna Antonietta
Al miei Genitori
A Mauro

III



1Y%



Indice

INErOAUZIONE......cceeeeeeeeeeeeeneeeeeeesenneesesesesssssesssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssasssssscsssnnanssanes v

Capitolo 1

LA FUNZIONALITA CARDIACA......cotoniunerenrnsessnssssssssesssssssssssesssssssssessassassssassssans 1
1.1 I1 concetto di funzionalitd Cardiaca............cccoovvvuvveeiiiiiiiiiiiiiiieeeee e 1
1.2 1l ciclo cardiaco e il ciclo pressione-volume............occvevereriierieeniienieeieenie e 2
1.3 I fattori determinanti della funzionalita cardiaca...........coeeevvvveeeieeeiiiiiiriiiiiininnnnnnn, 7
1.4 L'elastanza tempo-variante come modello della contrazione ventricolare........... 11
1.5 Le relazioni pressione-volume ESPVR ¢ EDPVR.........ccooiiiiiiiiiieee, 13
1.6 Stima di ESPVR tramite multi-battito e tramite singolo-battito................cccue.... 16

Capitolo 2

LA STENOST AORTIC A ... coeteereeeccneecsseeecssssecssssesssssesssssessssssssassssssssessasssssssssnsssssns 21
2.1 La valvola aortica normale € patologiCa...........ccueerieeeiieeerieeeiieeeieeeeireee e e 21
2.2 Effetto della presenza di una stenosi aortica Sul CUOTe ...........ceeeveeeriieienieeeennne. 23
2.3 Inquadramento fluidodinamico di una stenosi valvolare...........c.cccccceveviiviereennnnns 25
2.4 Parametri emodinamici significativi per la valutazione del grado di severita della
stenosi € Linee Guida ACC/AHA 2008.........uueeiiiiiiiiiieeeeeee e 30

Capitolo 3

IL MODELLQ V3....etieirneeeeccssseneecssssseeecssssseessssssssssssssssesssssssssssssssssssssssasssssssssssssssns 37
3.1 Introduzione e scopo del modello V2.........c.cooviviieiiieiiieeeeeeeeeeeeeeee 37
3.2 Il modello non stazionario parziale del salto di pressione transvalvolare............ 39
3.3 Il modello Windkessel a tre elementi del sistema periferico............ccveeervreennnee. 44
3.4 Derivazione del MOdello V2. ...t 47
3.5 Implementazione del modello V>...........ocooviiviiiiiicieeeeeeeeeeeeeee e 50

Capitolo 4

IL MODELLQ DV3... i cietieccnnneieccsnseeccsssnssecssssssssesssssssessssssssssssssssssssssssssssssnsasssssnne 55
4.1 1l comportamento dinamico della valvola aortica...........ccceevvieerieeesieeeiieeene. 55
4.2 11 modello non stazionario completo del salto di pressione transvalvolare.......... 61
4.3 L'aggiornamento del modello V2.........c.ccooioiiiiiiiiiiceeeeeeeeeeeeee e, 65
4.4 Implementazione del modello DV>..........ocooviviininininininieee e 68

Capitolo 5

SIMULAZIONI NUMERICHE E RISULTAT........iiereeeeecrrnneeeeeeeeccecccccsssssnnnns 71
5.1 Effetti della dinamica vValVOIATE............ovviiiiiiiiiiiiiieiee e 71
5.2 Effetti della meccanica CardiacCa.............coevuveeeeieieeieeeiieeee e e 88

@1 176 1113 11 1 1 1P 99

APPENAICE....cuueiirrrerinsraresssaressssrsssssrsssssssssssssssssssssssssssasssssasssssasssssssssssasssssssssssassssssssssnsss 103
A. Il teorema della quantitd di MOLO........ccoeeriiiiiiiiieiieeeeeeeeee e 103




Bibliografia......

Ringraziamenti

VI



Introduzione

Scopo di questa tesi € la valutazione della funzionalita cardiaca in presenza di stenosi
della valvola aortica, sviluppando prima un'analisi teorica basata sulle informazioni
raccolte da articoli di letteratura e successivamente svolgendo una cospicua serie di
simulazioni numeriche. L'analisi teorica affrontata nei primi due capitoli di questo
lavoro ha I'obiettivo di: 1)chiarire 1 meccanismi che sono alla base della funzionalita
cardiaca; 2)illustrare i principali modelli presenti in letteratura che descrivono la
contrazione del ventricolo sinistro in termini di analisi pressione-volume ventricolari
istantanei; 3)introdurre la patologia della stenosi aortica e le conseguenze di tale
patologia sulla funzionalita del ventricolo sinistro, sia in termini di compenso cardiaco
che di scompenso, all'aggravarsi della patologia. Nei soggetti stenotici risulta spesso
complesso, in ambito clinico, avere un'analisi chiara della stenosi aortica poiché
subentra come patologia concomitante l'ipertensione sistemica; ulteriore complessita
deriva dalla necessita di misurare molte variabili cliniche, spesso attraverso indagini
invasive, molte delle quali non risultano eseguibili in tutti i pazienti. L'analisi numerica
¢ un approccio che permette di superare questi limiti; attraverso 1'utilizzo di un modello
numerico ¢ infatti possibile simulare I'emodinamica cardiovascolare considerando lo
specifico contributo delle singole patologie. A tal proposito il modello numerico del
sistema cardiovascolare utilizzato per lo svolgimento di una parte delle simulazioni di
questa tesi, ¢ il modello V* di Garcia et al. (2005a), descritto in dettaglio nel terzo
capitolo. Questo modello ¢ cosi chiamato perché prevede l'interazione di tre sistemi
fisiologici: 1)il ventricolo sinistro (descritto dalla curva di elastanza normalizzata e dai
parametri ventricolari), 2)il sistema valvolare (descritto dal modello non stazionario
parziale del salto di pressione transvalvolare) e 3)il sistema vascolare (descritto dal
modello Windkessel a tre elementi). Il modello V* permette di simulare le forme d'onda
di pressione ventricolare e aortica e del flusso ventricolare in presenza di stenosi aortica

e/o ipertensione utilizzando un numero molto ristretto di parametri indipendenti; il
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limite principale del modello ¢ invece di non tenere conto degli effetti della dinamica
valvolare durante l'eiezione, assumendo l'area della valvola aortica costante in questa
fase. Questo aspetto, come evidenziato da piu fonti di letteratura, puo essere invece un
fattore molto importante per la valutazione della funzionalita cardiaca di un paziente
stenotico, sia per il suo decorso clinico, sia per la valutazione dell'intervento di
sostituzione valvolare. Per introdurre nel modello numerico gli effetti della dinamica
valvolare, si ¢ quindi aggiornato il modello valvolare utilizzando I'equazione di quello
che abbiamo chiamato modello non stazionario completo del salto di pressione
transvalvolare; si € inoltre introdotto un andamento dinamico dell'area valvolare, sia
utilizzando gli andamenti istantanei dell'area dell'orifizio misurati in un soggetto sano e
in un soggetto stenotico (forniti da Beauchesne et al., 2003), sia ipotizzando per la
dinamica un modello a trapezio piu semplice e schematico, permettendo cosi
verosimilmente di descrivere le diverse fasi di apertura che differenziano la dinamica di
una valvola aortica sana da una stenotica. Questi aggiornamenti, descritti nel quarto
capitolo, hanno dato luogo al modello “Dynamic V*" 0 DV?. Nell'ultimo capitolo si sono
quindi svolte le simulazioni utilizzando sia il modello DV*(con le diverse assunzioni per
la dinamica valvolare) che il modello V* con l'obiettivo di verificare l'incidenza
dell'effetto della dinamica valvolare sulla funzionalita cardiaca, valutando anche il
massimo lavoro che il cuore sia in grado di svolgere restando in stato di compenso. Un
ulteriore obiettivo del lavoro di tesi riguarda la valutazione dell'effetto della meccanica
cardiaca adottata nei modelli V* e DV? in particolare si vuole verificare la
significativita della curva di elastanza normalizzata di Senzaki et al. (1996) nel predire
la contrazione ventricolare per 1 soggetti stenotici. Secondo gli autori tale curva ¢
universale, ovvero ¢ in grado di descrivere la meccanica cardiaca indipendentemente
dalla presenza/assenza della patologia cardiaca e dal tipo di patologia. Per verificare
questa ipotesi si € proceduto inserendo nel modello DV? sia le curve di Senzaki et al.
(1996) pari alla curva media + SD che alcune curve di elastanza pazienti-specifiche di
Dekker et al. (2003). Infine, sempre con riguardo agli effetti della meccanica cardiaca,
si ¢ esaminato anche il contributo dell'effetto di variazioni nei parametri ventricolari
Emax, TEmax € Vo che, insieme insieme alla forma della curva di elastanza normalizzata,

definiscono la capacita del ventricolo sinistro di produrre lavoro. I risultati che si sono
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ottenuti dall'insieme delle simulazioni svolte mostrano che la dinamica valvolare non
puo essere trascurata, in presenza di stenosi. Inoltre, la risposta cardiaca da modello
numerico puo essere anche sensibilmente influenzata dalla specifica forma e dai valori

dei parametri fondamentali che vengono adottati per descrivere la meccanica

ventricolare.
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Capitolo 1

LA FUNZIONALITA CARDIACA

1.1 Il concetto di funzionalita cardiaca

Il cuore ¢ una pompa premente aspirante la cui funzione ¢ quella di imprimere ad un
certo volume di sangue in esso contenuto, la pressione che permette al sangue stesso di
essere spinto nei vasi sanguigni della circolazione sistemica e quindi di irrorare i tessuti
e gli organi dell'intero organismo, permettendo il mantenimento delle loro funzioni
vitali e specifiche.
E importante considerare fin dall'inizio che ci sono due aspetti distinti, ma strettamente
connessi, nella valutazione delle proprieta cardiache. Il primo riguarda le proprieta del
ventricolo come pompa emodinamica; l'altro ¢ la valutazione delle proprieta intrinseche
del muscolo cardiaco.
La funzionalita cardiaca globale come pompa riflette il corretto funzionamento sia del
ventricolo sinistro, che ¢ l'espressione della maggior parte del lavoro compiuto dal cuore
durante un battito cardiaco, sia del ventricolo destro. Due misure primarie per la
valutazione complessiva della performance cardiovascolare sono la pressione arteriosa e
la gittata cardiaca, entrambe sono determinate dall'interazione tra il cuore il sistema
arterioso e il sistema venoso. La valutazione della funzionalita cardiaca ¢ anche
strettamente correlata allo stato di salute o allo stato di patologia che interessa il cuore
stesso ed ¢ fondamentale per la comprensione dei meccanismi alla base della
fisiopatologia cardiaca e dei trattamenti terapeutici soprattutto nel caso di insufficienza
cardiaca.
Nel caso del ventricolo sinistro:

» la funzionalita sistolica ¢ la capacita del ventricolo sinistro di contrarsi

isovolumetricamente e successivamente di espellere un certo volume di sangue,

detto gittata sistolica, ovvero una certa portata in un determinato tempo del ciclo



2 LA FUNZIONALITA CARDIACA

cardiaco.

» La funzionalita diastolica ¢ la capacita del ventricolo di rilasciarsi e
successivamente distendersi per accogliere la quantita di sangue proveniente
dall'atrio sinistro tramite l'apertura della valvola mitrale. Pertanto la funzionalita
diastolica riflette le proprieta passive di riempimento della camera ventricolare.

Le proprieta ventricolari (sistolica e diastolica) dipendono dalle proprieta del miocardio
(sistolica e diastolica), dalla quantita di massa muscolare, dalla struttura e dalla
geometria della camera ventricolare.

Un approccio globale che permette la valutazione delle proprieta sistoliche e diastoliche
ventricolari risale al 1980. Questo approccio utilizza una rappresentazione grafica
schematica, semplice ma intuitiva, basata sull'analisi dei cicli pressione-volume
ventricolari e sulla relazione pressione-volume telesistolica (ESPVR) e telediastolica
(EDPVR) per valutare direttamente le proprietd ventricolari. Dall'analisi pressione-
volume possono tuttavia essere ricavati parametri importanti che danno anche

informazioni sulle proprieta del muscolo cardiaco, il miocardio.

1.2 Il ciclo cardiaco e il ciclo pressione-volume

Il ciclo cardiaco ¢ l'insieme di eventi che si verificano nel periodo di tempo necessario
per un battito cardiaco; si divide in due fasi principali: la sistole e la diastole. La sistole
¢ il periodo di tempo durante il quale il muscolo si trasforma dal suo stato totalmente
rilassato allo stato di massima attivazione meccanica. L'inizio della sistole si verifica
quando la membrana cellulare si depolarizza e il calcio entra nella cellula per iniziare
una sequenza di eventi che porta all'accoppiamento eccitazione-contrazione dei
miofilamenti cardiaci. La diastole ¢ il periodo di tempo durante il quale il muscolo si
rilassa, ovvero dallo stato di massima attivazione (che si verifica verso la fine della

sistole) torna al suo stato di riposo.

Gli eventi meccanici che si verificano durante il ciclo cardiaco consistono nel
cambiamento della pressione intraventricolare che comporta il passaggio di sangue
all'interno e all'esterno del ventricolo. Pertanto ¢ possibile caratterizzare il ciclo

cardiaco analizzando i cambiamenti delle pressione e del volume ventricolare (figura
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Figura 1.1: Andamenti istantanei della pressione ventricolare sinistra, della pressione
atriale sinistra, della pressione aortica e del volume ventricolare sinistro in

funzione del tempo e fasi del ciclo cardiaco (Burkhoff, 2002).

Poco prima dell'istante temporale A la pressione e il volume ventricolare sono
relativamente costanti e la pressione aortica gradualmente diminuisce: durante questo
tempo il cuore ¢ nel suo stato rilassato (diastolico). La pressione aortica diminuisce non
appena il sangue del battito precedente viene espulso nel sistema arterioso e passa dalle
grandi arterie al letto capillare. All'istante A avviene l'attivazione elettrica del cuore,
cioe inizia la contrazione, e la pressione all'interno della camera ventricolare aumenta.
La chiusura della valvola mitrale avviene quando la pressione ventricolare diventa
leggermente maggiore della pressione atriale sinistra. Finché la pressione ventricolare
sinistra ¢ inferiore alla pressione aortica, anche la valvola aortica risulta chiusa. Dal

momento che entrambe le valvole sono chiuse durante questo tempo non puod né entrare,
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né uscire, sangue dal ventricolo e quindi il ventricolo si contrae isovolumetricamente
(i.e. ad un volume costante). Il periodo A-B ¢ quindi chiamato “contrazione
isovolumetrica”. All'istante temporale B, quando la pressione ventricolare eccede
leggermente la pressione aortica, avviene l'apertura della valvola aortica. Nel periodo B-
C si ha la “fase di eiezione” in cui la valvola aortica ¢ aperta e il sangue passa dal
ventricolo sinistro all'aorta. Durante questa fase la pressione ventricolare aumenta
mentre il volume ventricolare diminuisce. Le forme esatte delle onde di pressione e
volume in questa fase sono determinate dalla complessa interazione tra il processo di
contrazione del muscolo cardiaco e il sistema arterioso. Finita la fase di eiezione la
valvola aortica si chiude e all'istante di tempo C il volume ventricolare ¢ il minimo
volume nel ventricolo. Successivamente nel periodo C-D si ha la fase di “rilassamento
isovolumetrico”, ancora una volta entrambe le valvole risultano chiuse, pertanto il
volume ventricolare si mantiene costante in questo periodo, mentre la pressione
ventricolare decresce. Quando, all'istante temporale D, la pressione ventricolare scende
al di sotto della pressione atriale si ha l'apertura della valvola mitrale e il passaggio di
sangue dall'atrio sinistro al ventricolo. Questa fase, rappresentata dal periodo D-A, ¢ la
“fase di riempimento ventricolare”. La sistole comprende la fase di contrazione
isovolumetrica e di eiezione; la diastole comprende la fase del rilassamento
isovolumetrico e del riempimento.

Gli eventi emodinamici che si verificano durante un battito cardiaco possono essere
anche rappresentati nel diagramma pressione-volume del ventricolo sinistro,
visualizzando i valori istantanei della pressione ventricolare in funzione dei valori
istantanei del volume ventricolare.

Come si vede dalla figura 1.2 'andamento della pressione sul volume ventricolare di un
battito cardiaco forma un ciclo, da qui la denominazione ciclo pressione-volume o ciclo

PV.



1501

-— Eiezione

1
-
A
g
b

-
=]
S

k
1

o
o
1

pressione LV [mmHg
=]
aQ
isovolumetrica &

N
g

001113 WN|0ADS]
“— olulWesSE[IY
— Contrazione —»

Riempimento

=~

0 25 50 75 100 125 150
volume LV [mL]

=
|

Figura 1.2: Ciclo PV per il ventricolo sinistro e fasi del ciclo cardiaco (Burkhoff, 2002).

Il vantaggio di quest'ultima rappresentazione riguarda la facilita nell'individuare valori

di diversi parametri e di variabili di importanza fisiologica.

Ad esempio nella figura 1.3 possiamo individuare:

la pressione alla fine della sistole, o pressione telesistolica, (pes) € alla fine della
diastole, o pressione telediastolica, (EDP), che sono i punti rispettivamente
nell'angolo in alto a sinistra e in basso a destra del ciclo;

il volume alla fine della sistole e alla fine della diastole, ovvero il minimo e il
massimo volume ventricolare durante un ciclo cardiaco (LVESV e LVEDV);

la gittata sistolica (o stroke volume, o SV) che ¢ la differenza tra il massimo e il
minimo volume ventricolare e rappresenta la quantitd di sangue che viene
espulsa dal ventricolo durante la fase di eiezione del ciclo cardiaco.

Lo stroke work (SW), ovvero I'area contenuta all'interno di un ciclo PV.

Questo parametro rappresenta il lavoro compiuto dal ventricolo sinistro
nell'espellere il volume di sangue in esso contenuto.

La minima pressione del sangue arterioso, ovvero la pressione diastolica (DP,),

nel punto d'angolo in alto a destra del ciclo. La pressione di questo punto
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rappresenta la pressione presente in aorta all'inizio dell'eiezione, quando la
pressione ventricolare supera di poco la pressione aortica.

* La massima pressione del sangue arterioso, ovvero la pressione sistolica (SPy).
In un soggetto sano la pressione ventricolare e aortica sono pressoché uguali
durante la fase di eiezione, pertanto la massima pressione del ciclo PV
rappresenta la massima pressione in aorta. Viceversa per soggetti con
determinate patologie cardiache, ad esempio, soggetti con stenosi aortica, questo
non risulta pit vero dal momento che la pressione ventricolare si discosta molto
dalla pressione aortica durante I'eiezione e si crea un elevato salto di pressione
transvalvolare attraverso la valvola aortica.

* La pressione presente nell'atrio sinistro (LAP) nel punto in cui si apre la valvola
mitrale ed ha inizio il riempimento ventricolare con il sangue proveniente

dall'atrio sinistro.

150
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0 t 75 t 150
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Figura 1.3: Parametri fisiologici ricavabili dal ciclo PV del ventricolo sinistro

(Burkhoff; 2002).



1.3 | fattori determinanti della funzionalita cardiaca

Prima di esporre ulteriori concetti chiave dell'analisi del diagramma pressione-volume ¢
utile chiarire quali sono 1 fattori principali che entrano in gioco nella funzionalita
sistolica miocardica e ventricolare.

La contrazione miocardica, ovvero il grado di accorciamento dei filamenti miocardici,
dipende fondamentalmente da quattro fattori distinti, ma reciprocamente correlati:

* la contrattilita o stato inotropo del cuore, definita dall'entita di accorciamento del
miocardio per un dato carico istantaneo e dalla velocita con cui il cuore risponde
accorciandosi;

* le condizioni di carico sul cuore: precarico e postcarico;

* la frequenza cardiaca, parametro utilizzato per valutare il comportamento del
cuore in relazione al tempo.

Di seguito si riportano alcuni elementi ed osservazioni specifici per ciascuno dei tre
punti precedenti.

La contrattilita si riferisce allo sforzo intrinseco del ventricolo o del muscolo cardiaco,
ovvero all'insieme dei fenomeni che avvengono durante la contrazione, che sono
indipendenti dalle condizioni esterne imposte sia dal precarico che dal postcarico (i.e.
dal sistema venoso e arterioso) e sono invece intrinseche al muscolo cardiaco o al
ventricolo. La contrattilita ventricolare ¢ legata ai meccanismi cellulari che sottostanno
al processo di accoppiamento eccitazione-contrazione dei miofilamenti cardiaci che
porta al loro accorciamento e quindi alla contrazione. Variazioni in questi meccanismi
possono portare ad un'alterazione della contrattilita; come si verifica ad esempio se vi ¢€:
i)una variazione della quantita di calcio rilasciato ai miofilamenti; ii)una variazione
dell'affinita dei miofilamenti al calcio; ii1)una alterazione nel numero dei miofilamenti
disponibili per partecipare al processo della contrazione. In particolare il calcio
interagisce con la troponina per attivare la cascata di eventi che permette ai filamenti di
actina e miosina di interagire e di generare la forza di contrazione. Piu calcio ¢
disponibile per questo processo € maggiore sara il numero di interazioni actina-miosina,
cosi come maggiore ¢ l'affinita della troponina al calcio e maggiore sara la quantita di

calcio che verra legata e quindi maggiore sara il numero di interazioni actina-miosina.
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Pertanto, la contrattilita ventricolare riflette la contrattilita miocardica, ovvero la
contrattilita delle singole cellule cardiache.
Agenti umorali e farmacologici sono in grado di modificare la contrattilita ventricolare
agendo sui primi due meccanismi: ad esempio i f-adrenergici, come la noradrenalina,
sono dei recettori di membrana che interagiscono con I'adrenalina e altre catacolamine,
aumentando la quantita di calcio rilasciato ai miofilamenti e causando quindi un
aumento della contrattilita. Al contrario gli antagonisti adrenergici, come il
propranololo, bloccano gli effetti della circolazione di adrenalina e noradrenalina, e
riducono percio la contrattilita. Le due tipologie suddette di agenti sono anche chiamate
inotropi positivi e negativi, rispettivamente.
Un esempio invece di come possa risultare alterato il numero dei miofilamenti
disponibili al processo di contrazione ¢ la riduzione della contrattilita ventricolare a
seguito di un infarto miocardico, in cui c'¢ perdita di una parte del tessuto miocardico;
peraltro le regioni del ventricolo non deteriorate dall'infarto continuano a funzionare
normalmente.
Passando ora al precarico si puo affermare che questo ¢ la tensione di parete miocardica
alla fine della diastole, ovvero, con un diverso punto di vista, il carico passivo che
determina la lunghezza iniziale delle fibre cardiache appena prima che abbia inizio la
contrazione. Si osservi in particolare che maggiore ¢ la distensione delle fibre muscolari
piu energica sara la contrazione. Tale fenomeno ¢ spiegato dalla legge del cuore di
Frank Starling (Starling, 1918) secondo cui: “L'energia meccanica sviluppata passando
dalla fase di riposo alla fase di contrazione e funzione delle superfici chimicamente
attive”, ovvero dalla distensione delle fibre muscolari.
Per il ventricolo ci sono diverse possibili misure del precarico, e cioe:

1) la pressione telediastolica;

2) 1l volume telediastolico;

3) la tensione parietale telediastolica;

4) la lunghezza telediastolica del sarcomero.
Dopo il legame intuitivo intrinseco tra le suddette quattro grandezze, dal punto di vista
concettuale esse sono, di fatto, interscambiabili. La misura piu significativa del

precarico muscolare ¢ comunque sicuramente la lunghezza del sarcomero, che perd non
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puo essere misurata nel cuore integro. Pertanto, in ambito clinico, sono maggiormente
usati come indici di precarico la pressione telediastolica o il volume telediastolico.
Infine, il postcarico ¢ il carico idraulico imposto al ventricolo durante 1'eiezione, cio¢ ¢
l'insieme di fattori esterni che si oppongono all'accorciamento delle fibre muscolari
cardiache. Si osservi che detta definizione ¢ quella tipicamente formulata in ambito
clinico. Dal punto di vista ingegneristico, o piu propriamente fluidodinamico, il
postcarico non ¢ altro che una misura delle diverse resistenze continue e localizzate che
il flusso ematico incontra nel percorso dal ventricolo sinistro all'atrio, € che impongono
quindi, per una data portata, l'entita della pressione ventricolare necessaria per il flusso
stesso. Solitamente questo carico ¢ imposto al cuore dal sistema arterioso, ma sotto
particolari condizioni patologiche cardiache, come ad esempio, in particolare, la stenosi
della valvola aortica, ¢ determinato da fattori diversi dalle proprieta del sistema
arterioso. Nel caso di stenosi alla valvola aortica nel postcarico figura anche la
resistenza dovuta alla presenza della stenosi stessa nella zona di efflusso dal ventricolo
sinistro; la stenosi rappresenta infatti una resistenza che il flusso sanguigno incontra
durante il suo scorrimento, il cui effetto sul cuore € un sovraccarico di lavoro a cui il
cuore deve far fronte per continuare ad espellere la stessa gittata sistolica di quando non
era ancora presente la suddetta patologia.

Alcuni indici adottati come misura del postcarico sono:

1) la pressione aortica: fornisce una misura della pressione che il ventricolo deve
superare per espellere il sangue. Il vantaggio di adottare questo indice come
misura del postcarico ¢ che si misura in modo semplice e non invasivo, lo
svantaggio ¢ che non ¢ costante durante I'eiezione pertanto ¢ preferibile adottare
come indice il suo valore medio durante l'eiezione (MAP). Un ulteriore
svantaggio che deriva dall'uso di questo indice ¢ il fatto che la pressione aortica
¢ determinata sia dalle proprieta del sistema arterioso che dalle proprieta
ventricolari e quindi questo indice non rappresenta in modo univoco le sole
proprieta del sistema arterioso.

2) La resistenza periferica totale (TPR), data dal rapporto tra il salto di pressione
medio attraverso il sistema arterioso e la portata media nel sistema arterioso,

ovvero la gittata cardiaca (CO). Matematicamente ¢ espressa tramite la formula:



10 LA FUNZIONALITA CARDIACA

TPR = [MAP—-CVP]/CO, dove CVP ¢ la pressione venosa centrale. La resistenza
periferica totale ¢ la resistenza dell'albero vascolare sistemico, che puo pensarsi
idealmente come un'insieme di vasi posti sia in serie che in parallelo, il cui
diametro va restringendosi dal cuore verso la periferia e va allargandosi dai
capillari alle vene cave inferiore e superiore. Questo sembra essere il miglior
indice per descrivere il postcarico perché ¢ indipendente dal funzionamento
ventricolare e descrive univocamente le proprieta del sistema arterioso.
L'ultimo fattore fondamentale nel determinare la funzione cardiaca ¢ la frequenza
cardiaca (HR) o la frequenza delle contrazioni del cuore. La modulazione di HR ¢ il
principale meccanismo attraverso il quale la maggior parte degli individui aumenta la
gittata cardiaca durante un periodo di incremento della domanda di ossigeno, come ad
esempio durante I'esercizio fisico. La gittata cardiaca infatti matematicamente ¢ espressa
come: CO = SV-HR. La frequenza cardiaca ¢ strettamente correlata alla durata di un
battito cardiaco e quindi una variazione in questo fattore provoca un allungamento o
restringimento nella durata delle varie fasi del ciclo cardiaco. Ad esempio nell'individuo
normale, entro certi limiti, la durata di ogni sistole diminuisce con 'aumentare della
frequenza cardiaca, mentre aumenta il rilasciamento miocardico, migliorando la
funzione diastolica. Presumibilmente l'incremento della frequenza cardiaca determina
una maggiore liberazione di ioni calcio dai depositi all'interno della cellula miocardica
accrescendo in questo modo la contrazione delle miofibrille e quindi dando luogo anche
ad un aumento della contrattilita.
In ultimo, ¢ bene osservare che nel cuore isolato ¢ possibile fare degli interventi che
permettono di modificare uno solo di questi fattori, determinanti della funzione
ventricolare, mantenendo artificialmente fissi gli altri tre, come ad esempio verra
illustrato nel prossimo paragrafo in riferimento alla figura 5. Al contrario, nel cuore in
situ, le modificazioni della funzione ventricolare, indotte a seguito di modificazioni di
uno dei fattori, dipendono non solo dai cambiamenti prodotti sul singolo determinate,
ma anche dagli aggiustamenti che si instaurano a seguito delle modificazioni degli altri
e che sono state indotte dall’intervento sul primo. Dato che singoli mutamenti del
precarico, del postcarico o della contrattilita possono modificare 1 livelli della portata

cardiaca anche attraverso alterazioni indirette degli altri, risulta spesso difficile
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estrapolare gli effetti sulla funzione di pompa delle variazioni di ciascun fattore. Nel
complesso, vi ¢ una capacita di modulazione reciproca dei fattori cardiaci intrinseci
(contrattilita) e carico-dipendenti (precarico e postcarico), che consente al cuore di
esercitare in modo armonico ed integrato 1’azione pompa con un’elevata capacita di

adattamento nei confronti delle perturbazioni dell’equilibrio emodinamico.

1.4 L'elastanza tempo-variante come modello della

contrazione ventricolare

Come precedentemente esposto, ¢ noto che ad ogni battito cardiaco i muscoli della
parete ventricolare si contraggono e si rilassano causando l'irrigidimento della camera
ventricolare, durante la sistole, e il rilasciamento, durante la diastole. Pertanto le
proprieta meccaniche del ventricolo sono tempo-varianti, ovvero variano in maniera
ciclica e l'intervallo di tempo in cui variano ¢ scandito dalla durata del periodo del ciclo
cardiaco stesso. Si ¢ gia avuto modo di osservare che, tenuto conto della funzione
specifica del cuore, la -caratterizzazione della meccanica cardiaca per mezzo
dell'andamento nel tempo di pressione e volume ventricolari rappresentano un utile
strumento. In quest'ottica si collocano gli studi, e relativi risultati, di cui si espone nel
seguito.

Risalgono al 1973 1 primi studi di Suga et al. secondo cui € possibile caratterizzare
I'andamento temporale della variazione delle proprieta meccaniche ventricolari tramite
l'elastanza tempo-variante E(t). Detta grandezza definita come rapporto della pressione
sul volume ventricolare istantanei, secondo la relazione:

E(t) = p(t)/[V()—Vo] (1.1)
dove p, ¢ la pressione ventricolare, V ¢ il volume ventricolare ¢ V, ¢ un fattore di
correzione determinato sperimentalmente.

Suga nei suoi studi poco precedenti sul ventricolo sinistro intatto di un cane (Suga,
1969) osservo che, ad un dato stato contrattile, il rapporto istantaneo p.(t)/V(t) della
pressione sul volume ventricolare era quasi indipendente dal volume telediastolico e
dalla pressione arteriosa e variava invece marcatamente se venivano effettuati degli

interventi inotropi sul cuore. Queste osservazioni lo portarono alla conclusione che il
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rapporto pressione-volume ventricolare poteva essere usato per caratterizzare la
contrattilita ventricolare. Studi successivi (Suga et al., 1973) su ventricoli di cane
rivelarono che le curve di elastanza nel tempo sotto diversi stati contrattili avevano la
stessa unica forma base, nonostante marcate differenze nella loro ampiezza e larghezza.
Per poter confrontare le curve di elastanza sotto diverse condizioni di carico e diversi
stati contrattili le curve di E(t) sono state dunque normalizzate rispetto al loro valore
massimo En.x € al tempo Temax @ cui si verifica il valore massimo stesso come mostrato
in figura 1.4. Dai risultati finali si concluse che Emax € Trmax €rano indipendenti, sotto un
determinato stato contrattile, da variazioni nelle condizioni di carico del cuore
(precarico e postcarico) anche importanti, mentre variavano sensibilmente in relazione
agli interventi sulla contrattilita. Variando la frequenza cardiaca si trovarono invece
piccole variazioni in Tem € nessuna in E., in particolare, aumentando la frequenza
cardiaca Temex diminuiva.

In sintesi il risultato fondamentale degli studi citati ¢ che la curva del rapporto di
pressione-volume ventricolari istantanei E(t) pud essere rappresentata tramite i
parametri Ena.x € Temax, € che 1 cambiamenti in questi parametri riflettono esplicitamente
la variazione nello stato contrattile del ventricolo. Si osserva fin ora che, peraltro, a
nostra conoscenza non esistono in letteratura risultati di indagini specifiche che
consentano di quantificare l'entita di Emax € di Temax per diversi stati contrattili, da cuore

normale, a cuorc compensato, a cuorc SCOl’l’lpCl’lSEltO.
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Figura 1.4: Risultato della sovrapposizione di molte curve di elastanza normalizzate
(curva media e deviazione standard) del ventricolo sinistro di un cane, al
variare delle condizioni di carico, della frequenza cardiaca e dello stato

contrattile (Suga et al., 1973).

1.5 Le relazioni pressione-volume ESPVR e EDPVR

Riprendendo la trattazione del diagramma pressione-volume ventricolare ¢ necessario
considerare che nella caratterizzazione delle proprieta sistoliche e diastoliche
ventricolari due curve sono di fondamentale importanza:

* la relazione pressione-volume telesistolica o ESPVR, che ¢ la curva che collega
tutti 1 punti di coordinate pressione-volume fine della sistole di diversi cicli
pressione-volume, ovvero di diversi battiti cardiaci. Questa curva definisce le
proprieta della camera ventricolare con il muscolo in uno stato di massima
attivazione ad un determinato stato contrattile.

* La relazione pressione-volume telediastolica o EDPVR, che ¢ la curva che
collega tutti i punti di coordinate pressione-volume fine della diastole di diversi
cicli pressione-volume, ovvero di diversi battiti cardiaci, e definisce le proprieta
della camera ventricolare con il muscolo nel suo stato piu rilassato.

ESPVR viene usata come indice della contrattilita ventricolare dal momento che le sue

caratteristiche sono tali che:
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1.

¢ una relazione ragionevolmente lineare, pertanto puo essere caratterizzata dalla
sua pendenza, E., chiamata elastanza telesistolica, e dalla sua intercetta sull'asse
del volume V.

ESPVR puo dunque essere espressa tramite la semplice relazione:

Pes = Ees(Ves— Vo), dove pes € la pressione telesistolica.

E indipendente dalle condizioni di carico sul cuore. Questo significa che, ad un
dato stato contrattile, la relazione telesistolica ottenuta riducendo il volume di
riempimento ventricolare per un'assegnata condizione di postcarico, e quindi
facendo solo un intervento di modifica del precarico, sara la stessa di quella
ottenuta riducendo la resistenza arteriosa, cio¢ il postcarico, per un'assegnata
condizione di precarico (figura 1.5A e 1.5B).

Se ci sono cambiamenti nella contrattilitd miocardica, inotropi positivi o
negativi, E. aumenta o diminuisce la sua pendenza, rispettivamente, con

cambiamenti in V, che invece sono trascurabili (figura 1.5C).
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Figura 1.5: A)Effetto di una riduzione del precarico sui cicli pressione-volume

ventricolari tramite l'ostruzione della vena cava inferiore. I cicli si

spostano da destra verso sinistra; la riduzione del precarico comporta una

diminuzione di EDV e EDP. B)Effetto dell'aumento del postcarico sui cicli

pressione volume ventricolari; i cicli si restringono e si allungano.

C)Effetto di un cambiamento acuto nella contrattilita dovuto ad un

intervento inotropo positivo e negativo: cambia in modo significativo la
pendenza di ESPVR, mentre EDPVR non ¢ influenzata (Burkhoff et al.,
2005).

Si osservi che, sebbene in vivo si sia trovato che ESPVR ¢ non lineare (Burkhoff et al.,

1987), e che il suo andamento diventa concavo e convesso rispettivamente all'aumentare

e al diminuire della contrattilita, si ritiene normalmente accettabile parametrizzare

questa relazione tramite 1'analisi di regressione lineare applicata al range limitato di dati
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che tipicamente possono essere misurabili in vivo (Burkhoff et al., 2005).

La curva diastolica EDPVR invece ¢ intrinsecamente non lineare, caratteristica che ¢
attribuita al fatto che le diverse tipologie di fibre strutturali del muscolo cardiaco non si
allungano contemporaneamente nello stesso istante.

Gli spostamenti della curva EDPVR sono invece generalmente contenuti, e riflettono
variazioni cardiache tipicamente associate a: variazioni nelle proprieta dei materiali
miocardici (fibrosi, ischemia, edema), ovvero a rimodellamento fisiologico (crescita
normale del cuore), oppure patologico (ipertrofia concentrica nella stenosi della valvola
aortica, ipertrofia eccentrica nella stenosi della valvola mitrale, scompenso cardiaco). In
tutti 1 casi EDPVR riflette l'effetto globale delle proprieta dei materiali del miocardio,
delle proprieta strutturali della camera ventricolare e della matrice extracellulare.

Da ultimo, si osserva che in letteratura sono riportati diversi metodi per stimare ESPVR
e, in particolare, i parametri che la caratterizzano, ovvero E. e V; tra questi verranno
descritti nel successivo paragrafo i due metodi capisaldi: il metodo tradizionale “gold
standard”, che prevede la stima di ESPVR da multi-battito, e uno tra i metodi piu
innovativi, di seconda generazione, che prevede la stima di ESPVR, in modo meno

invasivo, da un unico battito cardiaco.

1.6 Stima di ESPVR tramite multi-battito e tramite
singolo-battito

Il metodo “gold standard” per la stima di ESPVR ¢ un metodo molto invasivo, in quanto
prevede l'inserimento di cateteri nel ventricolo per avere i dati di misura della pressione
e del volume ventricolari nel tempo. Si chiama “multi-battito” perché per la stima di
ESPVR si considerano battiti cardiaci diversi ottenuti tramite un intervento meccanico
di modifica del precarico ventricolare a seguito di un'ostruzione progressiva della vena
cava inferiore (¢ proprio questo l'aspetto che rappresenta la maggiore invasivita del
metodo). Il metodo, descritto da Kono et al. (1984), si compone dei seguenti passi. Per
ogni diversa condizione di carico del cuore, cio¢ per ogni battito, si determina il
massimo valore del rapporto pressione-volume (p./V—Vowms)), inizialmente assumendo

Voms) = 0 (per ogni ciclo ¢ dunque nota la coppia (p,,V) il cui rapporto ¢ massimo).
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Poiché Vg €, in generale, non nullo, il suo effettivo valore viene determinato tramite
una procedura iterativa che prevede 1 seguenti passi: si applica la regressione lineare ai
minimi quadrati ai punti (p,,V) di massimo rapporto pressione-volume determinati
precedentemente, e da questa si ottiene un valore di Vg come intercetta dell'asse del
volume. Il valore di Vg, ottenuto viene utilizzato per determinare i nuovi punti (p,,V)
che massimizzano il rapporto pressione-volume (p./V—Vowms)). La procedura descritta si
ripete fino a che V) non si mantiene sostanzialmente invariato.

La retta di regressione ottenuta alla fine della procedura fornisce dunque la stima
dell'elastanza telesistolica multi-battito Eewp) € della sua intercetta sull'asse di volume
ventricolare Voug,.

Il metodo di stima di ESPVR singolo-battito proposto da Senzaki nel 1996 si basa sulla
normalizzazione della curva di elastanza tempo-variante. Il vantaggio di questo metodo
¢ che utilizza dati misurati di pressione e volume di un singolo ciclo cardiaco. Il metodo
prevede per la stima di ESPVR 1 seguenti passi: innanzi tutto, viene assunto come
istante iniziale (t = 0) quello a cui si manifesta, sull'ECG, l'onda R; viene poi
determinato, a partire dal ciclo (p,, V), l'istante tn.« al quale il rapporto p.(t)/V(t) &
massimo e vengono introdotti i tempi normalizzati ty = t/tmx. Si scrivono le relazioni che

definiscono l'elastanza al generico istante ty, e 1'elastanza massima:

E(ty) = po(tn)/[V(tN)—Voess)] (1.2)

EnaxsB) = E(tmax) = Pultmax)/[ V (tma)—Voss)]- (1.3)
Ricordando che I'elastanza normalizzata En(ty) € definita come:

Ex (tn) = E(tn)/Emaxcsp) (1.4)
la (1.4) puo essere riscritta, tenendo conto di (1.2) e (1.3) come:

V ( tmax>_ VO(SB)

Ey(ty)=py(ty) 1.5
A e V(ZN)_VO(SB) (1.5)
dove pN(tN) = pv(tN)/pv(tmax)-
Dalla (1.5) si ha dunque subito:
ty) Vit Vit ,)E,t
VO(SB):pN< N) ( max) ( N) N( N) (16)

pN(tN)_EN(tN)
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Infine, dalla (1.3) € noto E.xss) dalla formula.
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Figura 1.6: A)Metodo di stima ESPVR multi-battito (Kono et al. 1984). B)Metodo di
stima ESPVR singolo-battito (Senzaki et al., 1996).

Il metodo appena esposto € certamente meno impegnativo dal punto di vista clinico, ma,
richiedendo I'uso dell'elastanza normalizzata Ex(ty) (determinata, ovviamente, da multi-
battito) si basa sull'assunzione che Ex(ty) sia univoca. Sembra questo il punto di
debolezza, dunque del metodo stesso.

Per quanto riguarda la bonta nella stima dei parametri con questi due metodi, possono
essere fatti 1 seguenti commenti: il metodo di stima singolo-battito ¢ risultato essere,
secondo Senzaki et al. (1996), molto affidabile, in quanto si ¢ trovata solo una leggera
tendenza per Ea.xss) di sottostimare Eews) ed un'ottima correlazione tra il confronto
delle stime di Voume) € Voss). Anche le prove svolte dagli autori per testare la sensibilita
di Enmaxss) alle variazioni inotrope e l'insensibilita alle variazioni delle condizioni di
carico sul cuore hanno confermato come E,..sp), alla pari di Ecup), possa essere usato
come indice della contrattilita ventricolare.

Lo studio di Senzaki ¢ stato anche il primo ad aver analizzato e confrontato le variazioni
della curva dell'elastanza normalizzata in 87 pazienti con diverse patologie cardiache. Il

risultato sorprendente, mostrato in figura 1.7, ¢ che nonostante la grande diversita di
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patologie cardiache considerate le curve medie dell'elastanza risultano decisamente
simili, soprattutto nella fase iniziale della contrazione isovolumetrica, con una maggiore
variabilita delle curve durante il rilassamento isovolumetrico. Il lavoro di Senzaki et al.
(1996) non precisa peraltro (tranne che per il caso E. e ovviamente il caso A. di figura

1.7) se nei diversi stati patologici considerati la funzionalita cardiaca fosse conservata

oppure no.
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Figura 1.7: Curve media En(ty) (= SD) per ogni gruppo di pazienti (A:normali,
B:cardiomiopatia ipertrofica, C:cardiomiopatia dilatativa, D:patologia
coronarica con funzione LV normale (CAD), E:CAD con precedente
infarto  miocardico e  aneurisma  ventricolare,  F:effetto  di
somministrazione di dobutamina, G:effetto della stimolazione atriale,

H:sovrapposizione di tutte le curve appartenenti a ciascun gruppo);

Senzaki et al. (1996).

Le affermazioni appena citate vengono tuttavia in parte smentite da Kjerstad et al.
(2002), 1 quali hanno svolto uno studio su 37 maiali suddivisi per gruppi, misurando

tramite cateterismo pressione e volume del ventricolo sinistro di 88 cicli PV, con
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l'obiettivo di valutare 1'efficacia di diversi metodi di stima ESPVR singolo-battito, tra
cui quello appena discusso di Senzaki et al. (1996), per mezzo del confronto con i
risultati ottenuti tramite il metodo convenzionale multi-battito. Il risultato a cui sono
giunti gli autori ¢ che nessuno dei metodi di stima ESPVR singolo-battito ¢
sufficientemente riproducibile ed accurato nel predire la contrattilita del ventricolo
sinistro in vivo. Gli autori infatti, diversamente da Senzaki et al. (1996), non hanno
trovato una congruenza tra le curve En(tx) dei diversi gruppi considerati, bensi hanno
messo in evidenza una variazione considerevole in termini di deviazione standard delle
curve Ex(ty) sia per la fase di contrazione isovolumetrica che di eiezione. Queste
considerazioni finali rappresentano un'ulteriore prova di quanto 1 metodi di stima della
contrattilitd ventricolare singolo-battito siano si delle tecniche innovative con indubbi
vantaggi operativi, ma siano tutt'ora in fase di studio e pertanto necessitino dello

svolgimento di ulteriori indagini
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Capitolo 2
LA STENOSI AORTICA

2.1 La valvola aortica normale e patologica

Le valvole cardiache sono strutture disegnate per lavorare come porte unidirezionali,
cio¢ permettono al sangue di scorrere da una camera ad un'altra o ad un'arteria, e poi si
chiudono per evitare che il sangue torni indietro sotto forma di flusso di rigurgito.
Il cuore ¢ dotato di quattro valvole cardiache:
* due valvole cuspidate, dette anche atrio-ventricolari, in quanto la loro funzione ¢
di garantire la completa separazione tra un atrio e un ventricolo, in particolare la
valvola mitralica (o valvola bicuspide) separa le cavita sinistre del cuore, mentre
la valvola tricuspide separa le cavita destre.
* Due valvole semilunari che mettono in comunicazione le cavita ventricolari
cardiache con 1 vasi efferenti: la valvola aortica tra il ventricolo sinistro e 'aorta
e la valvola polmonare tra il ventricolo destro e l'arteria polmonare.
Normalmente la valvola aortica ¢ una valvola tricuspide ovvero ¢ costituita da tre lembi.
Quando la valvola aortica ¢ chiusa le cuspidi sono perfettamente allineate e separano la
grande camera di pompaggio del cuore, il ventricolo sinistro, dalla grande arteria,
l'aorta, che fornisce il sangue al corpo. Le patologie che interessano la valvola aortica
sono la stenosi della valvola aortica, di cui si parlera in questo capitolo, e I'insufficienza
o l'incompetenza della valvola aortica.
Si definisce stenosi aortica 1'ostruzione al flusso sanguigno attraverso la valvola aortica
durante la fase di eiezione sistolica del ventricolo sinistro; patologia dovuta al fatto che
una valvola stenotica presenta al suo massimo grado di apertura un orifizio valvolare
(cioé¢ un'apertura attraverso cui fluisce il sangue) di dimensioni minori di quelle
fisiologiche come mostrato in figura 2.1.
La stenosi aortica puo essere di natura congenita, ad esempio dovuta alla presenza, dalla
nascita, di una valvola aortica bicuspide, che ha solo due lembi valvolari anziché tre.

Oppure pud essere di natura acquisita, dovuta a processi degenerativi, come febbri
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reumatiche e infezioni dei lembi valvolari, dette endocarditi infettive.

Il grado di calcificazione della valvola aortica, come rilevato da studi ecocardiografici
(Shavelle et Otto, 2000), aumenta con l'eta, verificandosi nel 20% delle persone di eta
compresa tra 65 e 74 anni e nel 48% degli anziani di eta superiore a 84 anni.

Negli anziani la stenosi aortica ¢ pertanto soprattutto dovuta a processi di calcificazione
che progrediscono dalla base delle cuspidi valvolari fino ai lembi stessi, 1 quali con il
tempo, a causa dell'accumulazione lipidica, dell'infiammazione e della calcificazione
stessa, risultano sempre piu irrigiditi, determinando non solo la presenza di un orifizio
valvolare di dimensioni minori, ma anche una variazione della velocita di apertura e

chiusura dei lembi valvolari durante la fase di eiezione sistolica.

Aorta

Stenotic [/
aortic valve | [

Left ventricle h
Left ventricle

Figura 2.1: Schema del comportamento del cuore durante la fase di eiezione del
ventricolo sinistro; Garcia et Durand (2006).
A.In assenza di stenosi aortica la valvola sana presenta un orifizio
completamente aperto e di forma pressoché circolare, il ventricolo sinistro
non presenta ipertrofia. B.In presenza di stenosi aortica l'orifizio valvolare
della valvola calcificata non si apre completamente, assumendo una forma
non piu circolare. 1l ventricolo sinistro presenta ispessimento parietale

dovuto all'ipertrofia concentrica.
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2.2 Effetto della presenza di una stenosi aortica sul

cuore

La stenosi della valvola aortica crea una resistenza all'eiezione del sangue e durante la
sistole ventricolare si sviluppa un gradiente di pressione tra il ventricolo sinistro e
l'albero arterioso sistemico.

L'area dell'orifizio aortico ¢ normalmente 2-3 cm?® e una sua riduzione ¢ accompagnata
da un progressivo incremento della pressione sistolica nel ventricolo sinistro. L'aumento
della pressione sistolica determina un sovraccarico pressorio sul ventricolo sinistro, che
si adegua mediamente con un aumento dello spessore della parete e della massa del
ventricolo sinistro, ovvero tramite un'ipertrofia miocardica. Questa ipertrofia
concentrica senza dilatazione della camera ventricolare normalizza la forza sistolica o la
sollecitazione parietale e mantiene normale la funzione ventricolare in base a quanto
risulta se si misura la portata cardiaca normale e la frazione di eiezione maggiore del
50%. In altre parole il miocardio ipertrofico pud permettere il mantenimento di
un'adeguata compensazione cardiaca per molti anni, ma il perdurare di questa situazione
e l'aggravarsi con il tempo della patologia della valvola aortica comporta che a un certo
punto il muscolo cardiaco diventi incapace di soddisfare l'aumento del carico di lavoro
imposto su di esso e ne consegue una insufficienza cardiaca. Nonostante il
mantenimento della funzione sistolica, in presenza di ipertrofia concentrica del
ventricolo sinistro o stenosi aortica la comparsa di alterazioni del riempimento
diastolico o della compliance puo essere registrato prima del deterioramento dello stato
contrattile. Per questo motivo l'ipertrofia miocardica puo essere considerata l'interfaccia
tra un cuore normale € un cuore scompensato.

La dilatazione del ventricolo sinistro si verifica solo quando la capacita di contrazione
del miocardio ¢ notevolmente diminuita. L'aumento dello spessore della parete e
dell'area di sezione del miocardio ventricolare sinistro rende normale la distribuzione
dell'elevata pressione ventricolare sistolica per tutta la durata del ciclo cardiaco fino a
quando lo stato inotropo non sia ridotto. La dilatazione ventricolare sinistra consente
quindi di compensare a livello dimensionale le alterazioni telesistoliche dello stress

parietale.
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Nella stenosi aortica l'ipertrofia compensatoria e 1'aumento della massa del ventricolo
sinistro determinano un aumento della pressione telediastolica nel ventricolo che viene
ulteriormente aumentata dalla sistole atriale, la quale fornisce un notevole contributo
alla percentuale di volume sistolico espulso nella stenosi aortica rispetto al ventricolo
normale. Anche se si € pensato al meccanismo di Frank-Starling per spiegare la parte
avuta dalla sistole atriale nella stenosi aortica, la sollecitazione telediastolica sulla parete
o precarico ¢ di solito normale nel ventricolo sinistro reso ipertrofico dalla stenosi
aortica. La compliance del ventricolo sinistro diminuisce, il che favorisce I'aumento
della pressione telediastolica ventricolare sinistra dopo la sistole atriale e si determina
un ingrandimento dell'atrio sinistro. Il sovraccarico costante di pressione sul miocardio
nella stenosi aortica cronica determina alla fine una diminuzione della capacita di
contrazione del miocardio. Per cui il ventricolo dilatato e ipertrofico non ¢ piu in grado
di garantire un'invariata gittata cardiaca anterograda. Anche se la sollecitazione parietale
sistolica rimane nei limiti della norma durante la fase di ipertrofia concentrica
compensata della stenosi aortica, la dilatazione ventricolare determinera alla fine un
aumento anormale della sollecitazione sistolica della parete (mancato allineamento
precarico/postcarico) seguito da un aumento della pressione telediastolica ventricolare
sinistra, da una diminuzione della frazione di eiezione, da una riduzione della portata
cardiaca e da una probabile ipertensione polmonare.

Come si puo osservare dalla figura 2.2 I'anormalita della stenosi aortica compensata ¢
costituita da un aumento anormale della pressione sistolica, che in questo caso
raggiunge 1 230 mmHg, mentre la pressione telediastolica, il volume telesistolico, il
volume telediastolico, la gittata sistolica e la frazione di eiezione restano normali. Nella
stenosi aortica scompensata la pressione sistolica rimane ancora anormalmente elevata,
la gittata sistolica e leggermente piu elevata, mentre il volume telesistolico, il volume
telediastolico e la pressione telediastolica sono enormemente elevati e la frazione di

eiezione risulta compromessa.
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Figura 2.2: Andamenti della pressione, del volume ventricolare e ciclo pressione-volume
del ventricolo sinistro nel caso di stenosi aortica compensata (A) e nel
caso di stenosi aortica scompensata (B). (Rackley, 1975; Rackley et Hood,

1976).
2.3 Inquadramento fluidodinamico di una stenosi

valvolare

Dopo questo breve inquadramento qualitativo di alcuni aspetti anatomici e
fisiopatologici, occupiamoci della fluidodinamica della stenosi, cio¢ del legame che

intercorre tra il restringimento dell'orifizio valvolare e le caratteristiche fondamentali

del flusso.
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Il comportamento del flusso di sangue attraverso la valvola aortica stenotica puo essere
rappresentato come in figura 2.3A, a cui corrisponde il modello idraulico semplificato di
una corrente monodimensionale in un condotto circolare di diametro D, nel quale la
stenosi sia rappresentabile come un restringimento localizzato, cio¢ dal fatto che il

diametro passa localmente da D a d (figura 2.3B).
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Figura 2.3: A)Rappresentazione del flusso di sangue attraverso la valvola aortica
stenotica; EOA: effective orifice area, A,. area della sezione trasversale
della aorta ascendente. B)Modello teorico del comportamento di una
corrente nel superamento di un restringimento localizzato. La linea
tratteggiata indica il contorno della vena , dapprima in espansione e poi

in contrazione. Q: portata, vc: sezione della vena contratta.

E bene sottolineare che rispetto alla situazione reale il modello di figura 2.3B costituisce
una semplificazione, ovvero ¢ un modello ideale che coglie gli aspetti fondamentali (i.e.
il restringimento della sezione di deflusso del sangue) semplificandone altri; ad
esempio, nel modello teorico non compaiono i tre rigonfiamenti nella radice aortica a
valle della valvola, chiamati seni di Valsalva, uno per ogni lembo valvolare.

Osserviamo che dal punto di visto fluidodinamico la presenza dell’orifizio stenotico
impone al flusso di sangue di attraversare una sezione di dimensioni minori di quelle del

tratto di monte. Per affrontare tale condizione, la corrente di monte comincia
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gradualmente a restringersi o a contrarsi, sino a presentare, in corrispondenza
dell’orifizio, le dimensioni dell’orifizio stesso (tratto 1-O di Figura 2.3B). Il
restringimento della corrente non si esaurisce pero in corrispondenza dell’orifizio, ma
prosegue per un certo tratto a valle, sino a raggiungere la cosiddetta sezione di vena
contratta.

In tale sezione la corrente presenta area minima; quest'area ¢ chiamata effective orifice
area 0 EOA, come riportato nella figura 2.3A.

A partire dalla sezione vc, la corrente comincia a comportarsi come un getto sommerso
cio¢ comincia gradualmente ad allargarsi sino ad occupare nuovamente, in
corrispondenza della sezione 2, I’intera sezione disponibile (la sezione 2 di figura 2.3B
corrisponde all'area A, di figura 2.3A). La lunghezza del tratto vc-2 ¢ detta anche
lunghezza di riattacco. Si noti, in Figura 2.3B), la presenza di vortici adiacenti al getto
nel tratto in cui la corrente si espande.

Le conseguenze della presenza del restringimento sulla cinematica della corrente nel

tratto 1-2 possono essere desunte dall’equazione di continuita per un tronco di corrente:

opQ 0pAd
LopAa_ 2.1
0s ot 0 @D

dove p ¢ la densita del fluido ([M/L’] - kg/m?), Q e la portata fluida volumetrica della
corrente ([L*/T] - m’/s), A e l'area della sezione trasversale del tronco di corrente ([L?] -
m?), s & la coordinata lungo 1'asse della corrente (m) e t € il tempo (s).

Nell’ipotesi di fluido incomprimibile e condotto indeformabile, 1’equazione (2.1) si

riduce alla

O=cost(s) (2.1bis)
Ricordando la definizione di velocita media V nella sezione trasversale di una corrente:
V=0IA (2.2)

¢ immediato allora osservare che nel tratto 1-O-vc la corrente va via via accelerando,
presentando la massima velocita proprio in corrispondenza della sezione di vena
contratta, mentre nel tratto vc-2 il getto va decelerando sino a ripresentare, nella sezione
2, la medesima velocita della corrente a monte dell’orifizio (per 1'andamento della
velocita si veda la figura 2.4).

L’andamento dell’energia E e della pressione p lungo il getto possono invece essere



28 LA STENOSI AORTICA

desunti dall’applicazione dell’equazione di bilancio dell’energia, che tra la sezione 1 e
la generica sezione s si scrive:

J s
Y 1 2g

2
ps+h +o—

E,—E = - h

(2.3)

1—s

Brov
=L [ 2 s+ AE
glfﬁ

dove 7y ¢ il peso specifico del fluido ([F/L?] - [N/m?]), g ¢ l'accelerazione di gravita
([L/T?] - [m/s?]), h & la quota geodetica del punto considerato ([L] - [m]), € o € B sono
dei coefficienti moltiplicativi che tengono conto dello scostamento della velocita media
V dall'effettivo profilo di velocita nella sezione, ed il loro valore dipende appunto dalla
forma del profilo di velocita (nel caso di profilo uniforme di velocita risultano entrambi
pari ad 1).

Osserviamo subito che:

— nel problema in esame la limitata estensione assiale del tratto indagato permette di
trascurare in ogni caso (i.e. anche quando il condotto fosse disposto lungo la
verticale) le differenze di quota geodetica; nella (2.3) assumiamo dunque h; = h.

— Decidiamo inoltre di considerare 0V /0¢t=0 . Cio significa che lavoriamo in uno
dei tre casi seguenti: 1)il moto ¢ stazionario; ii)facciamo riferimento all'istante in
cui la velocita ¢
massima; iii)consideriamo un moto vario come se istante per istante fosse
stazionario (moto quasi stazionario), trascuriamo cio¢ gli effetti dell'accelerazione
temporale.

— Nelle dissipazioni di energia pud essere comunque trascurato il contributo delle
dissipazioni
continue, poiché proporzionali alla lunghezza del tratto 1-s, comunque breve per un
'problema locale' quale quello in esame. Deve perd tenersi in debito conto la
presenza delle dissipazioni localizzate. Per affrontare opportunamente questo
aspetto, ¢ necessario osservare quanto segue. Il carattere di moto accelerato che la
corrente manifesta da 1 a vc fa si che in detto tratto possano ritenersi trascurabili 1
fenomeni che provocano dissipazioni localizzate di energia.

In altri termini, ¢ come se nel tratto 1-vc il fluido si comportasse come un fluido
perfetto, sicché AE, =0 per s€(I,vc) . Viceversa, nel tratto 2-vc la

decelerazione della corrente induce la produzione di vortici che sottraggono energia



29

alla corrente stessa, sicché per AE _ #0 per s € (vc, 2)
Di conseguenza, dall'equazione (2.3) si ha per l'energia lungo il getto
E.=E, per s€(1,vc) (2.4a)
E.=E—AE,., per s € (vc, 2) (2.4b)
La minima energia viene raggiunta, evidentemente, in 2.

Ancora dall'equazione (2.3), per la pressione lungo il getto si ha poi

V2

%:% f per s € (1, ve) (2.5a)
VZ_VZ

%2%4‘ af ~AE,,, per s€(vc,?2) (2.5b)

La rappresentazione qualitativa dell'andamento di E e di p/y lungo il getto ¢ riportata in
figura 2.4. Il comportamento di E ¢ facilmente desumibile dalle equazioni (2.4a) e
(2.4b) assumendo che la dissipazione di energia localizzata dovuta alla presenza dei
vortici tra la vena contratta e la sezione 2 si produca gradualmente tra le suddette
sezioni. L'andamento di p/y tra 1 e vc discende subito dalla (2.5a), ricordando che in tale
tratto la velocita va aumentando sino a raggiungere il valore massimo in corrispondenza
della sezione di vena contratta. La minima pressione si verifica pertanto proprio in detta
sezione, nella quale, dunque, si manifesta anche il massimo salto di pressione rispetto
alla pressione di monte nella sezione 1. Si osservi che, peraltro, nel tratto 1-vc l'energia
rimane costante, ¢ la diminuzione di pressione ¢ 'semplicemente' espressione di una
conversione di energia da energia di pressione a energia cinetica. A valle di vc, si
verifica un recupero di pressione per effetto della diminuzione di velocitd, ma
contemporaneamente si manifesta la dissipazione di energia che non consente il
completo recupero della pressione. In 2, cio¢, la pressione ¢ necessariamente minore

della pressione in 1 (ricordiamoci che stiamo considerando A; = A,, quindi V, =V,).
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Figura 2.4: Andamento della velocita, dell'energia e del salto di pressione nel

superamento di un restringimento localizzato.

24 Parametri emodinamici significativi per Ila
valutazione del grado di severita della stenosi e
Linee Guida ACC/AHA 2008

Prima di elencare i parametri significativi per la valutazione dei pazienti con stenosi
aortica, che permettono di quantificare la gravita della patologia e di capire, a seconda
del paziente, quale sia l'intervento giusto da adottare (da un lato la terapia medica
farmacologica dall'altro l'intervento di sostituzione della valvola) ¢ bene dire che
quando c'¢ il sospetto di una stenosi aortica, per la presenza di un soffio cardiaco
solitamente, gli esami medici si basano inizialmente su indagini non invasive, cio¢
misure ecocardiografiche tramite metodica Doppler, ¢ solo successivamente su
eventuali indagini invasive di cateterismo cardiaco. L'eco-Doppler permette di ricavare
informazioni sulla dimensione della camera ventricolare, sul grado di ipertrofia

misurando l'ispessimento della parete ventricolare, sulla presenza di altre patologie
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valvolari associate (ad esempio, puo rilevare la presenza di lievi rigurgiti). Il cateterismo
cardiaco, se effettuato correttamente, da indicazioni piu precise sulla gravita della
patologia stenotica.

Un altro aspetto importante per la valutazione ¢ la presenza o assenza di sintomi nei
pazienti. Poiché 1'aspettativa di vita di un paziente sintomatico con stenosi aortica severa
si riduce in media a soli 2-3 anni dalla loro comparsa, 1'indicazione alla sostituzione
valvolare aortica € una decisione netta in questo caso. La maggior parte dei pazienti
asintomatici ha una stenosi lieve o moderata; questi pazienti devono sottoporsi
periodicamente a controlli ecocardiografici per monitorare la progressione della
patologia, mentre generalmente la maggior parte dei pazienti con stenosi grave presenta

sintomi quali dolore toracico, sincope, angina pectoris, la cui conseguenza puo essere lo

scompenso, l'insufficienza cardiaca e in rari casi la morte improvvisa. | sintomi della
stenosi aortica tendono quindi a manifestarsi tardivamente nel corso della malattia
quando si verifica un' ostruzione critica e l'orifizio valvolare si riduce circa ad 1/4 del
normale.
Uno tra 1 parametri emodinamici piu utilizzati in ambito clinico per la quantificazione
della severita di una stenosi valvolare ¢ senza dubbio 1'area del getto nella sezione di
vena contratta; la letteratura clinica e biomedica adotta per tale grandezza l'acronimo
inglese EOA o per esteso “effective orifice area”.
Questo parametro puod essere calcolato mediante eco-Doppler tramite l'equazione di
continuita applicata, nell'ipotesi di fluido incomprimibile e condotto indeformabile, alle
sezioni 1 e vc al generico istante, che ¢ espressa dalla seguente equazione:

EOAV p,,=A,"V, (2.6)
Mediando la (2.6) nel periodo di eiezione si ottiene:

EOAV ,,=A,V,=A,V, (2.7)

dove l'ultimo segno di uguaglianza discende dal fatto che l'area A;, assunta
l'indeformabilita del condotto, puo ritenersi costante nel tempo. Ammettendo che anche
EOA sia sostanzialmente indipendente dal tempo (si vedra in seguito che in realta la
patologia stenotica ¢ tale da rendere poco verosimile detta assunzione), dalla (2.7) si ha

dunque per l'area della sezione di vena contratta:
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EOA=A,V IV ., (2.8)
Nel caso della valvola aortica, A; & l'area del tratto terminale di efflusso dal ventricolo
sinistro, il cui valore viene calcolato misurando ecograficamente il diametro del tratto

suddetto, e assumendo per esso forma circolare. V|, e V,,, sono la velocita media

nel periodo di eiezione della corrente nel ventricolo sinistro e nella sezione di vena
contratta, entrambe calcolate mediando le curve di velocita misurate con Doppler.

Un altro metodo per calcolare EOA si basa sulla misura da catetere della portata e del
salto di pressione transvalvolare.

Prima di procedere con l'esposizione di questo metodo € necessario un breve
approfondimento e l'introduzione del concetto di massimo salto di pressione, che ¢
espresso tramite la seguente equazione:
Vi=Vi

2g

A(p/y)mxz%— P);c: o

(2.9)

Assumendo o = 1, cio¢ assumendo che il profilo di velocita nella sezione sia uniforme,
e trascurando V; rispetto a V. l'equazione (2.9) fornisce:
2
VVC
2g

A(pIY)pa= (2.10)

Il massimo salto di pressione ¢ stato ritenuto erroneamente in ambito clinico l'evento
gravoso della presenza della stenosi aortica sulla funzionalita cardiaca, mentre ¢
puramente indicativo di una trasformazione, nel tratto 1-vc, di energia della corrente da
pressoria a cinetica.

Dopo questa breve trattazione sul salto di pressione massimo riprendiamo il secondo

metodo per il calcolo di EOA: dalla equazione (2.9) e ricordando il legame tra velocita

media e portata, si puo scrivere:

2
Alply), =——& 2.11a
(ply) 28 EOL (2.11a)
dalla quale si ha subito:
Q
EOA=— (2.11b)
V28 VA (plY),e

Ancora ammettendo che EOA sia sostanzialmente indipendente dal tempo, si ha dunque
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_ 1 0 1 0
EOA=—— L 2.12
V28 VA(PIY)e V22 VA(PIY), e (2122

nella quale le medie sono relative al periodo di eiezione sistolica.

L'equazione (2.12a) ¢ peraltro usualmente proposta nella forma, nota come formula di

Gorlin:

EOA= (2.12b)

10

S0 VA (/Y]
dove il coefficiente numerico 1/50 compare per avere EOA in cm?, purché la portata sia
espressa in ml/s e il salto di pressione sia espresso in mmHg. E bene ricordare che nella
(2.12b) vengono utilizzati i valori medi di Q e di A(p/y)max calcolati a partire dai valori
istantanei misurati in procedure di cateterismo (invasive).
Le linee guida ACC/AHA 2008 raccomandano per la valutazione della severita della
stenosi aortica quattro parametri principali:

* lavelocita del getto attraverso l'orifizio aortico;

» il salto di pressione transvalvolare medio;

* l'area della valvola aortica;

* l'area valvolare indicizzata alla superficie corporea (con acronimo inglese BSA:
“body surface area”). La BSA pud assumere valori compresi tra 1,5-2,5 m?* a
seconda del peso e dell'altezza del paziente. E un parametro molto importante
perché permette la valutazione della severita della stenosi a prescindere dalle
dimensioni del cuore e quindi a prescindere, ad esempio, che si tratti di un

bambino o di un adulto malato.
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Si riportano nella seguente tabella i valori determinanti per stabilire il grado di severita

della stenosi aortica:

Indicatori Stenosi Aortica
Lieve Moderata Severa
Velocita del getto [m/s] <3.0 3.0-4.0 >4.0
(A ply)uen, [mmHg] <25 25 - 40 > 40
Area valvolare [cm?] >1.5 1.0-1.5 <1.0
Area indicizzata alla BSA [cm?*/m?] <0.6

Tabella 2.1: Raccomandazioni per la classificazione della severita della stenosi aortica

secondo le linee guida ACC/AHA 2008 (Bonow et al. 2008).

Arrivati a questo punto ci sono delle considerazioni doverose da fare:

=> le linee guida non specificano in modo chiaro la modalita di acquisizione di questi
parametri, ovvero se sono ottenuti tramite misure ecocardiografiche o mediante
cateterismo; essendo questa l'unica tabella riportata per la classificazione della
severitd della stenosi aortica sembrerebbe che in entrambi i casi si debba far
riferimento a questi valori. Da molti studi di letteratura risulta perd che le
misurazioni dell'area aortica e del salto di pressione medio da catetere o da doppler
non producono sempre valori concordanti; ad esempio, secondo Garcia et al. (2003),
EOA ricavata mediante eco-Doppler tende a sovrastimare la severita della patologia
rispetto EOA ottenuta tramite procedure di cateterismo. Pertanto sarebbe utile
fornire dei valori specifici per classificare 1 pazienti soggetti ad indagini di tipo
ecocardiografico e dei valori specifici per classificare 1 pazienti che sono soggetti a
indagini di cateterismo cardiaco.

=>» Ci sono dei pazienti in cui l'area valvolare denota la presenza di una stenosi grave
perché ¢ inferiore a 1 cm?, ma il gradiente medio ¢ inferiore a 40 mmHg. La maggior
parte di questi pazienti ha una ridotta funzionalita ventricolare sinistra, documentata
dal fatto che la frazione di eiezione ¢ inferiore al 50%. Questi pazienti rappresentano
una sfida per il cardiologo sia dal punto di vista diagnostico che prognostico. Si

tratta infatti di rispondere ai seguenti quesiti:
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1) nonostante il basso gradiente medio, l'area valvolare criticamente ridotta
documenta la presenza di una stenosi severa ‘“vera”, anatomica, 0 non ¢ piuttosto
secondaria alla ridotta gittata cardiaca? 2) la disfunzione ventricolare sinistra ¢
secondaria all'eccesso di postcarico tipico della stenosi aortica, o rappresenta invece
l'espressione di una cardiomiopatia, associata o meno ad ischemia miocardica? 3) sul
piano prognostico, quale paziente, tra quelli affetti da stenosi aortica critica, potra
beneficiare dell'intervento chirurgico di sostituzione valvolare?
Tali quesiti sono tutt'ora aperti. Generalmente ¢ stato riscontrato che la prognosi di
questi pazienti ¢ sfavorevole rispetto a coloro che vengono operati avendo funzione
ventricolare conservata o comunque solo lievemente depressa.
=>» Bisognerebbe dare indicazione dei valori di EOA indicizzata anche nel caso di
stenosi lieve e moderata in modo da avere una classificazione il piu “universale”
possibile, ovvero indipendente dalle dimensioni del cuore e quindi valida sia nel
caso si tratti di un paziente stenotico bambino o adulto, ovvero di sesso maschile o
femminile.
Per concludere, si deve sottolineare che non esiste una misura valida in assoluto e che
diversi fattori intervengono come variabili chiave per rappresentare la situazione reale
di un paziente, a partire dall'insorgenza dei sintomi i quali variano da individuo a
individuo e dipendono non solo dall'effettivo grado di restringimento valvolare, ma
anche dalla risposta del ventricolo sinistro e dagli adattamenti periferici. Come si € visto
ogni stima del grado di severita della stenosi, comunque ottenuta, risente in maggior o
minor misura delle condizioni di flusso: appare dunque ragionevole studiare le
modificazioni dei gradienti e dell'area aortica al variare del flusso, al fine di individuare

1 casi affetti da stenosi aortica veramente critica.
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Capitolo 3

IL MODELLO V°

3.1 Introduzione e scopo del modello V?

Tra 1 diversi modelli numerici proposti in letteratura per studiare l'effetto della stenosi
aortica sui parametri emodinamici significativi quello che si € preso in esame in questo
lavoro di tesi ¢ il modello V* di Garcia et al. (2005a). Questo modello ha il vantaggio di
essere descritto da un numero limitato di parametri indipendenti 1 quali descrivono
l'interazione tra il ventricolo sinistro, la valvola aortica e il sistema arterioso, da qui
infatti deriva il nome stesso del modello Ventricolare-Valvolare-Vascolare o V*. Lo
scopo di questo modello ¢ quello di predire gli andamenti della pressione ventricolare e
aortica, della portata e del volume ventricolari, e di altri parametri di interesse clinico,
come il salto di pressione medio transvalvolare e la gittata sistolica, in pazienti con
eventuale stenosi alla valvola aortica e/o con eventuale ipertensione. Dal momento che
spesso questi due fattori coesistono, nei pazienti con stenosi aortica infatti l'incidenza di
ipertensione sistemica varia dal 30 al 40% (Antonini et al. 2003, Briand et al. 2005),
tramite il modello V* ¢ possibile predire 1'impatto di ciascuna di tali patologie sulla
funzionalita cardiaca sinistra e sui parametri emodinamci significativi, e valutare quale
terapia, farmacologica o chirurgica, sia piu efficace per il trattamento dei pazienti che
presentano tali patologie in concomitanza. A questo scopo, in letteratura sono stati
proposti anche diversi modelli teorici del sistema cardiovascolare che analizzano
l'effetto delle proprieta vascolari e della stenosi aortica sulla funzionalita del ventricolo
sinistro (Korakianitits et Shi 2005, Li et al. 1997, Smith et al. 2004), la cui applicazione
risulta pero spesso limitata in ambito clinico a causa della loro eccessiva complessita.

Sia la stenosi alla valvola aortica che l'ipertensione provocano un postcarico aumentato:
la stenosi alla valvola aortica, come gia detto nel capitolo 2, a causa della riduzione
della massima apertura valvolare durante 1'eiezione ventricolare provoca un'ostruzione

al flusso sanguigno dal ventricolo sinistro all'aorta; l'ipertensione ¢ invece dovuta ad
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un'elevata pressione arteriosa, i.e. nelle arterie che portano il sangue dal cuore agli
organi, € questo comporta una maggiore resistenza totale periferica, dovuta alla
riduzione del calibro delle piccole arterie o arteriole ¢ una diminuzione della
compliance, cio¢ una riduzione dell'elasticita arteriosa. Quando la stenosi aortica
coesiste con l'ipertensione i sintomi della stenosi aortica si sviluppano ad un grado
inferiore dell'ostruzione valvolare nei pazienti ipertensivi rispetto quelli normotensivi ed
¢ proprio questo l'aspetto per cui risulta importante differenziare il contributo di queste
singole patologie nella valutazione della terapia da mettere in atto.

Concentrandoci ora solo sull'aspetto patologico della stenosi aortica verranno di seguito
brevemente illustrati i tre sottomodelli che costituiscono il modello V*:

* 1l ventricolo sinistro, ed in particolare la contrazione ventricolare, ¢ descritta
tramite il modello tempo variante dell'elastanza normalizzata proposto da
Senzaki et al. (1996), di cui si ¢ gia discusso nel primo capitolo.

* La valvola aortica ¢ descritta tramite il modello non stazionario parziale del salto
di pressione transvalvolare.

* 1l sistema vascolare ¢ invece descritto tramite il modello di Windkessel a tre
elementi del sistema periferico.

Nei successivi paragrafi approfondiremo in dettaglio tali sottomodelli (in particolare ci
soffermeremo su quello valvolare e vascolare di cui fin ora non si ¢ discusso) con le
rispettive equazioni fondamentali per derivare poi, dal loro insieme, l'equazione

cardinale del modello V* ¢ dei 9 parametri indipendenti che lo costituiscono.
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Figura 3.1: Rappresentazione schematica del modello V3, (Garcia et al., 2005a).

V: volume del ventricolo sinistro; py: pressione nel ventricolo sinistro; pa:
pressione aortica;, Zy: impedenza caratteristica dell'aorta prossimale ; C:
compliance arteriosa ; R: resistenza vascolare ; pyr: pressione venosa

centrale; A,: area dell'aorta ascendente; EOA: effective orifice area.

3.2 Il modello non stazionario parziale del salto di

pressione transvalvolare

Riprendendo in esame la schematizzazione della stenosi valvolare adottata nel paragrafo
§2.3, bisogna innanzitutto precisare che l'ipotesi 0V /0t=0 adottata fino a questo
punto si discosta significativamente dalle condizioni reali. L'idea di includere l'effetto
dell'inerzia temporale nel modello fluidodinamico della patologia stenotica ¢ peraltro,
nell'ambito della letteratura di settore, piuttosto recente (Garcia et al. 2005b). Il modello

geometrico a cui ci riferiamo ¢ ancora quello di figura 2.3. Consideriamo dunque
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l'equazione di bilancio dell'energia scritta tra le sezioni 1 e 2, assumendo sin d'ora

l'ipotesi di profili di velocita uniformi (i.e. a =B =1)

%) Vz

Vi
E,—E,=|£! ¥ th +2—g‘ 5 that s

2
fa—V S+AE1—>2 (3.1)
1

Ricordando che h;=h, e V; =V, si ha immediatamente che il salto di energia tra monte
e valle dell'orifizio coincide con il salto di pressione transvalvolare netto (in letteratura
biomedica spesso viene indicato anche con il termine 'net transvalvular pressure

gradient' o TPG,.), € dunque dalla (3.1)

(Ap) _(pi=py) _ 1J~8V

Y v ds+AE,_, (3.2)

La dissipazione di energia tra 1 e 2 ¢ la dissipazione di energia tra la sezione di vena

contratta 'vc' e la sezione 2. Si ha percio

ViV,
NE,_=AE, =Py . é aa—’;ds (3.3)

L'obiettivo ora ¢ ricavare un'espressione in cui AE;, sia funzione solo della velocita.
Allo scopo, si utilizza il teorema della quantita di moto (per maggiore dettaglio si veda

I'Appendice A), applicato al volume di controllo di figura 3.2.

1 O vc 2
m“_'h\“\ l_ 'l-
-\“\‘ I ,f”‘-—
by H‘-I.-.-.'
———A —-i— - == R — -A— - — >~

Figura 3.2: Comportamento di una corrente attraverso un orifizio stenotico e volume di

controllo.

Le forze agenti sono:

forza peso G=v¥(])
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Pi:pchZ(_))

forze di pressione: P=p,A,(<)

P.=[ pda(l)

D,=pBOV, (=)

forze inerziali: D,=pBOV,(<)

2
oV
Iz—pAzf gds(‘_’)

Assumendo B = 1 (ricordando che tale condizione corrisponde ad un profilo di velocita
nella sezione di tipo uniforme), per l'equilibrio del volume isolato nella direzione

dell'asse s si ottiene:

2
oV
(p=p:) Ay +0Q (V= V)=, [ S—ds=0 (3.4
Dall'equazione (3.4), dividendo per yA,, considerando Q = V, A, e p/y = 1/g, si ha
subito:
2
- Vv
(pvcy pz)_l anS=_2(V2_ ch) (35)
g Ot g
che sostituita nella (3.3) da
Vi=Vs .V V=V,)
AE1H2:AE\/CH2: > 2+_2(V2_VVC)ZM (36)
2g g 2g
Sostituendo la (3.6) nella (3.2) si ottiene
V — V 2 2
Y Jnetto 2g g ot

Ricordando il legame tra portata e velocita media nella sezione, la (3.7) si riscrive come

|_Eo4
AZ

2 2
1 (00/4

+— ] =%d 3.8
gfl or © G5

)
y netto 2g EOA 2
nella quale I'area che compare sotto il segno di integrale ¢ quella della generica sezione

lungo il getto, da 1 a 2. Ammettendo che la geometria del getto si mantenga costante nel

tempo, sicché A = A(s) solamente (cio¢ 0A/0t = 0) la (3.8) puo essere riscritta come
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_ E0A
AZ

)52
y netto 2gEOA2

+——{% (3.9)

dove si ¢ potuto portar fuori dal segno di integrale la derivata di Q nel tempo poiché Q ¢
indipendente da s.
Lo svolgimento dell'integrale stesso richiede peraltro di conoscere la geometria del getto
(i.e. come ¢ fatto il getto lungo s), cio¢ di adottare un modello per A(s). Assumiamo qui
che il getto sia tronco-conico sia nel tratto in contrazione (da 1 a vc) che nel tratto in
espansione (da vc a 2), secondo quanto indicato in figura 3.3. Vale cio¢
A(s)=nr’(s) (3.10a)
dove
r(s)=R—s-tana, per s€[0,L ] (3.10b)
r(s)=R—(L,+L,—s)tanc, per s€[L,,L,+L,]
essendo R il raggio del condotto (i.e. R=+(4,/n) )

< Lm > LV »
1 O vc 2
J-:x_n‘,_ll @, T
I Y

Figura 3.3: Rappresentazione tronco-conica del getto.

Sulla base delle relazioni (3.10a,b), I'integrale che compare nella (3.9) risulta pari a

flo-L 1
1 A mRry, EOA-A,

(3.11)

dove L = L,+L, ¢ la lunghezza complessiva del getto (lo sviluppo completo ¢ riportato
in Appendice B).
Sostituendo la (3.11) nella (3.9) si ottiene quindi
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2

| Eo4
A2

(Ap) 0

00 L
= A A E— 3.12
Y 2g EOA® ot (3.12)

1
g 0t JEOA- A,

A partire da risultati di esperimenti in vitro condotti da Garcia et al. (2005b), € possibile
ricavare per la lunghezza L, che dipende certamente almeno da EOA e A,, I'espressione
L=2n+\A4,— EOA (3.13)
che sostituita nella (3.12) fornisce I'espressione finale del salto di pressione
transvalvolare netto
(A p) __ 0
Y e 29 EOA®

_ E0A
A2

i -
100 2x \/I_EOA (3.14)

g 0t VEOA A,

Garcia et al. (2005b) hanno condotto esperimenti in vitro per confermare la validita
dell'equazione (3.14) quale espressione predittiva di (Ap/Y)newo- La Figura 3.4 riporta, in
particolare, I'andamento misurato (linee tratteggiate) ¢ I'andamento calcolato (linee
continue) di (Ap/y)neo attraverso orifizi circolari rigidi per diversi valori di EOA e dello
SV. 1l confronto ¢ certamente piu che soddisfacente; peraltro, tale risultato ¢
verosimilmente dovuto anche al fatto che la rigidita degli orifizi utilizzati ¢ condizione
rispettosa dell'assunzione, operata nel modello teorico, che la geometria del getto sia

pressoché¢ indipendente dal tempo.
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modello non stazionario parziale
sperimentale (Garcia et al. 2005b)

0.50em? - 40 mL

130cm”’ - 65 mL

ir'“-‘-,‘. i 7 e
80/ O\ 30 4 A
/ \\\ 20 [
40 4 {
/ 10 |
= 20f/ \ Ay, \
g e Ll \
E a T, [, TR
= A 0.1 0.2 0.3 0 0.1 0.2 0.3
=]
g 0.70 cm? - 100 mL 1.65 cm? - 90 mL
S 150} PO / %
— / II"'I.l. 10 : \\
50 / \ 0 J\f Y
0 L~/ S 10 Yy
0 01 02 03 04 01 02 03 04
tempo [s] tempo [s]

Figura 3.4: Andamento temporale del salto di pressione transvalvolare netto misurato

sperimentalmente e calcolato con il modello non stazionario parziale sotto

diverse condizioni di flusso utilizzando orifizi rigidi.

3.3 Il modello Windkessel a tre elementi del sistema

periferico

Il modello Windkessel a tre elementi ¢ un modello a parametri concentrati che simula
adeguatamente le caratteristiche emodinamiche del circolo periferico sistemico. Questo
modello include tre parametri vascolari indipendenti: l'impedenza caratteristica
dell'aorta prossimale Z,, la compliance arteriosa C, e la resistenza vascolare R.
L'impedenza caratteristica Z, mette in relazione la portata transvalvolare Q con la

pressione aortica; essa rappresenta la resistenza al flusso, I'ostacolo, che i vasi arteriosi,

con la loro maggiore o minore costrizione, oppongono allo scorrimento del sangue in
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relazione al carattere pulsatile del flusso stesso. La compliance arteriosa C riflette
’abilita delle grandi arterie di distendersi all’aumentare della pressione interna, ¢ quindi
determinata dall’elasticita delle grandi arterie e dei vasi sanguigni; matematicamente si
definisce come il rapporto tra la variazione di volume e la variazione di pressione che
genera detta variazione di volume (C = dV/dp). Infine, per quanto riguarda la resistenza
vascolare R, assumendo valida la legge di Poiseuille si pud affermare che la resistenza
(in generale) ¢ inversamente proporzionale alla quarta potenza del raggio del vaso.
Nella circolazione sistemica di conseguenza, la resistenza al flusso ¢ data
principalmente dai vasi piu piccoli, le piccole arterie e le arteriole. Quando si sommano
le singole resistenze della microcircolazione, si ottiene quindi la resistenza dell’intero
sistema va scolare che viene anche chiamata resistenza periferica R.

Si riportano in figura 3.5 sia la rappresentazione emodinamica che la rappresentazione

elettrica del modello Windkessel del sistema periferico.

Z,
g Q
Vene
Zo — Ap C —
Cuorep — WK - 3 elementi
p =
VE

Figura 3.5: Rappresentazione emodinamica (Westerhof et al., 2008) ed elettrica del
circolo periferico (Garcia et Durand, 2006).

Con riferimento al circuito elettrico rappresentato in figura 3.5, dove pa € pve sono
rispettivamente la pressione aortica e la pressione venosa centrale, l'impedenza
sistemica risulta essere data dalla serie dell'impedenza caratteristica dell'aorta
prossimale con il parallelo della compliance arteriosa e della resistenza vascolare;
pertanto si puo scrivere:

Z*=Z,+(CIIR) (3.15)

Usando la notazione complessa, con opportuni passaggi, si ricava dunque:
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(3.16)

dove o ¢ la frequenza angolare o la pulsazione [rad/s] e j ¢ l'unitd immaginaria dei
numeri complessi.

Ricordando la prima legge di Ohm, secondo la quale la tensione V ai capi di un
conduttore ¢ pari alla resistenza equivalente R, moltiplicata per la corrente elettrica i
che attraversa il conduttore stesso (V = R 1) e osservando che in base all'analogia
elettro-idraulica la tensione V corrisponde alla differenza di pressione Ap e la corrente 1

corrisponde al flusso Q, si ottiene:

Ap=p,—pu=2"0 (3.17)
e quindi

. Ap ZytR .

Ap+—+== +Z 3.18

che puo essere riscritta nel dominio del tempo (sostituendo jo con 6/0t) come

apA(t) pA(t) Zyt+R 5Q<f) Py

+ = t)+Z +—= 3.19
ot RC  RC 0(0)+2, ot  RC (3-19)

avendo considerato Opve(t)/0t = 0 poiché il valore della pressione venosa centrale
rimane sempre sostanzialmente costante e quindi la sua derivata nel tempo risulta nulla.

L'equazione (3.19) puo essere riscritta come

op0), pl0)_,
S =07 (1) (3.20)
dove
ZO R VE
0 ()=  0l1)+ 7,291 Pie 621

Indicando con t, l'istante di inizio dell'eiezione del ventricolo sinistro, lI'equazione
differenziale lineare del primo ordine (3.20) pud essere risolta tramite il metodo di
variazione delle costanti nell'intervallo [t, t], essendo t l'istante generico. Risulta percio

per la pressione aortica pa:

t

pA(t):e_(t_tO)/RC pA(to)""J‘Q*(T)e(r_to)mcdr (3.22)

t,
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Sostituendo nella (3.22) l'espressione O(¢)=C-Q*(¢) , si ottiene:

(ztD)IRC( ( Q(T)

pA(t0)+medT (3.23)
t, Ce

pA(t):e

E ragionevole ora supporre che la pressione aortica all'istante di inizio eiezione, pa(to),
sia pari al valore della pressione diastolica (la minima pressione arteriosa) indicata con

Dpa. L'equazione (3.23) diventa dunque

—(t—t,)/RC

pA(t>:e

R
(t
Dp + f c egr—to)/RC d T) (3.24a)
[U

La pressione diastolica Dpa puo essere valutata sfruttando le proprieta periodiche di pa a

partire dalla (3.24a) riscritta per t = T+t,, essendo T la durata del ciclo cardiaco:

T+t,
_ T
()= Dp + f C_Q<+3>/Rcd r) (3.24b)
t

Si ottiene per Dpa, dopo alcuni passaggi, I'espressione:

T+t (t—t )IRC

_ [ Qlt)e ©

= dt 3.25
. Cle™*—1) (5.23)

Si puo quindi osservare infine che per una data pressione venosa centrale pve, il modello

Dp,

Windkessel a tre elementi, descritto dalle equazioni (3.24) e (3.25), mette in relazione la
pressione aortica pa(t) con la portata transvalvolare Q(t) utilizzando solo tre parametri

vascolari, e cio¢ Zy, R e C.

3.4 Derivazione del modello V3

Prima di derivare I'equazione fondamentale che governa il modello V7, introduciamo
una nuova grandezza detta coefficiente di perdita di energia, E.C, (Energy Loss
Coefticient), e definita come:
E,C,=(EOA4-4,)/(A,— EOA) (3.26)

Si nota che detta grandezza ¢, dal punto di vista dimensionale, un'area. Essa ¢ stato
pertanto proposta da Garcia et al. (2000) come area effettivamente rappresentativa della
severita della stenosi valvolare (al posto di EOA) poiché, sebbene non corrisponda ad
una specifica sezione del getto attraverso l'orifizio stenotico, racchiude nella sua

definizione l'aspetto fisico fondamentale della patologia stenotica, ossia il salto di
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energia transvalvolare. Osserviamo infatti che, tenendo conto della (3.26), 1'equazione
(3.14) puo essere riscritta come:

Ap) 0 1 180 2x
Ap| _O° +1 3.27
( Y b 25 £,C7 g 0t W(E,C.) (3-27)

da cui siricava

p_O° 00 2mp
A D)rio=Pr—Ps=m + 3.28
( p) 1, pV pA 2ELC02 8t \/(ELCO) ( )

La somma dell'equazione (3.28) divisa per RC e della derivata parziale nel tempo della

(3.28) stessa fornisce:

apV+pV _ apA+apA _pb_0O 26Q+ 0 +
ot RC ot RC 2ELC02 ot RC
(3.29)
2mp 82Q+ 1 60
V(E,C,)\ 6> RC ot

L'espressione (Opa/Ot+0pa/RC) nell'equazione (3.29) puod essere espressa in funzione di
Q utilizzando 'equazione (3.19) del modello Windkessel, e la pressione ventricolare p,
puo essere espressa in funzione del volume ventricolare V utilizzando l'equazione
dell'elastanza tempo-variante discussa nel primo capitolo, che riscriviamo qui nella

formulazione equivalente:

pV(t)

EmaxEN(f/Tme)ZW

(3.30)

Tenendo inoltre conto del fatto che durante la fase di eiezione la relazione tra il volume
V e la portata transvalvolare Q ¢ Q(t) = —0V(t)/ot, I'equazione (3.29) viene formulata in

termini di V(t) stesso, secondo la scrittura:

oV

2np OV (1)_ OV v
/ELCO 6t3 a3(t) atz +a2(t) ey +Cll(t)V(t)+a0<t) (331)

1 cul 1 coefficienti sono:
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Emux aEVN<£‘) EN(E‘) pVE
ay(t)= T, o +V0EmaxR—C+ﬁ
a (t):— Emax aE]\{(t)_ EN(t)

1 TEmax at e RC

(3.32)

4 (t)— P 6V<t)_ZO+R

" 2RCE,C} Ot RC EnacEnlt)

a,(1)=—P ovi(s)  2mp
W E,c? ot RCVE,C, °

e dove ¢ &il tempo normalizzato (t/Tema). La (3.31) con le (3.32) e le opportune
condizioni iniziali costituisce l'equazione cardinale del modello V* di Garcia et Durand
(2006).

Le condizioni iniziali del modello V* vengono individuate in base alle seguenti
condizioni. All'inizio dell'eiezione (t = t) il volume del ventricolo sinistro V & pari al
volume presente nel ventricolo a fine diastole (V(t)) = LVEDV), ed inoltre la portata ¢
nulla Q(t)) = 0). L'eiezione del ventricolo sinistro inizia poi quando la pressione del
ventricolo raggiunge il valore della pressione aortica e quindi quando il salto di
pressione transvalvolare netto (Ap).wo € pari a zero; dall'equazione (3.28) si ricava
dunque che 0Q/ot = 0 all'inizio dell'eiezione.

Ricordando che Q(t) = —0V(t)/0t durante I'eiezione ventricolare, le condizioni iniziali

del modello sono dunque espresse dalle relazioni:

V(t,)=LVEDV ;
v

5, (1) =0; (3.33)
oV
atz (to)zo-

L'equazione differenziale non lineare del terzo ordine (3.31) e le corrispondenti
condizioni iniziali (3.33), descrivono completamente il comportamento del volume del
ventricolo sinistro durante 1'eiezione sotto la condizione che siano assegnate, ¢ quindi
note, le proprieta del sistema ventricolare, valvolare e vascolare.

Come precedentemente accennato, il principale vantaggio di tale modello rispetto ad
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altri proposti in letteratura (Korakianitits et Shi 2005, Li et al. 1997, Smith et al. 2004),
¢ la capacita di descrivere in maniera accurata ed esplicita il comportamento del
ventricolo sinistro durante I'eiezione utilizzando un numero ristretto di parametri

indipendenti (solo 9), riportati di seguito in tabella 3.1:

Parametri Ventricolari:

— Volume telediastolico del ventricolo sinistro LVEDV
— Volume di scarico Vo

— Elastanza massima Enmax
— Tempo necessario a raggiungere la massima elastanza TEmax

Parametri Vascolari:

— Impedenza caratteristica dell'aorta Zy
— Resistenza vascolare sistemica R
— Compliance arteriosa totale C
— Pressione venosa centrale PvE

Parametri Valvolari:

— Coefficiente di perdita di energia E.C,

Tabella 3.1: Parametri cardiovascolari necessari per la completa risoluzione del

modello V° (Garcia et al., 2005a).

3.5 Implementazione del modello V?

L'implementazione in codice MATLAB del modello V° fornita da Garcia et Durand
(2006) ¢ costituita dalla funzione iniziale chiamata “V3model”, la quale riceve in
ingresso un tipo di dato strutturato CVparam (contenente i parametri cardiovascolari
elencati in tabella 3.2) e restituisce in uscita le forme d'onda della pressione ventricolare
pv(t), aortica pa(t) e a livello della sezione di vena contratta pvc(t), del salto di pressione
transvalvolare A(p/y)neo, del volume del ventricolo sinistro V(t) e della portata
transvalvolare Q(t) durante un intero ciclo cardiaco. In uscita, inoltre, sono anche
restituiti alcuni parametri emodinamici significativi in ambito clinico, quali: il lavoro
compiuto dal ventricolo sinistro nell'espellere il sangue in esso contenuto (SW), il salto
di pressione transvalvolare medio A(p/y) ¢ massimo A(p/Y)ma, la frazione di eiezione

(EF), la durata del periodo dell'eiezione ventricolare (Te), il sovraccarico di potenza
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(AP) e di lavoro del ventricolo sinistro (AL), la gittata sistolica (SV) oppure la massima
elastanza (En.x) (a seconda di quale dei due parametri € noto e viene imposto come input
in CVparam). Come gia discusso nel paragrafo §3.1 il modello V* permette di simulare
le grandezze emodinamiche sopra menzionate sia in condizioni fisiologiche che in
condizioni patologiche, in particolare in presenza di stenosi aortica e/o eventuale
ipertensione. A tale scopo, i1 valori dei parametri contenuti nella struttura CVparam
possono essere direttamente imposti dall'utente; viceversa, se cid0 non avviene 0 se
avviene solo in parte, vengono inizializzati tramite la funzione “CVinput”, utilizzando
dei valori di default, ovvero dei valori standard, forniti dagli autori, per un soggetto non

patologico e sotto normali condizioni cardiache (valori riportati anch'essi in tabella 3.2).

Parametri di ingresso in CVparam: Valori di default:
T (periodo cardiaco) 857 ms
HR (frequenza cardiaca) 60 bpm
LVEDV (volume telediastolico del ventricolo sx) 150 mL
EOA (effective orifice area) 4 cm?
A, (area dell'aorta ascendente) 5 cm?
Ay, (area del tratto di efflusso del ventricolo sx) 3.6 cm?
R (resistenza vascolare) 1.07 mmHg-s/mL
C (compliance arteriosa) 2.05 mL/mmHg
Z, (impedenza caratteristica dell'aorta) 0.07 mmHg-s/mL
pve (pressione venosa centrale) 5 mmHg
V, (volume di scarico) 15 mL
Enmax (Massima elastanza) 1.56 mmHg/mL
Temax (tempo necessario a raggiungere Eax) 0.33s
SV (stroke volume) 70 mL

Tabella 3.2: Parametri di ingresso contenuti nella struttura CVparam e valori standard
per un soggetto non patologico e con normali condizioni cardiache (Garcia

et Durand, 2006).

Si osservi che tra i parametri presenti in tabella 3.2 al posto del coefficiente di perdita di

energia E;C, compaiono i parametri dipendenti A,ed EOA; quest'ultima in particolare ¢
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assunta costante durante tutta la fase di eiezione ventricolare ed una sua variazione
inferiore o uguale al valore di 1.5 c¢cm’ permette di simulare le forme d'onda
fluidodinamiche in presenza di stenosi aortica. Inoltre, ¢ bene precisare che tra i
parametri sopra elencati alcuni sono in stretta correlazione e/o la loro presenza ¢
mutuamente esclusiva, ad esempio la frequenza cardiaca HR ed il periodo cardiaco T,
l'elastanza massima E... e la gittata sistolica SV, pertanto in CVparam pud essere
imposto ad un valore fissato soltanto uno dei due parametri mentre l'altro verra calcolato
e restituito in uscita al modello. In presenza di ipertensione, inoltre, 1 valori di R e C
subiscono variazioni a seconda della pressione del sangue secondo i valori riportati in

tabella 3.3:

Livello di Pressione Arteriosa [ mmHg]
pressi.one Sistolica Diastolica R [mmHg's/mL] | C [mL/mmHg]
sanguigna
Normale 120 80 1.07 2.05
Elevato-normale 135 87 1.21 1.47
Lieve 150 95 1.35 1.23
Moderato 170 105 1.53 0.98
Severo 190 115 1.71 0.83

Tabella 3.3: Valori della resistenza totale periferica R e della compliance C al variare

della pressione arteriosa (Garcia et Durand, 2006).

Terminata la fase di inizializzazione dei parametri di input ed essendo nota la forma
d'onda dell'elastanza normalizzata fornita da Senzaki et al. (1996) che viene adattata
nella funzione “elastanza” secondo 1 parametri ventricolari specifici imposti in
CVparam, segue la fase di computazione vera e propria delle forme d'onda
fluidodinamiche e dei parametri emodinamici in uscita alla procedura; questa fase
avviene all'interno della funzione “V3” di cui ora si descriveranno 1 principali passaggi.
Prima di tutto, viene scelto come tempo di riferimento (t = 0) 1'inizio della contrazione
isovolumetrica del ventricolo sinistro. Dopo aver inizialmente fissato un valore di
tentativo arbitrario per la pressione diastolica (Dp,) il tempo di inizio eiezione indicato

con ty ¢ quindi determinato tramite 1'equazione (3.30) in modo da soddisfare la seguente
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condizione:

E, E,(t/T,. )=Dp,J(LVEDV—V,) (3.34)

max

Il volume istantaneo presente nel ventricolo sinistro durante l'eiezione V(t) viene
calcolato nella funzione “volume” risolvendo I'equazione (3.31) con i relativi
coefficienti espressi dalla (3.32) mediante il metodo di Runge-Kutta, a partire
dall'istante t, sopra determinato, spingendosi in avanti nel tempo fino all'istante in cui la
portata Q = —0V/0t assume un valore nullo (fine dell'eiezione).

La portata in uscita dal ventricolo sinistro durante 1'eiezione ¢ pari a Q(t) = — oV(t)/ct,
mentre si assume nulla durante tutto il rimanente ciclo cardiaco (ovvero non c'¢
rigurgito aortico). Si calcola poi la pressione aortica pa(t) utilizzando le equazioni
(3.24a-3.25) del modello Windkessel, ottenendo un secondo valore per la pressione
diastolica Dpa (valore calcolato) che viene confrontato con il valore di tentativo. Se la
differenza tra il valore di tentativo inizialmente assunto per la pressione diastolica e
quello calcolato supera il valore di errore relativo prefissato, il ciclo appena descritto
viene ripetuto, assumendo come valore di tentativo per Dpa quello appena calcolato.
Tutto cio fintantoché non si raggiunge la precisione desiderata. Una volta calcolato il
comportamento di V(t) in eiezione, ¢ possibile calcolare la pressione del ventricolo
sinistro pv(t) durante le rimanenti fasi del ciclo; nel codice, infatti, vengono prima
calcolati gli intervalli temporali delle fasi di contrazione isovolumetrica, eiezione e
rilassamento isovolumetrico, e successivamente, tramite l'equazione dell'elastanza
(3.30), viene ricavata la pressione ventricolare in queste fasi. Per la fase di riempimento
il volume ventricolare V(t) viene invece estrapolato linearmente usando un'equazione
polinomiale del 2° ordine tale che la sua derivata rispetto al tempo (fisicamente la
portata) sia nulla alla fine della diastole. Anche la pressione in quest'ultima fase del
ciclo cardiaco viene estrapolata linearmente. Il modello V? permette pertanto di simulare
esclusivamente la pressione e il volume del ventricolo sinistro per le fasi di contrazione
1sovolumetrica, eiezione e rilassamento isovolumetrico; le forme d'onda durante la fase
di riempimento sono invece estrapolate.

Nel prossimo capitolo si parlera dell'aggiornamento del modello V? (DinamicV? o DV?)
e del relativo codice per tenere conto in modo piu realistico della dinamica valvolare;

durante l'eiezione ventricolare I'andamento di EOA ¢ infatti variabile nel tempo ed
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inoltre ¢ fortemente dipendente dalla presenza/assenza della patologia stenotica.
L'obiettivo finale (§5.1) sara quindi quello di indagare quanto il tenere conto di questo
fattore possa influire nella simulazione delle onde di pressione, volume e flusso

transvalvolare sia nel caso fisiologico che patologico.



55

Capitolo 4

IL MODELLO DV®

4.1 Il comportamento dinamico della valvola aortica

Si ¢ gia menzionato nel capitolo 2 I'importanza della 'Effective Orifice Area' (EOA) tra 1
parametri emodinamicamente significativi per la quantificazione della severita della
stenosi valvolare. Questo parametro, che viene assunto costante nel modello V7, ¢
invece variabile durante I'eiezione ventricolare; risulta quindi intuibile che una singola
misura di esso o il suo valore medio nel tempo non siano in grado di cogliere in modo
completo e accurato gli aspetti riguardanti la reale severitd emodinamica di una valvola
aortica affetta da stenosi. Lo studio della dinamica valvolare nella letteratura biomedica
¢ peraltro abbastanza recente; negli ultimi decenni alcuni autori (Arsenault et al. 1998,
Handke et al. 2003, Beauchesne et al. 2003) si sono occupati di quest'argomento,
riscontrando notevoli differenze tra le dinamiche di valvole sane e stenotiche. Le
differenze trovate sono principalmente legate alla durata del flusso transvalvolare e alla
fase di apertura e chiusura valvolare. Infatti, come gia accennato, una valvola aortica
stenotica a causa di processi degenerativi spesso ha i lembi valvolari calcificati e quindi
irrigiditi. Da cio risulta una progressiva riduzione della velocita di movimento dei lembi
valvolari, per cui l'apertura della valvola aortica ¢ sempre piu lenta all'aggravarsi della
patologia, raggiungendo nella sistole eiettiva un valore di massima apertura dell'orifizio
non solo ridotto ma anche in un tempo maggiore rispetto a quello di una valvola
fisiologicamente sana. La situazione sopra descritta ¢ graficamente illustrata nella figura
4.1 che riporta l'andamento temporale della 'Geometrical Orifice Area' (GOA) misurata
tramite ecocardiografia bidimensionale in 9 pazienti affetti da diversi gradi di stenosi.

Prima di procedere con l'esposizione ¢ utile perd fare un breve chiarimento sul legame
tra GOA (I'area geometrica dell'orifizio) e EOA (I'area della minima sezione trasversale
del getto). Queste due grandezze sono legate tra loro dalla relazione che definisce il

coefficiente di contrazione (Cc):
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_EO4
¢ GoA

4.1)
In termini generali si puo affermare che per le valvole cardiache Cc = 0.6+1 (Garcia et
al., 2004). Lo specifico valore dipende da numerosi fattori, in particolare:
1)caratteristiche geometriche dell'orifizio (forma dell'orifizio, sua inclinazione e
curvatura rispetto all'asse della corrente, eccentricita dell'orifizio); ii)Numero di
Reynolds della corrente; iii)carattere di stazionarieta o meno della corrente.

A fronte del loro legame, il comportamento mostrato dalla EOA riflette comunque
quello mostrato dalla GOA ed ¢ quindi possibile integrare le informazioni ottenute da
indagini focalizzate sull'una o sull'altra grandezza allo scopo di descrivere la dinamica
della valvola aortica.

Riprendendo la trattazione che avevamo lasciato in sospeso, la variazione dell'area
geometrica dell'orifizio mostrata in figura 4.1 sembra essere piu pronunciata nei pazienti
con stenosi aortica severa; infatti la fase di apertura e quella di chiusura sono piu lente
in questo caso, e la valvola rimane aperta per un brevissimo intervallo di tempo durante
la sistole ventricolare. I pazienti con stenosi da moderata a lieve mostrano un
comportamento nel tempo dell'area valvolare che ¢ intermedio tra gli altri due gruppi.
Nell'ultimo gruppo, infine, dove sono mostrati gli andamenti per soggetti non
patologici, la valvola si apre e si chiude molto rapidamente mantenendo un plateau
stabile durante l'eiezione e percid con una variazione minore della GOA durante la

sistole eiettiva.
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Figura 4.1: Andamenti temporali dell'area geometrica dell'orifizio valvolare aortico
durante la sistole ventricolare in presenza o assenza di patologia stenotica.

1l tempo é espresso in numero di fotogrammi video ciascuno pari a 33 ms

(Asenault et al., 1998).

Un altro studio che conferma l'importanza del comportamento istantaneo della valvola
aortica durante l'eiezione ventricolare e che evidenzia anche la stretta correlazione tra
dinamica valvolare e funzionalita ventricolare ¢ quello di Handke et al. (2003). In detto
lavoro sono stati studiati, tramite 1'ecocardiografia tridimensionale, 65 pazienti suddivisi
in tre categorie: 1)Gruppo NL: soggetti sani; 2)Gruppo CMP: soggetti cardiomiopatici
con ridotta funzionalita del ventricolo sinistro (EF = 24+6%); 3)Gruppo AS: soggetti
con stenosi aortica severa, ma con buona funzione ventricolare. Il confronto degli
andamenti temporali di GOA rappresentativi di un paziente per ciascun gruppo Sono

mostrati in figura 4.2B. Nel caso di soggetto sano si ¢ anche proceduto alla
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determinazione di indici di velocita, area e tempo (figura 4.2C) in grado di differenziare
il comportamento dell'area valvolare in base alle diverse fasi che la caratterizzano e che
verranno descritte nel seguito. Nella valvola sana vi ¢ una fase di rapida apertura
iniziale, di durata T1, in cui la valvola raggiunge il massimo valore della sua area Al,
ovvero il massimo grado di apertura dell'orifizio; la valvola successivamente inizia
molto presto durante la sistole il lento movimento di chiusura (di durata T2), cambiando
nel frattempo la forma del suo orifizio ed assumendo una morfologia triangolare. A fine
sistole vi € un rapido movimento di chiusura, di durata T3, finché la valvola non risulta
completamente chiusa.

La presenza di stenosi aortica e il confronto in figura 4.2B con il caso non patologico
(NL) permette poi di fare le seguenti considerazioni: 1)l'iniziale movimento di apertura
valvolare ¢ piu lento; ii)la massima apertura della valvola ¢ raggiunta piu tardi durante
la sistole; iii)nel movimento di chiusura della valvola spesso non ¢ possibile
differenziare la fase lenta e quella rapida; iv)la fase di chiusura valvolare ¢ caratterizzata
da oscillazioni di GOA verosimilmente dovuti a sfarfallii dei lembi valvolari calcificati.
Ulteriore risultato importante a cui sono giunti gli autori ¢ che durante la fase di sistole
l'orifizio aortico non solo cambia in dimensione, ma anche nella forma, che puo
presentarsi stellata, circolare, triangolare o con una forma intermedia tra queste varianti

(figura 4.2A).
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Figura 4.2: A) Forme tipiche dell'orifizio della valvola aortica durante il movimento

aortico. B) Andamenti temporali di GOA per un paziente sano (NL), per un

paziente cardiomiopatico con ridotta funzione ventricolare (CMP) e per un

paziente con stenosi aortica severa (AS). C) Determinazione dei valori di

tempo (T), area (A), e velocita (V) che caratterizzano le fasi di apertura

rapida (1), chiusura lenta (2) e chiusura rapida (3) dell'andamento di
GOA(t) per un soggetto sano. (Hadke et al., 2003)

Contemporaneo a quello di Handke et al. vogliamo citare anche lo studio effettuato da

Beauchesne et al. (2003), secondo cui le differenze tra i profili di eiezione di EOA

riscontrate nei soggetti con valvola aortica sana e severamente stenotica si verificano a

causa dei diversi profili di velocita del flusso transvalvolare (Vioa) € del flusso nel tratto

di efflusso del ventricolo sinistro (V;); 1 quali dipendono dalla assenza o presenza di

patologia e dal grado di severita della stessa. Lo studio riporta infatti che mentre in una

valvola normale V; e Vioa sono praticamente simultanei, in presenza di stenosi aortica il

valore massimo sia di V; che di Vgoa viene raggiunto con un ritardo nell'eiezione

relativamente maggiore rispetto ai soggetti sani e con conseguente ritardo nel



60 IL MODELLO DV3

raggiungimento del valore massimo di EOA sulla base di quanto deducibile
dall'equazione di continuita (2.6) del capitolo 2. Gli autori riportano (figura 4.3) gli
andamenti istantanei di EOA per un soggetto sano (valore medio durante l'eiezione:
meanEOA = 3.2 ¢cm?) e per un soggetto con valvola aortica severamente stenotica
(meanEOA = 0.71 c¢m?). Questi andamenti che sono graficamente rappresentati come
rapporto di EOA(t)/EOAnx (dove EOA(t) ¢ il valore istantaneo dell'effective orifice
area € EOA,x ¢ il suo massimo) in funzione di t/Tge. (dove t € il generico istante
temporale e T il periodo di eiezione) evidenziano le caratteristiche gia menzionate per
gli altri studi visti in questo paragrafo, avvalorati anche dai valori numerici dei
principali indici della cinetica valvolare riportati nella tabella 4.1. Gli andamenti di
EOA(t) di figura 4.3 saranno molto importanti per questo lavoro di tesi e verranno
applicati come casi reali della dinamica valvolare nelle simulazioni svolte con il

modello DV? (descritte nel capitolo 5).

1001

—0— Severa AS
—se— Normale

% della Massima EOA

0 , . . ‘
0 20 40 60 80 100

% del Periodo di Eiezione
Figura 4.3: Andamenti di EOA(t) per un soggetto sano e un soggetto con valvola

aortica severamente stenotica (Beauchesne et al., 2003).
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Variabile Soggetti | Soggetti con
Normali AS Severa
(n=15) (n=15)
Velocita di apertura di EOA [cm?/s] 41 +38 4+1
Tempo necessario per raggiungere EOA .« [%0] 48 + 30 70 + 20
Tempo necessario per raggiungere 1'80% di EOA . [%] 15+6 43 +26
Tempo in cui EOA(t) > 80% di EOA nax [%] 64 + 14 49 £ 25

Tabella 4.1: Valori medi (= SD) degli indici di cinetica valvolare per soggetti sani e
stenotici di Beauchesne et al.(2003).

4.2 Il modello non stazionario completo del salto di

pressione transvalvolare

Viste le considerazioni appena discusse sul carattere di non stazionarieta dell'area
dell'orifizio e, dunque, della geometria del getto attraverso l'orifizio stesso, e alla luce
anche dei risultati delle prove sperimentali di Garcia et al. (2005b) su protesi valvolari
biologiche, si propone in questo paragrafo I'aggiornamento del modello non stazionario
parziale per la valutazione di (Ap/y)neto (paragrafo §3.2) tenendo conto della predetta
non stazionarieta.

L'applicazione dell'equazione (3.14) nel periodo di eiezione per la stima teorica di
(Ap/Y)neo durante gli esperimenti in vitro con protesi valvolari biologiche, per assegnate
condizioni di flusso, svolta da Garcia et al. (2005b), ha portato un risultato,
graficamente illustrato in figura 4.4, che ¢ sostanzialmente ancora buono, ma non
altrettanto soddisfacente di quanto ottenuto nel caso di orifizi rigidi (mostrato in figura
3.4). Il confronto tra gli andamenti calcolati dal modello teorico e quello misurati
sperimentalmente su protesi valvolari biologiche mostra difatti che I'equazione (3.14)
non ¢ in grado di riprodurre le oscillazioni e i1 picchi dell'andamento sperimentale di
(Ap/Y)neto nella fase iniziale dell'eiezione. Poiché 'unica differenza tra gli esperimenti di
figura 3.4 e quelli di figura 4.4 ¢ il carattere di stazionarieta (nel primo caso: orifizi
rigidi) e di non stazionarieta (nel secondo caso protesi valvolari) dell'orifizio di efflusso,
appare verosimile ritenere che le differenze evidenziate nei risultati di figura 4.4 siano

legate proprio al comportamento dinamico della protesi biologica nelle sue fasi di
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apertura e chiusura.

modello non stazionario parziale
sperimentale (Garcia et al. 2005b)

Mosaic 21 - 1.20 em> 110 mL Mosaic 23 - 1.20 em*- 60 mL

BN : #r,s“"x\\
0. ) 1207 N\
; r_r. : "\'\ f' SN
N 10 o
— 20 / k\ 1 IH \'\\\_\
o ) i .
E 0 M N
E e 10 o
.E{I L i I L i L i
% 0 0.1 0.2 0.3 0 0.1 0.2 0.3
=
> Mosaic 19 - 0.85 cm®- 35 mL Mosaic 25 - 1.55 cm2-95 mL
=1 r i Fre
< 2| 7\ 301
— :
10 ~ \“ 20 [ \
/ \ 10 Ny
-‘H] " i i ‘-. -1':' i i -L\“ru‘h.-"
0 0.7 0.2 0.4 0 0.1 0.2 0.3
tempo [s] tempo [s]

Figura 4.4: Andamento temporale del salto di pressione transvalvolare netto misurato
sperimentalmente e calcolato con il modello non stazionario parziale sotto

diverse condizioni di flusso utilizzando protesi valvolari biologiche.

A tal proposito si procede all'aggiornamento del modello non stazionario parziale per la
valutazione di (Ap/y)wewo. Considerando I'equazione (3.8), che viene pero ora sviluppata

considerando Q = Q(t) e A = A(s, t). Si ottiene perciod l'espressione:

A : L1 1 104
( yp)nett(): Q Qf __ d

28 EOA’ g4 A’ ot
La geometria del getto (i.e. A(s, t)) € ancora assunta tronco-conica sia da 1 a vc che da

_E OA

(4.2)

vc a 2. Di conseguenza, il primo integrale nella (4.2) assume la medesima espressione
gia ricavata in precedenza. Lo sviluppo del secondo integrale nell'equazione precedente,

riportato in esteso in Appendice C, risulta
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lod, 1 L _0E04 (| A _|oL 43)
4% ot VEOA-A4,|2-EOA 0t EOA ot '
che sostituito, unitamente all'equazione (3.11), nella (4.2), fornisce l'espressione
(Ap) __ 0 [, Eo4a| 100 L _
Y o 20 EOA A, | g ot JEOA- A,
(4.4)
0 1 L _0EOA || 4 1oL
g VEOA-4,|2-EO4 0t EOA | ot

L'equazione (4.4) mette in evidenza che: i) la dipendenza di (Ap/y)no dalla non
stazionarietd del getto ¢ legata sia alla variabilita temporale della EOA che alla
variabilita temporale della lunghezza del getto. In particolare, nella (4.4): i1) compare un
termine aggiuntivo, funzione della velocita di variazione di EOA e di L; iii)il termine
dissipativo ed il termine dipendente da 0Q/Ot risentono anch'essi della variabilita
temporale di EOA e di L.

Adottando poi per la lunghezza L del getto 'espressione (3.13), la (4.4) assume la
forma, rappresentativa di quello che d'ora in avanti chiameremo 'modello non

stazionario completo’,

dissipativo inerzia flusso
(Ap) __ O [, EOoA}, 100 2= \/l_EOA_
Y Jneno 2gEOA2 A2 g ot \/E—OA Az

(4.5)
Ox 1—yEOAI 4, 6 EOA

g EOAY V1—EOAl A4, 0t

inerzia getto

La validazione del modello espresso dalla (4.5) richiederebbe lo svolgimento di prove
sperimentali adeguate (i.e. seguendo il protocollo gia adottato da Garcia et al. 2005b)
con la valutazione sperimentale anche dell'andamento di EOA(t) (tramite l'equazione di
continuitd: EOA(t) = Q(t)/Veoa(t) dove Q(t) verrebbe misurato con un misuratore di
portata ed Veoawr verrebbe misurato tramite Doppler). In alternativa , in assenza di dati
completi da prove del tipo suddetto, la validazione ¢ stata svolta utilizzando dati
sperimentali di letteratura (Fiore et al. 2002) inerenti a prove su valvola meccanica a

doppio emidisco (St. Jude Medical mechanical heart valve Hemodynamic Plus (HP) 19
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mm), delle quali sono noti gli andamenti temporali di Q(t) (pannello A di figura 4.5) e di
(Ap/Y)neto(t), €d 1l valore del diametro D, = 3.5 cm. L'andamento temporale di EOA(t) ¢
stato ipotizzato a trapezio, in base alla considerazioni emerse dagli studi illustrati nel
paragrafo §4.1. Le misure utilizzate ed i risultati del confronto tra il modello non
stazionario parziale e quello completo sono riportati in figura 4.5. A conferma di quanto
avevamo detto in precedenza si pud notare che il modello non stazionario parziale,
applicato assumendo un valore costante di EOA = 1.417 cm? (pari al valore di EOA alla
massima apertura della protesi, assumendo C. = 0.5) non ¢ in grado di riprodurre le
oscillazioni iniziali del salto di pressione transvalvolare netto né il corrispondente valore
di picco. Il modello non stazionario completo, viceversa, si dimostra in grado di
catturare, nella sostanza, 1 predetti aspetti, pur utilizzando un andamento di EOA(t)

ipotizzato e dalla forma particolarmente semplice e schematica.
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Bileaflet mechanical heart valve St. Jude
Medical Hemodynamic Plus (HP)
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Figura 4.5: Rappresentazione grafica degli andamenti temporali di A(p/y)neno misurati

sperimentalmente e calcolati con il modello non stazionario parziale

(pannello C) e con il modello non stazionario completo (pannello D)

utilizzando l'andamento di EOA(t) riportato nel pannello B.

4.3 L'aggiornamento del modello V?

Il modello V? viene quindi ora aggiornato per tenere conto degli aspetti descritti nei

precedenti paragrafi, cio¢ il carattere di non stazionarieta dell'area dell'orifizio e,
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dunque, della geometria del getto attraverso l'orifizio stesso, dando luogo al modello
cosi detto “Dynamic V*” o0 DV?,

Prima di tutto riscriviamo l'equazione (4.5) in termini del coefficiente di perdita di

energia (E.C,):
Ap) P 2 2np 090
—_ = —_ = + —
( Y Jneto Py=P.4 2ELC02 Q /ELCU at
(4.6)
—Omnp 1 1 1 0 EOA
EOA \/ELCa +\/EOA ot
4,

Si puo osservare che rispetto al caso del modello parziale, utilizzando I'espressione del
salto di pressione netto del modello completo, compare sia la variabile E.C, che EOA
(entrambe dipendenti dal tempo), in quanto, svolgendo gli opportuni passaggi, non
risulta possibile scrivere l'intera equazione in funzione solo di E.C..
A partire dalla somma dell'equazione (4.6) divisa per RC con 1'equazione che si ottiene
derivando la (4.6) nel tempo e operando le medesime sostituzioni viste per il modello
V? ricavato nel paragrafo §3.4, ricordando che la differenza pero in questo caso ¢ che sia
E.C, che EOA sono grandezze dipendenti dal tempo, si ottiene I'equazione del modello
DV? nella forma, analoga alla (3.31),
3 2
20 T o (0 (05 4o, (O (1)l @

ot
I coefficienti ao(t) e a;(t) risultano avere la medesima espressione gia riportata nella

(3.32), mentre ay(t) e as(t) risultano avere espressione diversa. In particolare:

Epe OEy(t Ey(t
aO(t):VOTmax a]\;( )+V0Emax ]]avé)-i_z_g
Emax

(4.82)
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o ZytR - p 1 1 0E,C,\oV(1)
t)=—E,  Eylt)—- + - -
aat)==E pu Ex(t) =5 E,C2\2RC E,C, ot | ot
mp 1 1 OEOA| 1 O0EO0A
EOA\/ELC01+\/EOA/A2 ot \EOA ot
1 1 0EC, 1 1 1 0EOA4 1 |
2E,C} 0t  2A,14VEOAIA,VEOAI4, 0t RC
(4.8b)
_0'E0A
or

_ 1 2mp . p ovi(t) mp GELC0+
" RCVE.C, E.C; ot EC, 0t

a3<t):_

. 1 1 d EOA
PEo4 VE,C, 1+JEOAl 4, Ot

incui ¢ &il tempo normalizzato (t/Tema) €d A, € I'area della aorta ascendente indicata
nel codice MATLAB con il simbolo A,. Anche in questo caso il volume nel ventricolo
sinistro all'istante ty di inizio eiezione ¢ pari al volume di fine diastole presente nel
ventricolo sinistro, e Q(ty) = 0; 1'eiezione inizia quando (Ap/y)meto € pari a zero e quindi,
a partire dall'equazione (4.6), risulta che anche 0Q/0t ¢ nullo all'inizio dell'eiezione.
Ricordando che Q(t) = —0V(t)/0t durante l'eiezione ventricolare, le condizioni iniziali

del modello sono uguali a quelle ricavate per il modello V* e cioé dalle relazioni:

V(t,)=LVEDV ;
v

o (1) =0 (4.9)
oV, .\
atZ (t0>_0

L'equazione (4.7) con i coefficienti (4.8a)-(4.8b) ¢ ancora un'equazione differenziale
non lineare del terzo ordine che insieme alle condizioni iniziali descrive il
comportamento del volume del ventricolo sinistro durante I'eiezione note le proprieta
ventricolari, valvolari e vascolari del sistema ed in presenza di un'effective orifice area

EOA(t) variabile durante la fase di eiezione.
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4.4 Implementazione del modello DV?

Il modello DV? rappresenta un'estensione del modello V* che presenta, dal punto di
vista analitico la medesima struttura del modello originario; tuttavia, l'aggiornamento
rende necessarie alcune modifiche nel codice MATLAB. In particolare, vengono
ovviamente aggiornati i coefficienti a,(t) e as(t) secondo l'espressione (4.8b) nella
funzione “volume” e viene assegnato un andamento tempo-variabile dell'effective
orifice area. A tale proposito si ¢ proceduto in due modi diversi: 1'utente puo caricare
nella procedura dati istantanei dell'effective orifice area “EOAdata”, oppure puod
assegnare un andamento trapezoidale per EOA(t) impostando due parametri valvolari
aggiuntivi, “k” e “meanEOA”, a quelli elencati in tabella 3.2 nel paragrafo §3.5 per la
struttura CVparam.

Per le simulazioni descritte nel capitolo 5 si ¢ scelto di usare come dati istantanei di
EOA gli andamenti del soggetto sano e di quello stenotico di Beauchesne et al. (2003)
di figura 4.3, i quali sono funzione di un tempo normalizzato espresso come t/Tee. che
viene poi dimensionalizzato nella procedura a seconda della durata del periodo di
eiezione ventricolare calcolata nel codice (si ricorda che l'istante di inizio eiezione
ventricolare indicato con t, viene determinato tramite 1'equazione (3.34), mentre l'istante
finale Te.q viene raggiunto quando la portata Q(t) diventa nulla). Altre simulazioni sono
state realizzate invece usando per EOA(t) il modello pit semplice e schematico, a
trapezio che viene costruito secondo quanto descritto in seguito.

Si definisce “k” la frazione del periodo di eiezione in cui la valvola aortica raggiunge il
suo massimo grado di apertura di orifizio EOA y.x:

At

=T

(4.10)

ejec
dove At, ¢ l'intervallo di tempo di apertura della valvola aortica alla fine del quale
l'orifizio valvolare raggiunge il valore EOA . Questo parametro pud assumere valori,
esprimibili in percentuale, che variano da 10 al 40%. Valori piccoli di k e quindi
prossimi al 10-15% rappresentano una valvola sana caratterizzata da un apertura veloce,
viceversa valori prossimi al 40% rappresentano una valvola stenotica che ha una fase di

apertura molto lenta. L'andamento EOA(t) a trapezio viene costruito in modo da
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soddisfare la seguente relazione:

EOA-T =20 (1 (7
2

ejec ejec

~At,-At,)] (4.11)

ejec

ovvero in modo che I'area del rettangolo di lato maggiore pari alla durata dell'eiezione
ventricolare (Tge.) € di lato minore pari al valore medio di EOA(t) durante 1'eiezione
(EOA o meanEOA), sia equivalente all'area di un trapezio la cui base maggiore risulta
anch'essa pari alla durata dell'eiezione ventricolare, la base minore risulta pari alla
durata dell'eiezione a cui viene sottratto l'intervallo di tempo di apertura At, e chiusura
valvolare At., e l'altezza risulta pari ad EOAn.. L'equazione (4.11) viene risolta in
funzione di EOA,. che risulta I'unica incognita se si assume che la fase di chiusura
valvolare avvenga in un tempo fissato, nelle simulazioni del presente lavoro il tempo di
chiusura viene assunto pari al 5% dell'eiezione ventricolare. Infatti anche in presenza di
stenosi aortica come si pud notare dagli andamenti di EOA(t) per soggetto sano e
stenotico di Beuachesne et al. (2003) mostrati in figura 4.3, la fase di chiusura della
valvola aortica sembra essere comunque piu rapida rispetto alla fase di apertura,
pertanto si ¢ assunto che essa incida meno come parametro significativo della dinamica
di una valvola patologica.

L'andamento a trapezio per la dinamica valvolare che si ¢ sopra descritto viene

rappresentato in figura 4.6:

Andamento trapezoidale di EOA(t)

EQAmax / \
EOA :
[i] to ta tc tend
Ata . Aftc
L Tejec !

Figura 4.6: Andamento trapezoidale per EOA(t).
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Nel codice viene infine aggiunta la funzione “eoa” che consente di calcolare per
interpolazione 1 valori di EOA, della sua derivata prima dEOA e della sua derivata
seconda d2EOA negli istanti temporali in cui viene risolta l'equazione differenziale
4.7).

Sia il modello V* che il modello DV? sono stati testati per diversi gradi di severita di
stenosi aortica e per il modello DV? per diversi valori di k. Nel primo paragrafo del
prossimo capitolo sara illustrato il confronto dei risultati ottenuti dai due modelli
tenendo conto del fatto che gli obiettivi principali delle simulazioni sono l'esame
dell'effetto della dinamica valvolare e della meccanica cardiaca sull'emodinamica

ventricolare e aortica.
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Capitolo 5
SIMULAZIONI NUMERICHE E RISULTATI

5.1 Effetti della dinamica valvolare

Come esposto nel precedente capitolo ¢ importante tenere conto della dinamica
valvolare soprattutto quando si considerano pazienti con stenosi alla valvola aortica a
seguito di processi di calcificazione di essa e dunque dei suoi lembi valvolari, 1 quali,
risultando irrigiditi a causa della presenza di placche aterosclerotiche, comportano un
andamento di EOA nel tempo caratterizzato dal raggiungimento della massima apertura
valvolare in un periodo di tempo piu lungo rispetto al caso non stenotico (in cui invece
la massima apertura viene raggiunta, verosimilmente, in modo quasi istantaneo) e dal
mantenimento del plateau della massima EOA per un tempo minore rispetto al caso non
stenotico (queste considerazioni possono anche essere dedotte dal confronto degli
andamenti istantanei di EOA mostrati in figura 5.1). L'obiettivo del seguente paragrafo,
pertanto, ¢ quello di indagare l'effetto della dinamica valvolare sui parametri
emodinamici significativi quali: la pressione ventricolare, la pressione aortica, la
portata, il volume ventricolare, lo SW. A tale scopo, le simulazioni inizialmente
riguardano il confronto qualitativo e quantitativo tra il modello V* ¢ il modello DV?,
dove per il modello V* ¢ stato utilizzato per EOA il valore medio di un generico
soggetto non stenotico e stenotico forniti da  Beauchesne et al. (2003), pari
rispettivamente a 3.2 cm” e 0.71 cm?, mentre il modello DV? ¢ stato alimentato con gli
andamenti di EOA misurati nel tempo di questi soggetti (mostrati in figura 5.1), i quali

sono stati digitalizzati dalla figura 2 dell'articolo di Beauchesne et al. (2003).
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Andamenta istantanea di EOA e valore medio: SOGGETTO NON STENOTICO
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Figura 5.1: Andamenti istantanei di EOA (curve blu) e rispettivi valori medi (linee

rosse tratteggiate) per il soggetto non stenotico e stenotico di Beauchesne

et al. (2003).

Vediamo innanzitutto i risultati nel caso di un soggetto non stenotico con SV imposto in

entrambi 1 modelli a 70 mL; si riportano in tabella 5.1 i valori di alcune grandezze

calcolate nel modello V? e DV?.

Te E, .. SW P. peak Pa peak Q Pk A D

[ms] |[mmHg/mL] [J] | [mmHg] | [mmHg] | [mL/s] Y Jrneto

[mmHg]
V3 285 1.59 0.96 118.20 119.53 393.63 1.05
DV? 286 1.67 1 122.80 120.28 396.32 4.98

Tabella 5.1: Valori delle grandezze significative per il soggetto non stenotico (SV

imposto a 70 mL).

Di seguito sono riportati i risultati della sovrapposizione delle curve della pressione

ventricolare e aortica (figura 5.2 riquadro sinistro) e 1 cicli pressione-volume
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ventricolari (figura 5.2 riquadro destro) ottenute con i due modelli.

Andamento della pressione ventricolare e aortica ciclo PY
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Figura 5.2: Andamenti della pressione ventricolare (curve blu) e aortica (curve rosse) e

cicli pressione-volume per il soggetto non stenotico (SV imposto a 70 mL).

Per evidenza, la simulazione delle pressioni riproduce il caso fisiologico, con sole
modeste differenze, come attendibile, tra il modello V* € DV? (ad esempio, p,”*~= 118 ¢
123 mmHg rispettivamente). Lo SW, in particolare, risulta in ogni caso nell'intorno di 1
J. Da notare, peraltro, che il salto di pressione transvalvolare medio risulta circa uguale
a 5 mmHg con il modello DV?, e a circa | mmHg con il V*. La stima ottenuta tenendo
conto della dinamica valvolare ¢ pertanto maggiormente rappresentativa del caso reale,
segno questo che gli effetti della dinamica stessa si sentono anche in assenza di stenosi.

Nella simulazione per il caso di soggetto non stenotico con SV non imposto, ed E..« pari
al valore tipico di condizioni fisiologiche (Emsx = 1.56 mmHg/mL), i risultati sono
sostanzialmente gli stessi rispetto al caso con SV imposto come si pud notare dai dati
riportati in tabella 5.2 e dagli andamenti in figura 5.3. Tale circostanza era attesa, dal
momento che il caso simulato corrisponde a condizioni di assenza di stenosi in cuore

ben funzionante. Anche in questo caso, comunque, il modello DV? fornisce risultati
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decisamente piu attendibili per quanto riguarda il salto di pressione transvalvolare.

Te SV SW p ek PaPek Q pesk Ap
ms] | [mL] | [] | [mmHg] [mmHg] | [mLis] @'Y /e
[mmHg]
A& 285 69 0.94 116.64 118.61 388.82 0.43
DV? 283 67.43 0.94 118.74 117.08 381.10 4.28

Tabella 5.2: Valori delle grandezze significative per il soggetto non stenotico (SV non

imposto).
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Figura 5.3: Andamenti della pressione ventricolare (curve blu) e aortica (curve rosse) e

cicli pressione-volume per il soggetto non stenotico (SV non imposto).

Passando ora al caso del soggetto stenotico, le simulazioni con SV imposto a 70 mL in
entrambi 1 modelli sono mostrate in figura 5.4 e i valori delle grandezze significative in

tabella 5.3.
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Te E... SW p Pk pa ek Q P Ap
[ms] |[mmHg/mL]| [J] | [mmHg] | [mmHg] | [mL/s] ¥ o
[mmHg]
V3 340 1.93 1.25 | 161.97 117.59 284.63 30.03
DV? 337 2.64 1.64 | 212.45 118.91 300.21 73.50

Tabella 5.3: Valori delle grandezze significative per il soggetto stenotico (SV imposto a
70 mL).
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Figura 5.4: Andamenti della pressione ventricolare (curve blu) e aortica (curve rosse) e

cicli pressione-volume per il soggetto stenotico (SV imposto a 70 mL).

In questa simulazione, il confronto tra la curva di pressione ventricolare del modello V° e

quella del modello DV?® potrebbe far ritenere che la predizione migliore sia quella che

trascura la dinamica ventricolare: il valore massimo di pressione dal modello V?, pari a circa

162 mmHg, sembra infatti piu in linea con i risultati attesi rispetto alla stima di circa 212

mmHg prodotta dal DV?, che si attesta attorno ai massimi valori raggiungibili in ventricolo

sinistro nel reale. Tuttavia, il modello V* stima un salto di pressione transvalvolare netto
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medio pari a circa 30 mmHg (contro i 73 mmHg forniti dal DV?; valore quest'ultimo ancora
accettabile rispetto alle misure in vivo in caso di stenosi severa), del tutto modesto rispetto a
quanto attendibile, in base alle linee guida ACC/AHA 2008 (Bonow et al. 2008), per il caso
di stenosi severa qui simulato. Sembra dunque di poter affermare che il trascurare gli effetti
della dinamica valvolare produca sottostime importanti della pressione ventricolare e del
(AP/Y)netto -

Il confronto dei cicli pressione-volume tra i due modelli mette in luce differenze piu
marcate rispetto ai casi precedentemente visti di soggetto non stenotico. Con il modello
DV? si osserva un leggero incremento della pressione ventricolare durante la fase di
riempimento, l'atteso aumento della pressione ventricolare durante l'eiezione e
complessivamente, una modificazione della forma del ciclo che in presenza di stenosi
perde, nell'eiezione, 1'andamento a plateau. Lo SW stimato con il modello DV?, pari a
circa 1.64 J, ¢ compreso tra I'l.5 J e I'l.75 J che sono stati individuati come valori di
riferimento significativi per il massimo lavoro esprimibile dal cuore (svilupperemo
meglio questo concetto a pag. 83). Sembra dunque di poter affermare che il caso
riprodotto simula una condizione al limite di quelle effettivamente realizzabili. La
solidita della capacita del modello DV? di simulare casi reali ¢ fortemente avvalorata dal
confronto illustrato in figura 5.5B. Nel grafico ¢ riportato il ciclo pressione-volume
misurato in un caso clinico di stenosi aortica severa (paziente #5 di Dekker et al. 2003)
unitamente ai cicli pressione-volume che simulano il paziente stenotico di Beauchesne
et al. (2003) con un cuore ancora in grado di svolgere la propria funzione (i.e., con le
caratteristiche proprie della meccanica cardiaca adottate da Garcia et Durand (2006),
con SV imposto a 70 mL). Si noti che i cicli relativi ai modelli V® ¢ DV® sono i
medesimi di figura 5.4, pannello destro, con la sola dei volumi telediastolico e,
ovviamente, telesistolico. La figura 5.5B mostra che la simulazione del modello V* &
sensibilmente lontana dal caso clinico. Viceversa, tenendo conto della dinamica
valvolare (modello DV?) si ottiene un ciclo pressione volume che si accorda con il caso

reale in modo piu che soddisfacente.
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Figura 5.5: A)Ciclo pressione-volume pre-operatorio del paziente #5 (Dekker et al.

2003); B)sovrapposizione dei cicli pressione-volume ottenuti tramite

simulazione numerica (SV imposto a 70 mL) utilizzando il modello V* (con

EOA = 0.71 cm?®), utilizzando il modello DV° (con EOA istantanea del

soggetto stenotico di Beauchesne et al., 2003) e ciclo del paziente #5 di
Dekker et al. (2003).

Infine i risultati delle simulazioni per il caso di soggetto stenotico con SV non imposto,

ed Enax pari al valore tipico di condizioni fisiologiche (En.x = 1.56 mmHg/mL), sono

illustrati in tabella 5.4 e figura 5.6.

Te MY SW | pf | opa QP Ap
[ms] [mL] [J] | [mmHg] | [mmHg] | [mL/s] ¥ Jnato
[mmHg]
V? 337 61.54 0.95 | 141.35 | 104.84 | 258.64 23.98
DV’ 332 54.51 0.88 | 146.94 95.40 248.03 38.47

Tabella 5.4: Valori delle grandezze significative per il soggetto stenotico (SV non

imposto).
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Figura 5.6: Andamenti della pressione ventricolare (curve blu) e aortica (curve rosse) e

cicli pressione-volume per il soggetto stenotico (SV non imposto).

I risultati trovati con entrambi 1 modelli sono molto simili tra di loro, e suggeriscono che
la simulazione riprodotta sia di condizione di cuore depresso, e di stenosi aortica ‘low-
flow low-gradient’ (Chambers 2006). Si ¢ infatti in presenza di bassi SV (minore quello
da DV?) e bassi gradienti di pressione (dal modello V* addirittura soli 23 mmHg, al
limite tra la stenosi moderata e quella lieve!). Si osserva che il minor gradiente di
pressione nasce dal fatto che, a fronte di pressioni ventricolari del tutto simili, il modello
V? predice una pressione aortica ancora sostanzialmente fisiologica, e non depressa
come quella prevista dal DV?. Che la curva di p, da modello DV? in figura 5.6 sia
depressa ¢ circostanza che puo essere desunta dalle seguenti osservazioni. Si puo notare
che mentre la simulazione per il soggetto stenotico con SV imposto (mostrata in figura
5.4) fornisce una curva di pressione aortica normale, la simulazione con SV non
imposto (mostrata in figura 5.6) fornisce una curva di pressione ventricolare di poco
superiore alla curva ‘normale’ (p, "* = 146 mmHg), ma una curva di pressione aortica

depressa (p,™" = 70 mmHg e p,”* = 95 mmHg), con salto di pressione transvalvolare
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medio di circa 38 mmHg (si osservi che detto valore colloca la stenosi, secondo le linee
guida, al limite tra la stenosi moderata e la stenosi severa). Lo SV con il modello DV?
risulta pari ad appena 54.5 ml, e lo stroke work pari a 0.88 J. Tali risultati, confrontati
con le evidenze sperimentali di Dekker et al. (2003), suggeriscono che la simulazione in
questione rispecchi il caso di stenosi aortica severa in cuore scompensato.

Si vogliono ora riprodurre, almeno parzialmente (cio¢ solo per i pazienti #1, #2, #4, #6),
le simulazioni che riguardano la validazione del modello V*? mostrate in figura 6 da
Garcia et al. (2005a). Lo scopo di questa simulazione ¢ verificare la bonta dell'algoritmo
numerico sviluppato per il modello V* nel predire le pressioni ventricolari e aortiche, le
quali sono state anche direttamente misurate, tramite cateterismo cardiaco, in un numero
ristretto di pazienti con stenosi aortica nello studio di Dekker et al. (2003). A tal
proposito, per sovrapporre misure e stime delle pressioni, si ¢ proceduto digitalizzando
le curve della pressione ventricolare e aortica pre-operatorie misurate nei pazienti #1,
#2, #4, #6 dalla figura 6 di Garcia et al. (2005a), si ¢ inserito nel modello V* le curve
dell'elastanza normalizzata pre-operatorie, specifiche di tali pazienti, digitalizzandole
dalla figura 2 di Garcia et al. (2005a); si sono poi inseriti nel modello V* i parametri
cardiovascolari (Ema, Vo, R, C, Zo, pve, ELC,) forniti da Garcia et al. (2005a), riportati in

tabella 5.5, utilizzati per produrre i risultati di validazione del modello V°.

Eomax Vo R C Zy Dre E.C,

[mmHg/mL] | [mL] | [mmHg-s/mL] | [mL/mmHg]| [mmHg-s/mL] | [mmHg] | [cm?]

Paziente #1 2.6 4 0.96 1.7 0.066 53 10.65
Paziente #2 1.1 -87 1.3 1.2 0.078 4.7 0.52
Paziente #4 3.1 49 0.81 1.6 0.085 52 1055
Paziente #6 2.0 -29 0.67 1.2 0.085 5.6 0.45

Tabella 5.5: Parametri cardiovascolari dei pazienti #1, #2, #4, #6 prima di effettuare
l'intervento di sostituzione valvolare utilizzati per la validazione del

modello V°.

I risultati ottenuti in termini di pressione ventricolare, aortica e salto di pressione

transvalvolare sono mostrati in figura 5.7:
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SIMULAZIONI NUMERICHE E RISULTATI
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Figura 5.7: Confronto tra gli andamenti della pressione ventricolare e aortica misurati,

tramite cateterismo cardiaco, in quattro pazienti con stenosi aortica severa

e simulati con il modello V3, confronto tra gli andamenti del salto di

pressione transvalvolare netto misurati e simulati negli stessi pazienti.

La riproduzione delle prove svolte da Garcia et al. (2005a) fornisce 1 medesimi risultati

illustrati nel lavoro citato. L'algoritmo messo a punto pud dunque dirsi affidabile.

Sembra dunque che la dinamica valvolare non produca effetti sostanziali sul

comportamento della pressione ventricolare e aortica. Tuttavia, i parametri utilizzati da

Garcia (Emax, Vo, R, C, Zy, pvw, ELC,) sono stati ricavati per minimizzazione, cio¢

ottimizzando la differenza dell’errore tra stima e misura. Sarebbe necessario ripetere le

prove disponendo dei valori di detti parametri che effettivamente competono ai pazienti

osservati. In effetti, il valore di E.C,, o di ‘qualcosa che ci assomiglia’, lo si conosce:

Dekker et al. (2003) forniscono infatti, per questi stessi pazienti, AVA (acronimo di

'aortic valve area') ‘misurata’ con la formula di Gorlin (tabella 5.6).
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Paziente #1

Paziente #2

Paziente #4

Paziente #6

AVA [cm?]

0.7

0.6

0.6

0.4

Tabella 5.6: Valori di AVA per i pazienti #1, #2, #4, #6 forniti da Dekker et al. (2003).

La ripetizione delle prove di Garcia, con modello V3, adottando quale E.C, i valori di

AVA forniti da Dekker et al. (2003), produce risultati assai simili ai precedenti (mostrati

in figura 5.8 per i1 pazienti #1, #4, #6), come attendibile data la vicinanza dei valori di

E.C, di Garcia e di AVA di Dekker.
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Figura 5.8: Confronto tra gli andamenti della pressione ventricolare e aortica misurati,

tramite cateterismo cardiaco, in tre pazienti con stenosi aortica severa e
simulati tramite il modello V°; confronto tra gli andamenti del salto di
pressione transvalvolare misurati e simulati negli stessi pazienti (usando

AVA di Dekker et al., 2003).

Il nostro obiettivo ¢ ora quello di esaminare l'effetto di tenere conto (con il modello

DV?®), o non tenere conto (con il modello V?) della dinamica valvolare sul lavoro

prodotto dal ventricolo sinistro per espellere la quantita di sangue in esso contenuto ad
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ogni battito cardiaco, tale lavoro, come gia espresso nel primo capitolo ¢ detto 'stroke
work' o 'SW".

Il comportamento di SW al variare di EOA secondo quanto predetto dal modello V?
(Garcia et Durand, 2006) avvalora, secondo gli autori, la validita del modello stesso
poiché mostra che lo SW aumenta improvvisamente, per modeste variazioni di EOA,
attorno al limite tra stenosi moderata e stenosi severa, li dove clinicamente usualmente
si manifestano i sintomi della patologia. Per esaminare I’effetto della dinamica valvolare
sul comportamento dello SW si ¢ proceduto eseguendo le simulazioni con il modello
DV? in cui € stato imposto SV = 70 mL e si ¢ adottata una dinamica con legge a trapezio
(descritta nel paragrafo §4.4 del precedente capitolo) con un k di apertura pari
rispettivamente a 5, 15, 30, 34% e valori di EOA pari a 2.5, 1.75, 1.25, 1, 0.75, 0.6, 0.4,
0.35, 0.3 cm®. In figura 5.9 ¢ mostrata la rappresentazione di SW al variare di EOA per
ognuno dei valori k suddetti (in figura ¢ anche presente I'andamento per k = 0% che
rappresenta la simulazione ottenuta con il modello V7, la stessa mostrata in figura 12 da

Garcia et Durand, 2006).

SW [J]
l"' AI l"'
l." " ," - 2,05
° 0y —
”l P L 185
L’,—Eli -0~ K=5%
S - 1,65 o k15
’ // ’ A III
,; L ! 1,45 o K=30%
o A o
‘——:5’ - ,l,g 2 K=34%
""""""" E-EE P | 1s
———————— A__-___‘—‘/E::/ ——range limite
""":::Q:::::’_g—’ [ 1os
T T T T : 0'85
2,5 2 1,5 1 o ’
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Figura 5.9: Comportamento dello SW in funzione di EOA al variare del k di apertura.
(k = 0% rappresenta l'andamento ottenuto con il modello V°; k = 5, 15, 30,

34% sono gli andamenti ottenuti con il modello DV?).
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Come ci si poteva aspettare all'aumentare di k le curve si spostano verso l'alto,
mantenendo la stessa forma. Si osserva in particolare che quanto piu lenta € la dinamica
valvolare tanto maggiore ¢ il valore di EOA limite attorno al quale lo SW comincia a
crescere rapidamente; in particolare, si puo affermare che passando da k = 0% a k =
34% detto limite si sposta da EOA attorno a 1 cm* a EOA attorno 1.25 cm?.

Ragioniamo ora in termine di limite massimo di SW che il ventricolo sinistro riesce a
produrre. Lo SW ¢ legato allo SV e alla pressione ventricolare di picco tramite la
relazione:

SW =csi-107°-133.33(SV- p”**) (5.1)
dove SV e p,™* devono essere in mL e mmHg rispettivamente per avere lo SW in J; csi
¢ un coefficiente che pud essere stimato pari a circa 0.8'. In un cuore che conserva
ancora la propria funzionalita, espellendo SV di 70 mL cio¢, la pressione ventricolare di
picco massima ¢ di circa 200-230 mmHg (Garcia et Durand 2006, Rackley et Hood
1976). Lo SW limite si aggira quindi nel range 1.5-1.7 J come evidenziato nella figura
5.9. Affinché il ragionamento sul comportamento di SW al variare di EOA possa avere
utilita clinica ¢ perd necessario associare ad un dato valore di EOA un ragionevole
valore di k. L'idea ¢ quella di individuare, per il prescelto EOA, il valore di k che, con
funzionalita cardiaca conservata, restituisce un salto di pressione medio in linea con le
evidenze cliniche. Allo scopo, si ¢ effettuata una raccolta di dati di letteratura (Bittl et al.
1989, Gunther et Grossman 1979, Dekker et al. 2003, Foster et al. 1996, John et al.
2003, Peterson et al. 1978, Bermejo et al. 2000, Beauchesne et al. 2003) e da fonte
ospedaliera di Padova (reparto di Clinica Medica 4°, dipartimento di Medicina Clinica e
Sperimentale), di coppie (EOA, Ap/y) ottenute da indagini ecocardiografiche e/o da

cateterismo. Il grafico che ne risulta ¢ illustrato in figura 5.10.

1 c¢si ¢ un coefficiente che tiene conto della forma a campana del ciclo PV. Viene stimato
sperimentalmente tramite delle prove con il modello DV? adottando la dinamica valvolare a trapezio.
Ad es. con k = 26% e SV = 70 mL si ottiene p,”* = 235 mmHg e SW,= 1.8J; calcolando il valore di
SW del rettangolo di lato SV=70 mL e p,”* = 235 J si ha che questo ¢ pari a SW, = 2.2 J. Facendo il
rapporto dei valori: SW,/SW, = 0.8 = csi.
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Figura 5.10: Sovrapposizione tra il salto di pressione transvalvolare medio in funzione
di EOA ottenuto da dati di pazienti stenotici (¢ mostrata anche l'equazione
della linea di tendenza esponenziale che interpola i dati) e i risultati
forniti dal modello V° con SV imposto a 70 mL per EOA compresa tra 3 e

0.4 cm’.

Si osserva che i dati dei pazienti sono, ovviamente, piu numerosi nel range delle stenosi
moderate e severe, e che la dispersione ¢ notevole. Si osserva per altro che, collocando
nel medesimo grafico i risultati delle simulazioni ottenute con il modello V* per diversi
valori di EOA, i punti (EOA, Ap/y) ottenuti col modello V* sono sensibilmente al di
fuori del campo clinico, in particolare quelli che riguardando 1 valori di EOA compresi
tra 3 e 0.75 cm® Segno, questo, che il trascurare la dinamica valvolare comporta
approssimazioni non indifferenti. Tornando al presente lavoro, i dati clinici di figura
5.10 vengono interpolati con una legge esponenziale, che consente di stimare il Ap/y
attendibile per una data EOA. Fatto dunque riferimento alla curva esponenziale, si
procede alla ricerca di k ed al calcolo dello SW per valori di EOA pari rispettivamente a

2.5,1.75,1.25,1,0.75, 0.5, 0.3 cm?® La figura 5.11 riporta SW in funzione di EOA cosi
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calcolato, posto a confronto con la curva ottenuta da V°.
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Figura 5.11: Andamento dello SW con modello DV* e V°, adottando per il modello DV?
il k che produce un salto di pressione transvalvolare medio pari a quello

predetto dalla curva di tendenza esponenziale di figura 5.10.

Considerando il limite del lavoro cardiaco SW = 1.5-1.7 J, si osserva che tener conto
della dinamica valvolare sposta il valore di EOA limite da 0.4-0.5 cm? (previsione V?) a

0.5-0.75 cm? (previsione DV?). Peraltro, ¢ opportuno esaminare il comportamento dei

valori di k stimati come sopra esposto, e riportati al variare di EOA in figura 5.12
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Figura 5.12: Andamento dei valori di k stimati usando la linea di tendenza esponenziale

di figura 5.10 al variare di EOA.

Si osserva che in assenza di stenosi, ovvero fino a condizioni di stenosi moderata con
EOA = 1.0 cm?, k va via via aumentando cosi come ragionevolmente pud essere atteso,
con valori confrontabili alle evidenze di letteratura (Beauchesne et al., 2003). Viceversa,
per EOA < 1 cm?, k diminuisce. Si ha cioé a che fare con valvole via via maggiormente
stenotiche e, inaspettatamente, dalla dinamica sempre piu veloce. In sostanza, tale
evidenza indica che le condizioni riprodotte in termini di EOA e di Ap/y potrebbero
manifestarsi in un cuore con funzionalita conservata (SV = 70 mL) purché I’apertura
valvolare fosse sufficientemente rapida. Sembra pertanto lecito affermare che, poiché
I’aggravarsi della patologia ragionevolmente comporta un rallentamento nel movimento
dei lembi valvolari, i casi riprodotti con EOA < 1.25-1 cm? non sono rappresentativi di
condizioni reali. Tenendo conto di come e quali condizioni sono state imposte, dunque,

ci0 che non puo realizzarsi € lo SV imposto pari a 70 mL. In altre parole, per EOA < 1.0
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cm’ i dati clinici a partire dai quali sono state svolte le elaborazioni si riferiscono a
condizioni di cuore con funzionalita depressa.

Per EOA < 1 ¢cm?, si svolgono pertanto le seguenti simulazioni, con SV libero (ed E pax
impostato a 1.56 mmHg/mL) ricercando lo SV e il k, per dato EOA, tali da verificare il
Ap/y dato dalla linea di tendenza esponenziale di figura 5.10. I risultati sono mostrati in

tabella 5.7:

EOA [em?] k[%]| [Ap p, *** [mmHg] | SV [mL] | SW [J]  EF [%]
V) MmHE]

1 54 41.58 146.83 53.99 0.90 35.99

0.75 60 52.56 154.64 48.51 0.84 32.34

0.6 58 60.01 160.23 44.64 0.79 29.76

Tabella 5.7: Valori delle grandezze significative ottenute tramite il modello DV,
applicando la legge a trapezio per la dinamica valvolare e trovando il
valore di k per dato EOA che produce un salto di pressione medio in
linea con quello fornito dalla curva di tendenza esponenziale (SV non

imposto).

I risultati trovati sono in linea con quanto affermato da Beauchesne et al. (2003), in
quanto mostrano che per valori di EOA classificabili, secondo le linee guida ACC/AHA
2008, come una stenosi severa, cio¢ in particolare per EOA = 1, 0.75, 0.6 cm® e A(p/y) >
40 mmHg, i valori di k di apertura che producono tale salto di pressione transvalvolare
medio si aggirano tra il 54 e il 60%. Come da previsione, lo SV calcolato dal modello
risulta sempre inferiore ai 70 mL, assumendo valori compresi circa tra 45 ¢ 54 mL;
inoltre il calcolo della frazione di eiezione (EF), che rappresenta il volume di sangue
che il cuore pompa dal ventricolo sinistro ad ogni battito cardiaco rispetto al volume

telediastolico, esprimibile tramite la relazione:

SV
EF=-""_.1 .
577100 (5.2)

risulta in tutti 1 casi nettamente inferiore al 55% (il minimo valore per un cuore sano ¢

normale); questa € una prova aggiuntiva del fatto che tali casi simulati rappresentano gia
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una situazione di cuore non ben funzionante e sicuramente in parte scompensato.

Si conclude la trattazione osservando che 1 dati della pressione ventricolare di picco e
dello SW non sembrerebbero risultare all'interno dei range critici dei valori che
attestano una situazione di possibile scompenso; questa considerazione, che
erroneamente potrebbe sembrare contraddittoria e non in linea con quanto affermato
precedentemente, ¢ dovuta in realta al fatto che il cuore ha gia oltrepassato la propria
condizione di massimo lavoro esprimibile. Pertanto la performance globale di un
paziente stenotico non puo essere valutata solo considerando il valore medio di EOA e il
salto di pressione transvalvolare medio, né guardando singolarmente lo SW o il valore
di picco della pressione ventricolare. Bensi € necessario valutare la severita della
patologia dello specifico paziente considerando in modo globale I'insieme di tutti questi

parametri emodinamici e la loro stretta correlazione.

5.2 Effetti della meccanica cardiaca

Vogliamo in questo paragrafo esaminare l'effetto di condizioni di meccanica cardiaca
diverse da quelle fin ora imposte nei modelli V° ¢ DV?. Come spiegato nel capitolo 3 il
sotto-modello che descrive la contrazione ventricolare si basa sulla curva media
normalizzata dell'elastanza, Ex(ty), trovata sperimentalmente da Senzaki et al. (1996), e
sui suoi parametri fondamentali Eyax, Temax € Vo. Il valore assunto da tali parametri varia
a seconda dalle specifiche caratteristiche del gruppo di soggetti esaminati, in particolare
essi assumono valori diversi a seconda della tipologia della patologia cardiaca. La
curva dell'elastanza media normalizzata ¢ stata ricavata dagli autori considerando
singolarmente le curve Ex(ty) che descrivono la contrazione ventricolare in diversi
gruppi di soggetti, i quali presentavano differenti patologie cardiache (come descritto
nel paragrafo §1.6); tra le diverse patologie cardiache non era perd presente la stenosi
della valvola aortica. Inoltre, secondo gli autori, la curva di elastanza media Ex(tn)
trovata € una curva “universale”, ovvero ¢ capace di descrivere la contrazione
ventricolare in modo sostanzialmente indipendente sia dalla presenza/assenza di
patologie che dal tipo di patologia cardiaca. Viceversa quello che differenzia il modo di
lavorare del ventricolo sono i parametri cardiaci: Ena, Temax € Vo. Quello che ci si

domanda ora ¢: i)quanto pesa, nella predizione del modello DV?, la variabilita di Ex(tx)?
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ii)se si considerano curve di elastanza normalizzata specifiche di pazienti stenotici la
predizione dei modelli € ancora in linea con la predizione che si ottiene considerando la
curva di elastanza media normalizzata di Senzaki et al. (1996)? iii)Qual ¢ l'effetto di
variazioni nei parametri cardiaci assumendo una stessa forma, e quindi, una stessa curva
Ex(tn)? A tal proposito, le simulazioni mostrate in questo paragrafo riguardano da una
parte l'effetto di introdurre nel modello DV? le curve limite inferiore e superiore di
elastanza normalizzata, rispetto a quella media, fornite da Senzaki et al. (1996); queste
curve rappresentano la deviazione standard effettivamente trovata dagli autori
considerando l'insieme delle curve di elastanza normalizzata derivate dai diversi
sottogruppi patologici € normali analizzati. Dall'altra parte vogliamo anche vedere
l'effetto di introdurre nel modello DV? le curve di elastanza normalizzate, con i rispettivi
parametri (Ema, Temax, Vo), paziente-specifiche; in particolare si considerano le
caratteristiche della meccanica cardiaca dei pazienti con stenosi aortica dello studio di
Dekker et al. (2003) e per la dinamica valvolare si adottano gli andamenti istantanei di
EOA forniti da Beauchesne et al. (2003).

Prima di tutto si puo osservare, in figura 5.13, la variabilita della sovrapposizione della
curve di elastanza normalizzata media = SD di Senzaki et al. (1996) e delle curve di
elastanza normalizzata dei pazienti stenotici di Dekker et al. (2003); quest'ultime
utilizzate anche da Garcia et al. (2005a) per la validazione del modello V7. In
particolare, le curve En(ty) del paziente #2 e del paziente #6 sono quelle che si

discostano maggiormente dalla curva Ex(tx) £ SD di Senzaki et al. (1996).
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E\(t) Curve di elastanza normalizzate
NN

—— media_Senzaki

- media_Senzaki+SD
= media_Senzaki-SD
-~ paziente #1
—- paziente #2

05 — paziente #4

—- paziente #6

Figura 5.13: Sovrapposizione delle curve di elastanza normalizzata media + SD di
Senzaki et al. (1996) e delle curve di elastanza normalizzata dei pazienti

#1, #2, #4, #6 di Dekker et al. (2003).

Pertanto, si procede a produrre i risultati delle simulazioni con il modello DV?,
utilizzando le curve Ex(ty) media = SD di Senzaki et al. (1996) e quelle dei pazienti #2 e
#6 di Dekker et al. (2003), con 1 rispettivi parametri che descrivono la meccanica

cardiaca: Enax, Temax, Vo (riportati in tabella 5.8).

Senzaki |Senzaki—SD| Senzaki+SD | Paziente #2 | Paziente #6
Epmax [MmmHg/mL] 1.56 1.56 1.56 1.1 2.0
Temax [S] 0.3296 0.3296 0.3296 0.3004 0.2758
Vo[mL] 15 15 15 -87 -29

Tabella 5.8: Parametri della meccanica cardiaca utilizzati nelle simulazioni con il

modello DV7.

Imponendo inizialmente nel modello lo SV a 70 mL (quindi E...« viene calcolato nel

modello) e adottando per la dinamica valvolare I'andamento istantaneo di EOA del
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soggetto stenotico di Beauchesne et al. (2003) si sono ottenuti i cicli (p,,V) e le portate
sotto le diverse condizioni di meccanica cardiaca imposte (figura 5.14). Le grandezze
significative sono poi riportate in tabella 5.9. Il confronto dei cicli (ps, V) ottenuti
considerando la curva media Ex(ty) di Senzaki et al. (1996) e le curve Ex(ty) = SD
evidenziano che la precisione ottenuta nei tre casi ¢ sostanzialmente la stessa. Questo
confronto sembra dunque avvalorare la significativita dell'uso dell'elastanza media
Ex(ty) come curva univocamente rappresentativa della meccanica cardiaca. Tuttavia,
quando si adottano curve Ex(ty) di pazienti stenotici, come quelle del paziente #2 e #6 di
Dekker et al. (2003), lo scenario cambia in modo non trascurabile e principalmente in

fase sistolica.

200 Senzaki 100 Senzaki 300 Senzaki 300 Sen.zak\
—— — Senzaki+3D —— —Senzaki-3D — — —paziente #2 — — —paziente #
250 250 280 250 T T T

200 200

150 150 150

100 100 100
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a0 &0 50

0 === == = == 1]
80 100 120 140 160 80 100 120 140 160 en o0 120 140 160 =) 100 1200 140 160

volurne Ly [rmb] volurne Ly [rml] volurne LY [ril] wolurme Ly [mb]

o 0.2 0.4 0.6 0g [u] 0.2 0.4 0.6 0.8 [u] 0.2 0.4 0.6 0.8 [ul 0.2 0.4 06 0.8
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Figura 5.14: Confronto tra i cicli (p,, V) e tra le portate ventricolari ottenuti imponendo
nel modello DV? condizioni di meccanica cardiaca diverse; assumendo SV
= 70 mL e, per EOA(t), l'andamento istantaneo del soggetto stenotico di
Beauchesne et al. (2003).
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eak eak min

pv” P’ Pa %  [mmHg] SW Enax

[mmHg] | [mmHg] | [mmHg] [J] | [mmHg/mL]
Senzaki 211.08 | 118.44 | 82.04 72.74 1.62 2.64
Senzaki+SD | 216.55 | 116.25 | 81.99 79.46 1.59 2.64
Senzaki-SD | 211.33 | 120.75 | 81.70 67.13 1.65 2.65
Paziente#2 | 254.15 | 123.85 | 81.42 94.04 2.06 1.31
Paziente #6 | 258.30 | 120.27 | 80.98 105.87 1.96 1.93

Tabella 5.9: Grandezze significative ottenute imponendo nel modello DV? condizioni di
meccanica cardiaca diversa;, assumendo SV = 70 mL e per EOA

l'andamento istantaneo del soggetto stenotico di Beauchesne et al. (2003).

Il confronto tra le pressioni ventricolari ottenute con la curva En(ty) media di Senzaki e
quelle ottenute con la curva, ad esempio, del paziente #2, mostra che nel primo caso il
modello prevede che la condizione stenotica riprodotta si collochi ancora nella
situazione di cuore compensato (la stenosi considerata, cioe, riesce ad essere sostenuta
dalla meccanica cardiaca). Viceversa, con la curva Ex(ty) del paziente #2 il risultato ¢
ampiamente al di fuori delle effettive possibilita cardiache (e.g. p, ™* = 254 mmHg e
SW = 2 J). La stenosi riprodotta, cio¢, in realta non pud essere compensata. I commenti
qui esposti mostrano percio che il considerare l'effettiva elastanza, cio¢ l'effettiva
risposta meccanica ventricolare, ¢ di importanza non trascurabile quando si intende
prevedere entro quale grado di stenosi il meccanismo compensatorio ¢ efficace, ovvero
se un dato paziente si trova in condizioni di cuore compensato o meno.

Lo svolgimento delle medesime simulazioni (figura 5.15) per il caso di soggetto non
stenotico di Beauchesne et al. (2003) mostra che, in assenza di stenosi, il
comportamento pressorio € volumetrico ventricolare ¢ equivalentemente riprodotto
anche quando si adotta la curva di elastanza paziente-specifica (i.e. del paziente #6) e i

relativi parametri della meccanica cardiaca.
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Figura 5.15: Confronto tra i cicli (p,, V) e tra le portate ventricolari ottenuti imponendo
nel modello DV? condizioni di meccanica cardiaca diverse; assumendo SV

= 70 mL e per EOA l'andamento istantaneo del soggetto non stenotico di

Beauchesne et al. (2003).

Da notare che un effetto non trascurabile della meccanica cardiaca si manifesta invece
sul comportamento della portata ventricolare Q. In particolare, considerando la
meccanica del paziente #6 la curva di portata che se ne ottiene ¢ piu alta e piu stretta
(quest'ultimo aspetto indica che ¢ piu breve la fase di eiezione ventricolare) di quella
relativa alla meccanica cardiaca di Senzaki. Tale evidenza suggerisce che la curva Ex(ty)
del paziente #6, con 1 rispettivi parametri, rappresenti la massima performance
meccanica del cuore (quella messa in atto durante il meccanismo di compenso),
performance cio¢ tale da produrre, in assenza di stenosi, un flusso maggiore di quello
fisiologico. La conferma di questa supposizione si ha dalla simulazione di quanto
accade in assenza di stenosi ancora adottando la curva Ex(ty) e 1 relativi parametri della

meccanica cardiaca del paziente #6 (tabella 5.8), ma non imponendo alcun valore di SV.
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Il grafico di figura 5.16 riporta il ciclo (p.,V) che se ne ottiene, posto a confronto con il
ciclo (py, V) ottenuto adottando la curva di elastanza media normalizzata di Senzaki e 1
suoi parametri fondamentali (riportati in tabella 5.8). La meccanica cardiaca del
paziente #6 'applicata’ ad una valvola non stenotica mostra infatti un cuore molto piu

performante del caso realistico.

280+ Senzaki
———paziente #5

200 -

150

D
10 60 B0 100 120 140 160
pressione LY [mmHg]

Figura 5.16: Confronto del ciclo (p,, V) ottenuto con il modello DV? non imponendo lo
SV e adottando, per descrivere la meccanica cardiaca, la curva media
Ex(ty) di Senzaki e del paziente #6 con i rispettivi parametri (tabella 5.8).
Per EOA(1) si e adottato l'andamento istantaneo del soggetto non stenotico

di Beauchesne et al. (2003).

Le simulazioni di meccanica cardiaca fin ora esaminate consentono di affermare
pertanto che: i)le curve di elastanza normalizzata risentono dello stato del muscolo
cardiaco in termini di performance meccanica che il ventricolo sinistro ¢ in grado di
garantire; la quale, a sua volta, ¢ verosimilmente influenzata dalla presenza/assenza di
stenosi aortica piu di quanto lo sia per effetto di altre patologie; ii)i risultati del modello
DV? dipendono dalla meccanica cardiaca considerata.

Per concludere si vuole esaminare l'effetto di singoli cambiamenti sia per quanto

riguarda la forma della curva dell'elastanza Ex(ty), sia per quanto riguarda i parametri
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fondamentali che descrivono la meccanica cardiaca Emax, Temax, Vo. A tal proposito si
procede tramite il modello DV?, senza imporre lo SV e adottando per la dinamica
valvolare I'andamento istantaneo di EOA del soggetto non stenotico di Beauchesne et
al. (2003), simulando i seguenti casi per la meccanica cardiaca:

*  CASO 1: Ex(tn), Emax, Temax, Vo di Senzaki.

*  CASO 2: Ex(tn), Emax, Temax, Vo del paziente #6.

*  CASO 3: Ex(tn) del paziente #6; Enax, Temax, Vo di Senzaki.

*  CASO 4: Ex(tn) e V del paziente #6; Epax, Temax di Senzaki.

*  CASO 5: Ex(tn) € Enma del paziente #6; Temax, Vo di Senzaki.

*  CASO 6: Ex(tn) € Temax del paziente #6; Enax € Vo di Senzaki.
Dal confronto dei cicli (p,, V), mostrati in figura 5.17, si pud osservare: i)l'effetto di

3

adottare una meccanica cardiaca diversa, cio¢ quella “universale” di Senzaki et al.
(1996) e quella di uno specifico paziente stenotico (paziente #6 di Dekker et al., 2003),
dal confronto dei casi 1-2; ii)l'effetto solamente della forma della curva di elastanza
normalizzata Ex(ty) dal confronto dei casi 1-3; iii)l'effetto di V, dal confronto dei casi 3-
4; 1v)l'effetto di E...x dal confronto dei casi 3-5; v)l'effetto di Tema dal confronto dei casi

3-6; vi) l'effetto combinato di variare sia V,, che E...x dal confronto dei casi 2-6.
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SIMULAZIONI NUMERICHE E RISULTATI
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Figura 5.17: Confronto di cicli (p, V) ottenuti con il modello DV?, sotto diverse
condizioni di meccanica cardiaca, non imponendo lo SV e adottando per
la dinamica valvolare l'andamento istantaneo di EOA del paziente sano
di Beauchesne et al. (2003).
a)Effetto della meccanica cardiaca complessiva (forma e parametri);
b)effetto della forma di En(ty); c)effetto di V,,; d)effetto di E,..,e)effetto di
Tenaxs feffetto combinato di Vy ed E .

Ovviamente, come ci si aspettava, adottare una meccanica cardiaca diversa ha un effetto
importante sia in termini di p, ™ che in termini di massima performance espressa dal
cuore come si nota dal confronto dei cicli (p,,V) dei casi 1-2; 'effetto di adottare una
curva Ex(ty) paziente specifica rispetto quella media di Senzaki, viceversa, sembra avere
un effetto minore, dato dall'incremento del picco della pressione ventricolare di circa 20
mmHg (che, comunque, non ¢ modesto).

Variazioni piu importanti, sia in termini di pressione che di volume ventricolare, si

hanno invece al variare dei parametri che descrivono la meccanica cardiaca, in
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particolare al variare di Enax € Vo, cosa che ¢ lecito aspettarsi.

Si puod concludere pertanto affermando che la meccanica cardiaca descritta tramite il
modello dell'elastanza tempo-variante ¢ fortemente dipendente dai parametri Eqax, Vo,
Temax, 1 quali sono paziente-specifici. Inoltre, a tutt'oggi non c'¢ ancora uno studio che
attesti la bonta della curva media di elastanza di Senzaki nel predire la contrazione
ventricolare di pazienti con stenosi aortica; questo aspetto resta quindi ancora aperto e

necessita di maggiori approfondimenti a partire da misure cliniche.
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Conclusioni

L'utilizzo di un modello numerico permette di studiare e simulare l'interazione di diversi
sistemi fisiologici superando il problema che si ha in ambito clinico di un'analisi spesso
piu complessa per la misurazione di numerose variabili fisiologiche (alcune delle quali
non risultano sempre fattibili) ed in un gran numero di pazienti. Il modello V* proposto
da Garcia et al. (2005a) puo essere utile in questo contesto perché permette di studiare
l'interazione tra il ventricolo sinistro, la valvola aortica ed il sistema arterioso in
differenti stati patologici utilizzando un numero limitato di parametri. L'aggiornamento
del modello V* tenendo conto della dinamica valvolare (modello DV?) ha dato dei
risultati interessanti modificando di poco il numero dei parametri necessari al suo
funzionamento, ma mantenendo la stessa struttura analitica del modello originario. Dal
confronto dei due modelli, svolto utilizzando per il modello DV’ gli andamenti
istantanei reali dell'area valvolare (EOA(t) di Beauchesne et al., 2003) e per il modello
V? il rispettivo valore medio (EOA) durante l'eiezione, sono emerse le seguenti
considerazioni: 1)in assenza di stenosi l'inclusione della dinamica valvolare non sembra
avere un effetto importante; 2)in presenza di stenosi la dinamica valvolare ha un effetto
maggiore, in particolare in termini di massima pressione ventricolare; 3)la pressione e il
volume ventricolare simulato tenendo conto della reale dinamica di una valvola
stenotica predicono in modo piu accurato rispetto al modello V3 la pressione ed il
volume effettivamente misurati in un paziente stenotico.

Si ¢ stimato sperimentalmente che il lavoro ventricolare in un cuore non patologico ¢
dell'ordine di 1J, mentre in presenza di stenosi questo lavoro puo essere incrementato,
mantenendo la gittata sistolica normale, fino al range limite di 1.5-1.7 J. Un parametro
importante per la classificazione della stenosi aortica ¢ il salto di pressione
transvalvolare medio che si verifica tra il sistema arterioso e il ventricolo sinistro
durante 1'eiezione ventricolare a causa della presenza dell'ostruzione valvolare. Al fine
di valutare la condizione critica di stenosi aortica sul cuore si ¢ quindi proceduto
mediante il modello DV?® (con dinamica valvolare assunta a trapezio) in modo da

riprodurre il salto di pressione transvalvolare medio misurato in soggetti stenotici. Il
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confronto tra i risultati del modello DV e quelli del modello V* (imponendo la normale
gittata sistolica) ha evidenziato che: 1)il salto di pressione transvalvolare medio stimato
con il modello V* & molto inferiore a quello ottenuto dai dati raccolti in ambito clinico;
2)L'andamento del lavoro (SW) del ventricolo sinistro per espellere il sangue in esso
contenuto durante 1'eiezione ¢ maggiore quando si tiene conto della dinamica valvolare
e sposta il grado di stenosi critica da EOA = 0.5-0.4 cm? (modello V*) a 0.75-0.5 cm?
(modello DV?). Inoltre, 1'andamento di SW per il valore di EOA = 0.4 ¢cm? tende al
limite superiore fissato come massimo lavoro esprimibile dal cuore; 3)la fase di apertura
valvolare, come ¢ lecito aspettarsi, risulta lenta nel caso di stenosi lieve e moderata.
Viceversa, per stenosi severa e quindi EOA < 1 c¢m? la fase di apertura risulta
inaspettatamente veloce quando si voglia riprodurre il valore di salto di pressione
transvalvolare medio da paziente. Situazione, quest'ultima, del tutto inverosimile, dato
che all'aggravarsi della patologia stenotica la velocita dei lembi valvolari e quindi la
fase di apertura della valvola aortica ¢, nel reale, sempre piu lenta. Si ¢ dedotto,
confrontando qualitativamente il trend numerico con I'evidenza clinica, che la situazione
che non puo verificarsi per valori di EOA < 1 c¢m® ¢ il mantenimento di una gittata
sistolica normale; i dati raccolti sul salto di pressione transvalvolare medio riflettono,
verosimilmente, la condizione di 'low flow-low gradient' in cui il cuore ¢ gia
scompensato. Le simulazioni svolte non impostando il valore della gittata sistolica (cio¢
“lasciando il cuore libero” di esprimere la propria risposta pressoria e di flusso) hanno
dato la conferma di questa deduzione.

Infine, si sono svolte le simulazioni volte all'esame dell'effetto di condizioni di
meccanica ventricolare diverse da quelle fin ora imposte nei modelli di letteratura. La
meccanica ventricolare ¢ descritta nel modello V* tramite la curva di elastanza
normalizzata En(ty) di Senzaki et al. (1996), la quale dovrebbe essere una curva
universale (cio¢ in grado di descrivere la contrazione ventricolare sia in un cuore sano
che in un cuore patologico) e dai parametri ventricolari E ., Temax € Vo, che sono quelli
che differenziano 1 diversi stati patologici. Tuttavia ad oggi non c'¢ uno studio che attesti
la bonta della curva Ex(ty) di Senzaki et al. (1996) nel predire la contrazione
ventricolare di pazienti con stenosi aortica. L'introduzione nel modello DV’ di

condizioni di meccanica ventricolare specifica di soggetti stenotici secondo i dati di
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Dekker et al. (2003) ha messo in luce notevoli differenze nelle grandezze emodinamiche
e nello SW sia quando si considera la meccanica cardiaca complessiva propria di tali
soggetti, sia in termini di sola variazione della forma della curva En(tx). Questo aspetto
resta quindi ancora aperto e necessita di maggiori approfondimenti a partire da misure

cliniche su soggetti stenotici.
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Appendice

A. Il teorema della quantita di moto
Consideriamo, in un generico campo di moto, una porzione di fluido racchiusa entro un
volume ¥ (volume di controllo) delimitato dalla superficie A« Tale volume ¢ soggetto

ad un insieme di forze esterne, in particolare:
— forze di volume, che indichiamo con E; ;
— forze di superficie, cio¢ trasmesse al volume attraverso la superficie che lo
racchiude; le indichiamo, per ora genericamente, con b2 ;

— forze legate allo stato cinematico del fluido, e cio¢: forze dovute all'(eventuale)
inerzia temporale del moto, che indichiamo con [/ , e forze dovute all'inerzia

convettiva, che indichiamo con 13
Per 1'equilibrio del fluido contenuto nel volume di controllo deve essere verificata la
condizione:

G+ IT +1+ D=0 (A1)
L'equazione (A1) esprime la forma generale del teorema della quantita di moto.
L'espressione diventa operativamente utile assumendo I'ipotesi di fluido omogeneo e
incomprimibile e purché, nel problema in esame, il volume di controllo venga scelto
secondo criteri oculati. In particolare: la porzione di superficie A; attraverso la quale si
ha ingresso della corrente nel volume di controllo e la porzione di superficie A,
attraverso la quale si ha uscita della corrente dal volume di controllo devono essere
piane e le correnti che le attraversano devono potersi dire monodimensionali. In tal caso
si ha:

-

— G : assumendo che la sola forza di volume sia quella legata al campo

gravitazionale, G ¢ la forza peso del volume fluido isolato. Sara sempre, per
definizione, una forza verticale diretta verso il basso, di modulo pari a G = y¥,
essendo ¥ il volume isolato e v il peso specifico del fluido.

— I : sono le forze legate allo stato di tensione agente sulla superficie del
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volume di controllo. Usualmente possono essere trascurati gli effetti degli sforzi

tangenziali sicché Il dipende dalla sola distribuzione delle pressioni su Aj.

Data la scelta operata per il volume di controllo, le forze I sono:

—

P, : ¢ la forza che agisce sul volume di controllo attraverso la superficie

1
A; in virta dello stato di pressione agente su detta superficie. Poiché la
corrente che attraversa A; ¢ monodimensionale, sulla superficie la pressione

¢ distribuita idrostaticamente. Ricordando che A; ¢ piana, si ha dunque per il

—

modulo:  P,=p; A4, ,dove p; ¢ lapressione baricentrica. P, inoltre

¢ diretta normalmente ad A;, ed il suo verso dipende dal segno di  p;

N

P, : ¢ la forza che agisce sul volume di controllo attraverso la superficie

A, in virtu dello stato di pressione agente su detta superficie. Per essa
valgono le medesime considerazioni espresse al punto precedente
(naturalmente cambiando opportunamente il pedice alle grandezze
significative).

-

P, : ¢ la forza che agisce sul volume di controllo attraverso la 'superficie
rimanente' A, (A, cio¢ ¢ tale che A = AitA,+A,) in virtu dello stato di
pressione agente su detta superficie. Per la sua valutazione, si ragione di
volta in volta nello specifico caso applicativo. Si noti che in relazione allo
specifico problema e alla scelta di conseguenza operata per la delimitazione
di ¥ la superficie A, puo essere in tutto o in parte formata da una superficie

solida (per esempio, la superficie interna di un condotto).

I e D : sono le forze legate all'inerzia, rispettivamente temporale e

convettiva, del fluido contenuto nel volume di controllo. Data la scelta operata

per ¥ si ha:

-

D. : ¢ la spinta dinamica (o inerziale convettiva) che la corrente in

1

ingresso esercita sul volume isolato attraverso la superficie A;. Essa ha la
direzione della velocita della corrente in ingresso, € verso tale da
comprimere il volume di controllo. Il suo modulo ¢ pari a D; = ppQ;Vi, dove

p ¢ la densita del fluido, Q; ¢ la portata in ingresso attraverso A; e V; ¢ la
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velocita media della corrente nella medesima sezione. Il coefficiente
moltiplicativo B tiene conto dello scostamento della velocita media V
dall'effettivo profilo delle velocita nella sezione, ed il suo valore dipende
appunto, dalla forma del profilo di velocita (in particolare, = 1 per profilo

uniforme).

. D : ¢ la spinta dinamica (o inerziale convettiva) che la corrente in uscita

u

esercita sul volume isolato attraverso la superficie A,. Per essa valgono le
medesime considerazioni espresse al punto precedente (naturalmente

cambiando opportunamente il pedice alle grandezze significative).

. I : ¢ laforza dovuta all'(eventuale) inerzia locale del fluido contenuto nel
volume di controllo. Nel caso di corrente monodimensionale, detta forza

assume l'espressione I= —pf 1 d¥

L'equilibrio del volume di controllo, ovvero il teorema della quantita di moto applicato
al volume di controllo, risulta pertanto espresso dalla relazione vettoriale:
G+P+P,+P+D+D +1=0 (A2)
L'applicazione dell'equazione (A2) richiede naturalmente che 1'equazione stessa venga
proiettata lungo gli assi di un opportuno sistema di riferimento. Si osservi che le
relazioni scalari che ne derivano esprimono l'equilibrio del volume di controllo nella

direzione degli assi stessi.

B.

Si consideri l'integrale che compare nell'equazione (3.9). Si ha, tenendo conto anche
dell'equazione (3.10a)
f ds= f—ds —ds+f—ds (B1)
nr T nr
Si sviluppa nel seguito l'integrale esteso tra la sezione 1 e la sezione vc. Osservando

che, in base alla prima delle (3.10b), dr = —ds-tana.,, si pud immediatamente scrivere
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TLdS:’EfA | —dr _ 1 11
o » mrotano, wtano, |\ 7., R

(B2)

essendo rroa 1l raggio del getto conico nella sezione di vena contratta. L'angolo a., ¢ tale

R—r
che tana,, :L—EOA . L'equazione (B2) puo dunque essere riscritta come
[— (B3)
L’ TR po,

Seguendo il medesimo approccio per lo sviluppo dell'integrale esteso tra la sezione vc e

la sezione 2 si ottiene

2
L
[Las=—2 (B4)

ve UV JTRI/'EOA

Si ha percio, complessivamente

2
La’s= L
A TR o,

(B3)
ovvero, in termini d'area piuttosto che di raggio

[ 1,
! a® \/EOA A, (B6)

C.

Il secondo integrale nell'equazione (4.2) puo essere riscritto come
104 2 2 2 Or
——ds 9L g5 = d + | —5—ds C1
. A* Ot lf . at J; vfc Ot D
Si sviluppa nel seguito l'integrale esteso tra la sezione 1 e la sezione vc. Ricordando
l'espressione assunta per r tra la sezione 1 e la sezione vc (equazione (3.10a)), la
relazione tan o, = (R — rgoa)/Lin €d osservando che reoa = reoa(t) € Ly = Li(t), si ha

_ R—r  R-r

= L
tano,, R—ry,

m

ds=—dr __"tn__ g
tan o, (R—rEOA)
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ar atanam 1 8}/'EOA + R_rEOA aLm
o T Tm | —
ot ot L, ot L Ot
(C2)
R—r 1 Orgoy R—7pp, 0L,
= m| 5 + 2
R—I"EOA Lm at Lm at
L'integrale in (C1) tra 1 e vc diventa percio
K Lﬂd :rmi R—r LarEOA_i_R_rEOA oL, | —L, dr
|’ Ot x s R—rg, "L, Ot Lm2 ot (R_FE0A>
=rj('u_ 2L, arE0A+R_rEOA oL, <R_r)dr
R T[(R_FEOA)Z 61 Lm 8t ]/'3
_ 2L, arEOA+R—rEOA6Lm rj?”_(R—r)dr
T[(R_FEOA)z ot Lm ot R 1”3
_ 2L, Orpos , R=7pp 0L, R(R_VEOA)Z
B 2 + 2 2 (C3)
T[(R_VEOA) ot L, ot 2R 7 pou

ot L ot

+ 4/ 4, 1
EOA
A
+| 4 ==-1
EOA

Seguendo il medesimo approccio per lo sviluppo dell'integrale esteso tra la sezione vc e

L (arEOA+R—rEOA8Lm

- 2
TR Y poy

| oL,
L, ot

L

m

" JA4,-EOA

1 OFEOA
2-EOA Ot

|

oL,
ot

L, 6EOA
2-EOA ot

1
VA,-EOA

la sezione 2 si ottiene

2

2 Or 1 L, oFE04 || 4, JL,

= " ds= + ~1 C4
T T VA, EOA| 2-EOA 0t EOA ot S

e dunque per l'integrale esteso tra 1 e 2

2

2 or 1 L O0EOA 4, oL

<= 2l ds= + —1]Z= C5
{mﬁat *T V4, E0d| 2E04 o1 \VEo4 )a: ©3)

Ricordando ora I'equazione (3.13):
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L=2n\4,— EOA
la sua derivata nel tempo ¢
0 LIdt=—(n/ 4,— EOA|0 EOAId1 (C6)

Pertanto 1'espressione (C5) puo essere riscritta come

2

[ 20r,_  =x V4,~E04 4,—EOA 1 0 EOA
| w0t JA,-EOA\ EOA VEOA A,—EOA| ot
o 1 [V4,-E04 4,—VEOA\gE04
VA, EOAVEOA\ VEOA  A,—VEOA| ot
(C7)
o 1 A,—EOA—\EOA\A,+ EOA § EOA
~J4,-E04 VEOA VEOA+ A4,— EOA ot

_ x 1-JEOAI4, 5 Eo4
EOA" J1—EOAl A, 0t
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