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The ocean is the river’s goal

a need to leave

the water knows

We’re closer now than light years to go

R.E.M.



WOORD VOORAF

Tot voor een half uur was ik ervan overtuigd dat dit woord vooraf zowat het eenvoudigste zou
zijn om neer te schrijven. Nu denk ik er anders over.

Vier jaar terug stelde ik me weinig vragen bij de keuze om een aantal jaar van mijn leven aan
onderzoek naar de vloeistofdynamica van het cardiovasculair systeem te wijden. Nu besef ik
dat ik het mezelf niet gemakkelijk heb gemaakt. Na deze vier jaar sta ik ver van het beroep
van burgerlijk bouwkundig ingenieur, mijn vermeende roeping, en de vraag naar ingenieurs
met kennis van de cardiovasculaire haemodynamica is niet overweldigend.

Niettemin denk ik de juiste keuze te hebben gemaakt. De voorbije jaren waren boeiend. Het
was prettig de evolutie te ondergaan van het passief luisteren naar prominente wetenschappers
in het vakgebied, tot het actief deelnemen aan discussies met dezelfde prominente
wetenschappers, die zich even later in je jury blijken te bevinden. Anderzijds is het
frustrerend te beseffen hoe weinig men weet, vooral in een snel evoluerend multidisciplinair
domein als de biomedische wetenschappen, met meer en meer aandacht voor de moleculaire
celbiologie.

In de loop van mijn werkzaamheden aan het laboratorium is er veel veranderd. Ik ben gestart
met één promotor; nu heb ik er twee. Met slechts een beperkt aantal mensen zijn we erin
geslaagd om uit te groeien tot een volwaardig biomedisch laboratorium dat stilaan een plaats
vindt binnen de internationale onderzoeksgemeenschap. Dit was slechts mogelijk dankzij de
dynamiek en het enthousiasme van Pascal en de voortdurende steun van Ronny. Ik meen
echter te mogen stellen dat het voorliggende proefschrift een belangrijke bijdrage heeft
geleverd in deze ontwikkeling.

Voor het laboratorium breken belangrijke tijden aan. Het labo is - ook bouwtechnisch - in
volle expansie en het zal er de komende jaren op aankomen de noodzakelijke funderingen van
kennis en expertise op te bouwen. Dit proefschrift is hierbij één van de belangrijke schakels.
Ik hoop oprecht nog een paar jaar te kunnen deel uitmaken van dit proces om mijn opgedane
kennis en ervaringen over te dragen op de studenten, collega’s of latere opvolgers.

Wat er ook gebeurt, ik zal met plezier terugdenken aan de tijd die ik aan het laboratorium heb
doorgebracht. 1k wens dan ook alle collega’s van het laboratorium te bedanken, indien niet
omwille van hun rechtstreekse bijdrage aan dit werk, dan wel omwille van hun steun en
begrip in de voorbije jaren:

Manuella en Kristien,

Christiaan, Martin, Marcel, Franky en Siegfried,
Marc, Luc, Dirk, Pascal, Ronny,

de nieuwkomers Renaat en Peter,

de reeds verdwenen Limbaya en Koen,

de permanente bezoekers van het labo...

Een speciaal woord van dank aan mijn promotoren Pascal Verdonck en Ronny Verhoeven
voor het vertrouwen en de voortdurende steun en mogelijkheden die zij me hebben geboden
om dit werk tot een goed einde te brengen.



Sta me toe in dit woord vooraf tevens mijn ouders en schoonouders te bedanken voor hun
aandeel in dit werk. Bedankt voor de mogelijkheden die jullie me hebben geboden om te
komen tot waar ik nu sta en voor de niet aflatende steun.

In deze paragraaf zou ik graag mijn echtgenote, Chantal, willen bedanken, hoewel ik de
uitdrukking “dank je” niet sterk genoeg vind klinken. Ik denk dat ik in de toekomst maar wat
vaker een bloemetje mee naar huis neem....

In de loop van deze vier jaar heb ik tevens het genoegen gekend een aantal studenten te
begeleiden in het werk aan hun eindejaarsthesis. Ik wens elk van hen te bedanken voor de
inspirerende, vlotte en aangename samenwerking.

Ik wens tevens een aantal medici te bedanken voor hun samenwerking in de loop van dit
onderzoek:

De mensen van de afdeling Cardiologie van het UZ te Gent, met name Frida en Ann, Marc De
Buyzere en de professoren Daniél Duprez en Denis Clement voor de samenwerking en de
geboden mogelijkheden.

Dr. Yvon De Rijcke (UZ Gent) voor het verschaffen van de hondendata en literatuur
Professor Guido VVan Nooten (UZ Gent)

Dr. Luc Missault (AZ Brugge)

Dr. Yvan De Scheerder (KU Leuven) voor het ter beschikking stellen en plaatsen van de
stents

Tot slot wens ik een aantal mensen in het buitenland te bedanken voor hun bijdrage in mijn
vorming in het algemeen en dit proefschrift in het bijzonder:

Professor Frans Van De Vosse, Frank Gijsen en Marcel Rutten van de Technische
Universiteit Eindhoven

| want to thank professor Nikos Stergiopulos for his contribution to this work. Thank you for
having me over in Lausanne and for the stimulating discussions in person, over the phone and
over the internet.
Bedankt ook aan professor Nico Westerhof.
Dit onderzoek was slechts mogelijk door de financiéle steun van de Vlaamse Gemeenschap
(IWONL en IWT), waarvoor dank.

Gent, januari 1997

Patrick Segers.



OVERZICHT

In dit proefschrift worden een fysisch/hydraulisch en een mathematisch model van het
slagaderlijk systeem aangewend bij de ontwikkeling van een niet-invasieve methode voor het
schatten van de totale arteriéle compliantie van het slagaderlijk systeem. Het werk is
onderverdeeld in 9 hoofdstukken. Hoofdstuk 1 geeft een overzicht van de anatomie,
fysiologie en pathofysiologie van het vasculair systeem. In hoofdstuk 2 wordt de Womersley
theorie (pulserende laminaire stroming in een elastische buis) afgeleid voor het speciaal geval
van de elastische leiding met verhinderde langse uitzetting. De afgeleide betrekkingen
vormen de basis voor het mathematische model. Hoofdstuk 3 geeft een literatuuroverzicht van
de bestaande modellen van het arterieel systeem. Hoofdstuk 4 beschrijft het opstellen van het
mathematisch model en toont de impact van de gebruikte geometrie, randvoorwaarden en
aannames op de bekomen resultaten. De golfvoortplanting in een tapse buis wordt in detail
bestudeerd. In hoofdstuk 5 wordt het fysisch model voor het slagaderlijk systeem behandeld.
De metingen en bevindingen worden kwalitatief en waar mogelijk kwantitatief vergeleken
met in vivo waarnemingen. In Hoofdstuk 6 wordt een link gelegd tussen het fysisch en
mathematisch model aan de hand van een simulatie van de in vitro resultaten, met speciale
aandacht voor de golfreflectie in de aorta. Het hoofdstuk behandelt tevens twee specifieke
toepassingen op het fysisch model. In Hoofdstuk 7 wordt een overzicht gegeven van de
bestaande methodes voor het bepalen van de elastische eigenschappen van het slagaderlijk
systeem. De niet-invasieve methode voor het schatten van de totale arteriéle compliantie
wordt afgeleid. In Hoofdstuk 8 worden, op basis van het mathematisch en fysisch model,
verschillende methodes voor het schatten van de totale arteriéle compliantie gevalideerd.
Hoofdstuk 9 tenslotte vat de belangrijkste bevindingen samen.
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EENHEDEN EN SYMBOLEN

In dit proefschrift wordt de druk uitgedrukt in mmHg (1 mmHg = 133.4 Pa = 1334 dyn/cm?)
en het volume in ml. De compliantie wordt aldus uitgedrukt in ml/mmHg; de weerstand of
impedantie in mmHg/(ml/s). De elasticiteitsmoduli worden uitgedrukt in Pa.

o Womersley parameter = R “p
il
og,02  Kruipfractie
B stijfheidsparameter (model van Hayashi); dempingsconstante

€ elastische rek

€’10  fasehoek van complexe grootheid samengesteld uit Besselse functies van orde 0 en 1
€’10 fasehoek van complexe grootheid samengesteld uit Besselse functies van orde 0 en 1
fasehoek

complexe propagatiecoéfficiént =a + ib

schijnbare propagatiecoéfficiént

afschuifsnelheid

parameter uit Womersley theorie
fasehoek

dempingsconstante

golflengte

(dynamische) viscositeit
coéfficiént van Poisson
3.141509...

codrdinaat in omtreksrichting (cilindrische co6rdinaten)
dichtheid van de vloeistof

pwand dichtheid van de vaatwand

c spanning

T schuifspanning

T1,T2  tijdsconstanten

hoekfrequentie

langse wandverplaatsing

radiale wandverplaatsing

VD @3 < T A6 3 < e >=©

()

g

C

A gradiént
) fasehoek drukgradiént

r complexe reflectiecoéfficiént

dempingscoéfficiént; reéel deel vany
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Anatomie, fysiologie, en pathofysiologie
Hoofdstuk 1

Anatomie, fysiologie en pathofysiologie

van het vasculair systeem

Dit hoofdstuk biedt een overzicht van de anatomische structuur van het hart en de bloedvaten.
Er wordt beschreven hoe het hart door contractie drukpulsaties opwekt, die zich voortplanten
over de slagaders. Het belang van het erkennen van de bloeddruk als een golfvorm wordt
beklemtoond. Vervolgens wordt beknopt de rheologie van het bloed behandeld. De
samenstelling van de vaatwand wordt in detail bekeken, en er wordt een overzicht gegeven
van de belangrijkste mechanische karakteristieken, en de bepalingswijze ervan. Daarna
worden hypertensie (verhoogde bloeddruk) en atherosclerosis (slagaderverkalking) toegelicht.
Tot slot wordt dieper ingegaan op de neuro-hormonale controlemechanismen van de
bloeddruk, de drukregulatie door de musculaire arterién en arteriolen, en wordt de specifieke
rol van de nieren aangeraakt. Aldus wordt een variéteit aan aspecten belicht die in meer of
mindere mate rechtstreeks verband houden met dit werk, waarbij een summier naslagwerk
wordt gecreéerd waar de lezer op ieder moment snel wat randinformatie kan oppikken.
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Hoofdstuk 1

Anatomie, fysiologie en pathofysiologie

van het vasculair systeem

Het menselijk lichaam is een ingewikkeld meercellig organisme waarin cellen voedingsstoffen uit
de directe omgeving opnemen en afvalproducten aan die omgeving afstaan. Daar lichaamscellen
enkel stoffen kunnen opnemen die opgelost zijn, bestaat de omgeving van de cellen uit een
waterige substantie, het weefselvocht. Dit weefselvocht dient enerzijds voortdurend voldoende
zuurstof en voedingsstoffen te bevatten om de cellen in leven te houden en dient anderzijds in te
staan voor de afvoer van de afbraakproducten. Om deze functies te waarborgen heeft zich bij
meercellige organismen een circulatiesysteem ontwikkeld waardoor cellen in stand worden

gehouden: het hart- en bloedvatenstelsel.

1.1. Anatomie van de bloedsomloop

1.1.1. De grote en de kleine bloedsomloop

Het menselijk, volwassen lichaam bevat
gemiddeld ongeveer 5 liter bloed (5 a 6 liter
bij de man; 4 tot 5 liter bij de vrouw). Het hart
pompt dit volume rond aan een gemiddelde
van = 6 liter/min. De volledige baan die het
bloed beschrijft kan worden onderverdeeld in
een grote en een kleine bloedsomloop (Figuur
1.1).

De Kleine bloedsomloop staat in voor de
gaswisseling. Zuurstofarm bloed wordt uit de
kamer van de rechterharthelft (rechterventri-
kel) de longslagaders ingepompt om in de
longen CO, af te staan en O, op te nemen.
Vanuit de longen stroomt het bloed dan naar
de linkerharthelft om via de linkerboezem
(linker atrium) en de mitralisklep door het
linker ventrikel de aorta te worden ingeperst,
waar de grote bloedcirculatie aanvangt. De sl-
agaders of arterién voeren het bloed van het
hart weg, om via talrijke parallelle netwerken
van Kleinere arterién en arteriolen in een
capillair netwerk in de verschillende organen
en weefsels uit te monden. Aldus worden de
organen bevoorraad van zuurstof, hormonen
of  voedingsstoffen. Eenmaal deze

kleine bloedsomloop

Capillairen onderbuik

hart Aorta

\

@

Figuur 1.1. Schematische indeling van de

bloedsomloop
bloedsomloop.

in de grote en de kleine

stofwisselingslocaties voorbij wordt het bloed via venulen, venen en tenslotte via de onderste en
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bovenste holle ader (vena cava inferior en superior) naar de rechterhartboezem teruggevoerd om
via de tricuspidaalklep en het rechterventrikel opnieuw de kleine circulatie te doorlopen.

Het bloed vervult aldus ondermeer een transportfunctie. Door het transport van alle
levensnoodzakelijke stoffen (water, gassen (O, CO,), antistoffen, warmte, zout, hormonen,
suikers, stofwisselingsprodukten,...) worden de verschillende "spiegels” (hormonenspiegel,
suikerspiegel) op peil gehouden (regulerende functie van het bloed). Bloed kan aldus verschillen
in samenstelling in functie van de locatie. Veneus bloed uit de hormoonklieren zal bv. meer
hormonen bevatten, ter hoogte van de milt zal het gehalte antistoffen hoger zijn, terwijl ter hoogte
van lever en spieren de bloedtemperatuur hoger zal liggen.

1.1.2. De slagaders
1.1.2.1. DE CENTRALE BLOEDVATEN

1.1.2.1.1. De grote lichaamsslagader : de aorta (Figuur 1.2)

De aorta ontspringt in het linker ventrikel, en wordt
ervan gescheiden door de aortaklep. Hij loopt achter
de truncus pulmonalis naar rechts omhoog. De
aorta ascendens (1) verloopt vervolgens in een
boog - arcus aortae (2) - naar achteren en loopt dan
vanaf de 4e borstwervel eerst links van de wervel-
kolom, en dan ervoor naar beneden : aorta descen-
dens (3). In het borstgedeelte wordt de aorta
descendens de aorta thoracalis genoemd; onder het
middenrif verandert hij van naam, en wordt de
aorta abdominalis.

Vervolgens splitst de aorta abdominalis zich in de
a.iliaca communis dextra (rechts) en sinistra (links),
die elk een tak afgeven naar het kleine bekken
(a.iliaca interna) en één naar het been (a.iliaca exter-
na). De ongepaarde voortzetting van de aorta
abdominalis is de a.sacralis mediana, wat een over-
blijfsel is van de staartslagader.

Alle takken van de bloedsomloop ontspringen direct
of indirect uit de aorta.

Figuur 1.2. De aorta
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1.1.2.1.2. De kransslagaders

De directe takken van de aorta
ascendens zijn de kransslagaders of
coronairen (Figuur 1.3). Zij maken
deel uit van de grote bloedsomloop,
en verzorgen de voeding van de
hartspier zelf. De a.coronaria dextra
(4) en sinistra (2) ontstaan in de
sinuswand van de aortaklep (1), en
lopen elk aan een zijde om het hart
heen. De linker coronairarterie (2)
splitst na een kort verloop in de
r.interventricularis anterior (3) en
de r.circumflexa (6). De rechter
coronairarterie (4) eindigt in de
r.interventricularis posterior (5).
Deze bloedvaten dringen van
buitenaf de hartspier binnen. Het
zijn eindarterién.

Bij vernauwingen van de takken van
de coronairarterién  wordt het
betreffende deel van de hartspier
onvoldoende voorzien van zuurstof
(angina pectoris, hartinfarct). Een

Figuur 1.3. De kransslagaders.

vaatafsluiting kan ook ontstaan door een bloedstolsel (embolie), waarbij de embolie meestal af-
komstig is van een ontstoken hartklep of endocard (binnenste wand van het hart).

1.1.2.1.3. De halsslagaders (Figuur 1.2, Figuur 1.4)

De directe takken van de arcus
aortae vinden hun oorsprong als
halsslagaders. Ze takken links
van het mediane vlak af, en
bevoorraden hals en hoofd met
bloed. Rechts is er de truncus
brachiocephalicus (10) met als
hoofdtakken de a.carotis
communis (11) en de a.subclavia
(12). Links zijn dezelfde takken
terug te vinden met dit verschil
dat zowel de a.carotis communis
als de a.subclavia rechtstreeks uit
de aortaboog ontspringen (in

IRERER]

~13% ~ 9% <1% <0,1% <0,1% <0,1%
<0,1% <01% <0,1% <0,1% <0,1% <01%

rechtslopend arcus aortae duplex

Figuur 1.4. Anatomische truncusvariaties

77% van de gevallen). Andere mogelijke configuraties zijn voorgesteld in Figuur 1.4. Deze
variaties van de halsslagaders ontstaan door afwijkingen in de embryonale ontwikkeling. In totaal

gaat het om 23 % van de populatie.
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1.1.2.1.4. Directe takken van de aorta descendens (Figuur 1.5)

Deze slagaders zijn onder te brengen in arterién voor de vaten van de rompwand, en voor de
ingewanden.

Dorsale gepaarde segmen-
tale arterién splitsen in een
dorsale tak (naar
ruggemerg (14), rugspieren
en huid (15)) en in een
ventrale tak (16) voor de
rompwand en  verdere

vertakkingen. In  het
borstgedeelte zijn (16) de
zogenaamde aa.

intercostales  (zijdelingse
(17) en voorste (18)
huidvertakking), die tussen
de intercostale spieren
i i schuin naar beneden lopen
Figuur 1.5. Directe takken van de aorta descendens (zie 0ok Figuur 1.5). De 1°
en 2° intercostale arterie
zijn afkomstig van de

a.subclavia (Figuur 1.5).

Laterale, gepaarde, niet segmentale arterién zijn in de buikholte sterk ontwikkeld, waar zij naar
het middenrif (23 : aa.phrenicae inferiores), nieren (26 : aa.renales) en bijnieren (27 :
aa.suprarenales), en geslachtsklieren gaan (28 : aa.testiculares (mannen) of aa.ovaricae
(vrouwen)).

Ventrale, niet gepaarde, niet segmentale arterién gaan naar de ongepaarde ingewanden in borst-
en buikholte. In de borstholte zijn er de kleinere takken naar luchtpijp (rr.bronchialis), slokdarm
(rr.oesophagei) en rr.mediastinales. In de buikholte zijn er de truncus coeliacus (29) met drie
vertakkingen (a.lienalis (milt), a.gastrica sinistra (maag) en a.hepatica communis (lever)), de
a.mesenterica superior (30) en de a.mesenterica inferior (31) (naar darmen).
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1.1.2.2. DE PERIFERE VATEN

1.1.2.2.1. Hoofd- en halsarterién (Figuur 1.6.)

De a.subclavia verloopt vanuit de
bovenste opening van de borstkas
over de 1° rib door de scalenus
opening (tussen musclus scalenus
anterior (4) en medius (5)) naar
de zijdelingse halsstreek.

Uit de a.subclavia (Figuur 1.7)
ontspringen onder andere

- avertebralis (6):  beide
aa.vertebrales (sinistra en dextra)
vormen samen de a.basilaris. ) SR

Figuur 1.7. Aftakkingen
subclavia.

Figuur 1.6. De halsarterién

a.carotis communis
a.subclavia

1°rib

m.scalenus anterior
m.scalenus medius
. a.vertebralis

5. vena subclavia

Legende:

Pog~wNE
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- a.thoracica interna (7) : deze loopt binnen aan de thoraxwand naar beneden waar hij eerst de
a.pericardiacophrenica afgeeft, en verder naar het middenrif en de onderste intercostale arterién
de a.musculophrenica. Verder vormt hij met de epigastrica inferior een anastomose (als de a.epi-
gastrica superior).

- truncus thyrocervicalis met de a.thyroidea inferior (8) en de a.cervicalis ascendens (9),
a.cervicalis superficialis(10) en de a.suprascapularis die naar het schouderblad loopt.

- truncus costocervicalis met de a.cervicalis profunda (12) (naar de dieper gelegen nekspieren)
en a.intercostalis suprema (13) voor de 1° en 2° intercostale arterie.

- a.transversa colli (14) : ontspringt lateraal van de  m.scalenus anterior, en loopt naar de
mediale, bovenste hoek van het schouderblad.

De a.carotis communis (gemeenschappelijke hoofdslagader) loopt onvertakt door de halsstreek
(Figuur 1.8)

1. a.carotis communis

2. tuberculum caroticum

3. a.carotis externa \
4. a.carotis interna

Ter hoogte van het tongbeen deelt de
a.carotis communis (1) zich in de a.carotis
externa (3) en interna (4). Ter hoogte van de
splitsing is de vaatwand verwijd, met vorming
van de sinus caroticus. De a.carotis interna
loopt verder onvertakt de schedel binnen om
oogholte, hypofyse en hersenen van bloed te
voorzien, terwijl de a.carotis externa zich
vertakt naar de hals, het aangezicht, de sche-
del en het schedeldak.

Figuur 1.8. De slagaders van het hoofd
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De vertakkingen van de carotis externa zijn samengevat in Figuur 1.9.

- De a.thyroidea superior (5) daalt af naar de voorkant van de
schildklier, en geeft naar het strottehoofd de a.laryngea
superior (6) af.

- De a.lingualis (7) loopt naar de tong met een aftakking naar
het tandvlees en de glandula sublingualis (arteria  sub-
lingualis).

- De a.facialis (8) loopt dwars over de onderkaak (9) (kloppend
gevoel waarneembaar) en bereikt als a.angularis (10) de
mediale ooghoek. Vertakkingen ervan zijn de a.palatina
ascendens (11) en de r.tonsillaris (12). De a.submentalis (13)
en de a.labialis inferior en superior (14) vormen samen met
die van de tegenovergestelde zijde een krans van vaten om de
mond.

- De a.pharyngea ascendens (15) gaat naar de zijwand van de
keel en het middenoor.

- De a.occipitalis (16) gaat naar het achterhoofd.

- De a.auricularis posterior (17) loopt naar achter het oor.

- De a.maxillaris is de diep gelegen eindtak van de a.carotis externa (Figuur 1.10).

- De a.temporalis superficialis (19) of oppervlakkige eindtak van de a.carotis externa splitst zich
in de slaapstreek in de r.frontalis en de r.parialis. Het kloppen van de slaap is hier voelbaar en
zichtbaar (20). Twee takken (a.zygomatico-orbitalis (21), a.transversa faciei (22)) begeleiden
verder de jukboog. De a.temporalis media (23) gaat naar de musculus temporalis.

Figuur 1.9. De carotis
externa

De amaxillaris kan worden
ingedeeld in drie zones : de
weg achter het kaakgewricht,
door de kauwspieren en door
de oogholte.

Figuur 1.10. De arteria maxillaris

- De weg achter het kaakgewricht (pars mandibularis) geeft vertakkingen naar het kaakgewricht,
de uitwendige gehoorgang en het middenoor. De a.alveolaris inferior (3) verzorgt gebit,
beenderen en weke delen van de onderkaak, en treedt naar buiten als de a.mentalis (4). De
a.meningea media (5) is de belangrijkste arterie van het harde hersenvlies. Hij deelt zich in een
voorste en een achterste tak.
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- Het gedeelte door de kauwspieren (pars pterygoidea) bevat takken naar de kauwspieren
(a.masseterica (7), a.temporalis profunda anterior (8) en posterior (9) en rr.pterygoidei) en de
a.buccalis (10) naar wang en wangslijmvlies.

- Het deel door de fossa (pars pterygopalatina) vertakt eerst in de a.alveolaris superior posterior
(11) die de achterste kiezen en het tandvlees verzorgt, en vormt een anastomose met de
a.infraorbitalis (12) door de oogholte. De laatste vertakkingen hiervan, de aa.maxillares
anteriores, gaan naar de voorste delen van het gebit en het tandvlees. Het verhemelte wordt
verder gevoed door de a.palatina descendens (13). De neus tenslotte wordt via de a.maxillaris
bereikt met de a.sphenopalatina (15).

1.1.2.2.2. De hersenslagaders

De hersenen worden bevloeid via de a.carotis interna (1) en de a.vertebralis (2) (Figuur 1.11).

Figuur 1.11. Arterién in de schedelbasis voor de hersenen.

De a.carotis interna loopt onvertakt naar de schedelbasis in de canalis caroticus van het rotsbeen,
verloopt in de middelste schedelgroef S-vormig - "carotissyfon™ -, vertakt en doorboort verder
als de a.cerebri media de dura om de hersenen te bereiken.

De takken van de a.carotis interna zijn :
- a.ophthalmica (4) die zich splitst in takken naar oogbol, buitenste oogspieren en de omgeving

van de oogkas (a.lacrimalis (6) naar de traanklier en oogleden, a.supraorbitalis (7) naar
voorhoofd, de aa.ethmoidales (8) naar zeefbeencellen en neusholte)
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- De a.cerebri media (10) is de onmiddellijke voortzetting van de a.carotis interna, en splitst zich
verder naar de hersenen.
- De a.cerebri anterior (12) loopt boven de hersenbalk naar voren.

De beide aa.vertebrales (2) uit de aa.subclaviae komen samen tot de a.basilaris (14). Voor ze
samenkomen hebben ze gepaarde vertakkingen naar het ruggemerg (aa.spinales posteriores (15),
aa.spinales anteriores (16)) en naar de kleine hersenen (de aa.cerebelli inferior posterior (17)).

De a.basilaris geeft de aa.cerebelli inferiores anteriores (18) en superiores (19) af naar de kleine
hersenen. Tussen beiden ontspringen de r.ad pontem (20) en de a.labyrinthi (21). Met de
a.cerebri posterior (23) eindigt de a.basilaris.

De a.cerebri posterior (23) en de a.cerebri media (10) van elke kant zijn verbonden door een
a.communicans posterior (24) die samen met de a.communicans anterior (25) tussen beide
cerebri anteriores een arteriéle vaatring vormt : de circulus anteriosus cerebri (cirkel van
Willis). Van hieruit vertrekken talrijke korte arterién naar de naburige basale delen van de tussen-
hersenen.
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1.1.2.2.2. Slagaders van de schouder, boven- en onderarm

De schouders en bovenarm worden bediend door de a.subclavia (1) die van sleutelbeen tot aan de
onderrand van de grote borstspier (voorste okselplooi) de a.axillaris (2) heet, en verder de
a.brachialis (3).

Naar de  schoudergordel
ontspringt via de truncus thy-
rocervicalis (12) de a.supras-
capularis uit de a.subclavia.

Uit de a.axillaris ontstaan

- a.thoracica superior (13) naar
de spieren van de borstwand

- a.thoracoacromialis (14) met
takken naar borstspieren en
schouder

- a.thoracica lateralis (15) naar
borstspieren en borstklier

- de a.subscapularis splitst zich
in de a.circumflexa scapulae
(16) door de mediale
okselopening en de a.tho-
racodorsalis (17)

- a.circumflexa humeri
posterior (18), de sterkere tak
door de laterale okselopening
(19)

- a.circumflexa humeri anterior
(20)

Figuur 1.12. Schouder en bovenarm
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In de elleboog splitst de a.brachialis zich in de a.radialis (21) en a.ulnaris (22). De brachialis
kent als takken

- a.profunda brachii (23), die eindigt als a.a.collateralis media en collateralis ulnaris
- a.collateralis ulnaris superior (24) ontspringt even onder de profunda brachii. De a.collateralis
ulnaris inferior verloopt door het septum intermusculare naar de elleboog.

De aa.collaterales van de bovenarmarterién en de aa.recurrentes van de onderarmarterién vormen
onderling anastomosen en een arterieel net : de rete articulare cubiti.

De a.radialis (Figuur 1.13) (2) loopt naar de duimzijde van de hand, en het is hier dat de polsslag
in de onderarm kan worden gevoeld. Verder loopt hij naar de dieper gelegen handpalmboog (6).

De a.radialis kent de volgende vertakkingen :

- a.recurrens radialis naar de rete cubiti

- kleine takken naar handwortel en oppervlakkige
handpalm

- a.metacarpea dorsalis naar de dorsale zijde van
duim en wijsvinger (dorsaal = rugzijde)

- a.princeps pollicis (8) naar de volairzijde van
duim en wijsvinger

De a.ulnaris (3) loopt naar de pinkzijde en in de
oppervlakkige handpalmboog. De vertakkingen zijn

- a.recurrens ulnaris (10) naar de rete cubiti.

- a.interossea communis (11) die de interossea
recurrens (12) afgeeft en zich onmiddellijk splitst in
de interossea posterior en anterior, kleine takken
naar handwortel en diepe handpalmboog

De arcus palmaris superficialis (13) of opper-
vlakkige handpalmboog wordt voornamelijk gevoed
door de a.ulnaris. Uit deze handpalmboog ont-
springen de 3 aa.digitalis palmares communes, die
elk 2 aa.digitales palmares propriae (15) naar de
naar elkaar toegekeerde zijden van naburige vingers
sturen. De vijfde vinger krijgt zijn arterie direct uit
de handpalmboog.

De arcus palmaris profondus (6) of diepere
slagaderboog van de handpalm wordt voornamelijk
gevoed door de a.radialis. Uit de a.ulnaris krijgt hij )
de rpalmaris profondus. Uit de diepere Figuur 1.13. De slagaders van
slagaderboog komen de 3 a 4 aametacarpeae vooram en hand

palmares, die een anastomose maken met de

aa.digitales palmares communes van de oppervlakkige handpalmboog. Verder is er anastomose
via de rr.perforantes met de dorsale middenhandsarterién. De r.carpeus dorsalis (16), een
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zwakkere tak van de radialis loopt dorsaal over de handwortel en geeft de aa.metacarpeae

dorsales af, waaruit de kleine aa.digitales ontstaan.

De handworteltakken vormen een vlechtwerk, een rete carpi palmare en dorsale.

1.1.2.2.3. Bekken-, been- en voetslagaders (Figuur 1.14 - Figuur 1.18)

Voor de 4° lendewervel splitst de aorta (1) zich in de beide
aa.iliacae communes (3). Hier ontstaat ook de a.sacralis mediana
(2), het overblijfsel van de staartslagader. EIk van de aa.iliacae
splitst zich in de a.iliaca interna (4) die de bekkenorganen verzorgt
en de a.liaca externa (5) die het bovenbeen verzorgt, en
aftakkingen heeft naar voorste buikwand en de uitwendige
genitalién.

De a.iliaca interna (4) splitst zich in een voorste (8) en een
achterste deel (9), en geeft twee groepen takken af: pariétale voor de
bekkenwand en zitvlakgebied, en viscerale voor ingewanden.

Pariétale takken

- De a.iliolumbalis
(10) loopt  naar
bekkenblad,

openingen.

heupgewricht.

adductoren.

Figuur 1.14. lliaca
interna

wervelkanaal en een aantal spieren.

- De a.sacralis lateralis (11) verloopt, dikwijls dub-
bel, opzij van het sacraal been naar beneden, en
geeft rr.spinales af naar de voorste sacraal

- De a.glutea superior (12) is de sterkste tak. Hij
verlaat het bekken door de pars suprapiriformis
van het foramen ischiadicum majus (13), en loopt
naar de zitspieren; een diepere tak loopt naar het

- De a.glutea inferior (14) verlaat het bekken even-
eens door deze holte, en verzorgt zitspieren en

- De a.obturatoria (16) loopt aan de zijkant van de
bekkenwand naar voren en verlaat het bekken

door de canalis obturatorius.
Figuur 1.15. Bekkenarterién - De a.pudenda interna (17) bezit takken naar anus,
rectum, urinebuis en penis resp. clitoris.

Viscerale takken

- De a.rectalis media (20) die onder andere de prostaat verzorgt bij de man.

- A.uterina (21) loopt naar de cervix uteri.
- De a.vesicalis inferior verzorgt de blaas en prostaat resp. vagina.
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- De a.umbilicalis (22) gaat in het foetale stadium naar de placenta, en geeft de a.vesicalis
superior (naar de ureter) af.

Het verloop van de a.iliaca externa wordt geschematiseerd in Figuur 1.16. Bij wijze van situe-
ring :

a.iliaca interna
a.glutaea superior
a.illiolumbalis
a.iliaca communis
aorta abdominalis
a.sacralis mediana
a.sacralis lateralis
a.glutea inferior

9. a.uterina

10. a.rectalis inferior
11. a.obturatoria

12. a.pudenda interna

N AWDNE

De a.iliaca externa (15) betreedt
het bovenbeen als de a.femoralis
(19). Voordien heeft de a.iliaca
externa reeds vertakkingen :

- naar de binnenzijde van de buik-
wand met de a.epigastrica infe-
rior (17) (die een lengte-anasto-
mose vormt met de a.thoracica
interna die van naam verandert,
en a.epigastrica superior wordt
genoemd)

- de a.circumflexa ilium profunda
(18) die boogvormig verloopt en
takken heeft naar de buikwand,
en een anastomose vormt met de
a.iliolumbalis.

De a.femoralis is de voortzetting
van de a.iliaca externa in het
bovenbeen, en  bereikt als
a.poplitea de knieholte
(kniekuilslagader).

Figuur 1.16. De slagaders van het bovenbeen

Oppervlakkige takken van de
a.femoralis

Deze worden gevormd door de a.epigastrica superficialis (21) aan de oppervilakte van de
buikwand, de a.circumflexa ilium superficialis (22) en de aa.pudendae externae (23) naar de
uitwendige genitalién.



Anatomie, fysiologie en pathofysiologie

Diepere takken van de femoralis
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De a.profunda femoris (24) is de sterkste aftakking die bovenbeenspieren en beenderen voedt.
Deze vertakt verder in de a.circumflexa femoris medialis (25) (met de r.superficialis voor de
oppervlakkige en de r.profundus voor de diepere adductoren en de dijbeenkop) en de
a.circumflexa femoris lateralis (met ramus ascendens voor de dijbeenkop en descendens naar de
musculus quadriceps femoris). De eindtakken van de profunda femoris worden gevormd door 3
tot 5 aa.perforantes naar adductoren en dorsale bovenbeenspieren.

Boven het kniegewricht ligt de rete
articulare genus. De toevoerende arterién
zijn de a.genus descendens (33) uit de a.fe-
moralis, de a.genus superior lateralis (34)
en medialis (35) en de a.genus inferior
lateralis (36) en medialis (37) uit de
a.poplitea. De a.recurrens tibialis anterior
(38) en posterior zijn afkomstig van de
aa.tibiales. De a.genus media (40) loopt
naar het kniegewricht.

Beschouw Figuur 1.17. Onder het
kniegewricht splitst de a.poplitea in de
a.tibialis anterior (1) en posterior (2). De
a.tibialis anterior (1) loopt nagenoeg
rechtstreeks naar de voetrug, waar zij
doorgaat als de a.dorsalis pedis (11).
Arteriéle vaatnetten over de enkel, de rete
malleolare laterale en mediale worden
door takken van de a.tibialis anterior en
posterior gevoed. De a.dorsalis pedis geeft
de a.tarsea lateralis (13) af, waarmee een
vaatboog over de kopjes van de
middenvoetsbeenderen wordt gevormd :
de a.arcuata (14). Hieruit ontspringen de
aa.metatarseae dorsales (15) waaruit dan
weer de aa.digitales dorsales (16) naar de
tenen en de rr.perforantes en de r.plantaris
profundus naar de voetzool ontstaan.

Vooraanzicht Achteraanzicht

Figuur 1.17. De slagaders van het onderbeen
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De a.tibialis posterior (2), krachtiger dan de a.tibialis anterior, loopt
achter de binnenenkel naar de voetzool. Hij vertakt zich in de a.peronea
(20) die langs het kuitbeen naar de laterale enkel loopt. De a.plantaris
medialis (21) gaat aan de oppervlakte naar de grote teen en levert een
dieper gelegen tak aan de arcus plantaris (22) (Figuur 1.18). De
a.plantaris lateralis (23) tenslotte komt aan de zijkant van de voet in de
diepte, en vormt de arcus plantaris (22).

De arcus plantaris vormt een anastomose met de r.plantaris profondus uit
de a.dorsalis pedis. Uit de boog ontspringen de aa.metatarseae plantares
(24) waaruit de aa.digitales plantares naar de tenen en rr.perforantes naar
de dorsale aa.metatarseae komen.

24 1AL

25— =

Figuur 1.18.
De voetzool.
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1.2. Anatomie van de aders
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De aders transporteren het bloed via de capillairen, venulen en venen terug naar het hart. De
aandrijvende druk hiervoor is echter beperkt (de veneuze druk bedraagt 5 tot 10 mmHg), en
vooral het bloed afkomstig van de benen moet een aanzienlijk hoogteverschil overwinnen.

1.2.1. Aandrijvend mechanisme

Daar waar de bloedstroom in de slagaders door de hartactie in stand wordt gehouden, wordt de
bloedstroom in het veneuze circuit gecontroleerd door drie mechanismen :

e (e spierpompactie
e (e arterioveneuze koppeling
e de ademhaling

De venen bevinden zich doorgaans in spleten en holten van het
bewegingsapparaat. Door contractie van deze spieren bij beweging
wordt de veneuze vaatwand samengedrukt, waardoor een
pompwerking ontstaat. De zakvormige kleppen (1), aanwezig in de
aderwand, staan in voor een éénrichtingsstroom naar het hart toe
(Figuur 1.19).

Een analoge actie wordt door de arterioveneuze koppeling
uitgeoefend op de kleine en middelgrote arterién (Figuur 1.19).
Deze aders zijn immers met de corresponderende slagader
verbonden via een bindweefselstructuur, en wel zo dat een
uitzetting van de slagaderwand de aderwand vernauwt, en aldus
een pulserende stroming veroorzaakt.

De ademhaling tenslotte creéert een onderdruk in de borstkas, en
bevordert aldus de bloedtoevoer van de holle venen naar het hart.

Figuur 1.19. De
arterioveneuze koppeling
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1.2.2. Centrale veneuze bloedvaten (Figuur 1.20.)

Voor elke slagaderlijke tak bestaat er, al dan niet gepaard, een equivalent aderlijk bloedvat. De
holle venen, de vena cava superior (1) en de vena cava inferior (6) vormen het centrale
terugvoerkanaal, en zijn de tegenhangers van de aorta.

De vv.brachiocephalicae (2) brengen het bloed uit
hoofd en hals (v.jugularis interna (3)) en armen
(v.subclavia (4)) naar het hart, en vormen de wortels
van de vena cava superior, die al het zuurstofarme
bloed uit het bovenlichaam capteert, en naar het
rechteratrium leidt.

De vena cava inferior ontvangt via de vv.iliacae
communes (7) het bloed uit de benen en de
bekkeningewanden. Ook de nieren (vw. renales
(10)), geslachtsklieren  (vv.testiculares  resp.
ovaricae (11)) en andere organen van de onderbuik
leveren al dan niet rechtstreeks bloed aan de
onderste holle ader, waardoor deze de centrale
collector voor het onderlichaam vormt.

De vv.intercostales (16) monden uit in de
v.hemiazygos (17) aan de linkerkant, en de v.azygos
(18) aan de rechterkant van de wervelkolom. De
v.azygos ontvangt bovendien de ingewandsaders
van de borstholte, en vanaf de 6°-10° borstwervel
ook de v.hemiazygos.

Figuur 1.20. De centrale veneuze
bloedvaten

Tenslotte wordt nog het onderscheid gemaakt tussen de diepe en de onderhuidse venen. De diepe
venen begeleiden, al dan niet gepaard, de corresponderende slagader (vooral bij kleine en
middelgrote arterién). Hun tracé is dan ook gekoppeld aan dat van de slagader. Dit is niet het
geval bij onderhuidse venen (vv.subcutaneae), die onafhankelijk van de arterie verlopen. Enkele
krachtige venen doorboren de fascie (ligament), en vormen verbindingen met de diepere venen.
De onderhuidse venen vormen een uitgebreid netwerk van venen, en spelen - door hun
verbinding met de diepere venen - vooral de rol van warmte- en drukregulator voor het veneuze
circuit.



Anatomie, fysiologie en pathofysiologie 18

1.3. De hartspier

Het hart is een holle spier, en fungeert als een dubbele in serie geplaatste pomp. Het hart is
verdeeld in een linker- en een rechterhelft, van elkaar gescheiden door het septum. De
linkerharthelft staat in voor de circulatie van bloed over de grote bloedsomloop, terwijl de
rechterharthelft de longcirculatie
in stand houdt. Elke kamer is op
zijn beurt onderverdeeld in twee
hartkamers: het atrium (boezem),
en het ventrikel (kamer). Deze
kamers zijn elk gescheiden door

een atrio-ventriculaire
terugslagklep: links de
mitraalklep, rechts de

tricuspidalisklep (Figuur 1.21).

Bij contractie van het hart
(systole) stijgt de druk zeer snel
in de beide kamers, en als gevolg
van het drukverschil tussen atria
en ventrikels sluiten de beide
atrio-ventriculaire kleppen. Op
dat ogenblik zijn ook de
aortaklep (tussen linker ventrikel
en aorta) en de pulmonalisklep
(tussen rechter ventrikel en de
Figuur 1.21. Schematische voorstelling van het hart ~ longslagader)  gesloten;  men
spreekt over de isovolumetrische
contractie. Wanneer de druk in de ventrikels hoger wordt dan de druk in aorta resp.
longslagader, openen aorta- en pulmonalisklep, en wordt bloed geéjecteerd vanuit het hart. In
beide slagaderlijke systemen worden druk- en debietgolven opgewekt en neemt de druk toe.
Wanneer de druk in de ventrikels daalt (als gevolg van een relaxatie van het hart), en lager
wordt dan de druk in de slagdaders, sluiten aorta- en pulmonalisklep. Op dat ogenblik zijn
ook de atrio-ventriculaire kleppen nog gesloten en vindt de relaxatie plaats bij constant
ventrikelvolume (isovolumetrische relaxatie). De druk daalt dan verder tot onder de druk in
de atria, en de mitralis en tricuspidalisklep openen zich. Bloed stroomt rechtstreeks vanuit de
longaders (naar het linkeratrium) en de vena cava superior en inferior (naar het rechteratrium)
het hart binnen. Deze vullingsfase van het hart noemt men de diastole. Deze fase wordt
afgesloten door een eerste contractie van de beide atria, die zorgen voor een supplementaire
vulling van de ventrikels. Deze initiéle contractiegolf wordt vervolgens overgenomen door de
ventrikels, waardoor de eigenlijke systole opnieuw wordt ingezet.
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Figuur 1.22. De optredende drukken en debieten tijdens de hartcyclus. M, T, A, P:
mitraal-, tricuspidaal-, aorta- en pulmonalisklep; O: open; C: gesloten.

Voor een normaal volwassen persoon in rust bedraagt het hartritme ongeveer 72 slagen/minuut,
en het hartminuutvolume of cardiac output (hoeveelheid bloed door het hart verpompt in 1
minuut) 6 I/minuut. Dit betekent dat het slagvolume (hoeveelheid bloed door het ventrikel
verpompt tijdens 1 enkele hartslag) ongeveer 85 ml is.
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1.4. Eigenschappen van bloed

De viscositeit van een vloeistof is een parameter die de weerstand van die vloeistof tegen
vervorming uitdrukt, en is een maat voor de inwendige wrijving in die vloeistof. De
viscositeit heeft voor een vloeistof een analoge betekenis als de elasticiteitsmodulus bij een
vaste stof.

De viscositeit p drukt het verband uit tussen de schuifspanning t en de vervormings- of

afschuifsnelheid y die in een stroming bestaat: T=py. In een unidirectionele stroming

(bijvoorbeeld laminaire stroming in een cirkelvormige buis) wordt y bepaald door de
afgeleide van het snelheidsprofiel in een richting dwars op de stroming.

Een vaste stof vervormt ogenblikkelijk tot een evenwichtstoestand bij het aanleggen van een
spanning, en voor een ideaal elastisch (Hooks) materiaal verdwijnt de vervorming wanneer de
spanning ophoudt te bestaan. Een vloeistof daarentegen ondergaat een continue vervorming
(ze vloeit) onder invloed van een uitwendige kracht, en de vervorming blijft bestaan wanneer
de kracht wordt weggenomen. Een ideaal vast materiaal gedraagt zich elastisch; een ideale
vloeistof zuiver visceus. In de praktijk komen deze twee extreme gevallen zelden voor en de
meeste materialen vertonen een gedrag dat een combinatie is van beiden; ze heten visco-
elastisch.

Voor een ideale vloeistof is de viscositeit een constante, waarbij pu onafhankelijk is van de
vervormingssnelheid. Een dergelijke vloeistof vertoont geen visco-elastisch gedrag, en
bijgevolg geen tijdseffecten zoals kruip of spanningsrelaxatie. Een dergelijke vloeistof noemt
men een Newtoniaanse vloeistof. In de praktijk zal de viscositeit weliswaar nog steeds functie
zijn van de temperatuur.

Bloed is een niet-Newtoniaanse vloeistof, en het rheologisch gedrag van bloed hangt nauw
samen met de inwendige structuur, de eigenschappen en interactie van de verschillende
constituenten. Bloed is een suspensie van pakweg drie celtypes in plasma: rode bloedcellen
(erytrocyten), witte bloedcellen (leukocyten) en bloedplaatjes (Tabel 1.1)

celtype volumefractie dimensie zantal/mm3
HHm
rode bloedcellen 45 8 4 to 6 (106)
witte bloedceller .01 7t022 4to11(109)
bloedplaatjes 2to4 25105 (109

Tabel 1.1. Cellen aanwezig in bloed

Hoewel witte bloedcellen groter zijn dan de rode, is hun aantal te gering om het rheologisch
gedrag van bloed te bepalen. In de grote slagaders zal vooral de volumefractie rode
bloedcellen (het hematocriet) het gedrag van bloed bepalen.
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Rode bloedcellen zijn biconcave schijfjes, en zijn sterk vervormbaar. Bovendien bezitten ze
de eigenschap te kunnen aggregeren of samenklitten, waarbij de cellen zogenaamde
“rouleaux” vormen (te vergelijken met een rol munten; Figuur 1.23) en 3D structuren
opgebouwd uit rouleaux.

a. v = 0 N/m? b. v = 10 N/m?

Figuur 1.23. Rouleaux-vorming van bloed bij lage afschuifspanning (links), en de afbraak
ervan onder invloed van een aangelegde schuifspanning.

Deze rouleaux-vorming bepaalt in grote mate het rheologisch gedrag van bloed. De opbouw
ervan kan slechts gebeuren bij lage schuifspanning (in stilstaand bloed bijvoorbeeld). Onder
toenemende schuifspanning wordt de 3D structuur verbroken (Figuur 1.23), en bij verdere
toename van de schuifspanning zullen ook de rouleaux worden afgebroken, tot er een
suspensie van individuele cellen wordt bekomen. Bij nog verdere toename zullen de cellen
worden uitgerokken in de stromingsrichting.

100 Beschrijft men dit

. fenomeen in termen van

i afschuif-snelheid en

. viscositeit, dan bekomt

@ men het typische patroon

T van Figuur 1.24. De

e viscositeit daalt snel tussen

= 10 0 en 10 s, en bereikt een
[¢B) - .-

2 . plateauwaarde bij hoge

8 afschuifsnelheid. Deze

(7] — - -

'S | limietwaarde wordt vaak

i gerefereerd als  “de

viscositeit” van  bloed.

1 Deze waarde is sterk

T T T T TTT | T T T T T TTT | T afhankelljk Van het

1 10 100 hematocriet, en ligt meestal
afschuifsnelheid (s™) tussen 3 en 5 mPas.

Figuur 1.24. De viscositeit gemeten bij een normotensief jong
individu met een Haake RS100 viscometer.
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Het gedrag waarbij de viscositeit daalt met de afschuifsnelheid heet pseudo-plastisch, of
“shear-thinning”.

De rouleaux-vorming is een tijdafhankelijk fenomeen, en maakt van bloed een thixotrope
vloeistof. Door de aanwezigheid van elastische cellen en rouleaux vertoont bloed tevens een
visco-elastisch gedrag.

In grote bloedvaten van het slagaderlijk systeem kan men aannemen dat door het pulsatiel
karakter en de relatief hoge schuifspanningen geen rouleaux-vorming optreedt, en dat bloed
benaderend als een homogene, Newtoniaanse vloeistof kan worden behandeld, met een
viscositeit gelijk aan de limietwaarde. VVoor de kleinere bloedvaten is dit niet het geval, en in
het bijzonder in de microcirculatie kan bloed niet langer als een homogene vloeistof worden
beschouwd. Hier heeft men te maken met een dunne grenslaag van plasma, terwijl de cellen
zich in het centrum van het bloedvat bewegen. Hierdoor verlaagt schijnbaar de viscositeit,
omdat de plasmalaag als een smeringslaag op de binnenwand van het bloedvat fungeert. Ook
op plaatsen van vloeistofafscheiding en recirculatie kunnen de niet-Newtoniaanse en
tijdafhankelijke karakteristieken van bloed belangrijk zijn. Het zijn precies deze plaatsen die
tevens als voorkeurslocatie voor slagaderverkalking zijn geidentificeerd.

Vermits dit werk hoofdzakelijk de bloedstroming behandelt in slagaders van het groot en
middelgroot kaliber (tot diameters van 2-3 mm), zal in dit werk worden ondersteld dat bloed
een Newtoniaanse vloeistof is met een constante viscositeit van + 4 mPas.

1.5. De bloeddruk

Door de contractie van het hart gebeurt de bloedcirculatie pulserend. Deze pulsaties kunnen
bijvoorbeeld sterk worden waargenomen in de hals (carotis communis), of ter hoogte van de pols
(radialis). Bij elke ejectie van het hart wordt de inhoud van de ventrikels in de slagaders gepompt,

waardoor druk- en

-7\ debietgolven worden

5100 \ opgewekt  die  zich

P \ voortplanten ~ over  de
E 80 \ .

€ Y verschillende slagaders.

> sk *\  Onderweg zijn deze golven

Aorta
Ascending Thoracic Abdominal Femoral

Saphenous

onderhevig aan demping en
reflectie, waardoor de vorm
van de drukgolven sterk

140 afhankelijk is van de plaats
i waar men de druk meet.
2 100Ij
2 sof Figuur 1.25 toont de
S F voortplanting van een druk-
Z 2001 en debietgolf over de
- arteriéle boom bij een hond.
— 20k Kenmerkend voor de druk

IS een progressieve toename

van de maximale druk
Figuur 1.25. De voortplanting van druk- en debiet over het (systolische druk) naar
arterieel systeem bij de hond (naar McDonalds 1990) afwaarts, en een steeds
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steiler wordend golffront (wave steepening). De golven planten zich in het arterieel systeem voort
met een eindige golfsnelheid, waardoor een tijdsvertraging kan worden waargenomen bij
registratie op verschillende locaties.

Diezelfde tijdsvertraging vindt men ook terug in de debietgolf, die echter zeer snel wordt
gedempt. Dit is enerzijds een gevolg van de buffercapaciteit (of compliantie) van de slagaders, en
anderzijds van de snelle daling van het gemiddeld debiet door verdeling van het slagvolume over
de verschillende vertakkingen. Het debiet wordt op die manier omgezet van een sterk pulserend
regime naar een quasi stationaire stroming op het niveau van de kleine slagaders en capillairen.

De maximale druk, gemeten op een bepaalde locatie, noemt men de systolische druk (Ps); de
minimale waarde de diastolische druk (Pyq). Deze waarden worden doorgaans gemeten op de
bovenarm (met de sphygmomanometer), maar uit het voorgaande is duidelijk dat deze waarden
niet constant zijn. De gemiddelde druk (Pn) wordt uit deze twee waarden geschat via de
benaderende formule

P — P,
Pm = Pg R Geic)
3
Het verschil Ps - P4 noemt men de pulsdruk PP. De bloeddruk wordt traditioneel uitgedrukt in
mmHg (1 mmHg = 133.3 Pa).

De gemiddelde druk wordt voornamelijk bepaald door de afmetingen van de bloedvaten
(verschillen zijn vooral te wijten aan visceuze wrijvingsverliezen); de systolische en diastolische
druk door de elastische eigenschappen van de slagaders en hun vertakkingen, door golfreflectie,
het hartritme en de cardiac output (de hoeveelheid bloed door het hart verpompt).

Figuur 1.26 toont de variatie van de druk, gemiddelde snelheid en dwarsdoorsnede van de
bloedvaten over de grote en kleine bloedsomloop. De gemiddelde druk daalt zeer licht vanaf de
aorta tot op het niveau van de kleine slagaders (+ 100 mmHg). In de venen bedraagt de druk
ongeveer 5 mmHg, zodat deze drukval nagenoeg volledig wordt verwezenlijkt in de capillairen.
Men noemt deze vaten dan ook weerstandsvaten, en hun globale weerstand R (totale perifere
weerstand) wordt berekend uit de gemiddelde arteriéle druk P, en de cardiac output CO:

R = Pm,a = Pm,v < Pm
Qm co
60

Hierin zijn P4 €n Py, de gemiddelde druk in arterieel en veneus systeem, en Qn, het gemiddeld
debiet, berekend uit CO (in ml/min). Voor een gemiddelde druk van 100 mmHg en CO 6 I/min, is
de totale perifere weerstand 1 mmHg/(ml/s).
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Figuur 1.26. Variatie van de druk, snelheid en dwarsdoorsnede van de bloedvaten
over de grote en kleine bloedsomloop (naar Schmidt 1989)

Figuur 1.26 illustreert dat de rechterharthelft (en dus ook de kleine bloedsomloop) op een veel
lagere druk functioneert dan de linkerharthelft. De te ontwikkelen krachten in het linkerhart zijn
dus groter, zodat ook de wand van het linkerventrikel dikker is dan deze van het rechterventrikel.

Naarmate het vertakkingsniveau van de slagaders toeneemt, neemt de globale dwarsdoorsnede
toe, waardoor de gemiddelde snelheid daalt. De dwarssectie van de aorta bedraagt ongeveer 5
cm’ net afwaarts van de aortaklep. De gemiddelde snelheid ligt er in de buurt van 20 cm/s De
totale dwarsdoorsnede neemt zeer snel toe, tot globaal 3000 cm? in de systemische capillairen
(4000 cm? in de capillairen van de kleine bloedsomloop). De gemiddelde snelheid ligt er dan ook
laag (0.03 cm/s). De individuele capillair heeft een dwarsdoorsnede van 6-8 um. De kleine
slagaders hebben een gemiddelde diameter van 2 mm, terwijl men van arteriolen spreekt bij
diameters 0.1 tot 0.01 mm.
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Ondanks de verschillende grote aftakkingen op de aorta blijft de gemiddelde snelheid er min of
meer constant, en dit als gevolg van het tapse karakter van de aorta (Figuur 1.27). De
(binnen)diameter neemt af van ongeveer 2.5 cm ter hoogte van de aortaklep, naar 1 cm bij de
aorto-iliac bifurcatie. De tapsheid, uitgedrukt als de hoek waaronder de aorta vernauwt, bedraagt
ongeveer 0.6°.
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Figuur 1.27. De convergentie van de aorta (links), en de progressieve toename van de
golfsnelheid (rechts). (Links: naar Fry 1964; rechts: naar Nichols 1972)

Naast deze geometrische tapsheid (“geometric tapering”) vertoont de aorta ook een elastische
tapsheid (“elastic tapering”), waardoor de voortplantingssnelheid van de druk- en debietgolf
progressief toeneemt (Figuur 1.27). Deze elastische tapsheid is enerzijds een gevolg van een
toename in de verhouding wanddikte/diameter van de bloedvaten, maar anderzijds ook van een
intrinsieke verhoging van de elasticiteitsmodulus van de slagaderwand.

1.6. Samenstelling en functie van de bloedvatwand
1.6.1. Algemeen

De elastische eigenschappen van de bloedvatwand worden intrinsiek bepaald door de
samenstelling ervan. De bouw van de bloedvatwand verschilt naarmate men zich verder van het
hart verwijdert. De slagaderwand is opgebouwd uit 5 bouwstenen (Frasher 1966): endotheel,
elastine, collageen, gladde spiercellen en bindweefsel.

- Het endotheel is aanwezig onder de vorm van één enkele continue monolaag cellen aan de
binnenzijde van de slagaderwand. De dikte van de laag bedraagt 0.2 tot 0.5 um. (Rhodin, 1980)
Het endotheel regelt het massatransport vanuit het bloed naar het lichaam, en vervult de rol van
receptor. De endotheelcellen reageren op de schuifspanning die door het bloed wordt
uitgeoefend. In functie van deze schuifspanning worden door deze cellen stoffen vrijgegeven
die signalen doorgeven naar de onderliggende laag van het bloedvat. VVroeger werd het
endotheel beschouwd als een passieve bedekkingslaag; tegenwoordig wordt de belangrijke rol
van het endotheel bij de controle van vasoconstrictie en vasodilatatie erkend.

- Collageen (een proteine) is in de slagaderwand aanwezig onder de vorm van lange vezels, die
gebundeld voorkomen. Collageen heeft een hoge elasticiteitsmodulus (10 Mpa; Bergel 1964),
en het collageengehalte bepaalt in hoge mate de mechanische sterkte van het bloedvat bij hoge
rek.
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- Elastine (een proteine) daarentegen heeft een lage elasticiteitsmodulus, die toeneemt met de rek
tot een waarde van ongeveer 600 kPa (Bergel 1964). Het mechanisch gedrag van de slagader
bij lage rek wordt in belangrijke mate door de elastine bepaald.

- Gladde spiercellen zijn spoelvormige cellen met een lengte van 20-50 um, en een diameter van
5-10 um. Deze spiercellen kunnen door contractie de dimensies van de bloedvaten actief
wijzigen. Hoewel de stimulus hiervoor in principe via het zenuwstelsel verloopt, reageren deze
spiercellen ook op chemische stimuli, en zelfs op mechanische belasting. De
elasticiteitsmodulus van de actieve spiercel is moeilijk te begroten, maar hij is minstens gelijk
aan deze van elastine (Bergel 1964).

- Al deze componenten zijn ingebed in een matrix van niet-proteinen (meestal
mucopolysacchariden)

1.6.2. De slagaders

De slagaders of arterién bezitten een drielagenopbouw (Figuur 1.28), samengesteld uit
bovenvermelde bouwstenen: een binnenste (tunica intima), middelste (tunica media) en buitenste
(tunica adventitia) laag.

1. De tunica intima (1) bestaat uit endotheelcellen gericht
volgens de lengterichting van de vaatwand, die door een weinig
bindweefsel zijn omgeven. Deze cellen staan in voor de
uitwisseling van stoffen (vloeistoffen en gassen) doorheen de
vaatwand. Bij de slagaders is deze laag omgeven door een
elastisch membraan : de membrana elastica interna (2).

2. De tunica media (3) bepaalt de haemodynamische
eigenschappen van het bloedvat. Ze is opgebouwd uit gladde
spiercellen en elastische netwerken (Figuur 1.29).

Figuur 1.28. Opbouw van de

Figuur 1.29. Bouw van de tunica media slagaderwand.

De arterién hebben rond deze laag opnieuw een (zwakker) elastisch membraan (5) : de mem-
brana elastica externa.

3. De tunica adventitia (4) verbindt het bloedvat met zijn omgeving. Deze laag bezit in lengte
verlopende cellen en schaarvormige vezelrasters.

De aorta en dicht bij het hart gelegen arterién zijn van het elastische type, met een duidelijke
drielagenopbouw en een sterke elastica membrana interna (Figuur 1.28, Figuur 1.30). Naarmate
het bloedvat zich verder van het hart verwijdert, nemen de elastische vezelnetten in de media af,
en neemt het aandeel gladde spiercellen toe. De doorsnede vermindert snel (van 2.5 cm (aorta ter
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hoogte van aortaklep) naar 1 cm en minder (aorta ter hoogte van de splitsing in de aa.iliacae)).
Deze middelgrote arterién vertakken nog verder naar Kkleine arterién en arteriolen. Dit zijn
precapillairen met een doorsnede van 20-40 um. Hun media wordt gevormd door 1 & 2
regelmatige, kringvormige lagen gladde spiercellen. De gemiddelde druk daalt er van 80 naar 30
mmHg, en de stroomsnelheid wordt gereduceerd van 10 naar 0.2 cm/s. De capillairen tenslotte
ontstaan door hernieuwde splitsing van de arteriolen, en hebben een diameter van 5-15 um. De
bloeddruk daalt er verder van 20 naar 12 mmHg, en de stroomsnelheid bedraagt 0.03 - 0.1 cm/s.
Deze lage stroomsnelheid laat de uitwisseling toe van gassen en stoffen tussen het bloed en
weefsels.
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Figuur 1.30. Variatie van de samenstelling van het Figuur 1.31.
bloedvat, en de geometrische eigenschappen over het Veneuze kleppen.
arterieel systeem (Frasher 1966)

1.6.3. De venen

Venulen zijn postcapillaire venen, en vormen de eerste schakel in het veneuze circuit, dat het
bloed onder lage druk naar het hart terugvoert. Ze bezitten onregelmatige spiercellen, waarmee
het vatlumen nauwer of wijder kan worden gemaakt. Bij vele organen zijn de venulen verwijde
bloedverzamelplaatsen (veneuze sinussen). Kleine en grote venen zijn opgebouwd uit een laag
endotheel en een dunne laag spiraalvormig verlopende gladde spiercellen. Bij de meeste venen
ontbreekt een duidelijke drielagenopbouw.

De meeste venen bevatten kleppen (Figuur 1.31; zakvormige plooien van de intima, geopend
naar het hart toe) die verhinderen dat het bloed, tussen twee hartpulsen in, uitzakt onder invioed
van de zwaartekracht. De holle aders (vena cava superior en inferior) tenslotte vormen het
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equivalent van de aorta, en vormen het centrale terugvoerkanaal. De wand is opgebouwd zoals
deze van de kleinere venen. Lengtespiervezels treden bundelsgewijs op in de tunica media.
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1.7. Mechanische eigenschappen van de slagaders
1.7.1. Druk-diameter relatie van slagaders

Een van de meest recente en uitgebreide studies van het mechanische gedrag van de
slagaderwand is van de hand van Langewouters et al. (Langewouters 1984, 1985). Hij
bestudeerde in vitro de druk-oppervlakte relatie van segmenten afkomstig van 45 thoracale
(segmentlengte 10 cm) en 20 humane abdominale aorta’s (segmentlengte 6 cm). Deze
segmenten werden geperfusioneerd met een fysiologische oplossing (Tyrode oplossing) bij
37°. In een eerste reeks experimenten wordt stapsgewijze de inwendige druk (perfusiedruk)
opgevoerd (in stappen van 20 mmHg), terwijl de diameter continu wordt gemeten. EIk
drukniveau wordt gedurende minstens 50 seconden aangehouden. Men bekomt dan een beeld
zoals Figuur 1.32.

Vervolgens kan men deze gegevens omzetten in een
druk-oppervlakte verband (Figuur 1.33). Bemerk de
smalle hysteresis.

inflation deflation A{cmii

_jd—e ("up”) 'an™) 4
20 mmHg[_.
100s

Figuur 1.32. Voorbeeld van een
druk-diameter ~ verband  (naar
Langewouters 1984)

24+
Alle  beproefde aortasegmenten  vertoonden een
gelijkaardig S-vormig verloop, en de relatie A(P) kan
worden gefit op een uitdrukking van de vorm
A(P)=A, 1+1tan_1(P_POJ (1.1)
2w Pl
Do ' 100 EF‘JC

Hierin zijn Am, Po en P drie onafhankelijke parameters, te P (mmHg)

bepalen voor ieder segment. Deze uitdrukking is het
zogenaamde “arctangent-model” van Langewouters. Deze
uitdrukking is gebaseerd op de observatie dat de
incrementele elasticiteitsmodulus E’ (of de inverse van de
oppervlakte-compliantie Ca (“cross-sectional compliance”
= dA/dP)) toeneemt met de druk volgens een tweede-
graadsfunctie:

Figuur 1.33. Druk-oppervlakte relatie
voor een representatieve thoracale
aorta (45 jaar oude vrouw)(naar
Langewouters 1984)

SO L PN Y:
Ca dA
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Na integratie, en invullen van de randvoorwaarde A = 0 voor P = -o0, komt men tot (1.1).
Eenmaal men deze theoretische uitdrukking aanvaard, kan de oppervlakte-compliantie Ca
worden afgeleid en uitgedrukt in functie van de modelparameters An, Po en P;.

De oppervlakte-compliantie Ca wordt gegeven door (1.2):

Am

TCP]_

2
1+ P- PO]
Py

Ca(P)= (1.2)

De uitdrukkingen (1.1) en (1.2) worden grafisch voorgesteld in Figuur 1.34.
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Figuur 1.34. A(p) (links) en Ca(p) (rechts) voor drukken van O tot 200
mmHg (naar Langewouters 1984)

Deze figuren tonen ook duidelijk de fysische betekenis van de modelparameters. A, is de
maximale oppervlakte van de aorta bij hoge drukken. Py is de druk corresponderend met het
inflectiepunt van A(P), terwijl P; een maat is voor de steilheid van de curve, en dus de
compliantie. Voor de druk Py is de compliantie Co maximaal; voor een druk Py + Py is de
compliantie gehalveerd.

Het is duidelijk dat de slagaderwand een niet-lineair elastisch gedrag vertoont. Bij lage
drukken worden de spanningen opgenomen door de elastine. Bij toenemende rek wordt ook
het collageen actief, en neemt de stijfheid van de slagader snel toe. Op die manier bekomt
men het typische niet-lineaire verband. Bij vergelijking van de elastische eigenschappen van
verschillende slagaders is het dus belangrijk te vermelden bij welke druk deze eigenschappen
zijn bepaald.

Hayashi et al (Hayashi 1993) formuleren het niet-lineair druk-diameter verband als
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(1.3)

met Ps een referentiedruk, en Ds de buitendiameter bij deze druk. D, is de buitendiameter,
functie van de inwendige druk P. 3 is de materiaalparameter, of ook wel “stijfheidsparameter”
genoemd. Figuur 1.35 toont dat een toename van de stijfheidsparameter correspondeert met
een reductie van de uitzetting van het bloedvat onder druk, zodat de parameter een effectieve
stijfheid beschrijft. Voor de figuur is Ps = 100 mmHg genomen.
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Figuur 1.35. Variatie van de diameter in functie van de druk
voor drie waarden van de stijfheidsparameter f.

1.7.2. Karakterisering van de elastische eigenschappen van slagaders

De Young-elasticiteitsmodulus E is een materiaalparameter die in de klassieke lineaire
elasticiteitstheorie het verband uitdrukt tussen de rekken en de spanningen in een materiaal.
Beschouw bijvoorbeeld een (oneindig lange) dunwandige cilinder met gemiddelde diameter
D, en wanddikte h. Uitdrukken van het evenwicht tussen de spanningen in de wand (trek o)
en de inwendige druktoename AP (Figuur 1.36) levert de formule van Laplace (formule van
de vaten):
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APD
c=—
2h

Definieert men de rek als azA[I)D, dan drukt de

Young-elasticiteitsmodulus E het verband uit tussen
spanning en rek:

2
EzngipDi (1_4)
¢ AD 2h

Voor een lineair elastisch materiaal is E

Figuur 1.36. De formule van de onafhankelijk van de grootte van AP.

vaten

De relatie tussen de inwendige druk, en de diameter van de slagader heeft een sterk niet-
lineair karakter, en de optredende rekken kunnen tot 10% bedragen. De dikte van de
slagaderwand is daarenboven aanzienlijk, zodat de eenvoudige betrekking (1.4) niet kan
worden toegepast voor slagaders. Men kan wel analoge betrekkingen formuleren, waarbij
men de wijzigingen bij een bepaalde druk P uitdrukt relatief ten opzichte van de dimensies
van de slagader bij deze druk. Men spreekt dan van een incrementele elasticiteitsmodulus Ejqc.
Men kan aantonen dat voor een elastische leiding met binnenstraal R;, buitenstraal R, en
coéfficiént van Poisson v geldt dat (Bergel 1972)

AP 2R?(1-v?)
2 2
AR, RO ~R!
RO
De vaatwand bevat veel water, en kan als onsamendrukbaar worden beschouwd, zodat v =
0.5. Men bekomt dan de uitdrukking (1.5)

Einc =

(1.5)

Bij de afleiding van (1.5) is tevens de onderstelling gemaakt dat de externe druk (de
omgevingsdruk van het bloedvat) nul is. Hudetz (Hudetz 1979, Hayashi 1993) formuleert een
alternatieve betrekking (1.6):

2
2DO[APD' + PDOJ
A (o]

Einc = (1.6)

DG —Df

met P initiéle inwendige druk en D, resp. D; buiten- en binnendiameter van het bloedvat..
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Omuwille van het feit dat zowel (1.5) als (1.6) de kennis is vereist van zowel R; als R, (en dus
de wanddikte) wordt soms gebruik gemaakt van de zogenaamde Peterson incrementele
elasticiteitsmodulus E, (1.7) (Milnor 1989):

Ep = (1.7)

Al deze uitdrukkingen drukken een verband uit tussen de druk in een bloedvat en de radiale
rek of spanning, en vormen dus een soort gereduceerde constitutieve betrekking. Meer
complexe uitdrukkingen behandelen niet enkel de radiale componenten van spanning en rek,
maar bevatten tevens informatie in de axiale en omtreksrichting. Deze informatie kan worden
samengebracht in een rek-energie densiteitsfunctie W (“strain energy density function”);
afleiding ervan levert de spanningscomponenten op (Fung 1981). Er zijn drie gangbare
vormen (Hayashi 1993): een polynomiale, exponentiéle en logaritmische vorm. Deze
uitdrukkingen krijgen dan de volgende gedaante:

W = Aag + Bege, + Ca% + Dag + Es%az + Fs:es% + Gag
(polynoom, bijvoorbeeld Vaishnav et al.)

alsé +328§ +a48982)

w=_C_ e(
(exponentieel; bijvoorbeeld Fung et al.)

2
(logaritmisch; bijvoorbeeld Takamizawa en Hayashi)

2 2
adpp€ a,,€
W=—Cln(1— 992 0 _ Zzz%z —aezseaz]

In al deze uitdrukkingen zijn &g en €, de componenten van de rek in omtreks- en langse zin, en
alle andere parameters zijn materiaalconstanten, af te leiden uit belastingsproeven.

1.7.3. Residuele spanningen

Bij wijze van volledigheid wordt het concept van de residuele spanningen vermeld. Een
slagader in onbelaste toestand is niet spanningsvrij, maar bevat residuele spanningen. Dit kan
eenvoudig worden aangetoond door het openknippen van een ringvormig slagadersegment:
het ringsegment springt open, en neemt een vorm aan die kan worden gekarakteriseerd door
zijn openingshoek (Fung and Liu 1989)
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Figuur 1.37. Het openspringen van een arteriesegment als gevolg van het afbouwen
van de residuele spanning.

Dit betekent dat om het segment opnieuw te sluiten, men een zekere spanning moet
uitoefenen op de wand: de residuele spanning (Figuur 1.38). Bij het sluiten van het
ringvormig segment wordt de binnenwand samengedrukt, terwijl de buitenwand dient te
worden verlengd; de residuele spanning verloopt (bij onderstelling van constante
materiaalkarakteristieken) lineair over de wand, met een drukspanning aan de binnenzijde, en
een trekspanning aan de buitenzijde. Deze druk- en trek compenseren elkaar, zodat de
spanningen in evenwicht zijn. Bemerk dat wanneer een cilinder wordt belast met een
inwendige druk, de grootste trekspanningen optreden aan de binnenzijde. De residuele
spanningen zorgen er dus voor dat bij belasting van het bloedvat de spanningen meer
homogeen zijn verdeeld over de volledige slagaderwand (Figuur 1.38).

residuele spanningen belasting (inwendige druk) netto

Figuur 1.38. Het effect van de residuele spanning op de totale
spanning bij belasting van de slagader.
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1.7.4. Visco-elastische eigenschappen van de slagaders

1.7.4.1. VISCO-ELASTICITEIT

Naast het niet-lineaire aspect vertonen de slagaders tevens visco-elastische kenmerken.
Visco-elasticiteit is een materiaaleigenschap die zich experimenteel op verschillende wijzen
manifesteert. Figuur 1.33 toont aan dat de druk-oppervlakte relatie van een slagader niet
dezelfde is bij opblazen (“up”) en aflaten (“down”) van de slagader. De druk-oppervlakte-
relatie vertoont een hysteresis, waarbij met de conventies en assen van Figuur 1.33 de
neerwaartse tak boven de opgaande tak ligt. Bij gelijke druk is de oppervlakte op de
neerwaartse tak groter dan bij de opgaande. Grondige studie van Figuur 1.32 brengt een
tweede aspect van een visco-elastisch gedrag aan het
licht: bij het aanhouden van de constante druk
- gedurende een langere tijd (50 s) neemt de diameter
A gestadig toe: het materiaal vertoont een zekere
A "3%7——’—_""?'—‘ kruip. De kruip wordt nader toegelicht in Figuur
Pl 1.39. Deze kruip treedt op bij elke nieuwe verhoging
naar een hogere druk. Figuur 1.39 toont de
genormaliseerde (ten opzichte van de maximale
oppervlakte bij elk drukniveau) oppervlakte
gl ; gedurende de eerste 48 seconden van het
e 24 f’me experiment. Bemerk dat de ogenblikkelijke toename
van de oppervlakte slechts een fractie is van de
Figuur 1.39. Geregistreerde kruip Volledige toename. De rest is de kruipfractie, en
gedurende een experiment wordt slechts bereikt na een zekere tijd.

Visco-elasticiteit manifesteert zich tenslotte ook via spanningsrelaxatie: bij aanhouding van
een constante vervorming of rek neemt de spanning geleidelijk af, tot op een bepaalde
asymptotische waarde.

1.7.42. MATHEMATISCHE MODELLERING

Mits aanname van lineariteit, kan men visco-elasticiteit mathematisch vertolken door de
elasticiteitsmodulus E als frequentieafhankelijk te beschouwen: E(w). De lineariteit onderstelt
kleine vervormingen, waarbij er wordt vertrokken van een werkingspunt (een gemiddelde
toestand) waarop (kleine) perturbaties worden gesuperponeerd.

Beschouwt men spanning en rek als complexe functies, dan kan de complexe
elasticiteitsmodulus worden geschreven als

o ‘G‘eimt ip(o
E(m):gzgei(wt_(p):E(m)e () (1.8)

Een klassieke manier om het rheologisch gedrag van materialen te beschrijven is het gebruik
van mechanisch equivalente modellen. De meest eenvoudige, elementaire modellen die in
staat zijn lineaire visco-elasticiteit te beschrijven zijn het VVoigt en het Maxwell model (Figuur
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1.40). Het Voigt model is een parallelle combinatie
van een veer en een schokdemper. Bij het Maxwell
model staan beide elementen in serie.

| ] § Geen van beide modellen is echter in staat het gedrag
i van de arteriewand op een afdoende wijze te

HJ beschrijven. Het Voigt model kan kruip modelleren:

bij het plots aanleggen van een zekere spanning zal

de uitwijking geleidelijk plaatsvinden, tot een

) o eindwaarde wordt bereikt, bepaald door de
Figuur 1.40. Het Voigt (links) en veerconstante k. Spanningsrelaxatie is moeilijker,
Maxwell model (rechts) opgebouwd  omqat bij het plotselinge opleggen van een zekere
uit 1 veer en 1 schokdemper. uitwijking de spanning theoretisch oneindig wordt
(de schokdemper kan niet ogenblikkelijk uitwijken).

De uiteindelijke spanning wordt bepaald door de

op

veerconstante k. De fasehoek ¢ die met het model is verbonden is ¢ = tan_l(k) met 3 de

dempingsconstante en o de hoekfrequentie. Dit impliceert dat de fasehoek toeneemt met de
frequentie, terwijl uit experimenten duidelijk blijkt dat vanaf 3 Hz ¢ niet meer toeneemt. Het
lijkt er dus meer op dat o constant is, eerder dan de modelparameter .

Het Maxwell model is niet in staat kruip te beschrijven. Bij aanleggen van een constante
spanning zou de schokdemper oneindig uitrekken, zonder dat een evenwichtswaarde wordt
bereikt. Het model kan wel spanningsrelaxatie modelleren, maar de limietwaarde is O, in
tegenstelling tot in vivo en in vitro waarnemingen, waar een eindige waarde van de spanning

wordt bereikt. De fasehoek verbonden met dit model heeft de vorm (p:tan_l(kBJ wat

®
impliceert dat voor lage frequenties ¢ 90° benadert, en verder daalt met toenemende
frequentie.

Omwille van voorgaande redenen is noch het Voigt, noch het

Maxwell model in staat de visco-elasticiteit van slagaders

correct te modelleren. Een belangrijk tekort van het Maxwell

model (limietspanning 0 bij relaxatie) wordt teniet gedaan door
i de opname van een veer in parallel met het Maxwell element
LH (Figuur 1.41). Op die manier wordt de eindspanning bepaald

door de veerconstante van de in parallel geplaatste veer. Apter
et al. (1966) introduceerde dit model. Er bleek goede
overeenkomst met relaxatieproeven in vitro, doch de steile val
van de spanning bij de start van de relaxatieproeven kon niet
worden verklaard.

Figuur 1.41.
Model van Apter

Westerhof en Noordergraaf (Westerhof 1970) tenslotte breidden het model van Apter uit met
een tweede Maxwell segment in parallel. Op die manier wordt een relaxatiespectrum
gecreéerd, met (in dit geval) twee relaxatieconstanten. Deze tweede relaxatieconstante (met
zeer korte relaxatietijd) laat dan toe de steile spanningsval bij de aanvang van
relaxatieproeven te modelleren. Het mechanisch model wordt, samen met het elektrisch
equivalent (zie verder), voorgesteld in Figuur 1.42.
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S

Figuur 1.42. Het 5-componentenmodel van Westerhof en Noordergraaf
(naar Westerhof 1970)

Er kan worden afgeleid dat de dynamische (incrementele) elasticiteitsmodulus in dit geval
wordt gegeven door onderstaande uitdrukkingen (reéel en imaginair deel)

02 172 2 L2 iy Cit

C C ®c, 2 .3
g 5 g 5| (L9)en Egim =Es 22 5+ g :
1+ T2 1+ T3 1+ ® T2 1+ T3

Eq re = Es| 1+ (1.10)

met T2 (= RaCp)en T3 (= R3C3) de tijdsconstanten van de twee Maxwell segmenten.

Op basis van beschikbare gegevens hebben een aantal onderzoeksgroepen getracht het
werkelijke gedrag van de visco-elastische arteriewand te fitten aan dit model. Westerhof en
Noordergraaf (Westerhof 1970) toetsten gegevens van Hardung (1953), Bergel (1960),
Learoyd et al. (1966) en Tucker et al. (1969) voor de aorta en andere slagaders aan dit model
(Tabel 1.2).

aorta andere
slagaders
C./C, 0.03 0.48
C./Cs 0.20 0.63
T, (s) 0.17 0.17
T3 (s) 0.022 0.014

E; (kPa) - -

Tabel 1.2. Data van Learoyd en Taylor (1966), Hardung (1953), Bergel (1960) en Tucker
(1969) samengevat en toegepast door Westerhof en Noordergraaf (1970).

Learoyd en Taylor (1966) voerden systematisch onderzoek uit op gedissecteerde segmenten
bij 20 °C, waarbij sinusvormige drukgolven zijn opgelegd, en waarbij de radiale
wandverplaatsing is gemeten. Wesseling et al. (Wesseling 1973) gebruikten dezelfde dataset,
waarbij onderscheid is gemaakt voor de verschillende arteriesegmenten (Tabel 1.3, Tabel
1.4).



Anatomie, fysiologie en pathofysiologie 37

carotis thor.aorta abd. aorta iliaca femoralis
C./C, 0.80 0.17 0.17 0.37 0.97
C4/C3 0.89 0.45 0.61 0.37 1.24
T, () 3.2 0.45 3.6 1.35 2.02
T3 () 0.027 0.038 0.045 0.025 0.023
E; (kPa) 800 800 860 2940 2490

Tabel 1.3. Data Learoyd en Taylor (1966), bewerkt door Wesseling et al.(1973) voor jonge
specimen.

carotis thor.aorta abd. aorta iliaca femoralis
C./C, 0.21 0.42 0.40 0.85 1.30
C./Cs 0.34 0.68 0.40 1.10 1.30
T, (S) 0.60 0.42 0.22 0.64 0.59
T3 (s) 0.015 0.006 0.028 0.005 0.006
Es (kPa) 1000 1720 1000 830 1460

Tabel 1.4. Data Learoyd en Taylor (1966), bewerkt door Wesseling et al.(1973) voor oude
specimen.

Een meer recente, uitgebreide dataset is afkomstig van Langewouters et al. (Langewouters
1985) uit kruipproeven op aortasegmenten bij 37 °C. Het verloop van de kruip A®(t) (Figuur
1.39) kan worden gefit op een vergelijking van de vorm

il -t
Af(t)=AA|1-ae ™ —aoqe "2 (1.12)

Hierin is a1+ de totale kruipfractie, en t; en t, de tijdsconstanten. t; is de tijd gedurende het
experiment op drukniveau i, en AA is de totale oppervlaktevariatie na 50 seconden. Deze
vergelijking (1.11) in het tijdsdomein correspondeert met het gedrag van het 5-componenten
model van Westerhof et al. (Figuur 1.42; Westerhof 1970).

Dit model bevat twee visco-elastische Maxwell-secties, die zorgen voor de visco-elastische
demping. Onderstaande Tabel 1.5 toont de gevonden modelparameters voor (1.11).

parameter thoracaal abdominaal
o 0.076 £0.017 0.078 £0.017
o 0.102 +0.028 0.101 +0.025
71 (S) 0.73+£0.29 0.61+0.12
7, (S) 140+4.1 12.1+3.4

Tabel 1.5. Parameters voor de kruipfunctie (11)

In termen van tijdsconstanten van het 5-componentenmodel van Westerhof et al. (Westerhof
1970) bekomt men de getalwaarden van Tabel 1.6.
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thor. aorta  abd. aorta

C./C; 0.10 0.11
C1/Cs 0.11 0.11
T, (s) 0.67 0.56
Ts (s) 125 10.9
E, (kPa) 1490 1400

Tabel 1.6. Parameters voor de data van Langewouters (oude specimen) voor het 5-
componentenmodel van Westerhof et al.

Een ander visco-elastisch model is voorgesteld door Holenstein et al. (Holenstein 1980). E is
eveneens functie van de frequentie o, en wordt in complexe vorm gegeven als

1
\/1+a|og(z12((11:$3]

Meta =0.3, t1 =0.00081 en tp = 0.41.

E(w)= (1.12)

Figuur 1.43 geeft de complexe elasticiteitsmodulus in de vorm van een modulus en fasehoek.
De modulus geeft de verhouding van de dynamische E-modulus tot de statische. Vermits de
statische modulus tevens functie is van de druk, wordt de verhouding gegeven bij een druk
van 100 mmHg, wat ongeveer de gemiddelde werkingsdruk is van de slagader in vivo.

Westerhof maakt enkel onderscheid tussen de aorta, en alle andere slagaders. De aorta
vertoont weinig visco-elasticiteit: de fasehoek bedraagt er 4 tot 5°, en de dynamische
elasticiteitsmodulus is nauwelijks hoger dan de statische. Perifeer wordt visco-elasticiteit
belangrijker, met fasehoeken tot 12°, en een toename van de statische E-modulus met
(gemiddeld) 50%. De data van Wesseling bevinden zich tussenin. Holenstein vindt
fasehoeken tot 6°, en een dynamische E-modulus tot 20% hoger dan de statische.
Langewouters tenslotte vindt slechts een beperkt visco-elastisch gedrag. De fasehoek bereikt
een piek (tot 2 a 3°) bij zeer lage frequentie, maar het effect verdwijnt al snel bij de hogere
frequenties. De dynamische E-modulus is over de ganse frequentieband nagenoeg 20% hoger
dan de statische. Langewouters vindt geen statistisch significant verschil tussen de
abdominale en thoracale aorta.
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Figuur 1.43. De modulus (boven) en fase (onder) berekend via (1.9) en
(1.10) voor de verschillende gegevens uit bovenstaande tabellen.
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1.8. Hypertensie
1.8.1. De bloeddruk: perifere weerstand en arteriéle compliantie

De bloeddruk wordt traditioneel gemeten ter hoogte van de bovenarm, op ongeveer dezelfde
hoogte van het hart. Via een manchet (sphygmomanometer) wordt een schatting gemaakt van
de maximale (systolische; Ps) en minimale (diastolische; P4) bloeddruk. Normaal bedraagt de
systolische bloeddruk ongeveer 120 mmHg; de diastolische 80 mmHg. Liggen de gemeten
drukken significant hoger, dan spreekt men van een hoge bloeddruk of hypertensie (volgens
WHO: Ps > 140 mmHg, Pq > 90-95 mmHg); bij lage bloeddruk van hypotensie (WHO: bij
mannen: Ps < 110, bij vrouwen Ps < 100). De bloeddruk is echter sterk variabel (bijvoorbeeld
over het verloop van 1 dag), en is afhankelijk van meerdere factoren. Een eenmalige meting
kan dan ook een vertekend beeld opleveren (ten gevolge van het “witte-jas syndroom”: de
bloeddruk ligt hoger als gevolg van de nervositeit van de patiént). Het is dan ook aan te raden
de bloeddruk minstens 3 maal te bepalen, en een gemiddelde waarde te berekenen, of om
gebruik te maken van een 24-uur registratie (ambulante bloeddrukmeting), waarbij de patiént
een (niet-invasieve) bloeddrukmeter gedurende 24 uur draagt tijdens zijn normale activiteiten.

190 —
= 175
T 160 —
£ 145 normaal
E 130 -
X 115
5 100 —
T 85
S 70—
o] 55 —
40
00 02 04 06 08 1.0
tijd (s) 190
> lagere compliantie [~ 175
T — 160
= — 145
£ — 130
x — 115
: -
3 hogere weerstand +
S 70— hogere weerstand - 10
2 55— lagere compliantie — 55
Or+—7—77 7171 71 1 1 1T 1 "1 1 1T 17 1%
00 02 04 06 08 1.0 00 02 04 06 08 1.0 00 02 04 06 08 10
tijd (s) tijd (s) tijd (s)

Figuur 1.44. Verandering van de bloeddruk als gevolg van geisoleerde wijziging van totale
perifere weerstand (onder, links), een geisoleerde verminderde elasticiteit (onder, rechts), en
een combinatie van beiden (onder, midden). De stippellijn duidt de gemiddelde druk aan.

Voor de classificatie van patiénten heeft men echter richtwaarden nodig. Tot voor kort (eind
jaren 80; Franklin 1994) beoordeelde men de patiént voornamelijk op basis van de
diastolische druk. Men ging er van uit dat dit de druk was waartegen het hart diende uit te
pompen. Een diastolische druk > 90 mmHg werd (en wordt) als hypertensief beoordeeld. Het
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cardiovasculair systeem werd voornamelijk gezien als een resistief systeem, en de
behandeling van hypertensie had dan ook tot doel de weerstand van dit systeem te
verminderen, om zodoende de ganse drukcurve te doen dalen via een daling van de
gemiddelde druk.

Een kritische review van een aantal klinische studies stelde dat de systolische druk, eerder
dan de diastolische, dé risicofactor was voor cardiovasculaire aandoeningen (Franklin 1994).
Daar waar diastolische hypertensie vooral wordt bepaald door de kleine distale
weerstandsvaten, wordt systolische hypertensie veroorzaakt door een verminderde elasticiteit
van de bloedvaten. Een systolische bloeddruk >140 mmHg wordt als hypertensief
geklasseerd.

Om het onderscheid tussen systolische en diastolische hypertensie beter te kunnen inschatten
kan men het arterieel systeem best scheiden in de kleine vaten of weerstandsvaten, en de grote
vaten, die een dempende rol spelen. Een geisoleerde toename van de totale perifere weerstand
zorgt louter voor een verschuiving van de druk naar een hoger niveau (Figuur 1.44). De
pulsdruk (systolische - diastolische druk) blijft onveranderd. Er wordt zowel een verhoogde
diastolische als systolische druk waargenomen. Wijzigt men enkel de elasticiteit van de
bloedvaten (lagere compliantie: de wanden van de bloedvaten verstijven; bijvoorbeeld door
veroudering), dan blijft de gemiddelde druk onveranderd, maar de pulsdruk neemt toe. Dit
manifesteert zich in een toename van de systolische bloeddruk, maar een daling van de
diastolische druk. Het is meteen duidelijk waarom de diastolische druk een slecht criterium is
bij de beoordeling van hypertensie. In de praktijk heeft men echter steeds te maken met een
gecombineerd effect van beide processen. Een combinatie van een hogere perifere weerstand
en een verstijving van de grote bloedvaten zorgt voor een extra versterkte systolische
bloeddruk, maar het effect op de diastolische druk wordt min of meer gemaskeerd door de
tegenovergestelde actie van weerstand en compliantie.

TyeelA | ] | Als gevolg van de niet-lineaire relatie tussen de
/ \/ druk en de compliantie (zie onder andere
priaN } : Langewouters 1984) geeft een toename van de
f’f ‘ v “‘-m.%‘ weerstand en gemiddelde druk automatisch
Type G o~ aanleiding tot een schijnbaar grotere stijfheid van
de bloedvaten, en dit zonder structurele

--<youhg ; wijzigingen in de slagaderwand.

~— 0ld i
! .

| Een verminderde compliantie heeft naast een

direct effect op de pulsdruk ook een indirect
Figuur 1.45. De snelheid en bloeddruk in ~ €ffect (Figuur 1.45). De stijfheid van de
de aorta ascendens voor een jong (type Ploedvatwand is rechistreeks gekoppeld aan de
C) en oud (type A) individu. snelheid van de drukgolf die er zich in voortplant,
en dit via de Moens-Korteweg betrekking

CM_K = ZE;R met E de Young-

elasticiteitsmodulus, p de densiteit van bloed, R de straal en h de wanddikte van het bloedvat.
Golven die in de periferie worden gereflecteerd keren sneller terug naar de aorta, en
superponeren zich sneller op de invallende golf (zie Hoofdstuk 4), waardoor de systolische
druk extra wordt versterkt.
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Hypertensief cardiovasculair risico is dus een gevolg van de interactieve werking van

e verhoogde perifere weerstand
e verminderde compliantie van de grote bloedvaten
e toename van de golfsnelheid (snellere terugkeer van gereflecteerde golven)

en het is duidelijk dat een eenvoudig criterium zoals de systolische, en zeker de diastolische
druk, het risico kan onderschatten. Franklin en Weber (Franklin 1994) stellen daarom een
index samen die kan fungeren als risicofactor op cardiovasculair lijden. Indien men aanneemt
dat een bloeddruk 120/80 (met een gemiddelde van 93.3 mmHg) normaal is, kan men de
volgende parameters definiéren (met Ps, P4 en Py, = systolische, diastolische en gemiddelde
bloeddruk)

gemiddelde druk toename  Pp,inc = Pg + Ps — Py

—933 =Pp-93.3 mmHg
pulsdruk toename PPinc = Ps - Pq - 40 = PP - 40 mmHg

De index voor vasculaire overbelasting (VOI) wordt dan gegeven door VOI = P jnc + PPinc. In
Hoofdstuk 8 wordt de VOI toegepast op gegevens van een populatie normo- en
hypertensieven.

Men kan opmerken dat als gevolg van de natuurlijke veroudering de bloeddruk eveneens
toeneemt. Met toenemende leeftijd treedt immers een degeneratie in van de slagaders, waarbij
deze verlengen, dilateren, verstijven, en waarbij de wanddikte toeneemt (O’Rourke 1990).
Deze fenomenen treden versneld op wanneer tevens hypertensie in het spel is. O’Rourke stelt
dat deze wijziging in de structurele eigenschappen van de bloedvatwand louter een effect is
van de cyclische belasting van het materiaal, en dus een soort materiaalvermoeidheid. Dit zou
vooral de elastische componenten in de wand treffen (elastine). Door de afbraak van elastine
kan de wand dilateren, en wordt de meeste spanning opgenomen door het stijvere collageen,
wat meteen de toename van de stijfheid verklaart. De wanddikte zelf neemt toe als gevolg van
“remodelling” (zie 1.9) van de vaatwand.

Experimenteel is vastgesteld dat de slagaderwand verdikt bij plotse geinduceerde hypertensie
(vasculaire hypertrofie). Fung en Liu (Fung 1989) vonden dat vanaf het ogenblik van
hypertensie de wanddikte monotoon toeneemt, met een zeer snelle toename de eerste dagen,
en een verdikking van nagenoeg 40% na 8 dagen. 80% van de toename wordt bereikt na 10
dagen. De binnendiameter van de slagaders wijzigt echter niet significant, evenmin als de
mechanische eigenschappen van de wand. Recent stelden Rachev et al. (Rachev 1996) de
hypothese dat de remodelling optreedt om de spanning en rek in een slagader constant te
houden (gelijk aan de waarden onder een normale bloeddruk).
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Ps, PP .. .
Een belangrijke randbemerking

betreft de locatie waar de
bloeddruk wordt gemeten. Als
gevolg van golffenomenen neemt
de pulsdruk toe naarmate de
drukgolf zich voortplant naar
afwaarts toe. Men meet perifeer
(bijvoorbeeld op de bovenarm) dan
ook een hogere pulsdruk of
systolische bloeddruk dan deze die
centraal perifeer werkelijk optreedt ter hoogte van
de aorta ascendens (en die de
belastingdruk op het hart is). Dit is
een gevolg van golfreflectie op de
weerstandsvaten. Met toename van
de leeftijd, of als gevolg van hypertensie, daalt echter de versterking perifeer/centraal. Als de
druk perifeer wordt gemeten kan dit mogelijk aanleiding geven tot een onderschatting van de
ernst van de ziekte: perifeer wijzigt de druk immers niet sterk, maar centraal neemt de
belasting op het hart significant toe.

Figuur 1.46. Invloed leeftijd op versterking systolische
druk (SBP) en pulsdruk (PP) van centraal naar perifeer.

Een tweede belangrijke randbemerking is dat de druk zich slechts opbouwt als gevolg van de
stockage van een hoeveelheid bloed in een elastisch vat. Niet enkel de elastische
eigenschappen zijn van belang, maar ook de hoeveelheid bloed die dient te worden
opgeslagen. De cardiac output CO (of het slagvolume) is een parameter die slechts zelden
wordt vermeld in klinische studies, mede door de problemen om op niet-invasieve wijze een
betrouwbare schatting te krijgen (invasief kan men CO meten met behulp van thermodilutie).
De huidige (en toekomstige) generatie(s) echo-Doppler toestellen laten echter steeds beter toe
om ook op niet-invasieve wijze de CO te bepalen.

1.8.2. Oorzaken, indeling en gevolgen van hypertensie

In de overgrote meerderheid van de hypertensieve gevallen kan geen duidelijk aanwijsbare
oorzaak worden gevonden. In die gevallen spreekt men van essentiéle of primaire
hypertensie. Slechts in minder dan 10% van de gevallen kan men een duidelijke oorzaak
aanduiden; men heeft het dan over secundaire hypertensie (Kumar 1990).

1.8.2.1. ESSENTIELE HYPERTENSIE

In geval van essentiéle of primaire hypertensie kan geen duidelijk oorzakelijke factor voor de
verhoogde bloeddruk worden gevonden. Deze vorm van hypertensie is het meest frequent. De
bloeddruk kan in het algemeen worden verlaagd door een gezondere levensstijl, en indien
nodig via medicatie. De gemiddelde bloeddruk wordt bepaald door de cardiac output en de
perifere vasculaire weerstand. In het vroegste stadium van hypertensie is de verhoging van de
bloeddruk te wijten aan een kleine toename van de cardiac output. Dit kan door sympathische
overactiviteit. In een meer vergevorderd stadium wordt de cardiac output normaal, maar is de
perifere weerstand gestegen. De hypothese bestaat dat een initiéle verhoging in cardiac output
vasculaire wijzigingen induceert die blijven bestaan en de bloeddruk verhogen.
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De oorzaken van essentiéle hypertensie kunnen worden gevonden in:
1. Genetische factoren
Bepaalde rassen en families hebben een genetische neiging tot een hoge bloeddruk

2. Omgevingsfactoren

Obesitas (Zwaarlijvigheid): de bloeddruk neemt toe bij overgewicht
Alcohol: de vertering van alcohol doet de bloeddruk acuut stijgen
Zout: overtollige zoutinname kan een rol spelen bij hypertensie
Humorale factoren

1.8.2.2. SECUNDAIRE HYPERTENSIE

Secundaire hypertensie is het resultaat van een slechte werking of abnormaliteit van de
nieren, de adrenaline-klier of andere vitale organen. Dit type van hypertensie komt minder
voor, en wordt meestal operatief behandeld. Het betreft doorgaans een dysfunctie in de
normale neuro-hormonale controlemechanismen van de bloeddruk (zie verder). De oorzaken
kunnen worden onderverdeeld in:

. Endocriene oorzaken (dysfunctie van de klieren)
Conn’s syndroom (= hyperaldosteronisme): verhoogde produktie van aldosterone
Phaeochromocytoma: verhoogde produktie van catecholamines
Cushing’s syndroom: verhoogde produktie van andere mineralocorticoiden, nl. cortisol
Acromegalie: verhoogde produktie van het groeihormoon
Hyperparathyroidie: verhoogde werking van de bijschildklieren met verhoogd calcium en
verlaagd fosfaatgehalte van het bloed

e 6 o o o

2. Cardiovasculaire oorzaken
¢ Reno-vasculaire hypertensie (hypertensie geinduceerd door een slechte nierfunctie)
e Aortacoarctatie (door een vernauwing van de aorta)

3. Zwangerschap
Hypertensie kan ook voorkomen in de zwangerschap en vereist speciale aandacht.

4. Geneesmiddelen

Contraceptiva en sommige andere geneesmiddelen kunnen ook hypertensie veroorzaken.

1.8.2.3. COMPLICATIES

Als gevolg van een te hoge bloeddruk kan een zwakke plaats in de slagaderwand worden
opgeblazen en scheuren (aneurisme van de aorta; hersenbloeding). Bij hypertensie verhoogt
de belasting op het hart; de linkerventrikelwand dient meer kracht op te wekken bij de ejectie,
waardoor de wanddikte toeneemt (ventriculaire hypertrofie). Bij maligne hypertensie stijgt de
bloeddruk zeer snel, en niet-behandeling kan binnen een termijn van 1 tot 2 jaar de dood tot
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gevolg hebben. De versnelde stijging van de bloeddruk produceert cerebraal oedeem,
linkerventrikelfalen en verscheidene nierbeschadigingen. Hypertensie is een risicofactor voor
het ontwikkelen van atheroma (coronair of perifeer).

1.8.3. Behandeling van hypertensie

Vermits hypertensie gedeeltelijk wordt veroorzaakt door een aantal omgevingsfactoren, kan
de patiént worden aangemaand zijn levensstijl aan te passen (gewichtsvermindering, minder
alcohol, beperking van zout , regelmatige oefeningen, stoppen met roken, minder
cholesterol..)

Meestal doet men echter een beroep op geneesmiddelen om de gemiddelde druk te doen
dalen. Bij wijze van overzicht worden hieronder de meest frequent gebruikte geneesmiddelen
opgesomd. De precieze werking en impact van deze geneesmiddelen dient geinterpreteerd
vanuit het mechanisme van de neuro-hormonale controle van de bloeddruk (zie verder).

e Diuretica: deze klasse geneesmiddelen werkt in op de vloeistofbalans binnen het lichaam.
Ze zijn effectief door de afdrijving van natrium en water, maar ook door het verwijden van
de arteriolen.

e [-adrenergische antagonisten: het mechanisme waarmee [-blokkers de hypertensie
verminderen is onduidelijk. Hoewel ze de kracht van de hartcontractie en de renine
produktie verminderen, werken ze dominant via het centrale zenuwstelsel.

e Vasodilatoren: dilatatie van de perifere arteriolen leidt tot een directe verlaging van de
perifere weerstand, en dus een daling van de (gemiddelde) bloeddruk. Vasodilatoren
verminderen de tonus van de kleine musculaire slagaders (deze hebben een constante
spanning of “tonus” door een gedeeltelijke contractie van de gladde spiercellen).

Voorbeelden van vasodilatoren zijn:

e nitroglycerine (orale inname via tablet onder de tong): zorgt voor een dilatatie van de
venen (hierdoor daalt de terugvoer naar het hart en daalt de gemiddelde druk), maar wijzigt
tevens het kaliber van kleine musculaire slagaders (niet van de arteriolen)

e dihydralazine: zorgt voor een sterke vasodilatatie van arteriolen, waardoor de perifere
weerstand daalt, en dus ook de gemiddelde druk. De afmetingen van de slagaders wijzigen,
maar dit enkel passief als gevolg van de drukdaling

e nitroprusside, calcium antagonisten en ACE (Angiotensin Converting Enzyme)
inhibitoren: bewerkstelligen een dilatatie van arteriolen én van musculaire grotere
slagaders (ondanks een daling van de gemiddelde druk neemt de diameter van de brachialis
toe)
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Het dient vermeld dat vaso-actieve medicatie naast een direct effect (daling gemiddelde druk)
ook een indirect effect heeft op de bloeddruk. Ze kan de intensiteit van golfreflectie wijzigen,
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Figuur 1.47. Effect van nitroglycerine op de
bloeddruk in de aorta en brachialis (naar
O’Rourke 1990)

waardoor een geisoleerd effect op de
systolische druk wordt waargenomen.
Nitroglycerine bijvoorbeeld haalt de
systolische druk sterk omlaag, terwijl de
gemiddelde druk nauwelijks daalt
(Figuur 1.47). Bemerk dat de effecten
van medicatie niet altijd perifeer worden
waargenomen, omdat de timing van de
samenstelling van invallende en
gereflecteerde golf niet gelijk is centraal
en perifeer (O’Rourke 1990).

1.9. Controlemechanismen van de arteriéle bloeddruk

1.9.1. Inleiding

Vanuit vloeistofdynamisch standpunt wordt de gemiddelde aortadruk (Pn) bepaald door
enerzijds het hartminuutvolume of cardiac output (CO) en anderzijds de totale
wrijvingsweerstand (R) die het bloed ondervindt, voornamelijk in de arteriolen en
weerstandscapillairen. Geen van beiden zijn echter constant, daar ze afhangen van metabole
behoeften, de fysiologische en/of patho-fysiologische toestand van het individu, en
gecontroleerd worden via neuro-hormonale stimuli (Figuur 1.48).
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Figuur 1.48. Determinanten van de gemiddelde arteriéle druk (Pp)

De cardiac output wordt vooreerst bepaald door een aantal factoren die de cardiale functie
beinvloeden: het hartritme (HR), de voorbelasting van het hart (preload; eind-diastolische
druk in het linker atrium), de nabelasting (afterload; maximale druk in het linker ventrikel), en
tenslotte de contractiliteit van beide hartkamers. Naast deze factoren die rechtstreeks de
hartfunctie beinvloeden, kan het hart slechts verpompen wat het ontvangt uit het veneuze
circuit: de veneuze terugkeer (venous return). De veneuze retour wordt voornamelijk bepaald
door de (complexe) werking van het niermechanisme, dat instaat voor de zuivering van het
bloed en de afvoer van afvalstoffen. Daarnaast zijn er ook neuro-hormonale processen die via
het orthosympathische en parasympathische zenuwstelsel de CO mee bepalen.

Het zenuwstelsel kan algemeen worden opgesplitst in enerzijds het centrale zenuwstelsel, dat
instaat voor de werking van spieren en gecontroleerde bewegingen, en anderzijds het
autonome zenuwstelsel. Dit laatste wordt verder opgesplitst in het orthosympathische
(thoraco-lumbar) en het parasympathische (cranio-sacraal of vagaal) stelsel. Tussen deze
laatste stelsels bestaan morfologische, farmacologische en functionele verschillen. Men kan
stellen dat het orthosympathische stelsel ervoor zorgt dat het organisme snel kan worden
gemobiliseerd en van de nodige energie worden voorzien, terwijl het parasympathische stelsel
eerder zorgt voor een behoud van energie, en voor een aanpassing van het mechanisme in de
zin van het algemene welzijn van het individu op lange termijn.

De perifere weerstand wordt voornamelijk bepaald door de dimensies van de Kleinere
bloedvaten en arteriolen. Deze zijn voornamelijk opgebouwd uit gladde spiercellen, die actief
de diameter van het bloedvat kunnen wijzigen. De spiercellen staan constant onder spanning
(de vasculaire “tonus”), maar deze spanning wordt gecontroleerd via het sympathische

renine-angiotensine-aldosterone systeem
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zenuwstelsel, via hormonale stimuli (vasodilatoren en vasoconstrictors), en via lokale
autoregulatie.

1.9.2. Werkingsmechanisme van de gladde spiercellen.

1.9.2.1. SAMENSTELLING VAN DE GLADDE SPIERCEL

De actieve controle van de totale vasculaire perifere weerstand wordt mogelijk gemaakt door
de speciale structuur van de Kkleine arterién en arteriolen, voornamelijk samengesteld uit

“ o oosen pnaes m:mfm.b:mfj; Nor: g rerve j/ -~ u gladde spiercellen in de
o W g ' media van de
7 SR i& . t\ **~ . slagaderwand  (Figuur
A7 " 2 e e e 149). Door de

no ™" aanwezigheid van  de
— Em;gs' spiercellen kunnen deze
-+ bloedvaten hun afmetin-
Al T .?;“,?L. gen actief wijzigen. De
gf .. " basiscomponenten van
Ay snre<s deze gladde spiercellen
/ L}ff. ofaraemens zijn de actine en myosine
o - filamenten.
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Figuur 1.49. Samenstelling van een slagader van het musculaire
type (kleine en middelgrote arterién en arteriolen) (Rhodin 1980).

Actine monomeren (G actin) kunnen voorgesteld worden als sfeervormige moleculen (Figuur
1.51). Deze monomeren kunnen kettingen vormen en actine filamenten (F-actin) zijn
opgebouwd uit twee dergelijke rond elkaar opgewonden kettingen (hoewel ook andere
theoretische modellen kunnen worden verzonnen). EIk monomeer is verbonden met zijn buur
op een identieke manier. Elke G-actine monomeer heeft ook een welbepaalde polariteit, en
deze polariteit wordt bewaard in het actine filament.
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Figuur 1.50. Myosine filament. Figuur 1.51. Actine filament.

Myosine bevat altijd twee identieke gelijke “zware” kettingen, die een kop en een staart
vertonen. Op de kop van elke zware ketting zijn een paar lichte kettingen gebonden (Figuur
1.50). Deze monomeren aggregeren, en vormen een bipolair aggregaat (“dik filament”), met
tegengestelde polariteit aan de twee uiteinden. Myosine heeft een ATPase activiteit (zie
verder). Bij afwezigheid van actine is dit haast niet te detecteren, terwijl bij aanwezigheid van
actine, elke myosine molecule 2 tot 10 ATP moleculen per seconde hydrolyseert.

1.9.2.2. HET MECHANISME VAN DE SPIERCONTRACTIE

ATP of adenosine trifosfaat is een molecule die de opslag en de transfer van vrije energie
toelaat. Deze energie zit opgeslagen in de twee fosfo-anhydride bindingen, die zijn gevormd
door condensatie van twee moleculen fosfaat door uitstoot van water. Door hydrolyse
(binding met water) kan ATP worden omgevormd tot ADP, P;, H en energie of tot AMP, P;,
H* en energie (ADP : adenosine difosfaat, AMP : adenosine monofosfaat, P; : vrije fosfaat
PO30H). Deze reactie is exogeen, en zorgt dus voor een hoeveelheid energie die ter

beschikking komt van de spiercontractie.

Onderstel een verbinding tussen actine en myosine op tijdstip 0 (Figuur 1.52, links), het
ogenblik van spiercontractie. In een eerste stap van het relaxatieproces bindt myosine ATP,
waardoor de binding met actine verzwakt, en mogelijk verbreekt. ATP wordt gehydrolyseerd
tot ADP en P;, maar deze twee produkten blijven aan myosine gebonden. Hierdoor wordt een
“opgeladen”, energierijke myosinekop gevormd, die roteert tot hij loodrecht staat t.o.v. het

actine filament (stap 2). Gecontroleerd door de aanwezigheid van Ca** bindt de myosinekop
met het naburige actine-filament (stap 3). Bij contractie tenslotte (stap 4) beweegt de
myosinekop in de richting van het centrum van het dik filament, waarbij eerst P; wordt
afgestoten, en vervolgens ADP (dit levert de energie nodig voor de beweging). Hierdoor vindt
een relatieve beweging plaats van actine t.0.v. myosine. Op dit ogenblik is de spier
samengetrokken (“rigor complex™), en is de cyclus volledig.
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Bemerk dat Ca** een
controlerende rol uitoefent
bij de spiercontractie. De
lichte Kketting, gebonden
op de myosinekop (Figuur
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Figuur 1.52. Contractiecyclus bij gladde spiercellen.

voor de fosforylatie van
de lichte myosine ketting,

waardoor de myosine ketting met actine kan binden, en contractie plaatsvindt.

De toevoer van Ca** vindt plaats via geladen Ca**-kanalen. Deze kanalen openen en sluiten
zeer snel. Het aantal geopende kanalen hangt af van de membraanpotentiaal. De

a c
22
b d
' 105 '
Figuur  1.53. Voorbeelden van een

onregelmatige membraanpotentiaal

membraanpotentiaal ontstaat als gevolg van
een verschillend ionengehalte intracellulair
en interstitieel, waarbij de intracellulaire
vloeistof negatief is geladen ten opzichte van
de omringende vloeistof. Deze potentiaal
heet de rustpotentiaal. Voor gladde
spiercellen bestaat geen echte rustpotentiaal,
maar bij relatieve rust bedraagt hij ongeveer
-50 mV. Deze partiéle contractie wordt de
“tonus” genoemd. Gladde spiercellen
vertonen spontaan continue, onregelmatige
contracties, onafhankelijk  van de
zenuwactiviteit. De onregelmatige
contracties kunnen worden waargenomen in
de elektrische activiteit van een individuele
cel, die de vorm aannemen van golfvormige

fluctuaties bovenop deze constante potentiaal, waarbij tevens pieken optreden die soms de

nulpotentiaallijn overschrijden (Figuur 1.53).

De eigenlijke contractie van de gladde spiercellen kan op twee manieren worden gestuurd.
Enerzijds is een rechtstreekse sturing vanuit het orthosympathische zenuwstelsel mogelijk,
terwijl anderzijds de aanwezigheid van in het bloed circulerende hormonen tevens de



Anatomie, fysiologie en pathofysiologie 51

contractie of tonus van de gladde spiercellen mede bepalen (neuro-hormonale controle).
Contractie treedt op door depolarisatie waardoor Ca** vrijkomt voor de contractie.

1.9.3. Neurohormonale controle van de bloeddruk

Het neurohormonaal controleapparaat van het arteriéel systeem bestaat uit sensoren, verspreid
aanwezig in de arteriéle circulatie, die reageren op haemodynamische grootheden (druk,
schuifspanning, rek,...) en die hun signaal doorsturen naar de hersenen om eventueel bij te
sturen via het zenuwstelsel. Dit wordt voorgesteld in Figuur 1.54. De input van het systeem,

of de afferente verbindingen, zijn
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gelokaliseerd ter hoogte van de carotis,
de aortaboog en onder andere ook het
linker atrium (Figuur 1.55).
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Figuur 1.54. Voorstelling van het neuro-hormonale
controleapparaat.
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Figuur 1.55. Baroreceptoren.

Het betreft meer bepaald de pressoreceptoren (of baroreceptoren) van de sinus carotici (linker
en rechter carotis interna), de carotide lichaampjes, de aorta baroreceptoren en de atrium
receptoren. De baroreceptoren van de sinus carotici en de aorta reageren op de druk, waarbij
zowel de gemiddelde druk als de drukpuls van belang zijn (Figuur 1.56). Er wordt een
toegenomen zenuwactiviteit (frequentie van zenuwpulsen) gedetecteerd zowel bij een
verhoging van de gemiddelde arteriéle druk, als bij een toenemende drukpuls gesuperponeerd
op een gelijkblijvende gemiddelde druk. In feite is het niet rechtstreeks de druk die wordt
gevoeld, maar wel de uitrekking van de slagader- en hartkamerwand (en blijkbaar ook de
snelheid en intensiteit waarmee dit gebeurt). Bemerk dat er slechts reactie wordt
waargenomen vanaf een gemiddelde druk van 50 mmHg, met een piek van om en bij de 170
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Figuur 1.56. Zenuwactiviteit in baroreceptoren als
gevolg van een toegenomen gemiddelde druk

(links) en drukpuls (rechts).

De signalen die worden opgevangen door de
baro- en chemo receptoren worden door de
hersenen verwerkt, en er wordt een output
gegenereerd naar de efferente verbindingen
met de circulatie. Deze verbindingen zijn
gelokaliseerd ter hoogte van het hart, de
bloedvaten, de nieren en bijnieren en de
ingewanden. Er volgt een bijsturen van het
vasculaire bloedvolume, de cardiale functie,
de totale perifere weerstand of het
bloeddebiet. Deze signalen kunnen op twee
onderscheiden manieren worden
doorgestuurd: via het zenuwstelsel, of via het
hormonale stelsel.

Controle via het zenuwstelsel

Vooreerst kunnen boodschappen worden
doorgegeven via het orthosympathische
zenuwstelsel, met uiteinden ter hoogte van de
gladde spiercellen in de wand van de kleine
slagaders en arteriolen (Figuur 1.57).

De zenuwvezels zelf kunnen worden
onderverdeeld in vasoconstrictor en

52

mmHg. Door de S-vorm van de druk-
diameter relatie is de gevoeligheid van
het systeem niet gelijk voor elke
gemiddelde druk. Onder normale
fysiologische omstandigheden opereert
het systeem met een maximale
gevoeligheid. Bij langdurig verhoogde
druk kan deze curve echter
verschuiven naar hogere drukken.

Chemo-receptoren reageren op
chemische substanties als bradykinine,
prostaglandines, maar ook op de

partiéle gasdruk van COp, H* en O».
De invloed op de arteriéle druk is
echter van minder belang. Er is echter

wel een belangrijke feedback naar het
ademhalingssysteem.
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Figuur 1.57. Zenuwverankering in de wand
van vasomotorische bloedvaten en venen

vasodilator vezels. Deze zorgen dan voor de afscheiding van neurotransmitters, stoffen die
inwerken op de gladde spiercellen. Cholinergische neuronen scheiden acetylcholine af.
Andere neuronen scheiden catecholamines af: norepinephrine door de noradrogene neuronen,
epinephrine door de adrogene neuronen en dopamine door de dopaminogene neuronen.
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Deze stoffen worden gedetecteerd door receptoren. a-receptoren (o en o) reageren vooral
op norepinephrine. oy receptoren reageren dan door een toename van de hoeveelheid

intracellulair Ca**, waardoor vasoconstrictie optreedt. Bemerk dat de gladde spiercellen een
min of meer constante “basistonus” opleggen aan het bloedvat. Men kan van deze eigenschap
gebruik maken om via een blokkeren van de o-receptoren een vasodilatatie te
bewerkstelligen. De B-receptoren anderzijds reageren op kleine hoeveelheden epinephrine.
Vasoconstrictie wordt bereikt door een blokkade van de B-receptoren, of wanneer de dosis
epinephrine te hoge waarden bereikt.

De vasoconstrictor netten oefenen tevens een controle uit op de venen, die het belangrijkste
deel van de stockagemogelijkheden van de systemische circulatie herbergen. Op deze manier
kan de veneuze terugvoer worden beinvloed, en dus de cardiac output. Bij blokkade van deze
zenuwen treedt vasodilatatie op, en een verhoogde doorstroming.

De vasodilator vezelnetten maken voornamelijk deel uit van het parasympathische
zenuwstelsel. Waarschijnlijk (er is tot op heden geen duidelijkheid) werkt de vasodilatatie
niet via baro/chemo receptoren. Er is in elk geval geen actieve controle van de vasculaire
tonus. Experimenteel kan (voor de meeste vaatbedden) een actieve vasodilatatie worden
bewerkstelligd door intra-arteriéle injectie van bradykinine.

Hormonale controle

Naast de directe inwerking op de gladde spiercellen via de zenuwbanen, kunnen tevens
signalen worden doorgegeven via hormonen die circuleren in het bloed (hoewel de grootste
invloed en werking via de zenuwbanen wordt gerealiseerd).

De hormonen kunnen worden onderverdeeld in de aminen, de steroiden, de peptiden en de
proteinen. Vaso-actieve substanties in het bloed kunnen worden onderverdeeld in
vasodilatoren en vasoconstrictors.

Vasodilatoren

Als belangrijkste vasodilatoren zijn er de kinines, met onder andere bradykinines (gevormd in
plasma) en lysylbradikinine (in weefsel). Ze werken relaxerend op de vasculaire gladde
spiercellen, en zorgen tevens voor een toename van de capillaire permeabiliteit. Van het
atriale natriuretic peptide (ANP, atrium) is geweten dat het ingaat tegen de werking van
verschillende vasoconstrictors, en dus bloeddrukverlagend werkt. Het exacte mechanisme is
echter vooralsnog onbekend.

Vasoconstrictors

Vasopressin is gekend als vasoconstrictor, doch zorgt voor een simultane daling van de
cardiac output, waardoor in vivo geen netto drukdaling wordt waargenomen. Norepinephrine
en epinephrine (voor deze laatste met uitzondering van lever en skeletspieren) zijn gekend als
vasoconstrictors (aangemaakt in bijniermerg, samen met dopamine). Meest bekend is echter
angiotensin Il (zie verder), dat verscheidene mechanismen combineert om een druktoename te
genereren. Vooreerst werkt deze stof als vasoconstrictor op zich. Daarnaast wordt tevens
gezorgd voor een verhoogd aldosterone gehalte, het vergemakkelijkt de afscheiding van
norepinephrine aan de noradrogene neuronen, zorgt voor een toename van het vasopressin
gehalte, en wekt een dorstgevoel op waardoor het individu de hoeveelheid extracellulair
vloeistofvolume (en dus de druk) opdrijft. Aldosterone is een steroid hormoon, aangemaakt

door de bijnierschors. Aldosterone verhoogt de reabsorbtie van Na* en oefent op deze manier
invlioed uit op het extracellulair vloeistofvolume. Het kan tevens zorgen voor een toename

van K* en afname van Na* in hersen- en spiercellen.
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1.9.4. De nieren als drukregulatoren

De nieren vormen een uitermate belangrijk vaatbed, dat + 20% van het totale slagvolume
ontvangt. Zonder al te zeer te willen ingaan in de anatomische structuur van de nieren (Figuur
1.58), wordt kort de bloedcirculatie beschreven. De nierslagader (a. renalis, A8) vertakt in de
aa. interlobares (AB11), die op hun beurt radiale vertakkingen (aa. interlobulares B13)
hebben in de nierschors. Vanop deze vertakkingen ontspringen dan afferente vaten, die het
bloed naar de nierlichaampjes voeren. In deze nierlichaampjes vormen ze bloedvatenkluwens
of glomureli (B15, C10), van waaruit het naar de efferente vaten gaat en verder naar de
veneuze bloedstroming. De nierlichaampjes spelen een centrale rol in het zuiveringsproces.
Het macula densa (C7) is gelegen tussen de afferente en efferente vaten, en is een chemico-

receptor, die controle uitoefent op het NaCl gehalte (en dus op Na*). Het juxtaglomulair
apparaat (waarvan o.a. het macula densa deel uitmaakt) zorgt voor de aanmaak van renine
(zie verder).Verder zorgen de nieren voor de aanmaak van kinines en prostaglandines.

Figuur 1.58. Anatomie van het niervaatbed (A : links, B : midden, C : rechts).

De nieren spelen op verschillende manieren een belangrijke rol bij de controle van de arteriéle
druk. Ze zorgen voor een zuivering van plasma, waarbij zowel water als opgeloste stoffen
worden afgevoerd naar de blaas teneinde een constant inwendig milieu te handhaven (ECV :

extracellulair vloeistofvolume, en specifieke stoffen zoals Nat, K*, Cl-, HCO3", ...).

1.9.4.1. CONTROLE VAN HET EXTRACELLULAIR VOLUME (ECV)

De bloeddruk wordt enerzijds bepaald door de controle van het extracellulair volume (en dus
de veneuze terugkeer). Het vloeistofvolume is evenredig met de aanwezige hoeveelheid
osmotisch actieve stoffen (waarbij weliswaar rekening dient gehouden met de toniciteit van

het plasma). Nat en CI- maken het overgrote deel uit van deze stoffen, waarbij vooral een
grote variabiliteit in Na* bestaat. Mechanismen die derhalve het gehalte aan Na* controleren,

zullen dus tevens het ECV mee bepalen. Nat wordt in grote hoeveelheden gefilterd door de
nieren, maar in quasi gelijke hoeveelheden gereabsorbeerd.

Factoren die een invloed uitoefenen op de hoeveelheid gereabsorbeerd Na* zijn :
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de hydrostatische en osmotische druk in peritubulaire capillairen
het aldosterone gehalte
ANP

de opname van H* en K* in nieren uit plasma.

Er is echter ook een rechtstreekse volumecontrole. Bij dalend ECV wordt de aanmaak van
vasopressin (vasoconstrictor) gestimuleerd; een toename van ECV zal het omgekeerde effect
bewerkstelligen. Angiotensin Il speelt ook een belangrijke rol bij de controle van ECV. Bij
toename van het ECV wordt tevens een toename in afgescheiden ANP waargenomen, en deze

zorgt voor een verhoging van de door de nieren afgevoerde hoeveelheid Na* (natriuresis) en
andere stoffen (diuresis).

1.9.4.2. HET RENINE-ANGIOTENSINE-ALDOSTERONE SYSTEEM

Naast de invloed op het ECV staat de nierfunctie ook op andere wijzen in rechtstreeks
verband met de bloeddruk. Er is vooreerst de relatie die bestaat tussen de druk in de

niercapillairen en de afvoer van Nat.

De speciale plaats van renine bij de aanmaak van angiotensin Il is reeds ter sprake gekomen.
Het renine-angiotensin systeem (Figuur 1.59) speelt dan ook een uitermate belangrijke rol bij
hypertensie. Angiotensinogeen, geproduceerd ter hoogte van de lever, vormt samen met
renine, aangemaakt in de nieren, angiotensin I. Dit wordt, door een converterend enzym
(ACE: angiotensin converting enzyme) omgezet in angiotensin Il dat naast een onmiddellijke
vasoconstrictie ook als gevolg heeft dat de excretie van aldosterone wordt verhoogd. Door dit

verhoogd aldosterone-gehalte wordt Na* opgehouden, en de relatie druk-Nat wordt
verstoord. Angiotensin Il veroorzaakt tevens een onmiddellijk dorstgevoel, waardoor het
individu via het nuttigen van vloeistof de intravasculaire waterhoeveelheid doet toenemen.
Merk op dat ACE-inhibitoren dit mechanisme blokkeren, en op die manier
bloeddrukverlagend werken.
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Figuur 1.59. Renine-angiotensine- aldosterone systeem.

De produktie van renine wordt door minstens zes mechanismen beinvloed:

¢ intrarenale baroreceptoren (bij drukdaling neemt renine-gehalte toe)
e macula densa (deel van het juxtaglomulair apparaat)

e verminderde Na* en CI- toevoer naar distale tubulus (nieren)

¢ inwerking prostaglandines op nieren

e inverse relatie met plasma K* niveau

e toename activiteit in sympathisch zenuwstelsel

Merk op dat bij dierexperimenten hypertensie kan worden geinduceerd door het aanbrengen
van een vernauwing van de nierslagader (Goldblatt nier). De druk afwaarts wordt verlaagd,
waardoor het reninegehalte wordt opgedreven, en vasoconstrictie wordt opgewekt.

Algemeen wordt trouwens de basishypothese aanvaard dat hypertensie wordt veroorzaakt

door vasoconstrictie als gevolg van een toegenomen intracellulair Cat*. Deze toename kan
het gevolg zijn van een defect van de celmembraanpermeabiliteit, van neuro-hormonale
factoren, of van een verstoring van het evenwicht tussen intra- en extracellulaire ionen.
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1.10. Atherosclerosis
1.10.1. Het atherosclerotisch proces

Atherosclerosis is een ziekte van de grote en middelgrote slagaders. Atherosclerosis is

afgeleid van het Griekse athere dat “brij’ betekent en skleros dat *hard’ betekent, en beschrijft

daarmee zeer goed deze kwaal waarbij een geelachtige vetophoping gepaard gaat met een

plaatselijke verharding van de slagaderwand. Atherosclerosis mag niet worden verward met

“arteriosclerosis”, wat gewoon een veroudering van de slagaderwand betekent.

Atherosclerosis is meer dan dat alleen, en manifesteert zich niet enkel bij ouderen.

Het proces start virtueel vanaf de geboorte, en het totale proces is gekarakteriseerd door een

tijdsconstante van de orde van decaden. De ziekte wordt bepaald door de complexe interactie

van verschillende factoren:

e omgevings- en genetische factoren

e de arteriéle wand: het endotheel, de gladde spiercellen en bindweefsel

¢ de bloedsamenstelling: monocyten, bloedplaatjes en plasma proteinen (cholesterol - LDL.:
low density lipoproteines)

o de karakteristieken van de bloedstroming

Het proces kan worden onderverdeeld in zes fasen.
Fase 1: Verdikking van de intima

Het atherosclerotisch proces vangt aan met een migratie en proliferatie van gladde spiercellen
vanuit de media naar de intima, die hierdoor verdikt (“intimal thickening”). Geruime tijd
dacht men dat dit proces een respons was op een letsel van de intima, maar mogelijk spelen
vloeistofdynamische factoren (o.a. schuifspanning; zie verder) een belangrijke rol (Nerem
1992). Atherosclerosis is immers mogelijk zonder visuele beschadiging van het endotheel, de
monolaag cellen aan de binnenkant van de slagaderwand.

Fase 2: Migratie van een monocyt in de
bloedvatwand (Figuur 1.60)

De vorming van atherosclerotische
plaques start met de vasthechting van
monocyten aan de vaatwand (het
endotheel), en de migratie van de
monocyt in de vaatwand. Men is er
lang van uit gegaan dat monocyten zich
vasthechten aan de vaatwand als een
respons op beschadiging maar studies
tonen aan dat er ook migratie optreedt
zonder visuele beschadiging van het
endothelium. Dit betekent niet dat het
Figuur 1.60. Vasthechting van een monocyt (pijl) endotheel ook normaal zou
aan de bloedvatwand. functioneren;  mogelijk functioneert

het in een omgeving die het endotheel
als abnormaal ervaart, weze het vanuit een vloeistofdynamisch standpunt (schuifspanning), of
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een abnormale samenstelling van het bloed (door bijvoorbeeld een te hoog gehalte aan

lipiden).

Fase 3: Transformatie tot macrofaag

De monocyt wordt een actieve
macrofaag, en is actief als fagocytische
opruimcel. Er is een opname van
geoxydeerde LDL lipoproteinen (zie

verder).

Fase 4: Vorming van “fatty streaks”

Figuur 1.61. Electronenmicroscopie van met lipiden
geladen macrofagen (aorta van konijn met
hyperlipidemie)

. Deze fase is een belangrijke tussenstap in de verdere

"? . ontwikkeling van atherosclerose. Om een of andere

redenen lijkt in een bepaald stadium van het ziekteproces
de macrofaag overrompeld door de (gemodificeerde)
lipiden, en er is een afbraak van de macrofaag, waardoor
de hoeveelheid extracellulaire lipiden sterk toeneemt,
met de vorming van “fatty streaks”, of vetbanen,

zichtbaar aan de binnenzijde van de slagaderwand.
+ Mogelijk is de afbraak een gevolg van cytotoxiciteit van

Figuur 1.62. Vorming van fatty
streaks (aorta 19-jarige man,
omgekomen in verkeersongeval)

het geoxydeerde LDL.
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Fase 5: Verdere opstapeling van extracellulaire
' lipiden in grote depots met vorming van

- intermediaire en gevorderde letsels (plagues)
i (Figuur 1.63).

Figuur 1.63. Opstapeling van lipiden in
grote depots (33 jarige vrouw overleden
aan acuut myocardinfarct).

Fase 6: Mogelijke ruptuur van de _
plaque door loskomen van de fibreuze =
kap (Figuur 1.64). Dit gaat mogelijk
gepaard met de wvorming van
thrombosen, die het bloedvat volledig
kunnen occluderen.

Figuur 1.64. Ruptuur van een atherosclerotische
plaque.

1.10.2. De rol van cholesterol bij atherosclerosis

Cholesterol wordt vaak bestempeld als een van de grote oorzaken van atherosclerosis.
Nochtans is cholesterol onontbeerlijk voor het menselijk leven; zonder cholesterol zouden
onze cellen geen celmembraan kunnen opbouwen. Het is trouwens niet zozeer de vrije plasma
cholesterol, maar wel de dragers van de lipiden die een belangrijke rol spelen.

Cholesterol (en ook triglyceride) is een lipide, en onoplosbaar in het bloed. Lipiden worden
getransporteerd tussen de darmen, lever en periferie via het slagaderlijk systeem onder de
vorm van lipoproteinen (verbindingen van vetachtige stoffen met eiwitten). Hierbij bestaan
twee types drager (‘transporteurs’): HDL en LDL (lipoproteinen met hoge respectievelijk lage
dichtheid).
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De zware dragers, HDL (“goede cholesterol”), brengen de overtollige cholesterol naar de
lever om er te worden vernietigd (Figuur 1.65). Hoe meer HDL-cholesterol, hoe beter de stof
kan worden afgebroken. De lichte transporteurs daarentegen, LDL (“slechte cholesterol™),
hebben als taak de cholesterol naar deze cellen te brengen die deze stof nodig hebben.

slagader
lever

cholesteroldepot

vetten (triglyceriden)

Figuur 1.65. Schematische voorstelling van het cholesteroltransport.

LDL heeft een afmeting van 15 tot 25 nm. Het grootste deel van de LDLs komen in de
levercellen na binding met de hoge affiniteitsreceptoren. Na binding wordt LDL ingenomen
en metaboliseert het waarbij vrije cholesterol vrijkomt dat gedeeltelijk in endogene
cholesterol wordt omgezet. Er bestaan ook ‘opruimers’ die LDLs verwijderen. Een LDL-
receptor is beschikbaar in vele weefsels, waaronder de macrofagen en de sinusoidale
epitheelcellen in de lever. Deze nemen specifiek de LDLs op die werden veranderd door
oxydatie. Het zou dit mechanisme zijn dat macrofagen omzet in schuimcellen

HDLs hebben afmetingen van 5 tot 15 nm. Ze worden geproduceerd in de lever en darmen en
bevatten 20 tot 50 % van de circulerende cholesterol. HDLSs zijn het substraat voor het enzym
dat de omzetting doet van vrij cholesterol naar een cholesterol ester. Een verlaagde waarde
van de cholesterolfractie in HDL geldt als een risicofactor voor het ontstaan van
atherosclerose.

Wanneer men via een voeding die te rijk is aan dierlijke vetten te veel cholesterol tot zich
neemt, neemt het aantal LDLs toe. Het totale cholesterolgehalte stijgt, en de zware HDL-
dragers slagen er niet meer in het huishouden te regelen. Gevolg is dat de LDL-cholesterol
zich overal een beetje afzet, met name op reeds gevormde plaques (cholesteroldepots). De
verhouding waarin LDL en HDL aanwezig zijn is dus belangrijk; een goede verhouding is 1/3
HDL tegenover 2/3 LDL. In dit geval heeft de cholesterol een nuttige functie en regenereert
onze celweefsels, met name de weefsels die de binnenkant van onze slagaders bekleden.
Zodra de verhouding verandert, wat door onze Westerse voeding de algemene tendens lijkt te
zijn, beginnen de problemen. Bij mannen komen coronaire complicaties het minst voor bij
cholesterolgehaltes onder 200 mg/dl. Vanaf 250 mg/dl stijgt het aantal complicaties zeer
sterk, en niet langer lineair. De gemiddelde waarde bij de bevolking ligt rond de 216 mg/dl,
met normale waarden variérend van 154 tot 250 mg/dl.
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1.10.3. De rol van fibrinogeen bij atherosclerosis

Fibrinogeen is een proteine in het bloedplasma. Bij activatie verandert fibrinogeen in fibrine,
dat als het ware het cement vormt voor de hechting van de bloedplaatjes die de bloedstolsels
vormen. Zonder fibrinogeen en fibrine kan het bloed niet stollen, en zou de geringste blessure
tot een onophoudelijke bloeding leiden. Negatief aspect is dat meer bloedstolsels ontstaan bij
aantasting van de bloedvatwand (plaques), en in ernstigere mate wanneer de
fibrinogeenconcentratie is verhoogd. Het bloedstolsel zelf lost op, maar fibrinogeen en
fibrine blijven achter op de plaques, vormen de fibreuze kap, en dragen bij tot de verharding
van de slagaderwand. Een verhoging van het fibrinogeengehalte komt ondermeer tot stand
door een overmaat aan cholesterol, dat op zijn beurt is gerelateerd aan het ontstaan van
atherosclerosis.

1.10.4. Vloeistofdynamische aspecten van atherosclerosis

1.10.4.1. DE INITIATIE VAN ATHEROSCLEROSIS (ATHEROGENESE)

Hoewel atherosclerosis de belangrijkste
grote en middelgrote slagaders treft,
bestaan er onmiskenbaar een aantal
locaties in de systemische circulatie
waar de ziekte zich bij voorkeur
manifesteert (Glagov 1988):

High Shear
Region

e de carotis bifurcatie (splitsing carotis
communis in carotis interna en
externa)

o de kransslagaders

e de abdominale aorta, onder de
nierslagaders

e deiliaca
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De nabijheid van bifurcaties,
vertakkingen en bochten laat vermoeden
dat vloeistofdynamische factoren een
belangrijke  rol  spelen in  het
atherosclerotische proces. Het exacte
mechanisme is niet duidelijk, en in de
loop van de jaren heeft men bijvoorbeeld
zowel een hoge (Fry et al.) als een lage
wandschuifspanning (Caro et al.) geacht
een rol te spelen bij de initiatie van
Figuur 1.66. Stroomlijnen in de carotide atherosclerosis, hoewel de hypothese
bifurcatie. Plaque formatie treedt vooral op in Vvan de lage wandschuifspanning het lijkt
zones van lage schuifspanning. te halen (Glagov 1988).
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De centrale vraag is hoe vloeistofdynamische factoren er in sommige gevallen toe bijdragen
dat monocyten en later lipoproteinen de endotheellaag doordringen, om zich te nestelen in de
intima van de slagader. Het endotheel vormt de barriere tussen het bloed en de vaatwand, en
is daarom veelvuldig bestudeerd. Dierexperimenten tonen aan dat in zones, gevoelig aan
atherosclerosis, het endotheel wordt gekenmerkt door (Nerem 1992)

een dunnere endotheel glycocalyx

verhoogde permeabiliteit en/of accumulatie van LDL, albumine en fibrinogeen

verhoogde rekrutering van monocyten aan de wand

snellere celvernieuwing

de cellen hebben de vorm van een polynoom, in tegenstelling tot de langgerekte vorm in
zones van hoge schuifspanning

Deze zones zijn ook gekenmerkt door een verdikking van de intima: een gevolg van migratie
en proliferatie van gladde spiercellen vanuit de media naar de intima. (de spiercellen
veranderen ook van een contractiel type naar een synthetisch type)

Het vermoeden bestaat dat de respons van het endotheel, en de communicatie met de
onderliggende gladde spiercellen, onder andere wordt gemoduleerd door mechanische
spanningen die op het endotheel worden uitgeoefend. Deze zijn van verschillende aard
(Figuur 1.67). De krachten die rechtstreeks op het endotheel inwerken zijn de bloeddruk en de
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Figuur 1.67. Spanningen uitgeoefend op slagaderwand en endotheel. Rechts: rekspanningen in
de wand opgewekt door overdracht van schuifspanningen (naar Fung 1995).

schuifspanning van het bloed op het endotheel. Daarnaast mag men niet uit het oog verliezen
dat het endotheel de binnenzijde vormt van de slagader, die cyclisch wordt uitgerokken, zodat
ook trekspanningen worden overgedragen op de cellen. Slagaders worden ook in de langse
zin gerokken (bij dissecteren van slagadersegmenten verkorten deze), zodat ook in de langse
richting spanningen worden overgedragen. Tot slot kan de volgende krachtswerking worden
vermeld: in een buis, opwaarts star bevestigd, wordt door de stroming (de schuifspanning) een
langse rek opgebouwd, met wandspanningen die progressief toenemen naar opwaarts toe.
Ook deze spanningen kunnen in verband worden gebracht met atherosclerosis, dat
preferentieel optreedt afwaarts van bifurcaties, waar deze spanningen aanzienlijk zijn (Fung
1993).
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In het geval van de carotis bifurcatie (Figuur 1.66) treedt atherosclerosis preferentieel op in
zones gekenmerkt door een lage schuifspanning, die trouwens van teken verandert tijdens de
hartcyclus (de stroming keert om van zin). Tijdens het grootste deel van de systole is de
wandschuifspanning nagenoeg nul als gevolg van de zeer lage stroomsnelheden in deze zone.
Deze zones worden vaak getroffen door een verdikking van de intima, het vroeg stadium van
atherosclerosis. Hoewel niet elke verdikking van de intima aanleiding geeft tot
atherosclerosis, lijkt het toch een noodzakelijke voorwaarde (Nerem 1992)

Deze stromingskarakteristieken (lage schuifspanning die van teken kan veranderen) lijkt een
gemeenschappelijk aspect te zijn voor alle voorkeurslocaties van atherosclerosis. In de
coronairen verandert tijdens de hartcyclus de stroming twee keer van zin, en het is, met de
bovenstaande hypothese, dan ook niet verwonderlijk dat coronairen uiterst vatbaar zijn voor
slagaderverkalking (Glagov 1988).

Deze zones van lage schuifspanning worden ook gekarakteriseerd door wervelvorming en het
optreden van secundaire stroming. Er is een afscheiding van de vloeistof (“flow separation”),
en in vitro studies met waterstofbellen tonen aan dat verschillende hartslagen nodig zijn om
de bellen uit deze zones te verwijderen (de residentietijden zijn er dus hoog, waardoor lipiden
de nodige tijd hebben om de wand binnen te dringen). Wanneer men dus spreekt van zones
van lage schuifspanning, bedoelt men niet expliciet dat het deze schuifspanningen zijn die de
volledige verantwoordelijkheid dragen; de terminologie wordt eerder gebruikt ter aanduiding
van een zone, waar een aantal vloeistofdynamische fenomenen zich manifesteren (Nerem
1992).

Naast het massatransport vanuit het bloedvat naar de intima, is ook het verdere
massatransport vanuit de intima naar de adventitia (de buitenwand van de slagader) van
belang. Dit transport wordt voornamelijk gedomineerd door gradiénten van chemische
activiteit, en de flux van water van intima naar adventitia (Glagov 1988). Deze laatste wordt
mede bepaald door de samenstelling en dikte van de wand. Op hogere leeftijd dilateren de
wanden, ze verdichten, waardoor de weerstand toeneemt tegen afvoer van water uit de media.
Hetzelfde gebeurt bij hypertensie, met een additionele toename van de dikte van de intima.
Vanuit dit perspectief kan de verdikking van de intima, vastgesteld als initiérend proces van
atherosclerosis, de respons zijn op een toename van de wandspanning (“remodelling”), en op
die manier het atherosclerotisch proces in de hand werken.

Tot slot kan nog worden vermeld dat turbulentie een weinig waarschijnlijke rol speelt bij de
initiatie van atherosclerosis, vermits turbulentie enkel optreedt in de aorta ascendens, een
zone welke niet bijzonder gevoelig is voor de ontwikkeling van slagaderverkalking. Wat
mogelijk wel belangrijk is, is het niet-Newtoniaanse karakter van bloed. Bloed is een pseudo-
plastische visco-elastische vloeistof, en bij lage afschuifsnelheden is de viscositeit hoog. De
locatie van separatiezones kan hierdoor drastisch kan worden gewijzigd (Ku 1986)

1.104.2. DE HAEMODYNAMISCHE FACTOREN BIlJ VERDERE EVOLUTIE VAN
ATHEROSCLEROTISCHE PLAQUES.

Als gevolg van de ontwikkeling van schuimcellen en vetbanen is het binnenoppervak van de
slagader niet langer glad. Deze ribbels en oneffenheden kunnen dan verder
stroominstabiliteiten induceren (turbulentie, vibraties, tot en met collaberende leidingen),
waardoor het verder degeneratief proces in de hand wordt gewerkt.
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Naarmate plaques groter worden, zal de arteriéle vaatwand echter zo reageren dat een
circulaire vaatwand wordt behouden, en letsels worden geisoleerd. Dit kan door proliferatie
van gladde spiercellen en de organisatie van bindweefsel, met de vorming van een fibreuze
kap over het letsel. De configuratie is dermate dat een glad en regelmatig oppervlak wordt
blootgesteld aan de bloedstroom, waardoor de schuifspanningen en rekspanningen in de
vaatwand worden genormaliseerd.

Het bloedvat tracht ook de bloedstroom te herstellen door een compenserende dilatatie.

Figuur 1.67. Compenserende dilatatie van menselijke coronaire
slagaders (naar Glagov 1988)

Dit streven naar behoud van een voldoende doorstroomsectie kan enerzijds door degradatie
van bindweefsel of compressie van plaques, maar ook door dilatatie van de wand tegenover
de stenose. Als gevolg van de verhoogde schuifspanning (de doorstroomsectie is immers
vernauwd), en het streven naar normalisatie van de situatie, zal deze wand trachten te
dilateren. Deze respons van de vaatwand wordt ook opgemerkt, zij het in de andere zin,
distaal van een stenose. Door afscheiding van de vloeistof daalt daar immers de
wandschuifspanning, en het bloedvat reageert door een verdikking van de intima om de
toestand te regulariseren (deze verdikking van de intima wordt niet noodzakelijk gevolgd
door een verdere atherosclerotische aantasting). Hoedanook is in vele gevallen het resultaat
van een initieel letsel een volledige obstructie van het bloedvat.

1.11. Besluiten

Het vasculaire systeem is een uiterst complex 3-dimensionaal netwerk van slagaders,
arteriolen, en capillairen. De slagaders hebben een 3-lagen opbouw, met aan de binnenzijde
een monolaag endotheelcellen, vervolgens een intima samengesteld uit collageen, elastine,
gladde spiercellen en bindweefsel, en een buitenlaag die de verbinding met het omringende
weefsel vormt. Door de specifieke structuur van de bloedvaten en de eigenschappen van de
individuele componenten, vertonen de bloedvaten bij mechanische testen een typisch niet-
lineair elastisch gedrag, waarbij de bloedvaten zich stijver gedragen bij hoge inwendige druk
(of rek). Langewouters beschrijft via een arc-tangent functie de relatie druk-oppervlakte;
Hayashi gebruikt een exponentiéle functie voor het verband druk-diameter.

De bloedvaten vertonen tevens een visco-elastisch karakter, dat belangrijker wordt voor de
perifere vaten. Dit gedrag manifesteert zich via een hysteresis in de relatie druk-
diameter/oppervlakte, of via spanningsrelaxatie en kruip. Het visco-elastisch gedrag kan
worden beschreven met een 5-componenten model ontwikkeld door Westerhof et al., en de
modelparameters voor gegevens van verschillende onderzoekers worden opgesomd.
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De bloeddruk is niet gelijk over het arteriéle systeem, maar varieert als gevolg van druk- (en
debiet-) golven die zich voortplanten doorheen het systeem. Hierbij neemt de systolische druk
toe naar afwaarts toe. De golven hebben een eindige golfsnelheid en golflengte, die eveneens
toeneemt in de perifere vaten. De waarde van de bloeddruk is enerzijds afhankelijk van de
passieve eigenschappen van het arterieel systeem (compliantie en weerstand), maar tevens
van de actieve eigenschappen ervan. Er wordt besproken hoe de eigenschappen van de
musculaire slagaders actief kunnen wijzigen via stimuli, geactiveerd op neuro-hormonale
wijze. Het arterieel systeem bezit een controlesysteem, met sensoren die gevoelig zijn aan
druk en/of rek, en die ervoor zorgen dat de druk binnen welbepaalde grenzen blijft om het
systeem intact te houden.

In sommige gevallen kan dit niet worden gehandhaafd, en stijgt de druk als gevolg van een
pathologie. De meest frequente vasculaire aandoeningen in de Westerse wereld zijn
ongetwijfeld hypertensie en/of atherosclerose. Er wordt aangetoond dat in geval van
hypertensie geen eenvoudige diagnose op de diastolische druk kan worden gemaakt, en dat
men beter een beroep doet op een globale index, die het effect van een gewijzigde
compliantie en perifere weerstand bundelt. Vervolgens wordt het atherosclerotisch proces
beschreven, waarbij de rol van de vloeistofdynamica bij de initiatie en progressie van de
ziekte wordt behandeld. De schuifspanning lijkt een centrale rol te spelen, en dan vooral de
lage schuifspanning die van teken omkeert, en die men terugvindt nabij zones van
vloeistofafscheiding.

Dit hoofdstuk biedt derhalve een overzicht van fysiologische, anatomische, patho-
fysiologische en vloeistofdynamische aspecten van het cardiovasculair systeem, en is
voornamelijk het resultaat van een literatuurstudie. Het vormt een beknopt naslagwerk, waar
randinformatie is verzameld die nuttig is binnen het kader van dit proefschrift, of bij de studie
van de literatuur.
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Hoofdstuk 2

Modellering van de 1D vasculaire stroming
gebaseerd op de Womersley theorie

Hoofdstuk 2 behandelt de relatie tussen de druk en het debiet in een elastische leiding.
Daartoe wordt eerst de theorie van Womersley uiteengezet. Na linearisatie van de Navier-
Stokes vergelijkingen kan de axiaalsymmetrische stroming onder invloed van een sinusoidale
druk (of drukverschil) analytisch worden afgeleid. Eerst wordt de Womersley theorie voor
een stijve buis behandeld, waarna de stap wordt gezet naar een radiaal vervormbare buis,
waarvan de uitzetting in langse zin is verhinderd. Er wordt aangetoond dat dit een speciaal
geval is van de algemene theorie van de elastische leidingen, waarbij zowel dwarse als langse
beweging mogelijk is. Bij wijze van voorbeeld worden zowel langse als dwarse
snelheidsprofielen berekend. Het tweede deel van dit hoofdstuk behandelt de link tussen de
vloeistofdynamica, en de elektrische netwerktheorie. Er wordt aan de hand van een voorbeeld
aangetoond dat een drukgolf kan worden geschreven als een som van sinusoidale
harmonischen, waarop de Womersley theorie kan worden toegepast. De impedantie wordt
gedefinieerd, en de interpretatie van de ingangsimpedantie van het slagaderlijke systeem
wordt toegelicht. Tot slot wordt de Womersley theorie aangewend voor het opstellen van een
theoretische vorm van de longitudinale en karakteristieke impedantie.




1D vasculaire stroming gebaseerd op Womersley theorie 68

Hoofdstuk 2

Modellering van de 1D vasculaire stroming
gebaseerd op de Womersley theorie

2.1. Druk-debiet relaties in een uniforme (elastische) leiding
2.1.1. Inleiding

De beschrijving van de stroming van bloed in het slagaderlijk systeem onderscheidt zich van de
klassieke hydrodynamica van de stroming onder druk in leidingen op het vlak van

e de vioeistof: bloed is een suspensie van bloedcellen in plasma, en vertoont een specifiek
niet-Newtoniaans karakter; de viscositeit van bloed neemt af met toenemende
schuifspanning (“shear-thinning”)

e de stroming: de bloedstroming is van nature pulserend, en dit in tegenstelling tot de meeste
klassieke hydraulische problemen, waar een permanente stroming wordt beschouwd.

e de bijzondere randvoorwaarden: de stroming vindt plaats in een complex 3-dimensioneel
netwerk van elastische slagaders, waarvan zowel de geometrische als mechanische
karakteristieken continu variéren (zowel in ruimte als in tijd) over het netwerk (<> starre
buizen)

Nochtans wordt voor de wiskundige beschrijving van het stromingsprobleem uitgegaan van
de klassieke vloeistofmechanische theorieén. Er dienen weliswaar vereenvoudigende
onderstellingen gemaakt, waarbij het werkelijke stromingsprobleem wordt geidealiseerd. In
wat volgt wordt beknopt de theorie van de oscillerende laminaire stroming in een elastische,
cirkelvormige leiding behandeld. De theoretische uiteenzetting start met de theorie van
Poiseuille, waarna stapsgewijs de theorie wordt uitgebreid naar deze van pulserende stroming
in een elastische leiding (Womersley theorie). Merk op dat een laminaire stroming wordt
gekenmerkt door een gelaagd en stabiel stroomlijnenpatroon; deze voorwaarden kunnen
blijven bestaan in een tijds-variérende, oscillerende stroming.

2.1.2. De basisuitdrukkingen

by Er wordt abstractie gemaakt van het niet-Newtoniaans karakter
GAY van bloed. Bloed wordt behandeld als een homogene vloeistof

ﬁ)u met een constante viscositeit x en densiteit p. Het behoud van

momentum  wordt gegeven door de Navier-Stokes

vergelijkingen. In cilindercoordinaten, een (r,0,z)-assenstelsel

met V (u,v,w) als snelheidscomponenten, p de druk en F (f.,fo,f,)
e een extern krachtveld bekomt men (Chi, 1968)

Figuur 2.1.
Cilindercoddinaten
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In de radiale richting (r) heeft men (2.1):

(8u duvaou du VZJ_ op 1 8( au) u
pl oUW - = T T -
ot or r 00 oz r or ror\ or/ y2

“N‘H
(o)}
D
N
—
N
(o)}
D
(o)
N
N

in de omtrekrichting (6) (2.2):

(av OV VOV  uv av)_ 10p {18(%) vV 1382V, 20u . p?v
Pl +U —+———+ —+W_— | === +pfg+ r -+ + +9 0

Mror

ot or ro0 r 9z) roe or) 12 (2002 200 072
(2.2)
en in de langse richting (z) (2.3):
2 2
p(@w+uﬁw+vﬁw+wéw):_ap+ fotu 18(r8Wj+18 W+a w (2.3)
ot or r 90 0z oz ror\ or/) 2092 072

Voor een axiaal symmetrische stroming in een cirkelvormige leiding vereenvoudigen de Navier-
Stokes vergelijkingen zich als volgt :

o _ o _
0 5092

v = 0,waardoor(2.2)vervalt

Na verwaarlozing van de externe krachten (f, = fg = f, = 0) bekomt men tenslotte de vergelij-
kingen (2.4) (radiale richting) en (2.5) (langse richting):

in de radiale richting :

2 2
aiu+u@+wﬁiu:_1@+£ 1@+87u+87u_£ (24)
ot or 0z por plror or2 9z2 2
in de langse richting:
2 2
aw+uaw+waw=_1@+ﬂ 18W+a W+a w (2.5)
ot or 8z poz plror or2 872

Deze twee uitdrukkingen vormen samen de bewegingsvergelijkingen.

Een derde uitdrukking wordt bekomen door het uitdrukken van het behoud van massa (de
continuiteitsvergelijking). Voor een onsamendrukbare vloeistof geldt (2.6):

87U+E+187V+87W:0 (26)
or r roe oz
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Of voor een axiaalsymmetrsich probleem:
—+-—+-——=0 2.7

(2.4), (2.5) en (2.7) vormen een stelsel van drie differentiaalvergelijkingen in de drie onbekenden:

e de snelheidscomponent in de radiale richting u(r,z,t)
e de snelheidscomponent in de axiale richting w(r,z,t)
e de druk p(r,z,t)

r
Rl
d _ddr_d _.d_1d

Door invoering van de dimensieloze parameter y = 0<y<1lende relatie

- = = 0 =
dy drdy d dr Rdy

kan men (2.4), (2.5) en (2.7) herschrijven als

2 2
@+£@+W@:-i@+ﬂ iaiquiaquau_ 4 (2.4")
ot Ray 0z pRAy p|yR2dy R20y? 072 R2y?

2 2
8W+Waw+£8w:_£@+g 1 aw+ia w+aw (25"
ot 0z ROy pdz p|yr2dy RZoy? 072
u +£67u+ ow = (27’)

Ry ROy oz

Deze betrekkingen bevatten een aantal niet-lineaire termen. Om een analytische oplossing van
het probleem toe te laten worden de uitdrukkingen verder vereenvoudigd op basis van de
volgende argumenten:

¢ de radiale snelheidscomponent u is klein, alsook de verhouding u/R en de afgeleide in de
radiale richting
2
e de afgeleiden a—z in de langse richting zijn verwaarloosbaar (er worden enkel fenomenen
0z
beschouwd met verwaarloosbare 2° afgeleiden in de langse richting; voor een
golffenomeen betekent dit dat de golflengte voldoende groot moet zijn, of dat de axiale
snelheid verwaarloosbaar is ten opzichte van de golfvoortplantingssnelheid)
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ou 10 1 ou 1 8%u u
~ = 7p+E 72—+—2a 2" 5 2 (28)
ot  pRAy p|yR?9y R?0y? R2y
o 10 1 0 1 82
7W:_f7p+ﬁ 77W+787W (2.9)
ot  poz p|lyR2ay RZoy?
U, lou,ow _ o (2.10)
Ry Roy oz

Vanuit dit stelsel vergelijkingen wordt door het opleggen van verschillende randvoorwaarden
het probleem van de pulserende, axiaalsymmetrische stroming in een elastische cilindrische
buis opgelost.

2.1.3.  Stationaire stroming in een cirkelvormige buis : Poiseuille stroming.

Het eenvoudigste stromingstype gebruikt als model voor de stroming van bloed in het menselijk
lichaam, is de stroming van een constant bloeddebiet doorheen een lange stijve cirkelvormige
buis. De laminaire permanente stroming in een cirkelvormige leiding is het eerst beschreven door
de Franse fysicus Jean Louis M. Poiseuille (1799 - 1869) in 1842, die experimenteerde met water
in capillaire buisjes met diameters variérend van 0.03 tot 0.14 mm. Hagen stelde reeds in 1839
dat de stroming in een buis evenredig is met de vierde macht van de straal van de buis, vandaar
dat men spreekt van de wet van Hagen-Poiseuille.

Hun experimentele resultaten kunnen ook theoretisch worden afgeleid, vertrekkend van de
uitdrukkingen (2.8), (2.9) en (2.10). In het geval van volledig ontwikkelde, maar laminaire
stroming in een stijve buis lopen de stroomlijnen evenwijdig en parallel aan de as van de leiding.
De radiale snelheid is dan ook nul: u=0. Wanneer deze stroming tevens permanent wordt

ondersteld, zijn ook alle tijdsafgeleiden nul. De continuiteitsvergelijking herleidt zich tot ;ﬂ =0,
z

en (2.9) wordt

wp_u( 1 8w+162w]
pdz plyR?dy R2oy?

of nog

Dubbele intergratie levert
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2 2
w(y) = Aln(y) + B+(R Gpjy
p oz) 4

met A en B te bepalen uit de randvoorwaarden. Voor y=0 (as van de leiding) moet w(y) een
eindige waarde aannemen, zodat A=0. Voor y=1 (wand) stelt men w=0 (no-slip condition)
zodat
R2 0p

4n 0z
De oplossing w(y) tenslotte wordt gegeven door

B =-

0 p)
w 2.11
) = 4o ( P ( -y ) (2.11)
wat de vergelijking is van een parabool met top op y-O (as van de leiding), en Wmax gegeven door
0 pj
= 2.12
Wmax ( o7 ( )

terwijl de snelheid w=0 aan de wand van de leiding voor y=1. Het totale debiet wordt
bekomen door integratie

1
Q = [2nyRw(y) Rdy

0
4
) = ﬂD(_ﬁpj (2.13)
128u\ o0z

waaruit

TER4(_8

Q= 8

z

wat de wet van Hagen-Poiseuille oplevert.

De gemiddelde snelheid bedraagt W = Q (Gp) en wordt bereikt voor
nR2 8u\ 0z

1 =0.706R. De gemiddelde snelheid is precies de helft van de maximale snelheid.

=17

In Hoofdstuk 1 is het verband tussen de wandschuifspanning en atherosclerosis toegelicht. De
wandschuifspanning is een belangrijke haemodynamische parameter, en kan expliciet worden
afgeleid uit het snelheidspatroon:

T:- 67W| :_&aiwl
M ori=R™ TR oy vl
of uitgewerkt
b3 (2]
= =—|-— 2.14
"TR4 (2254 214)

De wandschuifspanning is in dit geval enkel functie van de diameter van het bloedvat en van de
waarde van de drukgradiént.
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De tekenkeuze voor (—?j en t worden verklaard door Figuur 2.2. De stroming in de
z

positieve z-richting kan slechts plaats vinden bij een negatieve drukgradiént (p;>p>).

1.0

0.8 —
0.6 —
0.4 —
0.2 —

0.0 —
02 —
04 —

dimensieloze y-coordinaat (-)

-0.6 — gemiddelde snelheid
-0.8

-1.0 I I I I I I I I I |
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20

axiale snelheid (cm/s)

Figuur 2.2. Stationaire laminaire stroming in een cirkelvormige buis: Poiseuille stroming.
(u=3.5 mPas; R = 4 mm; oP/6z=1 mmHg/m = 133 Pa/m).

Een stroming in de positieve z-richting correspondeert met een positieve schuifspanning.

. - w
Door de keuze van y dient men derhalve t te definiérenals t = - pa— .

Bemerk dat de hier afgeleide formules slechts geldig zijn onder de volgende voorwaarden :

laminaire stroming (Re < 2000)

permanente stroming

Newtoniaanse vloeistof

wandsnelheid = 0 (no-slip condition)

voldoende lange buis, zodat randeffecten worden uitgeschakeld.
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2.1.4. Laminaire pulserende stroming in een cirkelvormige buis : de algemene
theorie van Womersley

2.14.1. DE ALGEMENE VERGELIJKINGEN

Womersley berekende de oplossing voor de pulserende stroming in een cirkelvormige buis,
waarbij de drukgradiént niet langer een constante is (theorie van Poiseuille), maar een
periodieke functie, gegeven door

—~
t=t1 .
_op_ RD(M e'(@t-‘b)) = M cos(o t- @)
0z
@ met o de hoekfrequentie (2rf), f de frequentie, M de
t=0 modulus, en @ de fasehoek van de drukgradiént op t=0. i is
het complexe getal ~/—1, en RD betekent het reéel deel van

de complexe functie. Deze complexe vorm kan grafisch
worden weergegeven als een fasor roterend in

Figuur 2.3.  Aangenomen
g g tegenwijzerzin (Figuur 2.3).

conventie voor de modulus en
fase notatie van een complex
getal.

Bij een periodiek drukverschil zijn ook de druk p(y,z,t) en de beide componenten van de
snelheid u(y,z,t) en w(y,z,t) ook periodieke functies, met dezelfde hoekfrequentie . Stel
daarom een oplossing voor van de vorm (2.15)

. zZ

"”(“?J

. z
lo| t——

uy.zt)=uy(y)e * ¢ (2.15)

o

p(y! Z, t) = pl(y)e

W(y, Z, t) = Wl(y)e

waarbij c¢* de complexe golfvoortplantingssnelheid voorstelt. De oplossing wordt aldus
ontkoppeld in een modulus, enkel functie van y, en een fase, functie van de tijd t en de langse
coordinaat z.

2.1.4.2. DE AXIALE SNELHEIDSCOMPONENT w

Vervangt men in (2.9) w en p door de vooropgestelde oplossing (2.15) dan bekomt men na
herschikken van de termen tot de volgende differentiaalvergelijking in wy(y):
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d%w dwi(y) 1 iopR? iopR?
1), AW L T0pRE,, () = TOPRZ, ) 2.16)
dy dy y u upc
op 2 o)pR2 p
Stel o =R_|—, de Womersley parameter, dan bekomt men, gelet op o.“ = eni=-1,en
H H
na invoeren van A2 = i*o? de volgende uitdrukking:
d?w 1dw P2
1), 2 AW) 5 2 () =-py ) (247)
dy y dy pcC
De oplossing van deze differentiaalvergelijking wordt gegeven door (2.18)
W)= i) R L p ) (218)
1 1Jo uer 9.2- K2 P1 :

met C; een complexe integratieconstante, Jo een Besselse functie van de 1° soort en orde 0 en k
een arbitraire constante die wordt bepaald uit de continuiteitsvergelijking. Bij de afleiding van
(2.18) kan men aantonen dat

P1(Y) = Agdo(ky) (2.19)

De druk is dus functie van de radiale codrdinaat, en wordt niet a priori constant ondersteld over
de doorsnede.

2.14.3. DE RADIALE SNELHEIDSCOMPONENT u

Op analoge manier wordt u;(y) bepaald als oplossing van de vergelijking (2.8). Na invullen
van de vooropgestelde oplossingen (2.15) voor u(x,y,t) en p(x,y,t), en met de invoering van de
parameter A, bekomt men na herschikking en vereenvoudiging tot de volgende
differentiaalvergelijking (2.20),

2y du Ry? dp(y)
y2d 1§y) £y 300 Ly 2y2-1)=RY- IR (2.20)

met als oplossing uitdrukking (2.21):

)= ConGiy)+ Nt dp;(y)

2.21
n(A2-k?) dy (.21)

C, is opnieuw een integratieconstante, en J; een Besselse functie van de 1° soort van de 1° orde.
Ook hier komt men tot een bijkomende voorwaarde voor de druk pi(y):

P g1 (ky) (222)
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2.14.4. DEDRUKDp

De voorwaarden waaraan pi(y) moet voldoen worden vertolkt door (2.19) en (2.22). Men kan,
steunend op de eigenschappen van de Besselse functies, aantonen dat (2.19) en (2.22) niet
strijdig zijn, en dat B,= -Ak (Segers 1993). Men kan dus stellen dat

p1(Y) = Azdo(ky) (2.23)

2.1.4.5. BEPALEN VAN k EN VERDERE VEREENVOUDIGING

De oplossingen voor u en w moeten tenslotte nog voldoen aan de continuiteitsvergelijking.
Invullen van (2.18) en (2.21) in (2.10), en rekening houdend met (2.23) en de eigenschappen van
de Besselse functies levert

i?02R3 Az

Rk A]_ oR
—C1Jo(ry)- Jo(ky)
G

kzydy

{le(ky)}—

Gelijkstellen van de leden in (ky) en (Ay) levert, gezien opnieuw de eigenschappen van de
Besselse functies, de volgende betrekkingen op (Segers 1993):

ioR K- ioR
Co=C1——45+— 3/2C en —F.

k is een maat voor de verhouding van de straal van het bloedvat tot de golflengte van een

drukgolf (c*/2=f), en men kan aannemen dat deze verhouding Klein zal zijn (voor de aorta: R

= 0.01 m; voor een golf met een periode van 1 Hz bedraagt de golflengte 4 tot 8 meter). Men

kan, steunend op de reeksnotatie van de Besselse functie, aantonen dat Jo(ky)~1, waaruit
blijkt dat p;(y)=A1, dus nagenoeg constant over de sectie. Verder kan men nog aantonen dat

IcoR2 1 1 coRy
en dat J1(ky)~
uer 22-k2 pc*

De oplossing van het stelsel differentiaalvergelijkingen (2.8), (2.9) en (2.10) wordt tenslotte
gegeven door (2.24), (2.25) en (2.26)

_ioR 2 312y 4 AL io| -2 (2.24)
pot {Clai3/2J1(0tl y) oo (8 ( c*j
_ 32014 AL it 2
W—{ClJO(OH y)+ pc*}e'“)( c*) (2.25)
. Z
0= Alelm(t-gj (2.26)

De waarde van C; volgt uit de kinematische randvoorwaarde (snelheid), terwijl A; wordt
bepaald door de dynamische randvoorwaarde (druk).
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De druk kan tenslotte nog worden herschreven in functie van de drukgradiént die bestaat
tussen twee punten:

dp ICO i® t-i H _
- = <=M i(ot-D)
zodat

. z c* . 1
Alem(t c*j :wMe'(mt @ 2)-

(2.24), (2.25) en (2.26) kunnen dan ook worden geschreven in functie van de drukgradiént als

. z
[Q) t—f) R . ,
-C J |3/2 e ( c* y Mel((’)t_q)) (224 )
1C*0Li3/2 1(a y) +2pc*
. z . n (2.25%)
lo| t— I| ot—d——
W= ClJO(ai?’/zy)e ( C*j M ( 2)
wp
_dp _ Mei(cot—(b) (2.26”)
dz

(2.24°), (2.25’) en (2.26") vormen de oplossing van het stelsel differentiaalvergelijkingen
gevormd door de gelineariseerde Navier-Stokes vergelijkingen en de continuiteitsvergelijking
in de onderstelling van

e axiaalsymmetrische stroming
e cirkelvormige buis
e verwaarlozing van de zwaartekracht

Bemerk het faseverschil van ©/2 tussen de druk p en de drukgradiént —?. De druk ijlt 90°
Z

(r/2) achter op de drukgradiént.
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2.1.5. Pulserende laminaire stroming in een stijve buis

In het geval van volledig ontwikkelde laminaire stroming in een stijve cirkelvormige leiding
zijn alle stroomlijnen evenwijdig, en is de radiale snelheidscomponent nul: u = 0, waardoor
(2.24) of (2.24") vervalt. Theoretisch is de voortplantingssnelheid in een stijve leiding en voor
een onsamendrukbare vloeistof oneindig en is de drukgradiént onbestaande; er treedt geen
stroming op. De druk varieert ogenblikkelijk in elk punt van de oneindig lange leiding, en is

enkel nog functie van de tijd t: p= Alei“)t.

Er wordt echter abstractie gemaakt van dit limietgeval. In de praktijk is geen enkel materiaal
oneindig stijf of onsamendrukbaar; er vindt wel degelijk een vloeistofverplaatsing plaats,
waardoor wrijving optreedt en een drukgradiént, hoe klein ook, wordt gegenereerd:

32 = Me!(@t®) Niettemin zal worden ondersteld dat de golfsnelheid en golflengte dermate

groot zijn, dat de afgeleide betrekkingen onafhankelijk zijn van de langse z-codrdinaat.

2.15.1. VORM VAN HET SNELHEIDSPROFIEL

De bepaling van C; in (2.25") vereist het uitdrukken van de "no-slip” voorwaarde (snelheid w
= 0 aan de rand van de leiding voor y=1). Invullen in (2.25’) geeft de vorm van de axiale
snelheidsprofielen (2.27):

M . T
w(y) = —{1- Fo}e'(‘” t'q"zj (2.27)
®p
Jo(ai%?y) 32 i
met  Fo="2 2 en Jo(xi¥?)=Jp(xe 4 )=bery(x)+ibeig(x). Hierin zijn bero(x)
Jo(ai*'4)

en beig(x) de splitsing van de Besselse functie in het reéel en imaginair deel.

1- Mg(y)e®o®)
Mo(oc)ee(’(“)

uitmaken van een complex getal naar een modulus-en-fasehoek notatie kan (2.27) ook worden
geschreven onder de algemene vorm (2.28)

Steunend op de betrekkingen 1-Fy = =M’y (y)eS'O(y)die de transformatie

. Y . T
M i| ot—d-—+¢'y(y) MR2 . i| ot—d-—+¢'5(y)
w(y)=—M'(y)e ( 2 ) =——5 M(y)e ( 2 j (2.28)
wp pot
Het reéel gedeelte tenslotte geeft (2.29):
— MR2 ’ 1 ’
w(y) ="M o(y)sin(et - @+ ep(y)) (2.29)

Ho
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2.15.2. DE RELATIE DEBIET - DRUKGRADIENT

Door integratie van (2.28) bekomt men het debiet doorheen de stijve leiding. Na enig
rekenwerk, waarbij gebruik wordt gemaakt van de speciale eigenschappen van de Besselse
functies, bekomt men de uitdrukking (2.30) (Segers 1993)

R2
Q="""f1-Rojmeloto-) (230)
wp
N 2 J1(aj3?) . .
waarbij Fig= 3/ 35 D€ gemiddelde snelheid bekomt men door delen van Q door
Jo(ai®'4) ai

nR?. Ook hier kan men overgaan op een veralgemeende modulus-en-fasehoek notatie waarbij
{1- Flo} =M ’10ei8’10. De uitdrukking voor het debiet Q wordt aldus gegeven door (2.31)

nR4M
ua

nRZM

Q - M 109 (mt ob- 2+s’10) M: 106 (wt d- 2+s’1oj (2.31)

of enkel het reéel gedeelte beschouwend door (2.32)

2 4
TRM M*1gsin (ot-® +g7)= R ;\A

pw Ko

Q:

M ’105in(0) t-O+ 8’10) (2.32)

2.15.3. DE WANDSCHUIFSPANNING

De wandschuifspanning t wordt opnieuw bepaald als t = -p%vrvh:R =- ; Z

via (2.28) en de eigenschappen van de Besselse functies komt tot de uitdrukking (2.33)

|y 1 Zodat men

u M O“3/2\]]_(0“ )e (m’[-q)-g) (233)

T=-—
R(J)p 30(0“3/2)

of met de notatie voor Fp:

LﬁMais/zmais/z (mt q)-—j FlOR Mei(mt-d)) (2.34)
R op 2 2

T
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2.1.5.4. VERBAND MET POISEUILLESTROMING

. . . M- 1
Voor o — 0 (dit betekent o = 0 of stationaire stroming) geldt er—210 = 3 en €';p = 90°, zodat
o

4 4
(2.32) wordt herleid tot Q:Q Mcos(ot- @) of Q= mD ﬂ, de formule van
128 128u L

Poiseuille.

De kinematische gelijkvormigheid van pulserende stroming in stijve buizen wordt

gekarakteriseerd door de dimensieloze parameter o = R P die functie is van de straal van
il

de buis, de frequentie van de pulsaties, de dichtheid en de viscositeit van de vloeistof. Voor
een gegeven viscositeit kan een bepaalde o-waarde zowel afkomstig zijn van een lage
frequentie in een grote buis als van een hogere frequentie in een dunnere buis. De berekende
snelheidsprofielen zijn in overeenstemming, maar het debiet verschilt.

2.1.5.5. DE FUNCTIES M'1g, M'10/0? EN £'19

Onderstaande figuren tonen het verloop van M'y, M'1o/a® en €'1q in functie van de parameter
ol

1.0
09 — Voor lage waarden van o
wordt M’y = 0, terwijl
0.8 voor voldoend  grote
0.7 waarden  (>20) M’y
~ 06 _ benaderend 1 is.
o
S 05
0.4 —
0.3 —
0.2 —
0.1 —
00 T T T

1T T T T T T 1
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15
Womersley parameter o. (-)

Figuur 2.4. Het verloop van de dimensieloze parameter M’y in
functie van de Womersley parameter o.
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0.125

0.100 —

0.075 —

M’ Jo’(-)

0.050 —

0.025 —

0.000 ~+—T——
0 1 2 3

111t 1T 1T 1T 1T T 1]
4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15

Womersley parameter o (=)

Figuur 2.5. Het verloop van M’3¢/a? in functie van a.

Het verloop van €’y in
functie van o wordt
voorgesteld in Figuur 2.6.
De fasehoek wordt 90°
voor =0, en nul voor
hogere waarden van o
(>20).

90

81

Zoals reeds eerder
aangehaald wordt
M’ 10/ = 0.125 voor o
= 0, en wordt de
waarde ervan snel nul
voor hogere waarden
van o (0>20).

80 —

70 —

60 —

50 —

€'10(°)

40 —

30 —

20 —

10 —

O 7T 7T T T T T T T 1
01 2 3 456 7 8 9

T 1T T 1
10 11 12 13 14 15

Womersley parameter o (-)

Figuur 2.6. Verloop van de fasehoek €’19 in functie van a.

Tabel 2.1 geeft o voor diverse specién.
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bloedvat specie gewicht straal HR o
(kg) (cm) (sl/min)

Proximale Muis 0.017 0.035 650 15
aorta Rat 0.6 0.10 400 3.3
Fret 15 0.15 225 3.7

Konijn 3 0.17 200 4.0

Kat 4 0.20 180 4.4

Hond 20 0.78 90 13.1
Man 75 15 70 22.2
Os 500 2.0 52 25.6
Paard 850 3.8 44 41.8
Olifant 2000 4.5 38 49.2

Femorale Rat 0.6 0.04 350 15
arterie Konijn 4 0.08 280 2.4
Hond 20 0.23 90 3.9

Man 75 0.27 70 4.0

Tabel 2.1. Waarden voor a voor verschillende specién. HR = hartritme in slagen/minuut.

2.1.5.6. TOEPASSING: DE VORM VAN HET SNELHEIDSPROFIEL

Steunend op de gegevens van bovenstaande tabel, zijn drie verschillende types snelheidspro-
fielen berekend die voorkomen in de menselijke bloedvaten. Het aandrijvend drukverschil

wordt gegeven door - op
0z

= Mcos(m t- @) met

M = 1 mmHg/cm
®=0°
® = 27t70/60 (70 slagen/minuut)

zodat snelheden worden bekomen per eenheid van drukgradiént (mmHg/cm). In onderstaande
figuren (Figuur 2.8 - Figuur 2.10) zijn momentopnamen gemaakt van de optredende
snelheden voor verschillende fasen, aangeduid op Figuur 2.7. De verschillende fasen zijn
aangeduid door verschillende symbolen en lijntypes (interval 18°).
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............................................................................................
............................................................................................

\])

0° 18> 36° 54° 72° 90° 108° 126° 144° 162° 180°

drukverschil -dp/dz (mmHg/cm)

Figuur 2.7. Verloop van de drukgradiént, en aanduiding van de
verschillende fasen waarvoor de snelheidsprofielen zijn berekend.

Proximale aorta (a.=24)

Een hartfrequentie van 70 slagen per minuut en een straal = 1.5 cm leveren met een viscositeit
van 3 mPas de waarde 24 voor a. (De waarde 22 uit de tabel is bekomen met een iets kleinere
waarde voor de viscositeit). Het resultaat wordt voorgesteld in Figuur 2.8.

25 —
2.0 — 0°

e = 18°
% 15— o\ 36
E AAXXi» Y 54°
E 10 Q‘ o T72°
=2 ,_ Sh e 90°
< 05N — — 108°
g ! ——- 126°
@ 004/ S\ 144°
g —— 162°
© —-— 180°

=
o o o
| | |

Figuur 2.8. Stromingspatroon voor de proximale aorta (o=24)

De stroming treedt op onder de vorm van een centrale plug, die 90° naijlt op het aandrijvend
drukverschil (g'10 — 0°). In de grenslaag overheersen visceuze effecten en is de stroming min
of meer in fase met de drukgradiént (Poiseuille stroming).
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Femoralis (beenslagader) (a=4)

Voor dalende a winnen visceuze effecten aan belang ten opzichte van de inertie, en het
stromingsbeeld verloopt meer en meer in fase met de aandrijvende drukgradiént. Dit wordt
geillustreerd door de berekening van de snelheidsprofielen met de gegevens voor de femoralis
(a=4), en kleine slagaders (a=1)

Voor dezelfde viscositeit, en met een straal = 0.27 cm wordt o = 4. Figuur 2.9 toont het
stromingsbeeld.

25 —
2.0 — o
—~ — o 18°
ﬁ 15 e
S 1.0 — v 54°
=) o 72°
£ 05 & .o
K - ¢ | — — 108°
c ; . .. ;
@ § - § ——- 126°
o 00— .- 3 "
[ e T e T e °
S 05 —— 162°
—-- 180°
-1.0 —
-15 —

Figuur 2.9. Stromingspatroon femoralis (a.=4)

Kleinere slagaders (a=1)

Tenslotte zijn dezelfde berekeningen herhaald voor een bloedvat met diameter 0.1 cm, zodat
een waarde oo = 1 wordt bereikt (Figuur 2.10).
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2.5 —

2.0 —

1.5 —

1.0 —

0.5 —

axiale snelheid (cm/s)
o
o

S
o o o
| | |

—— p—

—_— —

—_—

Figuur 2.10. Stromingspatroon in de kleinere slagaders (a=1)
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Met stijgende waarden van o verschilt het stroombeeld sterker van de Poiseuillestroming (o =
0). De snelheid blijft dan nagenoeg constant over de volledige sectie, om steil naar nul te
dalen op de rand van het bloedvat, waardoor de wandschuifspanning toeneemt. Voor grote
waarden van o loopt de stroming 90° achter op de drukgradiént (maximale snelheid als
drukgradiént nul wordt). Inertie overheerst visceuze wrijving (Figuur 2.11).
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259 o 36° 72° 108° 144° 180°
20 - SR
15 P {“__"fl’\'_"'“'\
w0~ Fosd

oyl N\

0.0 J 'S .

axiale snelheid (cm/s)

0.5 — AVEEEERAY A

-1.0

-15 -

a=1 --- a=4 — - oa=24

Figuur 2.11. Vergelijking van de axiale snelheid op verschillende tijdstippen voor de
verschillende a-waarden.
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2.1.6.  Pulserende laminaire stroming in een dunwandige, radiaal vervormbare
elastische buis

Er wordt ondersteld dat de beweging van het beschouwde - relatief korte - elastische arterieel
segment beperkt blijft tot een radiale verplaatsing {(z,t) van de vaatwand, enkel functie van
de tijd en de longitudinale ordinaat z. Deze onderstellingen zijn gerechtvaardigd voor korte
segmenten (<< golflengte drukgolf) waar de langse rek verwaarloosbaar is ten opzichte van
de radiale. De langse uitzetting van slagaders in vivo wordt trouwens ook beperkt door de
verbinding van het bloedvat met zijn omgeving, en de verankering via de verschillende
vertakkingen (“tethering”). De coéfficiént van Poisson wordt genoteerd als v.

In het geval van de elastische leiding zijn de stroomlijnen niet noodzakelijk evenwijdig aan de
as van de leiding, en de radiale snelheidscomponent is niet nul. Het op te lossen probleem
kent nu vier onbekenden : u(y,z,t), w(y,z,t), p(z,t) en {(z,t), en er is derhalve een bijkomende
vergelijking nodig (buisvergelijking) om het probleem op te lossen.

2.1.6.1. DE RADIALE WANDVERPLAATSING ¢

De bewegingsvergelijking van de vaatwand volgt uit het dynamisch evenwicht van
aangrijpende en traagheidskrachten van de vaatwand (2e wet van Newton : F = m.a) (Figuur
2.12).

Figuur 2.12. De buisvergelijking.

Noem ¢ de toename van de straal van de leiding van R naar R+, dan levert het uitdrukken
van het dynamisch evenwicht in radiale richting:

%
dt?

P(R+{)dodz + E 5 Ighdedz = pwand (R +&)hdodz

(2.35)
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Hierin is R de gemiddelde straal, h de wanddikte, E de Young elasticiteitsmodulus, pwand de
dichtheid van het vaatwandmateriaal en v de coéfficiént van Poisson.

Na verwaarlozing van ( ten opzichte van R, en deling door Rdzd6 rest (2.36), de
bewegingsvergelijking van de vaatwand:
Eh ¢ d2c

P 5 pandh 2
1-v2 R2 TV g2

(2.36)

De uitdrukkingen (2.8), (2.9), (2.10) en (2.36) vormen een stelsel in de vier onbekenden u, w,
p en z. Naar analogie met de eerder afgeleide resultaten in een stijve leiding wordt voor £ een

o)

oplossing van de vorm =Dje c* vooropgesteld. Na invullen van deze oplossing in

. z
|(D[t*:}
(2.36), samen met p = Aqe ¢/ bekomt men de volgende uitdrukking voor Dy:

Aq

E h 2
1-y2 gz P

D; =

zodat de wandbeweging in functie van de druk wordt gegeven door (2.37)

Gz dioft-2) (237)
((1_v2)R2'pwandh@2j

of als (2.38) in functie van de drukgradiént:

= N ' elovo-3) 239

- @ hE 2
(1-v?)R? Puang N

In het geval van een elastische leiding bestaat er een eenduidig verband tussen de druk en de
drukgradiént, in functie van de golfvoortplantingssnelheid. Deze is afhankelijk van de
geometrische en mechanische karakteristiecken van de leiding en van het fluidum in de
leiding. Het is daarom zinvol de uitdrukkingen voor de snelheden en voor de
wandverplaatsing uit te drukken in functie van de druk p (in termen van A;) in plaats van de
drukgradiént (in termen van M). De uitdrukkingen worden eerst afgeleid in functie van M. Na
opstellen van het verband tussen druk en drukgradiént worden ze getransformeerd naar
uitdrukkingen in functie van de drukgolf, die makkelijker te interpreteren zijn.
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2.1.6.2. DE AXIALE SNELHEIDSCOMPONENT w

In het geval van de elastische leiding blijft de “no-slip” condition behouden (w=0 voor y=1),

zodat C1 = -ﬂig/z. Uitdrukking (2.28) voor de axiale snelheid blijft behouden:
pC* Jo(ai®' <)
. Y . T
M | | (Dt—q)—*-h‘)'o(y) MR2 ' 1 (Dt—CD—*-‘r'Elo(y)
w(y)= M O(Y)e( 2 ) == M O(Y)e( 2 ) (2.28)
op po

2.1.6.3. DE RADIALE SNELHEIDSCOMPONENT u

Invullen van C; in (2.24) of (2.24’) levert een uitdrukking voor de radiale
snelheidscomponent u:

. .3/2 ) i3/2 .
uy) = ioR {y_ 2J1(ai*’ “y) }Alelm(t-cz*j _ R {y 2)1(ai®’cy) }Me'(mt' D)

2pc%2 | 7 3o(ai¥2aid/2 2pC* -Jo(ai?’/z)ai?’/z
(2.39)
die opnieuw kan worden herschreven in een modulus-en-fasehoek notatie (2.40):
U= R MM (y)ell@ 0 +ei00) (2.40)
2pc*

De index 10 wijst op het feit dat de functie is opgebouwd uit Besselse functies van 0° en 1°
orde.

2.1.6.4. DE COMPLEXE GOLFVOORTPLANTINGSSNELHEID c*

De radiale snelheidscomponent moet voldoen aan de voorwaarde dat de snelheid aan de rand

dg

identisch gelijk is aan deze waarmee de wand zelf beweegt: u(l) = pr

ioR ; Z)_dg _. ; z
ul) = 1- '(”(t'i):—:lm "”(t'i)
(¢D) 2002 { Flo}Ale c it Die c
waaruit enerzijds volgt dat
A= D 2pc*2 1
1=Di— 0 Fio

(2.41)
Anderzijds volgt uit de buisvergelijking en haar vooropgestelde oplossing dat

hE
A1= Dl('P hmzj (2.42)
(1_ V2) R 2 wand
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Na gelijkstellen van (2.41) en (2.42) kan een uitdrukking voor de complexe
golfvoortplantingssnelheid c¢* kan worden afgeleid (2.43):

* 2 .2 Y
c:\/ 1 R mEpwandmelgzlo (2.43)

co | (1-v?)

met ¢ = _hE_ de Moens-Korteweg golfsnelheid.
07\ 20R

met R =0.01 m (proximale aorta)
o = 27 rad/s (60 slagen/minuut)

E =400 kPa
v=0.5
. Rzmzp d : : : L
is ———Wat » 0, en herleidt de uitdrukking voor de golfsnelheid zich tot (2.44):
€0
*=co/Me' (2.44)

met C'g= _ B de aangepaste Moens-Korteweg golfsnelheid (“Moens-Korteweg*”)
2pR(1-v?)

2.1.6.5. DE REELE GOLFSNELHEID EN DEMPINGSCONSTANTE

) )

Stel — = X+iY . Hierinis X = ,enY=——-——
o COx/Ml C'o~/Mg C'o~/Mg
Voor een invallende golf geldt dan (op t=0)

z
_|(07

pzAle A e |sz ioY

Deze golf plant zich dus voort met de reéle golfsnelheid ¢ = )1< (2.45):

C=——""—"—

0M10 (2.45)

cos( 10]
2
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90

Over de afstand van één golflengte A bedraagt de demping van de golf:

sin(210) o sin(219)

2n
-OA — o ®C = =Cc—
e oM — € 0 g /My MEtA=CT=¢ o

Invullen van uitdrukking (2.45) voor c levert (2.46) voor de dempingsfactor «:

K=2m1 tan(gloj
2

De demping over 1 golflengte wordt gegeven door

1.0

e .

0.9 —
0.8 —
0.7 —
0.6 — -

05 — ~
04 - -

0:3 - /
02 - / T e"
01— /

c/c'y-e-" (-)

0.0 =7 1
2

Womersley parameter o (-)

Figuur 2.13. De golfvoortplantingssnelheid en demping in functie

van o

2.1.6.6. DRUK - DEBIET RELATIES

T 1T 1T 1T 1T 1
3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15

(2.46)

Voor lage waarden van
o is de golfsnelheid
klein (c—0), en de
demping groot (dem-
pingsfactor 2m). Voor
grotere o (o>>) zal M'yg
— leng'p— 0, zodat ¢
— C’o en de
dempingsfactor — 0. De
demping is dus het
grootst in de Kleine
bloedvaten. De golf-
snelheid is er, relatief
ten opzichte van c’, het
kleinst.

Vermits uitdrukking (2.28) wordt behouden in het geval van een elastische leiding, zal ook de
gemiddelde snelheid niet veranderen, evenmin als het debiet Q (2.30) en (2.31). Merk echter op
dat deze uitdrukkingen functie zijn van de drukgradiént dp/dz onder de vorm van de modulus M
en de fasehoek ®. Deze drukgradiént is wel functie van de elastische karakteristieken van de

leiding.

De werkelijk optredende drukgolf heeft algemeen de vorm p(z,t) = Alei(‘ﬂ(t'ﬁ)—%j waarbij @p

een eventuele faseverschuiving voorstelt voorz=0op t=0.

Dan geldt dat:
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_32 =M ei(c)t-(l)) - Az:l*w e i(m(t-%)—(pFﬁg)

Voor z = 0, en met de uitdrukking (2.41) voor de golfsnelheid bekomt men

Mei(ot®) = ALO ei(mt-%ﬂs'm)

C'o-/M"g 2 2

M= AL

waaruit C,O M1
®= €710 + ) T

, PPy

91

(2.47)

De drukgradiént is aldus gekoppeld aan de karakteristiecken van de leiding via de Moens-

Korteweg betrekking voor de golfsnelheid c’o. De drukgradiént -dp/dz is (g —%j voor op de

druk p. Dit betekent dat voor a>> de drukgradiént w/2 voor is op de drukgolf, terwijl voor kleine

o dit voorijlen daalt tot /4 of 45°,

Met het oog op het opstellen van een model voor de berekening van de voortplanting van druk-
en debietgolven is het interessanter de verschillende uitdrukkingen voor u, w, Q en de
wandverplaatsing ¢ uit te drukken in functie van de druk p. Voor z = 0 zijn deze uitdrukkingen

gegeven door (2.48), (2.49), (2.50) en (2.51):

p(D) = Age'**0¢)

RA 0‘) M“ 1 " T
ufy,t) = %2 10 ) cos(mt-alo-(pp+g 10 (y)+)
2pc'y Mo 2
_ A10R? M(y) .. ( €10 , T
w(y,t)=— . sin| ot - -opteg(y)+—
Co/Mon o 2 P 2

4 1 1
Qy="R"_A>_ M Sin((ot-(pp+810+n)

u C'O«/Mllo o 2 2
e el
z,t) = cos| o(t-—)-
@)= oot o -0
?'pwandh“)

(2.48)

(2.49)

(2.50)

(2.51)



1D vasculaire stroming gebaseerd op Womersley theorie 92

2.1.7. Toepassingen

Beschouw drie Kkarakteristieke slagadersegmenten met de volgende dimensies en
materiaaleigenschappen:

straal R wanddikte h o M’10 €10

(cm) (cm) 060 O

aorta ascendens 1.5 0.16 22.2 1 0
iliaca (beenslagader) 0.27 0.05 4 071 243
kleine slagaders (bv. 0.1 0.03 15 025 70
radialis)

Tabel 2.2. Geometrische karakteristieken en Womersley parameters
voor de beschouwde slagadersegmenten.

Beschouw een sinusvormige drukgolf met frequentie 1 Hz (60 slagen/minuut) en een
moduluswaarde van 25 mmHg. De fasehoek ¢p wordt voor de eenvoud nul ondersteld. De
elasticiteitsmodulus bedraagt achtereenvolgens 400 kPa (compliante slagader), 800 kPa, 1600
kPa en 100000 kPa (+ stijve leiding). De coéfficiént van Poisson v = 0.5. Voor elk
slagadersegment worden u, w, Q en de wandverplaatsing bepaald voor elke waarde van de
elasticiteitsmodulus. Figuur 2.14 beschrijft de sinusoidale drukgolf en de eruit afgeleide
drukgradiéntgolf voor de drie verschillende locaties van Tabel 2.2 en dit voor een
elasticiteitsmodulus van 400 kPa.

40

—— druk P (A;=25 mmHg) LT
30 7 — - -dpldz (a=22) s 7‘\ =N
20 <= - -dp/dz (a=4) / L :

—— -dp/dz (a=1.5)

L7

-40 T T T T T T T 1
00 01 02 03 04 05 06 07 08 09 10
tijd (s)

Figuur 2.14. De drukgolf en de afgeleide drukgradiént voor de 3

slagaders, met E = 400 kPa.

druk P - drukgradiént -dP/dz (mmHg - mmHg/m)
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De drukgradiént is berekend voor de verschillende waarden van de E-modulus (Tabel 2.3). De
drukgradiént neemt af met toenemende E-modulus en dus golfsnelheid ¢’y (de golflengte
neemt immers toe: A=cT).



1D vasculaire stroming gebaseerd op Womersley theorie 94

400 kPa 800 kPa 1600 kPa 100000 kPa

R=0.1cm 30.2
R=0.27cm 27.2
R=15cm 36.0

21.3
19.2
25.4

151 1.9
13.6 1.7
18.0 2.3

Tabel 2.3. Waarde van de modulus van de drukgradiént (in mmHg/m)
voor verschillende waarden van E.

2.1.7.1. INVLOED VAN DE ELASTICITEIT VAN HET BLOEDVAT

De impact van de elasticiteit wordt bestudeerd aan de hand van de resultaten voor de

beenslagader (R=0.27 cm).

5

3 —<— 400 kPa
4 — —o— 800 kPa
3 — —e— 1600 kPa

—a— stijf

uitwijking vaatwand (%)

00 01 02 03 04 05 06 0.7 08 09 1.0

tijd (s)

Figuur 2.15. Tijdsverloop van de wandbeweging (in

%) voor R=0.27 cm.

Kwalitatief blijkt de elasticiteits-
modulus geen enkele impact te
hebben. Alle berekende krommen
(snelheidscomponenten, debiet en
radiale wandverplaatsing) zijn gelijk
gefaseerd, en hebben eenzelfde
verloop.

De wandverplaatsing (Figuur 2.15) is
in fase met de druk, omdat bij het
opstellen geen rekening is gehouden
met traagheidseffecten
("isostatische™ benadering : voor elke
druk wordt de bijbehorende statische
vervorming aangenomen). Het
wandmateriaal is bovendien lineair
elastisch ondersteld, zonder visco-
elastische eigenschappen.

De uitdrukking (2.51) is opgesteld
steunend op de lineaire
elasticiteitstheorie, zodat de absolute
waarde van de uitwijking ¢ =~ 1/E.

Het debiet Q (Figuur 2.16) is volgens (2.50) gekoppeld aan ¢’y en dus E. Q varieert derhalve

volgens % Om eenzelfde debiet doorheen een stijvere buis te krijgen is een grotere druk

nodig.
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| —v— 400 kPa Dit wordt verklaard doordat de
9 —6— 800kPa stroming tussen twee punten ontstaat
—@— 1600 kPa door het heersende drukverschil. Bij
6 A stijf een stijvere buis zal, door de hogere
. golfvoortplantingssnelheid, het
O drukverschil afnemen (theoretisch
g A zelfs onbestaande voor onvervorm-
= NS S— T — idi ;
g bare leiding), waardoor de amplitude
© 3 van de drukgolf dient toe te nemen
om eenzelfde debiet te blijven
-6 — leveren.
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Figuur 2.16. Variatie van het debiet met de
elasticiteitsmodulus (voor R=0.27 cm).
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Figuur 2.17. De axiale snelheid w op t=0 (linker paneel; 0°) en t=0.25 s (rechts;

90°) voor R=0.27 cm, en 4 verschillende E-moduli.
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: . . : 1 : .
De axiale snelheidscomponent w(y,t) varieert, net als het debiet, met ﬁ Ter illustratie

worden in Figuur 2.17 de 4 gevallen weergegeven op t=0 (druk maximaal) en t = 0.25 s
(druk=0).

0.02 —
OO
0.00 — o 18°
= s 36°
IS o 54°
-0.02 —
% - o 72
.G_J Y 900
< ] o °
= 0.4 108°
= —— 126
T 006 " S N e | ol
2 0 — — 162°
S — - 180°
-0.08 —
-0.10 T T T T T T T 1

-1.0 -08 -06 -04 -02 00 02 04 06 08 10
radiale codrdinaat y (-)

Figuur 2.18. Het verloop van de radiale snelheid over de dwarsdoorsnede van de
slagader voor het geval R=0.27cm, en E=400 kPa.

De radiale snelheidscomponent u(y,t) varieert van 0 in de as (y = 0) naar de snelheid waarmee
de wand beweegt op y = 1 (Figuur 2.18). Op t=0 (0°) is de druk maximaal, en heeft de wand
zijn maximale uitwijking bereikt. De snelheid aan de rand is op dat ogenblik nul. De snelheid
is maximaal bij 90°, op het ogenblik dat de druk de nul-as kruist. Op dat ogenblik neemt de
diameter van het bloedvat af, waardoor de snelheidscomponent een negatief teken krijgt.
Merk op dat de maximale snelheid niet wordt bereikt aan de wand zelf, maar op een zekere
afstand ervan.

Het is logisch dat u, net als C, varieert met 1/E. De radiale snelheden zijn klein in vergelijking
met de axiale. Figuur 2.19 illustreert de gevallen E = 400 tot en met 100000 kPa voor de
beenslagader (R=0.27 cm). De berekende waarden zijn voorgesteld op tijdstip t=0 (de druk is
maximaal), en op t=0.25 s (de druk is nul).
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Figuur 2.19. Variatie van de radiale snelheid met de elasticiteitsmodulus voor een
buis met straal R=0.27 cm op t=0 (0°, links), en t=0.25 (90°, rechter paneel).

2.1.7.2.  INVLOED VAN DE VAATDIAMETER

Gelet op de uitdrukkingen (2.48), (2.49) en (2.50) en de theorie van Womersley in het
algemeen dient de gecombineerde invloed van R en o onderzocht via de parameter a.. Deze
parameter is op vrij complexe wijze verweven in eerder genoemde uitdrukkingen, en
geisoleerde wijzigingen van R of  hebben niet altijd een duidelijk effect op de uiteindelijke
vorm van de snelheidscomponenten, de debieten en de wandbeweging.

Vanuit deze optiek wordt geopteerd voor een parameteronderzoek naar de invlioed van de
vaatdiameter, eerder dan een onderzoek naar de frequentie van de opgelegde sinusoidale druk.
Aldus kan een idee worden verworven omtrent de manier waarop een snelheidsprofiel
varieert doorheen de circulatie.

Teneinde de rol van de vaatdiameter consequent in te schatten, wordt voor alle diameters een
elasticiteitsmodulus van 400 kPa aangenomen. Bemerk dat in vivo de elasticiteit niet constant
blijft, maar dat een verkleining van de diameters gepaard gaat met een verstijven van het
vaatwandmateriaal.

De uitdrukking (2.50) voor het debiet is zowel rechtstreeks als onrechtstreeks (via o) functie
van R. Afhankelijk van de waarde voor o is het debiet evenredig met R*? tot R¥?. Ook de
hoekfrequentie heeft zowel rechtstreeks als onrechtstreeks een invloed op het debiet, maar
minder uitgesproken dan de straal. Merk op dat, aangezien de theorie zich beperkt tot
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Figuur 2.20.Variatie van het debiet met de straal van het
bloedvat. Bemerk dat met een dubbele Y-as is gewerkt (links:

sinusvormige golven, de
amplitude van de
debietschommelingen de
te onderzoeken factor is;
het netto-debiet over de
periode beschouwd s
uiteraard nul.

1.5 cm) (ml/s)

De afhankelijkheid van o
komt het duidelijkst naar
voor in de faseverschui-
ving van het debiet op de
druk: het debiet ijlt &’10/2
voor op de druk p. Ter
illustratie  worden  de
debieten voor R = 0.1 tot
1.5 cm (a=1-22)
voorgesteld in  Figuur
2.20. Deze figuur

debiet (R

R=0.1 en 0.27; rechts: R=1.5). Voor alle gevallen is E=400 kPa. ~ Pevestigt wat uit de &’s

waarden van Tabel 2.2
kon worden afgeleid.

Voor de aorta ascendens (R=1.5 cm) zijn druk en debiet in fase, maar voor de kleinere
bloedvaten zal de faseverschuiving toenemen. Dit is het beste zichtbaar voor R=0.1, waar het
debiet £ 35° voorijlt op de drukgolf. Voor a<<1 is het debiet in fase met de drukgradiént, en
gelet op het faseverschil van 45° tussen druk en drukgradiént, zal het debiet voorijlen op de
druk, met als limietwaarde 45° (a=0). Voor a>> zijn druk en debiet in fase, en ijlt het debiet

uitwijking vaatwand (%)

00 01 02 03 04 05 06 0.7 0.8 09 10
tijd (s)

Figuur 2.21. Variatie van de wandbeweging
(procentueel ten opzichte van de straal) met de
afmetingen van het bloedvat.

45° achter op de drukgradiént.

De wandverplaatsing (2.51) is
evenredig met R?, maar is omgekeerd
evenredig met de wanddikte h. Ze is
tevens omgekeerd evenredig met o,
zoals kan worden verwacht. De
wandbeweging is onafhankelijk van
a, en is derhalve steeds in fase met de
druk p ("isostatische™ benadering).
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De relatie van R of ® met u(y,t) en w(y,t) is complexer, aangezien in (2.48) en (2.49) functies
optreden die zowel functie zijn van a, R, , y of combinaties ervan.

Met betrekking tot de axiale snelheden blijven dezelfde conclusies geldig als voor het geval
van de stijve leiding vermits het om dezelfde uitdrukkingen gaat. Toch wordt een
samenvattende figuur gegeven, aangezien de berekende waarden rechtstreeks zijn afgeleid uit
de optredende druk, zodat zowel kwalitatief als kwantitatief een inzicht wordt verworven in
de snelheidsfluctuaties veroorzaakt door een drukgolf in de leiding. De berekeningen zijn
gemaakt voor een elasticiteitsmodulus van 400 kPa.

100
— (1}
» .. ".“‘ o __ 00000000000
00°
. o
oo° v R - 01 cm
% 60— . :
£ o © R=01om
o
N & ; R-0ra
.
T 40
YYVYVIVVY
g 3 vvvvvvvv‘?V"VVV
© °
[«B] ° o Vvvvvv
c 20 — o "
w o vvvv
= oo vv"v
(48] o0 T
< 097" N .
X oV F11 QQQOOOQQQB .
c 0 — 'v
° v
©00,, ool
°°°°oo va"V' oo
v
vva:ggQBBZgooooooo .
— ) '
-20 "Vvvvvvvvvvvvvvvvvvvvvv .
> 90°
-40 | | I | i | | |

-1.0 -0.8 -0.6 -0.4 -0.2 0.0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0

radiale codrdinaat y (-)

Figuur 2.22. Variatie van de langse snelheidsprofielen met de afmetingen van het
bloedvat. Links: t=0 (0°, maximale druk); rechts: t=0.25 s (90°, druk = 0)). Voor alle
gevallen is E=400 kPa.

Zowel R als o spelen een directe en indirecte rol, hoewel de rol van R doorslaggevend is. Met
stijgende waarden van R wordt het snelheidsprofiel meer en meer afgevlakt, en beweegt als
een centrale prop doorheen het bloedvat met een grote gradiént (en dus schuifspanningen)
nabij de wand, waar de stroming zelfs van zin verandert voor grote waarden van o. Voor
Kleine a-waarden is er een faseverschuiving tussen snelheden en druk (cfr. debiet) van 45°
(snelheden ijlen voor op druk). De snelheden zijn dan in fase met de drukgradiént. De invloed
van de inertie is ondergeschikt aan de visceuze wrijving. Dit faseverschil verdwijnt voor
grotere waarden van a. De inertie wordt dominant, uitgezonderd in een kleine grenslaag nabij
de wand, waar de visceuze wrijving blijft domineren, en er voor zorgt dat de snelheden in fase
zijn met de drukgradiént. Bemerk dat de maximale waarde van de snelheid voor a-waarden
vanaf 4 niet veel toeneemt (80 cm/s), maar dat enkel het profiel wordt afgevlakt.
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De uitdrukking (2.48) voor de radiale snelheidscomponent toont opnieuw zowel een
rechtstreekse als onrechtstreekse afhankelijkheid van R en . Voor hoge waarden van o
neemt de snelheid quasi lineair toe naar een maximum nabij de wand van het bloedvat. VVoor
lagere a-waarden gaat deze lineariteit niet langer op, en verschuift het bereikte maximum
naar de as toe. Zoals logischerwijze kan worden verwacht, zijn de maximaal optredende
snelheden sterk straalgebonden (umax = 0.02 cm/s voor R = 0.1 cm tegen umax = 0.8 cm/s voor
R =1.5cm). Figuur 2.23 illustreert voorgaande beweringen.
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Figuur 2.23. De radiale snelheidscomponent op t=0 (druk maximaal, 0°, links) en op
t=0.25 (druk = 0, 90°, rechter paneel) voor de drie afmetingen, en voor E=400 kPa.

De fasering is rechtstreeks gekoppeld aan de druk, gelet op de onderstellingen van de
gebruikte lineair elastische theorie. Bij 0° is er de maximale uitwijking van de wand, en de
aanzet tot een binnenwaartse beweging. Met de aangenomen conventies betekent dit
negatieve radiale snelheden. Bemerk (Figuur 2.23) dat met stijgende o het maximum voor u
zich naar de wand toe beweegt.
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2.1.8.  Pulserende laminaire stroming in een elastische buis die vrij beweegt in
langse en radiale zin

Bij de afleiding van uitdrukkingen (2.48)-(2.51) is ondersteld dat de langse beweging van de
elastische leiding is verhinderd, waardoor deze kan worden verwaarloosd ten opzichte van de
radiale beweging. Deze betrekkingen vormen dan ook een speciaal geval van de algemene
theorie van de vrij bewegende elastische leiding. In dit geval wordt ook een tweede
bewegingsvergelijking (in de axiale richting) voor de leiding opgelost. Men verkrijgt aldus
een stelsel van 5 vergelijkingen (de bewegingsvergelijkingen, de continuiteitsvergelijking, en
2 buisvergelijkingen), met 5 onbekenden: u, v, p, € en &, met & de langse beweging.

De afleiding van deze betrekkingen verloopt analoog aan het vorige geval, en de oplossingen
worden herschreven in een veralgemeende vorm:

. z
"o ;;A\ci{“ nFo} e'“’(t'?j (2.52)
A ol -2
Q :pc:l;TC R2{1+1’]F10}e|0‘)(t C*j (253)
ioR 231(0i®?y) | (12
u= A17 Y+ e * 2.54
202 1{3’ N i?234(a32) ( c) (2:54)

Deze betrekkingen verschillen van de eerder afgeleide uitdrukkingen door de parameter n, met

2 ANV
n= 2 _1-2v en x = 2 (coj :2(00)
X(F10-2V) F10-2V ]__VZ c* c*

In het geval van de slagader is de aanname v = 0.5 realistisch, aangezien de wand veel water
bevat, en dus nagenoeg als onsamendrukbaar kan worden beschouwd. Voor het geval van

2
. L . c* ic'
verhinderde langse vervorming is eerder afgeleid dat (cj =1-Fyp = M'ype'® 10 zodat voor
0

dit geval x= ,endus n=-1.

1-Fp

Bovenstaande betrekkingen herleiden zich dan ook tot de reeds eerder afgeleide uitdrukkingen
voor de verschillende snelheidscomponenten.

Merk echter op dat bij de oplossing van het veralgemeende geval eerst de waarde van x dient

+ e2-.(1-2
G+ (C.';L (21) vl . Hierin zijn G en | functies van de geometrische en
Y
mechanische eigenschappen van het bloedvat, maar men kan in deze uitdrukkingen ook de

bepaald uit x =
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invloed van de omgeving (spiermassa, weefsel rond de slagader) verwerken. Men bekomt dan
de algemene uitdrukkingen (hier slechts gegeven voor de volledigheid):

Kk’ F10
G=1+ ~(1-Fyp) -
2( F10) 1

_ 2k’- Fio
1-Fio

_ h(, hypR 2 o N

waarin k’ = p""a“d(1+1pllj 1- ™| Hierin zijn ps, Ry en hy de dichtheid,
pR h pR w?

gemiddelde straal en wanddikte van de toegevoegde massa, en m de eigenfrequentie

toegekend aan de elastische longitudinale weerstand.

2.1.9. Toepassingsvoorwaarden voor de theorie van Womersley

De theorie van Womersley is bestudeerd in stijve buizen met water als vloeistof (Linford en
Ryan) en geeft goede resultaten voor o < 10. Bij hogere waarden treedt turbulentie op, en zijn de
afwijkingen groter.

Toepassing van de theorie op het visco-elastische arterieel systeem is slechts benaderend juist,
maar algemeen mag worden aanvaard dat de benadering van de bloedstroom volgens Womersley
meer fysiologische resultaten oplevert dan de theorie van Poiseuille.

De theorie van Womersley is ontwikkeld onder voorbehoud van (Milnor 1989):

= Laminaire stroming

De stroming is quasi zeker laminair in kleine en middelgrote arterién, voldoende ver van het hart.
De dichter bij het hart gelegen slagaders (proximale aorta) ontvangen in systole de pulserende
stroming uit het linker ventrikel (grote Reynolds-waarden; Re = 3000 a 4000), zodat in deze
arterién de theorie met voorzichtigheid dient aangewend.

= De buis is voldoende lang

Bij een onvoldoende lange leiding zijn de effecten tengevolge van de intrede in de buis niet
geneutraliseerd, en verschilt het werkelijk optredend stromingsbeeld van het theoretisch
bepaalde. De "instroomlengte” (lengte nodig voor het optreden van een volledig ontwikkelde
stroming) dient voldoende groot te zijn. De dalende aortatak is bijvoorbeeld te kort om de theorie
van Womersley op toe te passen. Niettemin is de aldus geintroduceerde fout van dezelfde grootte-
orde als de fout op de drukmeting, en dus aanvaardbaar.

= De vloeistof is homogeen en Newtoniaans

Bloed is te beschouwen als plasma met bloedcellen in suspensie, en is niet homogeen over de
ganse periferie. Daarenboven is bloed niet-Newtoniaans, wat zich het duidelijkst manifesteert in
de Kleinere arterién en arteriolen.

= De axiale snelheidscomponent = 0 aan de vaatwand (*'no-slip” voorwaarde)
Deze onderstelling is gerechtvaardigd en juist.
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= Lineair elastische, uniforme cilindrische leiding
Deze voorwaarde is in het arterieel systeem allerminst vervuld. De slagaders vernauwen naar
afwaarts, zijn anisotroop, en zijn sterk vertakt.

= Linearisatie van het probleem
In de loop van de theoretische afleiding zijn verschillende onderstellingen gemaakt teneinde
vergelijkingen te kunnen lineariseren:

oR N . . . .
e — << ; deze onderstelling is geldig, vermits in de circulatie deze termen van de orde
C

10”7 zijn.

e de vloeistofsnelheid is klein ten opzichte van de golfsnelheid: dit is waar voor de
gemiddelde snelheid, maar pieksnelheden van 1 m/s in de aorta zijn mogelijk, zodat bij een
golfsnelheid van 5 m/s deze verhouding niet meer verwaarloosbaar is.

e bij de berekeningen varieert y van 0 tot 1, terwijl y varieert van 0 tot 1+C/R.

e de E-modulus is onafhankelijk van de rek. In vivo neemt E (niet-lineair) toe met de rek.

Niettemin blijkt, ondanks deze tekortkomingen, de Womersley theorie het gedrag van sinusoidale

drukgolven degelijk te beschrijven, en niet-lineaire, meer complexe theorieén blijken slechts een

minieme verbetering te realiseren (zie ook verder).

= Dunwandige leidingen

Deze aanname is niet realistisch, vermits h/R in vivo varieert van 0.06 tot 0.16. Aanname van
een dikwandig model wijzigt co, de Moens-Korteweg betrekking, en praktisch komt het erop
neer dat de golfsnelheid toeneemt met gemiddeld 10%.

Ondanks deze tekortkomingen blijkt de Womersley theorie toepasbaar in vivo, met goede
resultaten, op twee punten na (Milnor 1989):

e de gemiddelde drukgradiént wordt onderschat

e de demping wordt eveneens onderschat
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2.2. Het concept impedantie
2.2.1. Cardiovasculaire vloeistofdynamica en netwerktheorie

Er bestaat een analogie tussen de modellering van de bloedstroming in het cardiovasculair
systeem, en de elektrische netwerktheorie. Zowel de discrete (“lumped”) parameter modellen, als
de ruimtelijk verdeelde parametermodellen (“transmissielijnmodellen™) voor het vasculair
systeem zijn elektrisch analoge modellen. Het verband tussen druk, debiet,... en elektrische
stroomsterkte en spanning wordt samengevat in Tabel 2.4

ELEKTRISCH HYDRAULISCH

grootheid dimensies grootheid dimensies
spanning V(olt) druk mmHg
stroomsterkte A(mpere) debiet ml/s
weerstand Q=VIA wrijvingsverliezen mmHg/(ml/s)
capaciteit F(arad) = As/V compliantie ml/mmHg
inductie H(enry) = (V.s)/A inertieverliezen mmHg/(ml/s?)
geleidbaarheid 1/Q = AV verliesdebieten (ml/s)/mmHg

Tabel 2.4. Verband tussen elektrische en hydraulische grootheden.

Net zoals in de elektrische systeemtheorie maakt men onderscheid tussen weerstand (bij
gelijkstroom, DC) en impedantie (wisselstroom, AC) om het verband te beschrijven tussen een
tijdsvariérende druk- en debietgolf. De impedantie beschrijft de obstructie die een debietgolf
ondervindt bij de stroming door het systeem onder invloed van een in de tijd variérend drukver-
schil.

Er bestaat echter een fundamenteel verschil in de aard van een elektrische spanningsgolf en een
drukgolf in het slagaderlijk systeem. Elektrische golven zijn sinusoidaal, met een gemiddelde
waarde gelijk aan nul. De golven die optreden in het arterieel systeem hebben in het algemeen
geen sinusvorm, en de gemiddelde waarde van druk noch debiet is nul. Niettemin kan men, mits
een aantal onderstellingen, de golven beschrijven als een som van sinusoidale golven, die
simultaan bestaan in het slagaderlijk systeem. Men doet daartoe een beroep op Fourier-analyse.

2.2.2. Fourier-analyse

De Franse wetenschapper Fourier (1768-1830) toonde aan dat elk periodiek variérend signaal f(t)
kan worden geschreven als een som van sinussen en cosinussen:

o0
A20+ 3" (A cos(kat) + By sin(ket))
k=1

f(t) =

Hierin is o = 27/T met T de periode van het signaal. Deze reeks wordt afgebroken, en doorgaans
volstaat een som van tien harmonischen. Deze harmonischen kunnen worden voorgesteld als een
complex getal onder de vorm van een modulus My en een fasehoek @y, waarbij deze worden
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gegeven door M :«/AE + Bﬁ en Oy = tan‘l(ik) k is het harmonisch getal. A¢/2 is het
k

tijdsgemiddelde van de functie f(t).

Beschikt men over een serie van N harmonischen, dan kan omgekeerd het signaal in het
tijdsdomein worden samengesteld door toepassing van

f(t)= %Mk COS(Z_T(—CDK]

k=0

Door de sommatie te starten bij 0 wordt automatisch het gemiddelde in rekening gebracht. \Voor
de samenstelling van een gemeten druk of debiet volstaat doorgaans N=10. VVoor het gemiddelde
is ®k=0.

Het principe van de Fourier-analyse kan best worden geillustreerd met een voorbeeld. Beschouw
een gemeten druk (Figuur 2.25, volle lijn bovenaan rechts). Deze druk wordt periodiek ondersteld
(regelmatig hartritme), en de periode bedraagt 1.01 s (hartritme ongeveer 60 slagen/minuut). De
grondfrequentie, of de frequentie van de 1° (fundamentele) harmonische, bedraagt 0.99 Hz. De
gemiddelde druk is 84.8 mmHg.

k frequentie My Dy
Hz mmHg  (rad)
0 84.8 0
0.99 16.83 2.128
1.98 796 2.653
2.97 2.29 -2.876
3.96 0.44 -2.595

4.95 111  2.184 1T T
594 158 -2.762 '
693 0.0 ‘

~
/

4

g="

Boovouos~wnro

-1.912
792 049 -3.126 B <
891 036 -1.118 | -
9.90 021 2942 .

Tabel 2.5. Lijst van harmonischen
corresponderend met de druk in

Figuur 2.25. (

Elke harmonische kan worden voorgesteld als een fasor

met amplitude M en fasehoek @ op t=0. De fasor draait Figuur 2.24. Betekenis van de
in tegenwijzerzin met hoeksnelheid ®. Projectie op de modulus en fasehoek van de
reéle as levert het tijdsverloop (Figuur 2.24). harmonische.

190
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Figuur 2.25. Het principe van Fourier-analyse. Links : individuele harmonischen;
rechts: samengestelde signalen.
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Het tijdsverloop van elke harmonische van Tabel 2.5 wordt voorgesteld in Figuur 2.25 (links).
Rechts boven wordt de sommatie van de eerste harmonische (H1) en de gemiddelde druk
vergeleken met het oorspronkelijk druksignaal. De overeenkomst is niet zo goed, maar verbetert
snel door sommeren van nog hogere harmonischen. VVanaf 6 harmonischen wordt het verloop vrij
goed gevolgd, met uitzondering van de dicrotic notch (scherpe incisura in de aortadruk bij het
sluiten van de aortaklep). Bij de sommatie van alle 10 harmonischen (onderaan rechts) wordt ook
deze laatste zeer goed gereconstrueerd.

Verder onderstelt men dat de verschillende, simultaan aanwezige harmonischen elkaar niet
beinvloeden (het superpositieprincipe). In plaats van de volledige drukgolf te bestuderen, bekijkt
men, in een gelineariseerde theorie, elke individuele sinusoidale harmonische apart. Op deze
manier kunnen een aantal concepten (zoals impedantie, transfertfunctie,...) uit de netwerktheorie
worden overgenomen.

2.2.3. De vasculaire impedantie

Gebruik makend van Fourier-analyse splitst men druk en debiet op in harmonischen, en beschrijft
men het verband tussen elke individuele harmonische. De impedantie beschrijft algemeen de
relatie tussen de harmonischen van druk en debiet in een leiding en is dus expliciet een grootheid
die functie is van de frequentie.

Met betrekking tot het vasculaire systeem worden vier verschillende definities van impedantie
gehanteerd (Mc. Donalds 1990):

Longitudinale impedantie Z, : de complexe weerstand die de stroming ondervindt tussen twee
punten:

Z, = Pljz (2.55)

De longitudinale impedantie is enkel afhankelijk van de lokale eigenschappen van het
bloedvat en het bloed.

Karakteristieke impedantie Zo: de verhouding van druk tot debiet op een bepaalde plaats in
een oneindig lang kanaal. Deze grootheid wordt derhalve niet beinvloed door golfreflectie.

P
Z0= (2.56)

Ingangsimpedantie Z; : de verhouding van druk tot debiet op een bepaalde plaats in een
leiding of netwerk van leidingen. Deze grootheid wordt beinvlioed door golfreflectie.

Zi= < (2.57)
Q
In tegenstelling tot de longitudinale impedantie spelen ook de eigenschappen van alle
afwaartse bloedvaten een rol, vermits deze de intensiteit van golfreflectie mee bepalen.

Belastingsimpedantie Zt: de verhouding van de gemiddelde druk tot het gemiddeld debiet,
waarbij P en Q worden gemeten net opwaarts van een reflecterende site (bijvoorbeeld de
capillairen).

Z7= (258)

Q|| ol



1D vasculaire stroming gebaseerd op Womersley theorie 107

De belastingsimpedantie is een reéle grootheid, waardoor men beter van een weerstand kan
spreken.

Merk op dat in de formules (2.55)-(2.57) de druk P en het debiet Q complexe grootheden zijn,
elk met een modulus en een fasehoek. De impedantie Z, welke definitie men ook hanteert,
drukt het verband uit tussen gelijkfrequente harmonischen van druk en debiet. De impedantie
zelf is dan ook een complexe grootheid, met een impedantiemodulus (de verhouding van
moduli van P en Q), en een fasehoek (het faseverschil tussen de fasehoeken van P en Q):

P _|pleil@—ee)

Z=|Zjeioz= = 1"I€ _ 1Pl cicog-op) (2.59)
|Q|I(mt—(pQ)

Een positieve fasehoek betekent dat @q groter is dan ¢p, wat een naijlen van het debiet op de
druk betekent (inductief gedrag : invloed inertie), terwijl een negatieve fasehoek een
capacitief gedrag impliceert, waarbij het debiet voorijlt op de druk (Figuur 2.24).

De vier definities van de impedantie worden (samen met modulus en fasehoek) schematisch
voorgesteld in Figuur 2.26. Bemerk dat de modulus van de longitudinale impedantie kleiner is
dan deze van de ingangsimpedantie daar de amplitude van de drukgradiént kleiner is dan die
van de invallende drukgolf.

P
[ P
1 2 J ,
* ------ \ ap , mz1| j Q__O ) \[\\, 121‘\/\
I Q
Q""(l ) 1 ’ \
i il A W — o o [~
Py ~P z=—
z, = LQ_"’_ TIME FREQ b a TIME FREQ
Longitudinale impedantie Ingangsimpedantie

-]
‘ e P SO St j -z
hz e Q—1! , —
3= [ pe | T .

Q
—_ _—_r—rf::
: S| . -
Zo=a— TIME FREQ Q
) TIME FREQ
Karakteristieke impedantie Belastingsimpedantie

Figuur 2.26. De verschillende definities van de vasculaire impedantie.




1D vasculaire stroming gebaseerd op Womersley theorie 108

2.2.4. De karakteristieke en ingangsimpedantie van het slagaderlijk systeem

Meestal gebruikt men de algemene term "impedantie™ voor de ingangsimpedantie van een
bepaalde slagader. Deze slagader voorziet het stroomafwaarts gelegen vasculaire bed van
bloed en de (ingangs)impedantie karakteriseert dan ook de haemodynamische eigenschappen
van het volledige achterliggende bed. De ingangsimpedantie beschrijft het rechtstreekse
verband tussen de druk- en debietgolven, en synthetiseert aldus alle fenomenen die een invloed
uitoefenen op de stroming. Inertie, de elasticiteit van de slagaders (compliantie), weerstand,
golfvoortplanting en reflectie - samen met hun interactie - zijn vervat in deze ene parameter, wat
hem moeilijk hanteerbaar maakt.

Indien men de impedantie bepaalt net afwaarts de aortaklep, ter hoogte van de aorta ascendens,
beschrijft men de haemodynamische karakteristieken van het volledige vasculaire bed. De
impedantie van het slagaderlijk systeem beschrijft op welke manier het hart zijn nabelasting
“ziet”.

Q
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Figuur 2.27. De ingangsimpedantie gemeten in vivo voor een oud en een jong
individu (naar Murgo 1980)

Figuur 2.27 toont de gemeten ingangsimpedantie voor een jong (type C) en een oud (type A)
individu (Murgo 1980). De modulus van de ingangsimpedantie bij 0 Hz is gelijk aan de
verhouding van gemiddelde druk tot gemiddeld debiet, of dus de totale perifere weerstand R. Dit
is een reéel getal, en de fasehoek is dan ook nul bij 0 Hz. De modulus daalt dan zeer snel naar een
plateau-waarde bij hogere frequentiewaarden. Bij afwezigheid van golfreflectie zou de
ingangsimpedantie identisch gelijk zijn aan de karakteristieke impedantie van het systeem. De
hogere frequentie golven (>10 Hz) bezitten een kleinere golflengte, en men neemt aan dat bij
deze hoge frequenties de gereflecteerde golven de aorta ascendens sterk gedempt bereiken, en dat
door de interactie van de gereflecteerde golven, afkomstig van de verschillende perifere sites, het
effect van de golfreflectie wordt geneutraliseerd. Men kan dan ook aannemen dat deze plateau-
waarde van de ingangsimpedantie een schatting is voor de karakteristieke impedantie. \Voor
tussenliggende frequenties schommelt de ingangsimpedantie rond deze plateau-waarde. Deze
oscillaties worden geinterpreteerd in functie van de locatie van reflectiepunten. Abstractie
makend van het complexe karakter van het arteriéel systeem kan men deze voorstellen als één
enkele elastische leiding met lengte L, belast met de totale perifere weerstand R en met een
karakteristieke impedantie Z,.
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Figuur 2.28 toont modulus en fasehoek voor een
uniforme buis, diameter 2 cm, wanddikte 1 mm, lengte
1 m en E-modulus 400 kPa. De Karakteristieke
impedantie is 0.13 mmHg/(ml/s). De vloeistof heeft een
viscositeit van 4 mPas. De golfsnelheid bedraagt
ongeveer 4.4 m/s. De modulus wordt gekarakteriseerd
door opeenvolgende maxima en minima. Het eerste
minimum treedt op bij 1.2 Hz, en voor deze frequentie
bedraagt de golflengte precies ¥ van de lengte van de
buis. Het eerste maximum treedt op bij 2.4 Hz, en bij
deze frequentie is de lengte van de buis gelijk aan %L.
De maxima en minima wisselen elkaar vervolgens af
met intervallen van 1.2 Hz. Elk extremum in de
modulus correspondeert met een snijpunt met de x-as
voor de fasehoek. Als gevolg van visceuze demping
neemt de amplitude van de schommelingen af. De
schommelingen gebeuren rond een gemiddelde waarde:
de karakteristieke impedantie.

modulus (mmHg/(ml/s))

fasehoek (°)

Op basis van dit zeer eenvoudig model wordt ook de
ingangsimpedantie van het arterieel systeem bestudeerd.
Men schat de karakteristieke impedantie door
uitmiddelen van de ingangsimpedantie  over,
) bijvoorbeeld, de frequenties 3-10 Hz. De locatie van het
Figuur 2.28. Modulus en fasehoek eerste minimum fyi, wordt in verband gebracht met een
van de ingangsimpedantie van een gjiscreet reflectiepunt, waarvan de afstand Ax tot het hart

uniforme buis, straal 1 cm, E 400 kP, worgt pegroot met de “kwart-golflengte” formule
L=Im, en  weerstand  R=1 (pjInor 1989):

mmHg/ml/s. C
AX =
4 min

frequentie (Hz)

(2.60)

Bij het aanleggen van een drukgolf in het arterieel systeem met een golflengte die een veelvoud is
van % L creéert men een soort staande golf, en het hart ziet een systeem met een hoge
impedantie. Voor golven met een golflengte gelijk aan % L ziet het hart dan weer een systeem
met minimale impedantie.

Met toenemende leeftijd, of als gevolg van slagaderverkalking of atherosclerose, neemt de
golfsnelheid toe. Indien de reflectiepunten onveranderd blijven volgt dat, op basis van (2.60), het
eerste minimum van de modulus van de ingangsimpedantie (en het snijpunt met de x-as van de
fasehoek) verschuiven naar hogere frequenties. Dit wordt geillustreerd in Figuur 2.27. In vivo
wordt het eerste minimum gesitueerd tussen 2 en 4 Hz. Als gevolg van toenemende stijfheid van
de slagaders neemt ook de karakteristiecke impedantie van de slagaders toe. In de literatuur
(Murgo 1980, Nichols 1977) worden waarden geciteerd gaande van 0.025 mmHg/(mi/s) tot 0.15
mmHg/(ml/s) en meer (bij pathologie).

Praktisch kan de impedantie op twee verschillende manieren worden bepaald.
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e Door stimulatie van de hartspier kunnen drukgolven met verschillende frequentie worden
gegenereerd. Na Fourier-analyse wordt de eerste harmonische van de druk en het debiet
bepaald, die de impedantiemodulus en -fase bij de betreffende hartfrequentie bepalen.

e Na Fourier-analyse van de gemeten druk- en debietcurven bepalen de verschillende
harmonischen de impedantie bij de verschillende frequenties. Deze werkwijze is
omstreden, omdat men expliciet een lineair gedrag van de vasculatuur onderstelt. Tevens
wordt de amplitude bij de hogere harmonischen dermate klein dat kleine afwijkingen grote
fouten opleveren in de modulus en fase van de impedantie.
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Figuur 2.29. Impedantiemodulus (D) en fasehoek
(F) bepaald door Fourier-analyse op gesimuleerde
druk- en debietcurven bij 30 en 60 slagen/minuut
(naar Stergiopulos 1995).

Concreet kan men slechts voor een aantal
discrete frequenties de modulus en fase
van de ingangsimpedantie bepalen, en
metingen in vivo vertonen heel wat
spreiding op de waarden van de
ingangsimpedantie, en dit bij eenzelfde
persoon. Indien men onderstelt dat het
vasculair systeem een lineair systeem is,
met constante eigenschappen, dan is de
ingangsimpedantie een continu spectrum
van waarden, met een bepaald patroon in
functie van de frequentie. Spreiding in het
impedantiespectrum kan dan enkel een
gevolg zijn van meetfouten. In een recent
artikel tonen  Stergiopulos et al.
(Stergiopulos 1995) aan dat spreiding ook
een gevolg kan zijn van de niet-lineaire
relatie tussen de druk in een slagader, en
de elasticiteit ervan. De
ingangsimpedantie wordt dan afhankelijk
van de vorm en amplitude van de druk- en
debietgolven, en dus van de
hartfrequentie, vermits de vorm wijzigt
met het hartritme. Bij de lage frequenties
blijft het fenomeen beperkt, maar voor de
hogere frequenties wordt de afwijking
groter. De auteurs wijzen dan ook terecht
op de beperkingen van de interpretatie van
golfreflectie in functie van de ligging van
het eerste minimum in de
ingangsimpedantie: de ligging ervan is
namelijk niet eenduidig bepaald.
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2.2.5. Impedantie afgeleid uit de Womersley theorie

De Womersley theorie levert uitdrukkingen voor sinusoidale druk- en debietgolven in een
uniforme, elastische buis, al dan niet met een verhinderde langse beweging. Deze
betrekkingen worden hier aangewend om te komen tot een theoretische uitdrukking voor de
karakteristieke impedantie en de longitudinale impedantie van een elastische buis, met
verhinderde langse beweging.

De relevante uitdrukkingen zijn:

p(t) = Age'(© =97 (2.61)
dp _ 1 i(ot-@) = A1O i(cot-(p +5)
dz Cc
R4 A0 ,, i(cot-(pp+s’10)
QM) =————Mpe (2.63)
pa® C

met M'jp en €';p complexe functies, afhankelijk van de dimensieloze Womersley parameter

a=R_ 2P met R de gemiddelde straal van de leiding, » de hoekfrequentie, u de viscositeit
il

en p de dichtheid.

Longitudinale impedantie

Door combinatie van (2.62) en (2.63) bekomt men de longitudinale impedantie als:

P1-P2  dp , .(n )

7= Q —dzo mat JTER)_iop e, (2.64)
L Q TCR4M'10 nRZM’IO
uo®

s
met als modulus en fasehoek i €10

R*M'g

Het verloop van modulus en fasehoek wordt in Figuur 2.30 gegeven in functie van a, waarbij
de modulus is genormaliseerd ten opzichte van de Poiseuille-weerstand (waarde bij OHz):

8
nR4 .
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Figuur 2.30. Modulus (links) en fase (rechts) van de longitudinale impedantie. De
modulus is genormaliseerd ten opzichte van de Poiseuille weerstand bij 0 Hz.

Bij lage o zijn drukgradiént en debiet in fase, en is de fasehoek 0°. Voor toenemende o wordt
de inertie belangrijker, en ijlt het debiet na (90°) op de drukgradiént. De toenemende invloed
van de inertie wordt ook weerspiegeld in een toename van de impedantiemodulus.

De longitudinale impedantie Z, kan worden geschreven als een reéel en imaginair gedeelte:
no? no?

ZL=————sin(e’g) +i cos(e’p) (2.65)
TCR4M’1O R4M 0

of ook Z,. = R +imL, met R de weerstand, en L de inductantie. Men bekomt aldus

2
de weerstand R = L;Lsin(g'lo )
nR MIlO
2
en de inductantie L= Lcos(a'lo )= %cos(a'lo ).
onR Ml]_o R M|10

Deze beide grootheden zijn weergegeven in Figuur 2.31 waarbij de weerstand is
genormaliseerd ten opzichte van de Poiseuille weerstand, en de inductantie ten opzichte van
p/nR? (de waarde bij hoge o).
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Figuur 2.31. Genormaliseerde weerstand en inductantie.

De weerstand neemt sterk toe met o, of dus met de frequentie. Bij gebruik van de Poiseuille-
weerstand bij pulserende stroming kan deze dus danig worden onderschat. VVoor lage waarden
van o is de inductantie ongeveer 33% hoger dan deze gegeven door de limietwaarde p/A met
A de oppervlakte van het bloedvat.

Karakteristieke impedantie

De karakteristieke impedantie volgt uit (2.61) en (2.63):

- pC* -ig?
Zo= 5 g0
" RR2Myg
. g’
en gelet op de uitdrukking voor de complexe golfsnelheid c*=c'g./M1g e'% bekomt men
pco 1 €710

_Ii
e
nR2 Mg 2

De karakteristieke impedantie varieert evenredig met elasticiteitsmodulus van de arterie, en
omgekeerd evenredig met de doorsnede. Hoe stijver en/of hoe kleiner een arterie hoe groter
de karakteristieke impedantie. Ook de karakteristieke impedantie kan worden genormaliseerd

Zp = (2.66)

ten opzichte van de limietwaarde ng = p2 ! 5 En . Deze waarde is reéel, en wordt
RS  mR*1-v~ | 2pR
bereikt bij grote o (dus hoge frequentie).

De variatie van de genormaliseerde modulus en de fase van de karakteristieke impedantie
wordt weergegeven in Figuur 2.32.
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Figuur 2.32. Genormaliseerde modulus (links) en fasehoek (rechts) van de
karakteristieke impedantie.

De modulus van de karakteristieke impedantie is theoretisch oneindig voor a=0. Vanaf a=10

- c' . i
wordt nagenoeg de limietwaarde p—gberelkt. Voor deze waarde van o is de fasehoek
nR
nagenoeg 0, zodat de karakteristieke impedantie voor hoge o-waarde redelijkerwijze reéel
kan worden genomen.

2.3. Besluit

Dit hoofdstuk biedt een overzicht van de Womersley theorie, die een analytische oplossing
geeft voor het probleem van de pulserende laminaire stroming in een elastische leiding. De
theorie is in extenso afgeleid voor het speciale geval van een elastische leiding waarvan de
rek in langse richting wordt verhinderd. Het begrip impedantie is gedefinieerd, en op basis
van de opgestelde betrekkingen voor de druk en het debiet zijn uitdrukkingen afgeleid voor de
longitudinale en karakteristieke impedantie van een elastische dunwandige leiding met
verhinderde langse beweging. Deze uitdrukkingen worden verder aangewend bij de
constructie van een transmissielijnmodel dat toelaat de voortplanting van druk- en
debietgolven te berekenen over een netwerk van elastische leidingen.
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Hoofdstuk 3

Mathematische vertolking van de voortplanting
en reflectie van druk- en debietgolven
in het arterieel systeem

Dit hoofdstuk geeft, aan de hand van een literatuurstudie, een overzicht van de mogelijkheden
om het slagaderlijk systeem wiskundig te modelleren. De discrete of “lumped” parameter
modellen maken abstractie van de golfvoortplanting. Met toenemende mate van complexiteit
worden buis en T-buismodellen ingevoerd, om te eindigen met verdeelde parameter modellen
van een volledige arteriéle structuur waarin de voortplanting van druk- en debietgolven wordt
bestudeerd. Vervolgens wordt de lineaire transmissielijntheorie behandeld, en er wordt
aangetoond dat met behulp van de Womersley betrekkingen (afgeleid in Hoofdstuk 2) een
elektrisch transmissielijnmodel kan worden geconstrueerd, equivalent aan een netwerk van
slagaders. Direct afgeleid van de transmissielijntheorie wordt de lineaire theorie van
golfreflectie behandeld en de toepassing ervan op de golfreflectie in de aorta. De belangrijkste
reflectiezones in het slagaderlijk systeem worden besproken, evenals methoden die toelaten
de golf te splitsen in een voorwaartse en een gereflecteerde component. Tot slot worden
enkele randbemerkingen geformuleerd.
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Hoofdstuk 3

Mathematische vertolking van de voortplanting
en reflectie van druk- en debietgolven
In het arterieel systeem

3.1. “Lumped” of discrete parameter modellen

De modellering van het cardiovasculair systeem als discreet parameter model vindt zijn
oorsprong bij William Harvey (1628). Harvey ontdekte dat, hoewel de bloedstroming bij het
verlaten van het hart pulserend is, deze sterk is gedempt in de perifere bloedvaten. Stephen
Hales (1733) is de eerste om de tijdsvariatie van de bloeddruk effectief te meten (via een buis
ingebracht in de slagader van een paard), en vergelijkt de dempende werking van de aorta
met deze van een windketel op een brandslang (Figuur 3.1) waarbij de grote slagaders de rol
van een bufferkamer vervullen.
In 1899 vertaalt Otto Frank dit

principe mathematisch,
waardoor hij mee aan de basis
van het zogenaamde
“windketelmodel”, een

=% terminologie waarmee Stephen
Hales de nodige eer wordt
toebedeeld. Op basis van het
windketelmodel zijn tal van
varianten voorgesteld, met een
steeds toenemende complexiteit,
waarbij progressief meer
discrete elementen in een
T wisselende configuratie worden
Figuur 3.1. Het windketelconcept van Stephen Hales. ingebouwd. Hoewel de modellen
kunnen worden beschreven in
termen van druk en debiet, en de modelvergelijkingen kunnen worden afgeleid op basis van
constitutieve betrekkingen voor de elementen, en het uitdrukken van de continuiteit, wordt
vaak geopteerd voor een voorstelling als elektrisch analogon.

De basisonderstelling bij de modellering van het cardiovasculair systeem als een windketelmodel
is het feit dat de druk op elk ogenblik dezelfde is over de ganse elastische kamer (oneindig grote
golfsnelheid). Dit is benaderend juist wanneer de golflengte van de drukgolf voldoende groot is
ten opzichte van de dimensies van de elastische kamer waarin hij zich voortplant. Praktisch is
aan deze voorwaarde voldaan voor golven met een lage frequentie (< 3Hz), wat trouwens wordt
weerspiegeld in het impedantiespectrum dat goede overeenkomsten vertoont met de in vivo
waargenomen impedantie in het laagfrequent gebied.

In wat volgt worden een aantal discrete parameter modellen (Figuur 3.2) uit de literatuur
beschreven. In eerste instantie wordt de impedantie van de verschillende modellen bepaald, en
vergeleken met de impedantie van een verdeeld parameter model (zie Hoofdstuk 4). Dit laatste
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model vertoont een gedrag dat nauw aansluit bij de werkelijke fysiologie, en heeft het voordeel
dat de karakteristieke parameters exact kunnen worden berekend.

3.1.1. 2-element model: het windketelmodel

Dit basismodel bestaat uit een parallelschakeling van een weerstand R (de totale perifere
weerstand) en een capaciteit C (de totale arteriéle compliantie). Het complexe slagaderlijke
systeem wordt gemodelleerd als één enkele elastische kamer met compliantie C, die tijdens de
systole het slagvolume, geéjecteerd door het hart, buffert en gedempt afgeeft aan het veneuze

circuit via de weerstand R van de haarvaten. Er geldt dat Qi =(:j\t/+Quit, waarbij Qin de

instroming en Qyi; de uitstroming uit het model. Gelet op de toestandsvergelijkingen van beide
netwerkelementen (met Py de veneuze druk, en P de druk in de elastische kamer):

P—P,
R

Quit =

Czd—v en dus d—V:Cd—P
dP dt dt

wordt de vergelijking Qin = c(ilz + P_RPO

Tijdens diastole (geen instroming in het systeem: Qj,=0), samen met onderstelling dat de
veneuze druk Py=0, wordt de oplossing van deze differentiaalvergelijking gegeven door

t
P(t) =P-g)e RC©

Tijdens diastole daalt de druk exponentieel, met een tijdsconstante RC. In wat volgt wordt de
ingangsimpedantie van verschillende discrete parameter modellen met elkaar vergeleken,
waarbij ze wordt gebruikt als selectiecriterium voor het beste model. De ingangsimpedantie
(Figuur 3.3) wordt berekend met het transmissielijnmodel (Hoofdstuk 4) wvoor een
“standaardgeval”, gekarakteriseerd door :

e totale perifere weerstand R: 1.02 mmHg/(ml/s)

o totale arteriéle compliantie C: 1.38 ml/mmHg (1.03
ml/mmHg proximaal, 0.35 ml/mmHg distaal)

e totale inertie L: 0.0056 mmHg/(ml/s)

o karakteristieke impedantie aorta: 0.056 mmHg/(ml/s)

Voor het windketelmodel wordt de ingangsimpedantie (in complexe notatie) gegeven door:

R

Zop =~
RC ™ 1 1imRC

met i = /-1 het complexe getal en w = 2xf de hoekfrequentie (rad/s; f=frequentie (Hz)). De
modulus van de impedantie daalt van de waarde van de totale perifere weerstand R bij 0 Hz naar
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0 bij hogere frequenties, en dit in tegenstelling tot de in vivo ingangsimpedantie, die daalt van R
naar Zo, de karakteristieke impedantie van de aorta. De fasehoek daalt snel naar -90°, en keert
niet terug naar 0, wat opnieuw niet overeenstemt met de normale fysiologie.

2-element modellen

I

windketel

3-element modellen

ZO
| —
— Z
C R R
‘ C
I
Westerhof alternatief 3-element
4-element modellen
Z, L
—f
c R
L
Landes

L?LW q%@%DR

Burattini Goldwyn en Watt

5-element modellen

Noordergraaf Toy

Figuur 3.2. Overzicht van de behandelde discrete parameter modellen



Modellering van golfvoortplanting en -reflectie 119

3.1.2. 3-element modellen

3.1.2.1. WESTKESSEL-MODEL

Voornamelijk met als doel de opgesomde tekortkomingen in de ingangsimpedantie ongedaan te
maken breidt Westerhof (1968) het RC model uit met de (reéle) karakteristieke impedantie in
serie voor het RC-model. Dit heeft als gevolg dat de impedantiemodulus varieert van R+Z; bij 0
Hz naar Z, bij hogere frequenties. VVoor tussenliggende frequenties bekomt men

R

Z ZO+ZRC ZO+]_+i(DRC
De fasehoek bereikt een minimum bij lage frequenties, en loopt daarna op om bij oneindig hoge
frequentie 0° te bereiken: de impedantie wordt opnieuw een reéle waarde, en het model gedraagt
zich zuiver resistief. Op basis van de ingangsimpedantie kan men besluiten dat dit (eenvoudige)
model de in vivo ingangsimpedantie vrij goed benadert. Dit model wordt in de literatuur het “3-
element windketel model” genoemd, of ook wel “Westkessel”-model, naar Westerhof.

3.1.2.2. ALTERNATIEF 3-ELEMENT WINDKETEL MODEL

Dezelfde netwerkelementen R, Z; en C kan men ook anders rangschikken. VVoor deze schakeling
wordt de impedantie gegeven door

_ R(1+ieCZy)

1+ieC(R +Z)
zodat voor 0 Hz Z =R, de totale perifere weerstand, en voor hoge frequenties Z = RZy/(R+2),

de parallelschakeling van R en Z,. Door de weerstand in serie met de capaciteit worden, naast de
demping, wrijvingsverliezen geintroduceerd, zodat een visco-elastisch gedrag wordt bekomen.

3.1.3. 4-element windketel modellen

De voorgaande modellen zijn niet bij machte typische karakteristieken van het in vivo
impedantiepatroon te simuleren:

e de oscillaties van de impedantiemodulus rond de karakteristieke impedantie, met
opeenvolgende maxima en minima

e snijpunten met de x-as voor de fasehoek

Door het inbrengen van meerdere elementen wordt getracht dit gedrag beter te simuleren.

3.1.3.1. LANDES (1943): INERTIE L IN SERIE MET Z,

De ingangsimpedantie van de schakeling wordt gegeven door

Z=Zqg+i0L+Zpr=Zn+ioL+———
0 RC =<0 1+ioRC
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en wordt gekenmerkt door een minimum in de impedantiemodulus en een snijpunt met de x-
as voor de fasehoek. Voor hogere frequenties neemt de ingangsimpedantie echter toe, wat
niet strookt met de werkelijkheid, en gaat de fasehoek naar + 90°, omdat de inertie de
bovenhand krijgt. Voor lage frequenties wordt het impedantiespectrum echter vrij goed
benaderd.

modulus ingangsimpedantie (mmHg/(ml/s))

fase ingangsimpedantie (°)

0.30 — — - Windketel.
— — Westerhof

0.25 — — —-_alternatief 3-element

' ~:-7- Landes

-'—-— Burattini
0.20 — —--— Goldwyn & Watt
— - Noordergraaf
“ —— Toy
057 [} —— TL-model
0.10 —
0.05 —
0.00 | | | | | | | | | |
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
frequentie (Hz)

90 —

2

54 —

36 — /"\.

.,
A
0 \ St teeana.
-18 102 4 5 _ G B iiieiaOriasa et
A“/AA'S /L//"A’;;_ MAMAMMj

- — gl =2 A

36 e 7_/ s

-54 — rresenenee

72 oot -/ \

frequentie (Hz)

Figuur 3.3. Ingangsimpedantie (bovenaan: modulus, onderaan: fasehoek) van de verschillende
discrete parameter modellen. R = 1.02 mmHg/(ml/s), C = C1+C,, C; = 1.03 ml/mmHg, C,=0.35
ml/mmHg, L = 0.0056 mmHg/(ml/s?), Zo = 0.056 mmHg/(ml/s).
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3.1.3.2. BURATTINI EN GNUDI (1983): INERTIE L IN PARALLEL MET Z,

Het in parallel plaatsen van de inertie met de karakteristieke impedantie heeft een aantal
interessante gevolgen: bij 0 Hz bereikt de impedantie de waarde van de totale weerstand R
(Zo wordt kortgesloten) , terwijl voor hoge frequenties Z, wordt teruggevonden. Dit model is
geverifieerd door Burattini en Gnudi (Burattini 1982), en zij besluiten dat de
ingangsimpedantie goed kan worden gefit. Zij slagen er echter niet in L te interpreteren. Zeer
recent is dit model opnieuw bestudeerd door Stergiopulos et al (Stergiopulos 96), die
aantonen dat L de totale inertie is, opgewekt door het bloed aanwezig in de slagaders. Zij
noemen L het “missende element” van het windketelmodel. De impedantie van de schakeling
wordt gegeven door

. iO)LZO n R
Zp+ioL 1+ioRC

De fasehoek keert sneller terug naar 0° dan voor de 3-element windketel modellen, doch
snijdt de x-as niet meer.

3.1.3.3. GOLDWYN EN WATT: 2 COMPLIANTE KAMERS

Goldwyn en Watt (Goldwyn 1967) maken een onderscheid tussen de compliantie van de
aorta (proximale compliantie) en de compliantie van de Kkleinere bloedvaten (distale
compliantie). Beide kamers worden gescheiden door de totale inertie. Op die manier wordt
een zwakke resonantie in het systeem ingebouwd. De impedantie van het systeem wordt
gegeven door

R-0?RLC, +ioL

7 =
1-©°LCy +i0R(Cy +Cy )~ i@ RLC,C,

Bij 0 Hz is de impedantie reéel, en gelijk aan de totale perifere weerstand R. VVoor hogere
frequenties gaat de modulus naar O terwijl de fasehoek naar -90° gaat, zodat een zuiver
capacitief gedrag wordt bekomen, wat strijdig is met de normale fysiologische realiteit. VVoor
tussenliggende frequenties is het patroon van de modulus en fase sterk afhankelijk van de
relatieve waarde van C;, C, en L. VVoor het uitgewerkte voorbeeld bevat C, 25% van de totale
compliantie en C; 75%. Voor deze verdeling wordt een maximum en minimum opgewekt in
de modulus, en twee snijpunten met de x-as voor de fasehoek.

3.1.4. 5-element windketel modellen

3.1.4.1. NOORDERGRAAF (1978)

Noordergraaf stelt het Goldwyn-Watt model, uitgebreid met de karakteristieke impedantie
van de aorta, voor als discreet model voor de pulmonale circulatie. De karakteristieke
impedantie komt in serie met het Goldwyn-Watt model en de ingangsimpedantie wordt dan
ook gegeven door

R-0?RLC, +imL

ZIZO+ 5 3
1-0“LCy +imwR(Cy +Cy)—iw°RLC,C,
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Praktisch betekent dit dat voor 0 Hz de impedantiemodulus wordt gegeven door R+Z,, en
voor hoge frequenties door Zo, en dit terwijl maximum en minimum worden behouden. Het
effect van het invoeren van Z, op het Goldwyn-Watt model komt overeen met de invoering
van Zo op het windketelmodel. De fasehoek vertoont (in functie van de gekozen
parameterwaarden) nog steeds 2 snijpunten met de x-as, maar stijgt bij hoge frequenties naar
0° in plaats van naar -90°, zodat bij hogere frequenties een zuiver resistief model wordt
bekomen.

3.1.4.2. TOY (1985)

Een andere variant van het Goldwyn-Watt model wordt bekomen door de karakteristieke
impedantie in serie te plaatsen met de proximale compliantie C;, zodat de visco-elastische
effecten van de proximale slagaders in acht worden genomen (Toy 1985). De uitdrukking
voor de ingangsimpedantie wordt niet eenvoudiger, en wordt gegeven door

,__R ~%L(RCy +Z(Cy ) +ioL +i0RZ(Cy — i0°RLZC,C
1- ©°LCy - ©2RZ(C1Cy +i0R(Cy +Cy ) +i0C1Zg — i0°RLC,C,

Deze uitdrukking herleidt zich tot de ingangsimpedantie van het Goldwyn-Watt model voor
het speciale geval Z, = 0. Voor 0 Hz wordt opnieuw de waarde van de totale perifere
weerstand gevonden, terwijl voor hoge frequenties de impedantie naar de reéle waarde Z,
gaat. De impedantiemodulus vertoont een meer (fysiologisch) oscillerend patroon en bereikt
een minimum dat lager is dan de karakteristieke impedantie (en dit in tegenstelling tot alle
andere modellen). Ook de fasehoek keert minder snel terug naar 0°. Voor de gegevens van de
simulatie worden twee snijpunten met de x-as gevonden.

3.1.5. Toepassing: respons op een aangelegd debiet

Via de gekende ingangsimpedanties kan men vervolgens de respons (ontwikkelde druk) van
de verschillende modellen berekenen op een aangelegd debiet. Deze wordt vergeleken met de
respons van het verdeeld parameter model (Figuur 3.4).
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Figuur 3.4. Berekende respons van de verschillende discrete parameter modellen (rechts) op een

fysiologisch aangelegd debiet (links). Voor parameterwaarden: zie Figuur 3.2.

Ps Py PP Pm RMS Tabel 3.1. Procentuele
(%) (%) (%) (%) mmHYg  afwijking van  de

windketel -3.06 10.34 -17.88 0.07 6.39 systolische,
Westerhof 765 1110 384 550 6.51 diastolische, puls- en
alternatief 3-element 136 694 -480 0.03 4.56 gemiddelde druk (Ps,
Landes 332 762 -144 551 13.16 P, PP, Pm) ten
Burattini -849 11.23 -30.28 0.06 5.56 opzichte van het TL-
Goldwyn&Watt  -3.91 853 -17.66 0.05 6.45 model, en de RMS-

Noordergraaf 776 829 718 548 7.38 waarde.
Toy -0.68 849 -10.81 0.04 4.66

Op basis van Figuur 3.4 blijkt, met

uitzondering van het model van Landes, elk model

aanleiding te geven tot aanvaardbare aortadrukken. Tabel 3.1 vergelijkt kwantitatief de
respons van de discrete parameter modellen met het TL-model. Op basis van de RMS (Root
of Mean of Squares), en de reproduktie van de drukken, komen het alternatief 3-element
model, samen met het model van Toy, als beste model naar voor. Dit betekent dat de
aanwezigheid van de karakteristiecke impedantie in serie met de proximale compliantie
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(Pmod el ~PTL-model )2
N

het aantal datapunten (101), Pmoger de respons van een discreet model, en Pt -model de respons

berekend met het transmissielijnmodel.

relevant is. De RMS-waarde wordt berekend als RMS:\/ , met N

3.2. Buis en T-buis modellen

Eenmaal overtuigd van het feit dat golfreflectie een belangrijke rol speelt bij het tot stand komen
van arteriéle drukvariatie gaat men op zoek naar complexere modellen, die in staat zijn de
waargenomen golffenomenen te verklaren. Frank (1905) stelt dat het lichaam 2 belangrijke
reflectiezones heeft: één op ongeveer 50 cm van de aortaklep (ter hoogte van de aorto-iliac
vertakking), en een tweede, te identificeren met het hoofd. Op basis van deze observaties stelt
O’Rourke in 1967 dat een asymmetrische T-buis het meest eenvoudige model is voor de arteriéle
boom, waarin golfvoortplanting en golfreflectie in acht worden genomen. Dit model houdt twee
reflectieplaatsen in: het hoofd en de benen, waarbij de afstand hart-hoofd (ongeveer) de helft
bedraagt van de afstand hart-benen.

Als gevolg van het ouder worden neemt de voortplantingssnelheid van de drukgolven toe, en
gereflecteerde golven bereiken ongeveer gelijktijdig de aortaklep, waardoor het lijkt alsof het
vasculair systeem slechts één enkel discreet reflectiepunt heeft. Deze observatie betekent de
aanzet tot de zogenaamde buis-modellen, bestaande uit een transmissielijn, beéindigd door een
discreet parameter model, met een bepaalde (al dan niet complexe) reflectiecoéfficiént. De lengte
van deze transmissielijn is dan de zogenaamde “effectieve lengte” van het slagaderlijk systeem.

3.2.1. Buis-modellen

Een buis-model is conceptueel eenvoudig (Figuur 3.5), en bestaat uit één enkele (al dan niet
tapse (="tapering”, convergerende)) buis of transmissielijn, beéindigd door een discreet
parameter model.

< L >
c Z,

% Z('-'
C% }R‘
LV

Z(w)

Figuur 3.5. Buismodel, gekoppeld aan een model van het linker ventrikel. Het 3-element
model van Westerhof wordt aangewend als distaal model. (Naar Berger 1994)

Het meest eenvoudige buismodel bestaat uit een (al dan niet wrijvingsloze) lijn, met
constante eigenschappen, beéindigd door een zuivere weerstand. Met een gemeten (in vivo)
aortadruk en debiet kan men de ingangsimpedantie van het vasculair systeem bepalen.
Vervolgens fit men de ingangsimpedantie van het model op deze van het vasculair systeem,
waarbij de karakteristieke impedantie van de aorta gelijk wordt gesteld aan deze van de
transmissielijn. Campbell et al. (Campbell 1989) tonen aan dat op die manier de
ingangsimpedantie kan worden gefit met arbitraire waarden van de propagatieconstante en
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lijnlengte L, en dat men voor de “effectieve lengte” van het vasculair systeem, bepaald
volgens de beschreven procedure, oneindig veel oplossingen heeft.

In plaats van een zuiver resistieve belasting kan men uiteraard complexere modellen
bedenken. Berger et al. (Berger 1994) bijvoorbeeld belasten de lijn met het 3-element model
van Westerhof, en koppelen het model opwaarts aan een discreet model van het
linkerventrikel. Figuur 3.6 toont de ingangsimpedantie voor verschillende waarden van de
distale compliantie C. Met stijgende waarde van C wordt het systeem reflectieloos, en

2 P
- o - C=0.1 mVmmHg
-o-C=0.2
-+--C=0.3
HI.S .o C=0.5
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Figuur 3.6. Ingangsimpedantie van het buis-model van
Figuur 3.5 voor verschillende waarden van de compliantie
C van de distale belasting. (naar Berger 1994)

benadert de ingangsimpedantie
de (reéle) karakteristieke
impedantie (fasehoek wordt
nul).

Naast een complexere
belasting kan men ook de
transmissielijn aanpassen, en
werken met een tapse lijn,
waarvan de karakteristieke
impedantie toeneemt naar de
periferie toe. Kobler et al.
(Kobler 1995) bijvoorbeeld
modelleren de transmissielijn
met 10 opeenvolgende
segmenten, met een elastische
en geometrische convergentie.
Zij bouwen een diode in hun
model van de microcirculatie,
teneinde  een  zogenaamd
“waterval-gedrag“ te
simuleren. Dit betekent dat,
net als bij een waterval, op- en
afwaartse stroming ontkoppeld
zijn, en dat de afwaartse druk
kan wijzigen zonder een
invioed te hebben op de
opwaartse druk (binnen
bepaalde grenzen, bepaald
door de eigenschappen van de
diode).

In plaats van de transmissielijn
te modelleren als samengesteld

uit verschillende segmenten, kan men ze ook modelleren als één enkele lijn, waarbij de
convergentie een welbepaald patroon wordt opgelegd (lineair, exponentieel,..). Onder deze
voorwaarden kan de convergentie expliciet, in functie van een aantal parameters, in de

transmissielijnvergelijkingen worden ingebouwd.
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3.2.2. T-buis modellen

Een T-buis model is de onmiddellijke uitbreiding van het buis-model, waarbij twee lijnen in
parallel worden gemodelleerd en 2 reflectiezones in acht worden genomen. Een eerste lijn loopt
naar het hoofd en de bovenste ledematen, terwijl een tweede lijn de onderbuik en onderste
ledematen weerspiegelt. Deze modellen zijn interessant omwille van het geringe aantal para-
meters en de eenvoud waarmee het model kan worden toegepast op zoogdieren van ver-
schillende afmetingen. T-buis modellen worden trouwens veelal toegepast voor de schatting van
cardiovasculaire parameters (compliantie). Recent worden deze modellen meer en meer gebruikt,
als vereenvoudigde en meer werkbare versies van complexere transmissielijnmodellen
(Campbell 1990, Burattini 1993, Shroff 1995).

Een T-buis model (Figuur 3.7) is samengesteld uit verschillende componenten: reflectiezones en
transmissielijnen.

Head—end load 3.2.2.1. REFLECTIEZONES

Net als bij de complexere
transmissielijnmodellen (zie verder) wordt
een discreet parameter model aangewend als
model voor het reflectiepunt. De meest
eenvoudige formulering is een zuiver
resistieve belasting, maar dit beantwoordt
A —:(_ﬁ;— niet aan de fysiologische realiteit. Beter is
Pasll) Qao een model dat fungeert als een laag-doorlaat
Vo lQb(‘) filter: hogere frequenties worden dan

weggefilterd, en kunnen dan ook niet
reflecteren. Dit model kan algemeen worden
beschreven in termen van tijdsconstanten, of
meer concreet worden ingevuld onder de
vorm van weerstanden en complianties.
Beschouw  bijvoorbeeld  onderstaande

¢ Head—end tube
L
r'h ] zc!n thv (Or Zchl C:ﬁ)
| (01 0)] '

Body—end tube
/_ 1 Zopy T (0r 2oy, Cp)

o Ro | modellen A en B (Figuur 3.8). Model A is
B ] het klassieke 3-element windketel model,
L-/\ﬁ\ﬁ—i model B is de alternatieve versie. Beide
7 modellen zijn laag-doorlaat filters, met de
Body—end load ' algemene vorm
Figuur 3.7. Conceptuele voorstelling van een
(asymmetrisch) T-buis model. (naar Shroff R(1+icorn)
1995) Z(w) =
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Figuur 3.8. modellen gebruikt als complexe belasting van buis-
of T-buismodellen.

Bij 0 Hz bekomt men een reéle impedantie (weerstand R), die voor beide modellen specifiek
wordt gegeven als:

model A: R=Ro+Rp model B: R=R,
Voor hoge frequenties bekomt men opnieuw een reéle weerstand (Rtn /tq), gegeven als

RoR
T—”:Ro model B: RN 0P

model A: R =

Voor tussenliggende frequenties bekomt men een complexe gedaante met uitdrukkingen voor t,
enty:

RoR
model A: Ty = 0P model B: Th = RoCi
Ro +Rp
Td = C|Rp Td = C|(R0+Rp)

Zowel Burattini et al. (Burattini 1993) als Shroff et al. (Shroff 1995) verkiezen model B, omdat
dit model aanleiding geeft tot een iets meer realistische verhouding van distale tot proximale
compliantie. Het gebruik van model A geeft aanleiding tot hogere waarden (onrealistisch hoog)
van de distale compliantie. Enkel voor deze gevallen waar R, klein is in verhouding tot R, geven
beide modellen gelijkaardige resultaten. Het verdient aanbeveling te werken met de
veralgemeende formulering, in termen van tijdsconstanten en indien men toch een expliciete
formulering wenst te gebruiken, geniet model B de voorkeur. Dit laatste model houdt
daarenboven, via de weerstand voor de compliantie, rekening met perifere visco-elastische
demping.

Voor het hoofd en lichaam bekomt men dus modellen gekarakteriseerd door Ry (i=h (hoofd) of
b (body)), Cii en R,;. Het voorlopig aantal parameters bedraagt aldus 6.

3.2.2.2. TRANSMISSIELIINEN

De meest eenvoudige verbinding tussen het hart en de 2 reflectiezones zijn uniforme,
wrijvingsloze transmissielijnen. In dit geval volstaan 2 parameters per lijn om deze eenduidig te
karakteriseren: de karakteristieke impedantie Zy; en de transmissietijd T; (tijd nodig voor een
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druk- of debietgolf om de afstand hart-reflectiezone 1 keer af te leggen). Men komt dus in totaal
aan 10 variabelen om het systeem te beschrijven. Er wordt echter een bijkomende voorwaarde
ingebouwd die het aantal parameters reduceert: de transmissielijnen worden “aangepast”, zoda-
nig dat voor de hoge frequenties geen reflectie optreedt op de belasting. Concreet betekent dit dat

RoiRp i
B L L bij gebruik van model B (voor model A is Zy; = R,;) zodat er in de praktijk

Zo, =
! RO’|+Rp,|

slechts 8 parameters vrij zijn.

Deze resterende parameters bepaalt men door fitting op gemeten data. Burattini en Campbell
(Burattini 1993) toonden aan dat minstens Ry en Ry, €en vaste waarde, afgeleid uit metingen,
dienen te krijgen voor stabiele resultaten. Praktisch betekent dit dat minstens 3 metingen zijn
vereist voor de toepassing van het T-buis model op experimentele gegevens. Meestal meet men
Pao(t), Qa0(t) (gemeten ter hoogte van de aorta ascendens), en Qy(t) (aorta descendens). Men heeft

dan R b:@ en R h=$
pv Q p! _

ao ao b

waarbij de overstreepte waarden de tijdsgemiddelden

voorstellen.

Men kan de twee metingen Qu(t) en Qp(t) trouwens aanwenden voor de bepaling van de
modelparameters. Men legt de gemeten aortadruk op aan het systeem met initiéle parameters, die
worden geoptimaliseerd zodanig dat de berekende debieten Qg (t) en Qp(t) de gemeten debieten
zo goed mogelijk benaderen. Deze procedure kan worden toegepast in het tijdsdomein; de
betreffende vergelijkingen worden in extenso beschreven in Campbell et al. (Campbell 1990).
Alternatieve formuleringen zijn mogelijk (men kan ook fitten op Qg(t) alleen, of Qu(t)
aanleggen aan het model en fitten op Py(t)), doch Campbell et al. (Campbell 1990) toonden aan
dat de eerder vermelde procedure de meest stabiele is zowel onder normale omstandigheden, als
bij vasodilatatie en vasoconstrictie.

Merk op dat men de parameters ook kan schatten in het frequentiedomein. Men berekent dan de
ingangsimpedantie (of algemeen op een willekeurige locatie) van het T-buis model, dewelke dan
kan worden gebruikt om de respons van het systeem te berekenen op een aangelegd signaal
(berekende druk of debiet). In dat geval worden Pg(t) en Quo(t) herschreven als een reeks
harmonischen via Fourier-analyse.

Toepassing van het T-buis model op hondendata levert realistische waarden op voor de
compliantie van de thoracale aorta (gedeelte tussen aortaboog en nierslagaders) (Burattini 1993,
Shroff 1995). Deze waarden zijn vergelijkbaar met rechtstreekse metingen op de gedissecteerde
aorta (compliantie en karakteristieke impedantie) en met gegevens uit de literatuur. Wanneer de
effectieve lengte van de aorta (afstand hart-eerste reflectiepunt) wordt begroot (via meting van de
golfvoortplantingssnelheid en de geschatte transmissietijd), komt men in de buurt van 30 cm,
waarbij het reflectiepunt wordt gelokaliseerd ter hoogte van de nierslagaders.

Verder is het model in staat proximale en distale compliantie te differentiéren, en geisoleerde
wijzigingen te detecteren. Bij inflatie van een ballon in een van de iliaca externa wijzigen enkel
de parameters van het reflectiepunt van het lichaamsgedeelte, en niet van het hoofdgedeelte of de
transmissielijnen. Ook de respons van het systeem op zowel vasoconstrictors als vasodilatoren
geeft aanleiding tot logische en statistisch relevante parameterwijzigingen (Shroff 1995). Enkel
de interpretatie van de distale compliantie, als parameterwaarde van de discrete modellen, dient
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met de nodige omzichtigheid te gebeuren: de absolute waarde ervan lijkt te worden onderschat
met het T-buis model.
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Figuur 3.9. Vergelijking van gemeten (punten) en berekende debieten met
het T-buismodel tijdens controle-omstandigheden (links) en tijdens
obstructie van de linker iliaca externa (rechts). Voor het debiet wordt zowel
Q.o als Qp weergegeven. (naar Shroff 1995)

Het model laat een zeer goede fitting toe van de aortadruk en -debiet (Figuur 3.9), en geeft
bijgevolg ook de ingangsimpedantie getrouw weer. Een T-buis model is dan ook uitermate
geschikt om te worden gebruikt als belasting voor een discreet parameter model van het hart
(koppeling hart-arterieel systeem). Het feit dat de modelvergelijkingen kunnen worden opgesteld
in het tijdsdomein is hierbij een pluspunt.

Merk op dat alle bovenstaande modellen zogenaamde "uniforme™ T-buis modellen zijn, waarbij
abstractie wordt gemaakt van geometrische en elastische convergentie en de niet uniforme
verdeling van de arteriéle compliantie. Meer complexe modellen trachten een (exponentiéle)
tapsheid in te bouwen (Chang 1995), maar de resultaten worden vooralsnog aangevochten in de
literatuur, op basis van een vermeende foutieve mathematische formulering (Burattini 1995)
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3.3. Arteriéle netwerk modellen

Naarmate meer gegevens zijn verzameld omtrent de cardiovasculaire haemodynamica (druk en
debiet, gemeten zowel bij mens als dier) is al snel duidelijk geworden dat buismodellen of
discrete parameter modellen ontoereikend zijn om een aantal (golf)fenomenen te beschrijven.
Discrete parameter modellen maken abstractie van golfvoortplanting, en de ingangsimpedantie
van (eenvoudige) buismodellen met één enkele (zuiver resistieve) reflectiezone vertoont niet het
patroon dat wordt waargenomen in vivo. Vandaar dat rond 1960 (Noordergraaf) de aanzet is
gegeven tot een klasse modellen waarbij wordt getracht de (menselijke) anatomie en fysiologie
waarheidsgetrouw in te bouwen in de modellen. Deze modellen nemen oorspronkelijk de
gedaante aan van echte, fysische elektrische analogons, maar worden gaandeweg vervangen door
mathematische computermodellen.

3.3.1. Elektrische netwerkmodellen

Noordergraaf et al. (Noordergraaf 1964) zijn de eersten met de bouw van een passief elektrisch
analoog netwerk. Het model bestaat uit 113 segmenten, en elk segment is opgebouwd uit een
weerstand, inertie, en capaciteit. Hoewel de gemeten Karakteristieken kwalitatief in
overeenstemming zijn met observaties in vivo, blijkt de ingangsimpedantie sterker te oscilleren

dan in werkelijkheid, is de

7 (perifere) golfsnelheid te laag en
% zeon) %% Is de systolische piekversterking
(eed) el () (2ea) meer uitgesproken dan bij in vivo
e oo %@ waarnemingen. Andere onder-
é % £ zoekers bouwen gelijkaardige
o) [mm () N modellen, waarbij bij de
r_ll";m"” "'m”ﬁl-—-wj_ berekening van de netwerk-
E,:_r’fi ] rz@ o "*'.w elementen de theorie voor
1; = e oscillerende  stroming  wordt
= - L\:l_‘jé o Ga) toegepast (De Pater en van den
== S o G o B Berg 1962, De Pater 1966). De
g O oy o == schommelingen in het
-55 L_é; &2 (o5 o Ty Tl [ e impedantiepatroon blijven echter
0 O LI A T T oo meer uitgesproken dan in vivo.
vl g o Lo r 7 Rideout et al. (1966) en Dick et
—— e al. (1966) bouwen een netwerk
Gar e oo e met operationele versterkers (in

7 =0 uiyy plaats van passieve elementen).
% ::—;‘ Westerhof  (Westerhof  1969)
&= o= verbetert het prototype van
s oo kg Noordergraaf, waarbij de waarde
o = = van de elementen  wordt
= E i berekend steunend op de theorie
@ o e & van  oscillerende  stroming
EA g7 (Womersley theorie) en waarbij

de restrictie van dunwandige
Figuur 3.10. Elektrisch analoog model van Westerhof et buizen = wordt  opgeheven.
al.
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Steunend op nieuwe anatomische en
fysiologische gegevens wordt de
dataset van Noordergraaf aangepast,
en wordt elastische convergentie
ingebouwd. Verder brengt Westerhof
een aantal technische verbeteringen
aan het model, voornamelijk met als
doel de werkbaarheid te vergroten en
storingen te minimaliseren. De
gegevensset die Westerhof publiceert
(Westerhof 1969) vormt de basis
voor de meeste latere mathematische
modellen. Het model bevat 121
segmenten, die eindigen op zuivere
(regelbare)  weerstanden  (Figuur
3.10). De belangrijkste conclusies
van dit werk van Westerhof zijn dat
elastische tapsheid en de technische
verbeteringen geen  uitgesproken
effect hebben op de
ingangsimpedantie van het systeem.
Het is pas na het aanpassen van de
dimensies van de abdominale aorta
en femorale slagaders dat de
ingangsimpedantie merkelijk
verbetert, en zeer dicht aanleunt bij
gemeten in vivo data. Meer lokaal
(arm, been) blijkt de elastische
convergentie een meer uitgesproken
effect te hebben op lokale
ingangsimpedantie en golfvoortplan-
ting. Samengevat blijkt dat met deze

5 *, +
PHASE
50 (DEGREES)

0 2 4 & 8 10 12 14

Figuur 3.11. Ingangsimpedantie van het elektrisch
analoog model, vergeleken met in vivo waarnemingen
(naar Westerhof 1969)

nieuwe dataset de simulaties zeer goed overeenkomen met de fysiologische werkelijkheid, en dit
zowel in termen van ingangsimpedantie (Figuur 3.11) als van golfvoortplanting, reflectie en
versterking. Parameterstudies tonen aan dat als gevolg van atherosclerosis (algehele verhoging
van de E-moduli) het minimum van de ingangsimpedantie verschuift naar hogere frequenties. De
karakteristieke impedantie en golfsnelheid nemen toe, de systolische druk stijgt, terwijl de
diastolische druk daalt. Wijziging van de perifere weerstand heeft in dit lineaire model
(compliantie onafhankelijk van de druk) relatief weinig gevolgen. Op basis van de resultaten
bekomen met dit model wordt tevens gesuggereerd dat de aanwezigheid van de "dicrotic notch"
(de scherpe incisura in de aortadruk) het gevolg is van de plotse verandering in debiet, en niet
wordt veroorzaakt door een drukstoot, ontwikkeld door het sluiten van de aortaklep.
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3.3.2. Mathematische modellen

De eerste inspanningen op mathematisch gebied

7 worden geleverd door Taylor et al. (1966).
Taylor  ontwikkelt een  netwerkstructuur,

opgebouwd uit random dichotoom vertakkende
segmenten (8 niveaus), bestaande uit cilindrische
buizen, maar vertaald naar elektrische
transmissielijnen toe (McDonalds 1990). Door
een geschikte keuze van de parameters slaagt hij
erin impedantiepatronen te genereren die dicht
aanleunen bij in vivo waarnemingen (Figuur
3.12). Hij dient daartoe de stijfheid van de
of— verschillende segmenten (Young E-modulus)
progressief te laten toenemen met het ver-

Modulus

Impedance

3 e takkingsniveau. Attinger en Anné et al. (1966)
P S programmeren, (gebruik makend van de theorie
£ *1_0&_/ van oscillerende stroming en 2-poort analyse) de
vasculatuur van een hond, waarbij zowel

= 2 3r 4= geometrische als elastische convergentie in acht

w

worden genomen.

Figuur 3.12. Het model van Taylor met
random (dichotome) vertakkingen, en de
resulterende  ingangsimpedantie  (naar
Taylor et al.).
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Snyder et al. (Snyder 1968) verdelen de
aorta in 13 segmenten van ongeveer gelijk
volume, en modelleren elk segment als een
RLC-netwerk. R, L en C worden begroot op
basis van de bloedviscositeit en de
geometrische en mechanische gegevens van
de arteriéle segmenten. Visco-elasticiteit
wordt ingebouwd door een (kleine)
weerstand R, in serie te plaatsen voor de
capaciteit C. De waarde van deze weerstand
Rp wordt bepaald via de tijdsconstante R,C,
die volgens Bergel (1961) kan worden
geschat op 2 ms. De vertakkingen van de
aorta worden op hun beurt gemodelleerd als
de serieschakeling van 2 RC-elementen. Het
geheel wordt geprogrammeerd op een
analoge computer. De ingangsimpedantie
van het model is goed, vooral voor frequen-

ties lager dan 8 Hz. De Kklassieke
golffenomenen worden eveneens
teruggevonden.

Wemple en Mockros (Wemple 1972)
vertrekken van de 1D formulering van de
Navier-Stokes vergelijking en behouden de
niet-lineaire  convectieve  term.  De
continuiteitsvergelijking wordt uitgebreid
met een niet-lineair verband tussen de druk
en de sectie van het bloedvat (niet-lineaire
elasticiteit: golfsnelheid neemt toe met
toenemende  druk).  Zij  modelleren
hoofdzakelijk de aorta en verenigen
vertakkingen in 3 discrete aftakpunten:
hoofd + bovenlichaam, abdomen, en onderli-
chaam. Een constant debiet wordt opgelegd
als afwaartse randvoorwaarde. De aorto-iliac
bifurcatie  wordt nog iets  verder
gemodelleerd, waarbij de  femoralis
communis langs beide zijden vertakt in twee
vaten. De opwaartse randvoorwaarde is een
aangelegde  debietgolf. Het numeriek
probleem wordt opgelost met behulp van de
methode van de karakteristieken, dus in het
tijdsdomein. Dit levert problemen op voor de
wrijvingsterm  in  de  Navier-Stokes
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Figuur 3.13. Het model van Snyder et al., en
het aangenomen model voor de distale vaten
(naar Snyder 1968)

vergelijking, welke theoretisch kan worden afgeleid voor individuele (sinusvormige)
harmonischen, en die frequentieafhankelijk is. Bij oplossing van het probleem in het tijdsdomein
behandelt men echter de som van alle harmonischen, en kan deze specifieke frequentie-
afhankelijkheid niet worden behouden. Daarom wordt hier geopteerd voor een wrijvingsterm



Modellering van golfvoortplanting en -reflectie 134

afgeleid van de Womersley theorie (1957) voor een frequentie ongeveer 1.5 keer de
grondfrequentie. Ook voor dit model is de ingangsimpedantie in overeenstemming met in vivo
waarnemingen, evenals de golfvoortplanting, golfsnelheid, en de versterking van individuele
harmonischen.

Qu"'"—"\__
Input Cardiac Flowb RIHER
Mean Flow Rate = Q¢ Distal End
H Termination
e
Time

Figuur 3.14. Het model gebruikt door Wemple en Mockros (naar
Wemple 1972)

De auteurs vinden dat niet-lineariteiten van ondergeschikt belang zijn:

e Dbij aanleggen van een zuiver sinusvormig signaal is de respons van het model (op
verschillende plaatsen) zuiver sinusvormig (geen frequentieverschuivingen)

e simulaties met een invers lineair elastisch verband (golfsnelheid daalt met toenemende
druk) verschillen nauwelijks van deze met het normale niet-lineaire verband

Verder besluiten zij dat het uitschakelen van elastische tapsheid weinig effect heeft op de
berekende drukken. Dit is in tegenstelling met de geometrische tapsheid, welke markante
gevolgen heeft voor de golfcontour (theoretisch hebben geometrische en elastische convergentie
gelijkaardige gevolgen, maar de geometrische convergentie is veel meer uitgesproken). Nochtans
is geometrische tapsheid niet het belangrijkste mechanisme van de drukpulsversterking: dit wordt
toegeschreven aan de (perifere) golfreflectie. De convergerende aorta zorgt er wel voor dat retro-
grade golven, perifeer gereflecteerd en zich voortplantend in de richting van het hart, worden
gedempt (zij zien een steeds verwijdende, en progressief elastisch wordende buis) en het hart niet
kunnen bereiken. Volgens deze studie is het gebruikte wrijvingsmodel van weinig belang,
evenmin als de oppervlakteverhouding van de aorto-iliac bifurcatie (geschat op 1.1 - 1.3) en de
relatieve verdeling van het aortadebiet. Tot slot tonen de auteurs aan dat het ontstaan van de
"dicrotic notch™ niet te wijten is aan de vorm van het opgelegde debiet, maar alles te maken heeft
met golfreflectie: bij uitschakeling van reflectie op de femorale slagaders verdwijnt de dicrotic
notch nagenoeg volledig, zelfs bij aanleggen van een debiet met een uitgesproken terugstroming.
Samenvattend stellen zij dat voor lage frequenties (<2Hz) het proximale arteriéle systeem zich
gedraagt als bestond het uit éen enkele buis met één reflectiepunt, terwijl het voor de hogere
frequenties schijnbaar reflectieloos is: de ingangsimpedantie benadert de karakteristieke
impedantie, en de schijnbare golfsnelheid de ware fasesnelheid.
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MEASURED

Figuur 3.16. Berekende drukken op verschillende locaties, vergeleken met in vivo
waarnemingen (links: aorta, rechts: arm) (naar Schaaf 1972).

Steunend op dezelfde vergelijkingen publiceren Schaaf en Abbrecht (Schaaf 1972) het eerste
uitgebreid model van het arterieel
systeem. Het model is opgebouwd uit
47 segmenten, die perifeer worden

e - - - = Monlineor modal
beéindigd door lineaire weerstanden. ——= Linesr lumped porometar
- - 0.3 —f— Gabus, 1964 E
De lokale sectie van de bloedvaten is —O- Fatel 1964

—O~ Patel 1965

niet-lineair afhankelijk van de lokale
druk. Als opwaartse randvoorwaarde
wordt de ventrikeldruk aangewend,
samen met een functie die de werking 01 |
van de aortaklep beschrijft. De
berekende drukken en debieten zijn ol
fysiologisch (Figuur 3.16), en alle
gekende golffenomenen worden ook 100 1
hier teruggevonden. De i
ingangsimpedanties  berekend  ter
hoogte van de aorta en femoralis
doorstaan de vergelijking met in vivo A
gegevens. Teneinde het effect van niet- U .
lineariteiten te evalueren lineariseren o 2 4mw:" o 10 ”
de auteurs de opgestelde betrekkingen :

en lossen et gelineariseerde probleem Figuur 3.15. Ingangsimpedantie van het niet-

op in het tijdsdom_eir], met de methode lineaire en gelineariseerd model (naar Schaaf
van de karakteristieken. De aldus Abbrecht).

berekende drukken vertonen echter

veel ruis. De auteurs wijten dit aan de

"gesegmenteerde” opbouw van het model, samen met de berekening in het tijdsdomein. De
dicrotic notch wekt immers hoogfrequente componenten op (200 Hz), met een golflengte in de
grootte-orde van de individuele segmenten (5 cm). Aldus kan lokaal resonantie ontstaan in de
individuele segmenten. Merk op dat men bij de berekening in het frequentiegebied doorgaans met
harmonischen beneden 20 Hz rekent, zodat de hier beschreven fenomenen niet optreden.
Wanneer men trouwens de ingangsimpedantie vergelijkt (Figuur 3.15), is het verschil tussen
beide modellen niet meer zo groot, en beneden de 4 Hz zelfs zo goed als te verwaarlozen. VVoor

& degrees
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iets hogere frequenties zijn verschillen waar te nemen, vooral in het impedantiespectrum van de
aorta. Schaaf et al. wijten dit aan het feit dat voor deze hogere frequenties inertie belangrijker
wordt. In het lineair model is deze constant (sectie wordt constant ondersteld), terwijl dit niet het
geval is voor het niet-lineaire model, en waar dus grotere schommelingen van de longitudinale
impedantie optreden. VVoor de stijvere perifere vaten is dit aspect minder uitgesproken, en het
verschil tussen beide modellen (ingangsimpedantie) is dan ook Kleiner. Net als Wemple en
Mockros besluiten ook Schaaf en Abbrecht dat de wrijvingsterm geen doorslaggevend belang
heeft en dat de convectieve acceleratieterm in de momentumvergelijking slechts weinig invioed
heeft op de berekende resultaten.

Raines et al. (Raines 1974) ontwikkelen een model voor de bloedstroming in het been. Ook zij
behouden  de  convectieterm in  de
momentumvergelijking en definiéren een niet-
lineaire relatie A(p,x), die zowel geometrische sen ]
als elastische convergentie inhoudt. De ;..
vergelijkingen worden opgelost met behulp van
eindige differenties. Als opwaartse  zoe
randvoorwaarde wordt ofwel de femoralisdruk,

ofwel het femoralisdebiet aangelegd. Nieuw is
het model dat wordt aangenomen voor de
kleine slagaders en arteriolen: zij wijken af van

de zuivere weerstand, en gebruiken een 3-
element windketel model, opgebouwd uit 2
weerstanden en een distale compliantie. De Figuur 3.17. Model van de bloedstroming
berekeningen zijn fysiologisch relevant, en een  in het been (naar Raines 1974)
parameterstudie geeft aanleiding tot de

volgende conclusies:

AORTA
=———ILIAC BIFURCATION
COMMON ILI1AC

HYPOGASTRIC

EXTERNAL ILIAC AND
COMMON FEMORAL

PROFUNDA n.l-c“"’l

SUPERFICIAL FEMORAL
AND POPLITEAL

TIBIAL VESSELS

(:;;) Rry.Cr. Ryy *

e onder normale omstandigheden is de convectieve versnelling te verwaarlozen; bij
inspanning kunnen de effecten echter belangrijker worden.

e vermits de berekeningen plaats vinden in bloedvaten van beperkte afmetingen, kan de
wrijving niet worden verwaarloosd. De wrijving zorgt voor demping van de pulsatie, en
een afname van de gemiddelde druk.

e het afklemmen van vertakkingen lijkt weinig invlioed te hebben op de vorm van de
drukgolf (bevestigd door klinische waarnemingen).

e in de kleinere bloedvaten blijken zowel geometrische als elastische convergentie een
belangrijk effect te hebben op de versterking van de drukgolf. Op die manier wordt immers
een continue, uitgespreide reeks reflectiepunten gecreéerd.

e een afname van de arteriéle compliantie met een factor 4 (met eenzelfde instroming als
opwaartse randvoorwaarde) heeft een uitgesproken effect op de opwaartse druk (toename
pulsdruk), maar slechts weinig op de distale. De oorzaak is het feit dat wijziging van de
compliantie de reflectiecoéfficiént beinvloedt.

e een toename van de perifere weerstand verhoogt golfreflectie.

e arteriéle compliantie (zowel van de slagaders als van het distale 3-element windketel
model) is belangrijk, zelfs op perifere locaties als de kuit en enkel.
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Figuur 3.18. Links: Configuratie gemodelleerd door Avolio. Rechts: opwaartse
randvoorwaarde, en berekende debieten (volle lijn) op verschillende locaties,
vergeleken met in vivo metingen (stippellijn). (naar Avolio 1980)

In 1980 publiceert Avolio (Avolio 1980) een lineair model, gebaseerd op de dataset van
Noordergraaf en Westerhof. Simulaties op basis van deze oorspronkelijke dataset leveren echter
niet-fysiologische debieten ter hoogte van de brachio-cephalicus: de in vivo aanwezige korte
voorwaartse stroming (als gevolg van vroeg terugkerende golven) wordt niet teruggevonden.
Avolio voegt daarom een aantal vertakkingen toe, vooral in het bovenlichaam en het hoofd. Hij
komt aan een totaal van 128 segmenten. Steunend op de theorie van Womersley worden
geometrische en mechanische data omgezet in transmissielijnparameters: R, L en C (weerstand,
inertie en compliantie). De berekeningsprocedure bestaat erin de ingangsimpedantie te berekenen
op elke willekeurige locatie in het model. Men vertrekt daartoe van een distale locatie
(eindsegment), dat wordt gemodelleerd als een zuivere lineaire weerstand, met een bepaalde
reflectiecoéfficiént. Met deze weerstand, en de Kkarakteristieken van het segment, kan de
ingangsimpedantie van het eindsegment worden bepaald. Deze functioneert dan op zijn beurt als
belasting voor het opwaartse segment, zodat ook hier de ingangsimpedantie kan worden bepaald.
Op die manier werkt men recursief tot op het niveau van de aorta ascendens, waarbij bifurcaties
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worden behandeld als een parallelschakeling van impedanties. Bij de berekening wordt voor elk
segment ook de transfertmatrix berekend (en gestockeerd): de relatie tussen druk en debiet aan
het uiteinde van het segment in functie van de aangelegde waarden aan de ingang. Het model
houdt rekening met de visco-elasticiteit van de vaatwand. De Kklassieke berekeningen
(impedantie, golfvoortplanting, ...) tonen duidelijk aan dat het lineaire model fysiologisch rele-
vante informatie oplevert. De ingangsimpedantie ter hoogte van de brachio-cephalicus is, dank zij
de introductie van de supplementaire segmenten, fysiologischer, en de frequentie van het eerste
minimum f, verschuift van 3 Hz (oorspronkelijke configuratie) naar 5 Hz. Wanneer dit
minimum wordt gerelateerd aan de afstand tot het belangrijkste reflectiepunt in het bovenli-

. : . : C A
chaam, vindt men met de nieuwe configuratie een afstand van 25.7 cm ( =—;

4fnin 4
c=golfsnelheid, A=golflengte), terwijl met de oude configuratie een waarde overeenstemt van
meer dan 40 cm, een waarde die anatomisch niet te lokaliseren valt. De klinische toepasbaarheid
van het model wordt tenslotte geillustreerd met de simulatie van atherosclerose, en een stenose
ter hoogte van de femoralis. Er wordt geillustreerd dat de stenose zich pas manifesteert vanaf een
obstructiegraad van 65%.

Daar waar het model van Avolio niet

toelaat elementen in te bouwen die 4|:|_

rekening houden met gesloten lussen

in het systeem, bieden Helal et al. — L &> |
(Helal 1990) deze mogelijkheid wel.
Net als bij Avolio is het basiselement —
een arterieel segment, beschreven

door de transfertmatrix. De auteurs Figuur 3.19. equivalente modellering van een

tonen aan dat een gesloten lus (een parallelschakeling van elementen.

parallelschakeling van twee

segmenten, met identieke op- en

afwaartse randvoorwaarden) kan worden behandeld als een equivalent segment, zodat de gewone
berekeningsroutines worden gehandhaafd. Wenst men de stroming in de lus te kennen, dan kan
deze achteraf worden bepaald. De procedure is geverifieerd op een in vitro model van de aorto-
iliac bifurcatie, inclusief een femorale stenose en een bypass prothese. De overeenkomst tussen
theoretisch model en experiment is bevredigend, en uit de studie volgt dat de compliantie van de
prothese geen effect heeft op de verdeling van de stroming, hoewel deze conclusie met
omzichtigheid dient geinterpreteerd, gezien de eenvoud van het gebruikte in vitro model.

Krus en co-auteurs (Krus 1991) modelleren het cardiovasculair systeem eveneens met behulp van
lijn-elementen, maar lossen het probleem op in het tijdsdomein met de methode van de
karakteristieken. Zij slagen erin om, in het tijdsdomein, visco-elastische demping te simuleren.
De resultaten zijn bevredigend.

Balar et al. (Balar 1989) modelleren de bloedstroming in de arm en vertrekken daarvoor van
dezelfde vergelijkingen als (Raines 1974). Ook zij gebruiken 3-element windketelmodellen als
afwaartse randvoorwaarde. Het probleem wordt opgelost met de eindige-elementen methode. De
modellen worden meer en meer getest op hun toepassingsmogelijkheden; het is ondertussen
immers aangetoond dat ze fysiologisch relevante informatie opleveren. Doel van deze studie is uit
te maken of interpretatie van de radialisdruk toelaat verschillende pathologieén (aortaklepstenose
en/of aorta-insufficiéntie, hypertensie) te diagnostiseren. Tevens wordt het effect van een stenose
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(ter hoogte van radialis of brachialis) onderzocht. Ook hier wordt geillustreerd dat een stenose
zich slechts manifesteert vanaf een obstructie van 75%.

In 1992 publiceren Stergiopulos et al. (Stergiopulos 1992)
een uitgebreid model van het arterieel systeem. De
vergelijkingen zijn, op de wrijvingsterm na, gelijk aan
deze gebruikt door Balar. Als referentie gebruikt
Stergiopulos de gegevensset van (Westerhof 1969), en
zorgt ervoor dat de compliantie van ieder (taps) segment
in overeenstemming is met de segmenten van Westerhof
(cilindrisch), en dit bij de referentiedruk van 100 mmHg.
Distaal worden de segmenten beéindigd door 3-element
windketelmodellen. De opwaartse randvoorwaarde is
ofwel het aortadebiet, of de aortadruk. Validatie van het
model levert volgende conclusies:

Figuur 3.20. Configuratie
gemodelleerd door Stergiopulos
et al. (naar Stergiopulos 1992.)

e het gebruikte schuifspanningsmodel (zie Hoofdstuk
4) is niet belangrijk.
e het distale discreet parameter model heeft een belangrijke invloed op de perifere drukken
(meer reflectie bij gebruik van een zuiver weerstandsmodel).
e de niet-lineaire druk-oppervlakte relatie voor de slagaderwand heeft een significante
invloed op (vooral perifeer) de contouren van druk en debiet.

Vervolgens wordt de klinische relevantie van het model aangetoond door de simulatie van een
stenose van de abdominale aorta en de femoralis, terwijl courant gebruikte klinische parameters

worden berekend (pulsatility-index PI = Qumax ~Qumin segmental systolic pressure index SSPI
Q
P
= Psys’loc, of de verhouding van de systolische druk op een bepaalde locatie, tot deze op een
sys,bra

onaangetaste locatie, gewoonlijk de brachialis). De voornaamste resultaten zijn in
overeenstemming met in vivo waarnemingen:
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e in rust manifesteert de stenose zich vanaf 85 % (lagere doorstroming), terwijl bij
inspanning (gesimuleerd door een verlaging van de perifere weerstand) dit percentage
verlaagt naar 60%

Flow, ml's

== === G0% Stenosis
=—=— T75% Stenasis
= = = = B5% Slenosis
— —— 90% Stencsis

oo 0s 0 5 Z

Figuur 3.21. Invloed van de graad van femorale stenose op de berekende druk (links) en
debiet (rechts) ter hoogte van de linker tibialis posterior. (naar Stergiopulos 1992)

e de Pl en SSPI wijken af van de controletoestand vanaf 60% stenose

De simulatie van aortaklepstenose kan men bewerkstelligen door een (gemeten) aortadruk als
opwaartse randvoorwaarde aan te leggen (in plaats van een debiet). Er wordt aangetoond dat de
anomalie, aanwezig in de aortadruk, zich tevens manifesteert ter hoogte van de radialis en
femoralis, en dat de contouren van deze drukken bijgevolg een diagnostische waarde hebben.

De huidige computergeneratie laat toe de modellen uit te breiden met steeds meer elementen. Sud
et al. (Sud 1993) publiceren simulaties uitgevoerd met een model van het complete
cardiovasculair systeem, inclusief het linker- en rechterhart, het veneus systeem, en de pulmonale
circulatie. Ze komen aan een totaal van 325 elementen. De berekeningen verlopen in twee
stappen, waarbij eerst de systemische circulatie wordt berekend en vervolgens de pulmonale. Het
model houdt echter geen rekening met de distensibiliteit van de bloedvaten en kan dus
onmogelijk de voortplanting van druk- en debietgolven berekenen (golfsnelheid is oneindig). De
auteurs beperken zich dan ook tot de berekening van gemiddelde drukken en debieten en
bestuderen de doorstroming van verschillende vaatgebieden onder verschillende condities
(stenosen).
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Meer recent is het model van Sheng et al. (Sheng 1995). Zij modelleren het cardiovasculair
systeem vanaf de aortaklep tot net voor het rechteratrium, inclusief de slagaders, arteriolen,
capillairen, venulen en venen. In tegenstelling tot (Sud 1993) zijn hun aannamen realistisch. Zij
behouden de niet-lineaire convectieve term in de Navier-Stokes vergelijking en nemen een niet-
lineair druk-oppervlakte verband aan voor de bloedvaten. Zij houden tevens rekening met het feit
dat het veneus systeem dient gemodelleerd te worden als collaberende leidingen (door de lage
veneuze druk kunnen deze samendrukken, waardoor de doorsnede sterk kan afwijken van een
cirkelvorm). De werking van de kleppen in de venen is niet ingebouwd, maar er wordt rekening
gehouden met de zwaartekracht. Opwaarts wordt de aortadruk opgelegd en afwaarts de druk net
voor het rechteratrium. De vergelijkingen worden numeriek opgelost, met een combinatie van
eindige differentie-technieken, en de methode van de karakteristieken. De gegevensset is zeer
uitgebreid, wat parameterstudies bemoeilijkt. Niettemin zijn de berekeningsresultaten
bevredigend, en wordt duidelijk de demping gesimuleerd van de drukgolf van het arterieel naar

prassure, mm Hg
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>

pressure, mm Hg

Figuur 3.22. Druk (links onder en boven) en snelheid (rechts onder en boven) berekend over
het pad aorta-abdomen-vena cava inferior. De figuren onder en boven tonen hetzelfde vanuit
een andere invalshoek. (naar Sheng 1995)

het veneuze systeem.
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De berekende snelheden tonen aan dat de pulserende stroming wordt gedempt in de capillairen,
maar dat deze opnieuw een pulserende vorm aanneemt in de venen door het samenkomen van de
venulen. Zoals verwacht gaat, bij het in acht nemen van de zwaartekracht, meer bloed naar de
benen, waar het wordt gestockeerd. In vivo zal het door contractie van naburige spieren, en door
de veneuze Kkleppen naar het hart worden gebracht, maar deze fenomenen zijn (vooralsnog) niet
in het model vervat.

Tot slot kan het gedetailleerd model van de arm worden vermeld van Karamanoglu et al.
(Karamanoglu 1995). Deze auteur (behorend tot de onderzoeksgroep rond O'Rourke en Avolio)
maakt gebruik van een gedeelte van het model van Avolio. De berekeningstechnieken zijn
identiek. Nieuw is dat voor deze studie is afgeweken van het zuiver resistieve distale model, en
dat ook zij een beroep doen op een 3-element windketel model. De parameters zijn zodanig
bepaald dat voor hoge frequenties de karakteristieke impedantie van het laatste segment gelijk
wordt aan de ingangsimpedantie van het distale discreet model (“aangepaste belasting”). Met een
aortadruk als opwaartse randvoorwaarde wordt de radiale druk berekend, samen met de
transfertfunctie. De resultaten hebben, indien ze correct zijn, belangrijke klinische waarde. Deze
studie toont aan dat de gewijzigde eigenschappen (visco-elasticiteit) van de grote bloedvaten
(radialis, brachialis en bovenarm) de transfertfunctie slechts weinig beinvloeden. Wijziging van
het distale model daarentegen wijzigt de reflectiecoéfficiént, en de impact hiervan op zowel de
contouren van de radialisdruk, als op de transfertfunctie is nefast. Rest enkel de vraag of deze
theoretische resultaten kunnen worden bevestigd in vivo (of in vitro).
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Figuur 3.23. Berekende radialisdruk, en transfertfunctie aorta-radialis voor het geval van
een toenemende stijfheid van de slagaders (links) en een gewijzigde reflectiecoéfficiént
(rechts) (naar Karamanoglu 1995).
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3.4. Een transmissielijnmodel voor de arteriéle circulatie

3.4.1. Transmissielijntheorie

3.4.1.1. ALGEMENE THEORIE

Een transmissielijn is een elektrische verbinding tussen enerzijds een voedingsbron
(spanningsbron) en een belasting, die een deel van het met de spanningsgolf getransporteerde
vermogen opneemt. De transmissielijn wordt gematerialiseerd door twee geleiders.
Beschouw een
infinitesimaal gedeelte dx

van een transmissielijn
(000000005 (Figuur ~ 324).  Bij

V]

ldx rdx onderstelling worden de
cdx gdx ruimtelijk verdeelde
_ grootheden

e | :inductie/m

e r:weerstand/m

e (: geleidbaarheid/m

e C:capaciteit/m
gemodelleerd als discrete
weerstand (rdx),
geleidbaarheid (gdx),
inductie (ldx) en capaciteit

Figuur 3.24. Infinitesimaal deel dx van een transmissielijn. (cdx) zodat een discreet
RLC netwerk wordt

Q
(V]

bekomen.

Aangezien het model een elektrisch analogon is voor een vloeistofdynamisch probleem, wordt
de elektrische spanning aangeduid als p(x,t), en de elektrische stroom als g(x,t) en wordt de
theorie afgeleid in termen van druk en debiet. Er wordt gebruik gemaakt van de complexe
notatie

p(x,1) = P(x)el(ot-0p) (3.1)
a(x.) = Qx)e(®t-*c) |
met x de langse codrdinaat (m), t de tijd (s), ®=2=nf de hoekfrequentie (rad/s), f de frequentie
(Hz), en i het complexe getal i=-/-1. De druk en het debiet zijn harmonischen, met een
modulus die enkel functie is van de locatie langsheen de transmissielijn. @p en ¢q zijn de
fasehoeken op t=0, en de betekenis ervan is verklaard in Hoofdstuk 2.

Het drukverschil tussen de punten x en x+dx wordt veroorzaakt door verliezen over de
weerstand rdx en de inductie Idx, en worden gegeven door (3.2):
p(x + dx)- p(x) = -rdx.q - Idx.aaiI (3.2)

Het verschil in debiet tussen diezelfde punten wordt veroorzaakt door lekverliezen en door
stockage in de capaciteit (3.3):
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op

q(x+dx)-q(x) = —gdx.p- cdx.a

Na deling door dx en in de limiet dx — 0 bekomt men (3.4)

@:-rq-laq
OX ot
aq op
- = - _Ci
OX ® ot

144

(3.3)

(3.4)

Dit zijn de zogenaamde transmissielijnvergelijkingen. Nogmaals afleiden naar x levert (3.5)

o%p__.oa_, 0%
ox2 oX  Oxot

(3.5)

Na invoeren van de complexe notatie (3.1) kunnen (3.4) en (3.5) worden herschreven als

(3.4’) en (3.5%):

oP .
—=—(r+ionl)Q=-Z
™ (r+iol)Q 1Q
0Q :
— =—(g+ioc)P=-2ZP
OX (g @ ) t

en
2
T e (rrio) R =7y R
OX OX oX
0%Q 0P oP
T X =—(g+inc)—=—-Z;—
8X2 (g @ )ax tax

In deze uitdrukkingen is

-3
Z = Sx =r+iwl de longitudinale of langse impedantie

en Zt =

=g+Iimc de transversale of dwarse impedantie

(3.4)

(3.5)
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Combinatie van (3.4°) en (3.5%) levert de systeemvergelijkingen (3.6) voor P(x) en Q(x):

2
OP° _7.2,P=0
Ox2
(3.6)
P 2
% -212Q=0
Stel v =J(r+iol)(g+ioc) =./Z)Zy =ik =a+ib (3.7)
Dan is (3.6) van de vorm (3.6”)
2
LPZ_ 2P =0
ox° (3.6")
o9 —y%q=0
Ox2

Dit zijn twee golfvergelijkingen waarvan de algemene oplossing wordt gegeven door (3.8):

Q(X) = Ce™+ Det¥X (3.8)

{P(x) = AgV*+ Bt
met A, B, C en D te bepalen complexe constanten.

Door invullen van (3.8) in de differentiaalvergelijkingen (3.4’) kan men C en D elimineren,
en bekomt men

Q(x)= Zlo(Ae_YX - Be”x) (3.9)
met Zg= |10l 121 g oLixg (3.10)
g+lmc Zi

Z, wordt de karakteristieke impedantie van de transmissielijn genoemd, met R, de weerstand
en X de reactantie.

De oplossing bestaat uit twee gedempte golven die zich in tegengestelde richting voortplanten
en die een invallende en een gereflecteerde golf voorstellen. Het getal k wordt het (complexe)
golfgetal genoemd en y de voortplantingsconstante. De waarden voor A en B worden bepaald
door de randvoorwaarden.

Deze uitdrukkingen worden verder uitgewerkt voor het speciale geval van een lekvrije lijn (g
=0). Inditgeval is Z; =r+iol, Z; =iac en y =, /(r+iol)(ioc) = a+ib.

Dit complex getal kan in modulus-en-fasehoek notatie worden herschreven:
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———= .1 _afr

a=-/ocY 212+ 2 cos[ltan _1(- rID
®

waaruit (3.11)
b=-/ocd n2l%+ 2 sm[ tan”~ ( ID
()
De karakteristieke impedantie Z, wordt gegeven door
r+iol 4 22+r - ta” (‘L)
Zo= ol (3.12)
imC

De golflengte A wordt bepaald via Ak=27, met k =-- = JocH 212+ r2¢! ( tan ™ ( ml) ‘gj

waaruit (met w=2xf en f de frequentie)

A= flf : ei(g';ta”_l(';)j (3.13)

De golfsnelheid c volgt uit de golflengte A viac = A/T = Af.

3.4.1.2. DE TRANSMISSIELIIJN ALS TWEEPOORT

Beschouw de transmissielijn als een tweepoort: de verbinding tussen poort 1 op x=-1 (inlaat)
en poort 2 op x=0 (belasting, uitlaat).

Q Q:
P1 P>
X=-1 x=0

Figuur 3.25. Het tweepoortmodel.
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Druk en debiet aan de inlaat (P; en Q;) kunnen worden geschreven in functie van druk en
debiet aan de uitlaat (P, en Q). Uit betrekkingen (3.8) en (3.9) volgt immers dat voor x =0
aan de belasting geldt dat:

P,=A+B
1

- (A-B

Q2 Zo( )

Hieruit volgt dat A:;(Pz +ZQ3) en B:;(Pz ~ZQ3). Met A en B bekend kan men nu

(3.8) en (3.9) ook uitschrijven aan de ingang (x=-I), en na herschikken van de termen kan men
de transfertmatrix opstellen:

cosh(yl)  Zgsinh(yl)
P P
{Ql } B leinh(yl) cosh(yl) {Qﬂ (3.14)
0

waardoor P; en Q1 aan de ingang worden bepaald in functie van P, en Q aan de belasting.

Noem verder zg= P2 de belastingsimpedantie dan is
2
A+B

A-B

Zs=Zo (3.15)

Definieer de complexe reflectiecoéfficiént als I' = idan kan deze ook worden geschreven

als (3.16):
Zp 1
r= P2-Q3Z0 _ ZB-Zo_ Zo
P2+QyZ0 Z+Zo 4B ,q

Zy

(3.16)

Voor een belastingsimpedantie gelijk aan de karakteristieke impedantie van de transmissielijn
is " = 0 en bijgevolg ook B=0. Er is geen reflectie, en de golf bestaat uit slechts 1 component
in de positieve richting (enkel de invallende golf is aanwezig). De belasting heet "aangepast”
aan de lijn.

Tot slot kan men ook de ingangsimpedantie van de transmissielijn definiéren als

=P

= 3.17
o, (3.17)

Zj
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Gebruik makend van de transfertmatrix kan de ingangsimpedantie Z; worden geschreven in
functie van de belastingsimpedantie Zg:

B }

1+ Z—Btanh(yl)
Zg

Zy

(3.18)

Eenmaal de belastingsimpedantie gekend is, is bij gekende lijnkarakteristieken (Z, en y) de
ingangsimpedantie bepaald.

Z5 In plaats van een enkelvoudige lijn kan men een aantal lijnen
verbinden, en een netwerk vormen (Figuur 3.26). Onderstel dat
alle belastingsimpedanties en lijnkarakteristieken zijn gekend.
Voor lijnen 1, 2 en 4 kan men dan de ingangsimpedantie bepalen.
De belasting van lijn 3 wordt gevormd door de parallelschakeling
van de ingangsimpedanties van lijnen 1 en 2. In de onderstelling
van een verliesloze verbinding wordt de belastingsimpedantie
van lijn 3 gegeven door

1 1 1

=+
Zg3 Z;1 Z;2

Zo is ook de ingangsimpedantie van lijn 3 gekend en de belasting
Figuur 3.26. Netwerk van lijn 5 wordt opnieuw gevormd door de parallelschakeling van
van transmissielijnen. de ingangsimpedantie van lijnen 3 en 4. Tenslotte kan men dan

de ingangsimpedantie van lijn 5 bepalen, of dus de
ingangsimpedantie van het volledige netwerk. Wenst men de voortplanting van druk of debiet
te kennen, dan dient men de berekeningen aan te vatten opwaarts. Stel dat de druk is gegeven
aan de ingang van lijn 5. Via de ingangsimpedantie kent men dan ook onmiddellijk het debiet.
Via de transfertmatrix (3.14) kan men vervolgens druk en debiet bepalen aan het uiteinde van
lijn 5. Deze druk afwaarts lijn 5 is uiteraard de ingangsdruk van lijnen 3 en 4. De
ingangsimpedantie van deze beide lijnen is gekend en dus ook het ingangsdebiet voor deze
beide lijnen. Met de transfertmatrix voor elke lijn kan men opnieuw druk en debiet aan het
uiteinde bepalen, zodat men het ganse netwerk kan doorlopen.

Dit principe wordt toegepast voor de berekening van de voortplanting van druk- en
debietgolven over de arteriéle circulatie. Men splitst de bloedsomloop op in een aantal
segmenten (met voor elk segment constante geometrische en mechanische eigenschappen), en
men verbindt deze zodanig dat de anatomische structuur van de circulatie wordt
gerespecteerd. Om dit doel te verwezenlijken dient echter nog 1 probleem opgelost, namelijk
de transformatie van geometrische en mechanische grootheden naar de elektrische
lijnparameters r, | en c.
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3.4.1.3. BEPALING VAN DE LIINPARAMETERS r, I, EN c

Uit de Womersley theorie is de volgende uitdrukking voor de longitudinale impedantie
afgeleid:

iop i Tk i(g‘s'mj T . po’
Z| 2278 €10 2478 :475”](8'10)4"47
TCR Mllo RR Mllo RR Mllo TCR MllO

COS(Sllo)
In termen van transmissielijnparameters wordt de longitudinale impedantie gegeven door

Zi=r+iol

Gelijkstelling van beide uitdrukkingen levert
2

Ha 1 1
r=————sin(e'y (3.19)
TER4M'10 ( )
2
en ol =& cos(e' o ) waaruit, rekening houdend met o = R op .
nR™M'g H
| = _p cos(e'yg) (3.20)

nRZ M'1o

De karakteristieke impedantie wordt, voor een elastische buis, enkel radiaal vervormbaar,
gegeven door
{10

_p 1 [EN 1
mR%21-v22pR . /M'1g

Gelet op (3.10) wordt de transversale impedantie Z; gegeven door

Zg

7, 2R1-v?)
Z;=ioc= 2L io— L)
Z§ Eh
zodat de capaciteit c tenslotte wordt bekomen als
2nR3(1— v2)
c= —en (3.21)

Met kennis van de geometrische (R, h) en mechanische (E, v) karakteristieken van de leiding,
en de vloeistofparameters (u, p) kunnen r, | en ¢ worden bepaald, waardoor het
vloeistofdynamisch probleem wordt omgezet in een elektrisch probleem. Merk op dat de
compliantie ¢ onafhankelijk is van de frequentie, terwijl de weerstand r en de inductie | dit
wel zijn.
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De complexe voortplantingsconstante y wordt gegeven als

_i?io
i® e 2 )
= [Z:Z, = =a+ib
TR TR T M
2pR 1—\/2
sin[smj cos(gloj
. o 2 0 2
waaruit a = en b=
\/ Eh 1 /My \/ Eh 1 /MY
2pR 12 2pR 12

met a de dempingsfactor, en w/b de voortplantingssnelheid van een druk- en debietgolf.

150
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3.5. Golfvoortplanting en -reflectie
3.5.1. Golfvoortplanting

Onderstel een uniforme, oneindig lange cilindrische elastische buis, waarin een sinusoidale
drukgolf zich voortplant in de positieve zin. Er is geen golfreflectie en de drukgolf is enkel
samengesteld uit een invallende component, die kan worden geschreven als een complexe
grootheid:

P(x) = Ppe/(®t1)
io)(t—ij

. X
. Iw(t—f) "
of met y= a+ib als P(x)=Pye e’ =Pye e ¢ =Pye * ¢ waarin c* de
complexe golfvoortplantingssnelheid en c de reéle golfvoortplantingssnelheid.

(ot—bx)

De betekenis van a en b wordt
duidelijk: a IS de
dempingsconstante, en b=w/c de
voortplantingsconstante, met ¢ de
reéle golfvoortplantingssnelheid.

Beschouw Figuur 3.27 waar een
sinusoidale  golf (1Hz) zich
voortplant in een reflectieloze buis
(R=0.874 cm, h =0.085 cm, E =
247 kPa, v = 0.5, p = 1050 kg/m®).
De afstand tussen de twee

druk (mmHg)

-10 —

_20 —
A meetpunten bedraagt 20 cm, en het
-30 | | | | | | | | | | tijdsverschil bedraagt 55 ms, zodat
00 01 02 03 04 05 06 07 08 09 10 A¢ = 034 rad = 19.8° De
golfsnelheid bedraagt
tijd
1d <) c=2%=0.2/0.055 = 3.63 m/s. De
Figuur 3.27. Voortplanting van een sinusoidale golf in _ _
een reflectieloze oneindig lange buis. theoretische golfsnelheid bedraagt

voor een frequentie van 1 Hz en
voor een leiding en een vioeistof met de opgesomde karakteristieken 3.67 m/s.

In het geval geen gereflecteerde golven aanwezig zijn, vertegenwoordigt - bij ontbinding van
de druk in harmonischen - elke harmonische slechts een voorwaartse of invallende
component. Beschouwt men deze harmonische dan op een locatie 1 (P;) en een locatie 2 (P;)

op een afstand Ax, dan kan men P, en P, schrijven als Plz\Pl\ei(“)t_(Pl)en
P, :\Pz\ei(‘”t_‘pz)waarbij P, :\Pl\e_aAXen ®1— @, = bAx. Door de studie van de progressie

van de individuele harmonischen kan men dus de dempingsconstante a en de
voortplantingsconstante b (of fasesnelheid c) bepalen:
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a:—lln(PZ} en C:Q:w—sz 2nfAx (3.22)
AX ‘Pl‘ b [0) A

Bij afwezigheid van gereflecteerde golven is de aldus bekomen fasesnelheid de werkelijke
golfsnelheid (Figuur 3.28).

Als gevolg van golfreflectie is voor
elke frequentie de harmonische

16 samengesteld uit een invallende en
u-d o —e— zonder reflectie een gereflecteerde golf, elk met

; ~-o--- met reflectie diezelfde frequentie, en de fasehoek
12 — o van die harmonische is samengesteld

uit de fasehoek van het invallend en

(%2
é 10 — -
— gereflecteerd gedeelte. Afleiding van
2 g- B . de fasesnelheid uit het verschil van
@ B ; s deze fasehoeken is onderhevig aan
g ° : $ de invioed van golfreflectie, en
&4 L P | levert niet langer de echte
fasesnelheid op, maar wel de
2 7 o€ zogenaamde schijnbare fasesnelheid
0 R T e Capp (Figuur 3.28). Op een analoge

manier is de dempingsconstante
afgeleid via (3.22) een schijnbare

frequentie (Hz) dempings-constante  (aspp).  De
schijnbare fasesnelheid en
dempingsconstante bepalen samen

Figuur 3.28. Bepaling van de fasesnelheid bij
aanwezigheid (holle symbolen) en afwezigheid (volle
symbolen) van golfreflectie.

de zogenaamde schijnbare
golfvoortplantings-constante voor de

Capp
schijnbare en de werkelijke golfvoortplantingsconstante y zijn met elkaar verbonden via de

betrekking ¥p = yZZO (Milnor 1989). De golfreflectie heeft een verschillend effect op druk-
in

en debietgolven, en wanneer de schijnbare voortplantingsconstante § o wordt bepaald door
Fourier-analyse op het debiet, dan geldt daar de betrekking {q =yZZi”, met Zj, de
0

ingangsimpedantie en Z, de karakteristieke impedantie.

Net zoals men voor de aorta de karakteristieke impedantie kan schatten door uitmiddelen van
de ingangsimpedantie op de hogere frequenties, zo kan men ook de werkelijke
golfvoortplantingssnelheid schatten door uitmiddelen van de schijnbare fasesnelheid bij de
hogere frequenties.
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3.5.2. Golfreflectie

Golfreflectie manifesteert zich in het arterieel systeem op twee manieren (Milnor 1989).
Vooreerst is er de versterking van de drukpuls in de grote slagaders (aorta, brachialis, ...). Bij
afwezigheid van golfreflectie kan de amplitude van een golf immers enkel afnemen als gevolg
van visceuze wrijving. Een tweede bemerking is het feit dat bij afwezigheid van golfreflectie
de vorm van druk en debiet veel dichter bij elkaar zou aanleunen. In dat geval wordt het
verband tussen P en Q immers gegeven door de karakteristieke impedantie Z,. Hoewel Z,
complex is, kan Z, niet verantwoordelijk zijn voor het sterk verschillende patroon van druk en
debiet, voornamelijk niet in de aorta waar o groot is en Z, nagenoeg reéel.

De theorie van de golfreflectie en de transmissielijntheorie zijn nauw verwant en zijn met
elkaar verweven. Redenerend op individuele sinusoidale druk- en debietgolven met frequentie
f, is aangetoond dat op elke locatie P en Q zijn samengesteld uit een invallende en een
gereflecteerde component (A en B uit de transmissielijntheorie), elk met diezelfde frequentie:

P=Pse ™ + P,e?™*

_ Ps _ P
en Q=Qe ™ +Qpet = _feX_Th e
Z Zy
met P en Py voor- en achterwaartse component van de druk en Qs en Qp van het debiet. Merk
P P g . - P
op dat Zg= “t—_"b  pe reflectiecoéfficiént T is gedefinieerd als I = b —%.
Qf Qb Pi Qs

Reflectie is dus verschillend voor een druk- en debietgolf, en er is een faseverschuiving van
180°.

Beschouw voor de eenvoud het geval van een uniforme elastische en cilindrische leiding, met
karakteristieke impedantie Z, en belast met een impedantie Zg. De reflectiecoéfficiént op het
uiteinde van de leiding wordt gegeven door (3.16) (I'=(Zs-Zo)/(Zs*Zo)), en drie speciale
gevallen kunnen worden onderscheiden:

e gesloten einde: in dit geval is Zg = oo (door bijvoorbeeld afsluiten van de leiding) en wordt
de reflectiecoéfficiént I'=1

e open einde: in dit geval is Zg = 0 (zoals in het geval van vrije uitstroming) en wordt de
reflectiecoéfficiént " =-1.

e aangepaste lijn: Zg = Z, waarbij geen golfreflectie optreedt.

Dit zijn extreme gevallen, die voor de arteriéle circulatie niet voorkomen. Men spreekt van
een reflectiepunt van het gesloten type bij een positieve reflectiecoéfficiént I", en een open
type bij negatieve I'.

Er treedt reflectie op telkens de impedantie van de leiding wijzigt. Dit kan door een
geometrische vernauwing (een taps toelopende buis), maar ook door elastische vernauwing,
door bijvoorbeeld een niet-constante elasticiteitsmodulus of een niet-constante wanddikte.
Het concept van een uniforme leiding, beéindigd door een discreet reflectiepunt met
belastingsimpedantie Zg is bijgevolg een al te drastische vereenvoudiging van het arteriéel
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systeem. Niettemin wordt dit concept gehanteerd voor het verwerven van meer inzicht in het
reflectiefenomeen.

Stel dat de afstand tot een stroomafwaarts reflectiepunt wordt gegeven door L. Indien deze
golf het traject 2L aflegt (tot het reflectiepunt en terug), is de fasehoek van de golf gewijzigd
met Ap = 2Lb in het geval van een reéle reflectiecoéfficiént. De golfreflectie is maximaal
wanneer invallende en gereflecteerde golf in fase zijn met elkaar en opdat dit het geval zou
zijn voor de afstand L is het noodzakelijk dat A = 2Lb = k2t (met k een natuurlijk getal), of

dusdat L= k% . Uitgedrukt in functie van de golflengte (eerder dan de golfsnelheid), bekomt

men (met A = 2; , de afstand waarover de fasehoek wijzigt met 2r)

L=k2
2

Voor die afstanden is de totale druk maximaal, en dus ook de impedantie. In het geval van een
reflectie van het gesloten type treedt een maximum in het impedantiespectrum op ter hoogte
van het reflectiepunt (wanneer de fasehoek nul is). Een volgende maximum bevindt zich op
M2, A, 3M2, ... opwaarts van de reflectiezone. Dit wordt geillustreerd in Figuur 3.29.
Onderstel dat de modulus van zowel invallende druk- als debietgolf 1 is. Op het uiteinde zijn
invallende en gereflecteerde golf in fase, zodat ze worden opgeteld; de totale modulus
bedraagt 1.6 (1 + 0.6). Een tweede maximum bevindt zich op A/2 van het reflectiepunt.

Op een afstand A/4 van het eindpunt bedraagt het faseverschil tussen invallende en
gereflecteerde golf 180°, zodat ze in tegenfase zijn, en de amplitude minimaal is (1- 0.6 =
0.4). Reflectie van P en Q is 180° uit fase, zodat de maxima van P overeenstemmen met de
minima van Q, en vice versa. Vermits de impedantie op elke locatie de verhouding is van P
over Q, zullen de maxima en minima in de ingangsimpedantie overeenstemmen met deze van
de druk. De maxima bedragen (1 + 0.6)/(1 - 0.6) = 4, en de minima (1 - 0.6)/(1 + 0.6) = 0.25.
De fasehoek van de impedantie is nul voor deze locaties waar de impedantie een extremum
bereikt.

De schijnbare fasesnelheid van de druk volgt het algemeen patroon van de druk; de
fasesnelheid van het debiet dit van de modulus van het debiet, waarbij de schommelingen
variéren tussen 4 en ¥4 keer de waarde van de werkelijke fasesnelheid (voor dit voorbeeld).
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Startend vanaf het
reflectiepunt kan men 4
verschillende zones
onderscheiden, aangeduid
met Romeinse cijfers in
. : : Figuur 3.29. In zones | en 11
nemen impedantiemodulus
' en fasehoek toe dichter naar
het reflectiepunt toe. Op de
grens van zones Il en Il is
de druk en de
ingangsimpedantie
minimaal, en de fasehoek
van  karakteristiecke en
ingangsimpedantie worden
gelijk. De zones hebben een
breedte van A/8.
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Figuur 3.29. Effect van golfreflectie op de ingangsimpedantie
en golfvoortplanting voor een leiding met volgende gegevens:
lengte 170 cm, a = 0 rad (geen demping), b = 0.03 rad/cm, Z,
= 1 mmHg/(ml/s), Zg = 4 mmHg/(ml/s) (beiden reéel). De
reflectiecoéfficiént is 0.6 (reéel). Van boven naar beneden:
modulus en fasehoek van Zi,/Zy; schijnbare fasesnelheid voor
P en Q, amplitude voor P en Q. Alles in functie van de afstand
tot het reflectiepunt. (uit Milnor 1989)

Wanneer de reflectiecoéfficiént een fasehoek heeft verschillend van nul, wijzigt enkel de
breedte van zone I. VVoor een reflectiecoéfficiént met een negatieve fasehoek verkleint zone I,
voor een positieve fasehoek wordt ze groter. Voor een negatieve fasehoek  lijkt het immers
alsof het reflectiepunt verder is gelegen dan effectief het geval is; voor een positieve fasehoek
geldt het omgekeerde. De correcte afstand Ax van het eindpunt tot de grens tussen zone | en Il
(waarvoor het totale pad een faseverschil ©t/2 vereist) wordt gegeven door

T ) AT
2AXb = — + v waaruit Ax:(+ )
Y anl2 Y

In het arterieel systeem is het probleem complexer, en reflecties ontstaan als gevolg van de
geometrische en elastische convergentie, als gevolg van vertakkingen, als gevolg van reflectie
op de weerstandsvaten, ... Er dient tevens een onderscheid gemaakt tussen de lokale en de
globale reflectiecoéfficiént. Onderstel een bifurcatie van een hoofdtak in twee gelijke
dochtertakken. Indien deze takken oneindig lang zijn, zijn ze reflectievrij en kan men de
belasting van de moedertak beschouwen als de parallelschakeling van de karakteristieke
impedantie van beide dochtertakken. Men kan aldus een lokale of karakteristieke
reflectiecoéfficiént bepalen (Milnor 1989). Deze reflectiefactor is minimaal voor een
oppervlakteverhouding (som oppervilakte dochtertakken/opperviakte moedertak) = 1.15 tot
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1.3, afhankelijk van de Womersley parameter o (Womersley 1958). Voor het arteriéel
systeem zijn deze dochtertakken echter niet oneindig lang en wordt de belasting van de
moedertak niet gevormd door de parallelschakeling van de karakteristieke impedantie, maar
van de ingangsimpedantie van de moedertakken, zodat men in feite de reflecterende
eigenschappen van het volledige afwaartse bed in rekening brengt. De reflectiecoéfficiént die
men op deze manier bekomt noemt men de globale reflectiecoéfficiént en hij hangt onder
meer af van de lokale reflectiecoéfficiénten en de golfdemping. De globale reflectiecoéfficiént
neemt doorgaans toe naar de oorsprong van het arterieel systeem.

3.5.3. Golfreflectie in vivo

De studie van golfreflectie in het arterieel systeem wordt bemoeilijkt door de complexiteit van
het slagaderlijke systeem:

e de (grote) bloedvaten zijn taps en hebben dus een niet-constant sectie
e de wanddikte en elasticiteitsmodulus variéren continu
¢ de bloedvaten vertonen een complexe vertakking

Niettemin wordt golfreflectie vaak in termen van één of twee transmissielijnen behandeld, die
eindigen op een discreet reflectiepunt. De lengte van die transmissielijn wordt dan de
“effectieve lengte” van het arterieel systeem genoemd, maar Campbell et al. (Campbell 1989)
tonen aan dat er geen eenduidige oplossing bestaat voor de lengte van die transmissielijn en
dat het concept louter een fitten is van een gemeten ingangsimpedantie op deze van een
transmissielijn. Met elke keuze van L stemt een andere belastingsimpedantie overeen, die
door het fittingsproces wordt bepaald.

De idee van een schijnbaar discreet reflectiepunt wordt niettemin ondersteund door het
patroon van de ingangsimpedantie: de modulus vertoont een absoluut minimum en voor
diezelfde frequentie wordt de fasehoek nul. VVoor die frequentie fy;n vormt de aorta ascendens
het grenspunt tussen een zone Il en Il (Figuur 3.29) en bedraagt de afstand tot het
reflectiepunt A/4. Indien men de golfsnelheid kent, kan de afstand tot het reflectiepunt worden
geschat uit

C
4fmin

AX = (3.23)

met ¢ de golfsnelheid. Op die manier komt men tot de vaststelling dat bij honden van
ongeveer 20 kg de belangrijkste reflectieplaats is gelokaliseerd op 40 tot 50 cm van het hart
(McDonalds 1990).

Hoewel reflectiezones verspreid liggen over het arterieel systeem, manifesteren ze zich als
een enkele reflectieplaats (O’Rourke 1984). Deze locatie ontstaat als gevolg van de interactie
van de verschillende verspreide reflectiezones, en is een soort resultante, een “functionele”
reflectiezone. De localisatie van deze functionele reflectiezone is afhankelijk van het gedeelte
van het arterieel systeem dat men bestudeert. Bestudeert men bijvoorbeeld de arm, dan
bevindt de voornaamste reflectieplaats zich ergens in de arm; bekijkt men het volledige
arterieel systeem, dan lokaliseert de functionele reflectieplaats zich ergens anders.
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Voor de aorta ascendens stellen O’Rourke en medewerkers (O’Rourke 1984) dat twee
reflectiezones zich manifesteren: één relatief dicht bij het hart (de resultante van alle dichtbij
gelegen reflectieplaatsen in het bovenlichaam), en een tweede, die de resultante is van alle
gereflecteerde golven komende van het onderlichaam. Deze bevindingen vormden de basis
voor het ontstaan van asymmetrische T-buis modellen.

_ Volgens deze theorie kan de vorm van de aortagolf als
volgt worden verklaard. Een voorwaartse golf wordt
l opgewekt ter hoogte van de aorta, en vertrekt naar op-
en afwaarts. Deze golf bereikt reeds vroeg de dichtbij
— gelegen reflectiezone, weerkaatst, en voegt zich bij de
voorwaartse golf die zich in de richting van de onderste
j reflectiezone begeeft, om ook daar te reflecteren.

Figuur 3.30. Reflectie volgens
O’Rourke.
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Figuur 3.31. Variatie van de druk over de aorta, met aanduiding van het verloop van
de aanzet van systole, en het inflectiepunt van de aortadruk. Het snijpunt van deze
lijnen lokaliseert het reflectiepunt (naar Murgo 1980).

Murgo et al (Murgo 1980) besluiten op basis van het impedantiespectrum en de vorm van de
golf in het tijdsdomein (Figuur 3.31) dat de afstand tot de belangrijkste reflectiezone 44 tot 48
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cm is verwijderd van de aortaklep, en lokaliseren de “effectieve reflectiezone” ter hoogte van
de aorto-iliac bifurcatie.

In een meer recente studie bestuderen Latham et al. (Latham 1985) de voortplanting van de
drukgolf met behulp van simultane metingen op zes plaatsen in de aorta. Zij vinden twee
belangrijke reflectiepunten: een eerste distaal van de aorto-iliac bifurcatie, en een tweede ter
hoogte van vertakkingen naar de nieren. Zij baseren zich op de vaststelling dat ter hoogte van
deze vertakking een groot verschil bestaat tussen de golfsnelheid afgeleid uit de voortplanting
van de voet van de drukgolf, en de schijnbare fasesnelheid (Figuur 3.32, Figuur 3.33).

Figuur 3.33. Vergelijking tussen schijnbare en
foot-to-foot snelheid (Latham 1985).

Het enige significante verschil wordt gevonden voor het
sensorpaar 4-3 (P<0.01). Deze discrepantie wordt
toegeschreven aan lokaal sterke golfreflectie ter hoogte van
de nieren.

Figuur 3.32. Meetlocaties
voor de aortadruk in (Latham
1985).

De idee van een sterk reflectiepunt in de abdominale aorta wordt ook opgepikt door
Karamanoglu en medewerkers (Karamanoglu 1994). Gebruik makend van het
transmissielijnmodel van Avolio (Avolio 1980) delen zij het systeem op in drie vaatgebieden:
bovenste ledematen, onderste ledematen, en onderbuik (nieren, gastro-intestinale organen), en
bestuderen de golfreflectie afkomstig van deze gebieden. Door wijziging van de
reflectiecoéfficiénten simuleren zij vasodilatatie en vasoconstrictie. De gereflecteerde golven
die ontstaan ter hoogte van de onderste en bovenste ledematen bereiken nauwelijks de aorta,
en zijn bijgevolg niet in staat het profiel van de aorta in belangrijke mate te beinvloeden. De
gereflecteerde golf afkomstig van de onderbuik kan dit wel, en de reflecties afkomstig van dit
vaatgebied planten zich voort zowel in op- als afwaartse zin in de aorta. Door wijziging van
de reflecterende eigenschappen van deze vertakkingen kan tevens het effect van vasodilatoren
worden gesimuleerd. Karamanoglu et al. besluiten dan ook dan een belangrijk reflectiepunt is
gelegen ter hoogte van het diafragma en dat effecten, waargenomen bij het toedienen van
vaso-actieve medicatie, kunnen worden gesimuleerd door wijziging van de
reflectiecoéfficiént van de organen in de onderbuik.
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Deze laatste studie is in overeenstemming met de vaststelling dat golven, gereflecteerd in de
periferie, de aorta nauwelijks bereiken. Deze golven bewegen zich immers voort in een steeds
verwijdend systeem, waardoor deze golven reflectiepunten van het open type ontmoeten die
ervoor zorgen dat de retrograde drukgolf de aorta niet bereikt. Het effect van medicatie op de
golfreflectie, dat er wel degelijk is, wordt dus niet perifeer veroorzaakt (en het heeft dan ook
geen zin medicatie toe te dienen die perifeer werkt), maar wel centraal in de organen en
bloedvaten van de onderbuik.

3.5.4. De invallende en gereflecteerde golf

Steunend op de lineaire transmissielijntheorie kan men, voor het geval van een uniforme lijn
met karakteristieke impedantie Z,, en belast met een belastingsimpedantie Zg, de druk (en het
debiet) splitsen in een invallende (voorwaartse) en een gereflecteerde (retrograde of
achterwaartse) component. Men heeft immers:

Pt =ZoQf =Zo(Q-Qp)=QZg+Pp=QZg+P—P¢

Waaruit
Pf = ;(P+ ZoQ) (3.24)
en analoog Py, = ;(P -Z9Q) (3.25)

Indien de druk P en het debiet Q zijn gekend, kan men (3.24) en (3.25) toepassen. Het enige
probleem bestaat er dan in om de karakteristieke impedantie Z, te bepalen. Deze kan worden
geschat uit de ingangsimpedantie (uitmiddelen van de hoogfrequente componenten)
(Westerhof 1972), of kan in het tijJdsdomein worden geschat uit de verhouding P/Q gedurende
de eerste 50 ms van de systole, wanneer geen gereflecteerde golven aanwezig zijn in P of Q
(Li 1986).
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Bij splitsing van de aortadruk en het debiet in een
voorwaartse en een achterwaartse component krijgt men
het beeld van Figuur 3.34. Merk het verschil tussen de
gereflecteerde druk- en debietgolf: een positieve
reflectie van de druk correspondeert met een negatieve
reflectie van het debiet.

ml/s

Figuur 3.34. Splitsing van de druk
(boven) en debiet (onder) in een

invallende (puntlijn) en
gereflecteerd (streeplijn) deel (naar
Li 1986).

Beschikt men niet over het debiet, dan kunnen bovenstaande formules niet worden toegepast.
De occlusie-methode kan een alternatief bieden (Newman 1979). De methode bestaat uit twee
opeenvolgende metingen van de druk:

1. zonder occlusie:
Pmi = Ps+ Py

2. met occlusie, net opwaarts ervan geldt dat (er is totale reflectie: Ps = Pp)
Pm2 = 2P¢

Combinatie van deze twee metingen levert de voor- en achterwaartse component. De methode
geeft vergelijkbare resultaten met deze van Westerhof zolang men occludeert boven de
nieren. Bij occlusie onder de nieren ontstaat re-reflectie tussen de nieren en de plaats van
occlusie (Newman 1979). In de femoralis krijgt men analoge effecten, maar de re-reflectie
treedt nu op ter hoogte van de aortabifurcatie.

Andere methoden bestaan erin om via combinatie van verschillende metingen van druk,
debiet en diameter de voortplantingsconstante y, de karakteristieke impedantie Z, en
reflectiecoéfficiént I te bepalen (She 1993). Geometrische en elastische convergentie
bemoeilijken echter de schatting van de werkelijke voortplantingsconstante y (Reuderink
1988).
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Al deze methoden steunen op de lineaire transmissielijntheorie en negeren niet-lineariteiten.
Een volledig niet-lineaire methode is voorgesteld door Pythoud (Pythoud 1995). De methode
is niet-lineair in de zin dat rekening wordt gehouden met de convectieve termen in de Navier-
Stokes vergelijkingen, alsook met de niet-lineaire relatie tussen druk en diameter van een
bloedvat en met de interactie tussen de invallende en gereflecteerde golf. Dit laatste aspect
was eerder verwaarloosd in een methode eerder gepubliceerd door Stergiopulos et al.
(Stergiopulos 1993). Parker en Jones (1990) publiceerden tevens een niet-lineaire methode,
maar Stergiopulos (Stergiopulos 1993) en Pythoud (Pythoud 1995) wijzen erop dat de
aanname van een niet-lineair druk-diameter verband niet is behouden in de methode, evenmin
als de interactie tussen invallende en gereflecteerde golf. De methode van Pythoud maakt
gebruik van Riemann-invarianten, en vereist kennis van simultaan gemeten druk, debiet en
diameter in functie van de tijd. Vergelijking met de klassieke lineaire methode toont aan dat
de lineaire methode de invallende en gereflecteerde componenten overschat ten opzichte van
de niet-lineaire methode (Figuur 3.35).
Dit lijkt contradictorisch, vermits men
verwacht dat in beide gevallen de som
van de invallende en gereflecteerde
golven gelijk is. Men verwacht dus geen
overschatting van zowel de invallende
als gereflecteerde component, doch dit
is een gevolg van de interactie van de
fimels] " Times) gereflecteerde golf met de invallende.
De verschillen tussen de lineaire en niet-
Figuur 3.35. Lineaire (volle lijn) en niet-lineaire lineaire theorie (verschil in amplitude)
(streeplijn) splitsing van de druk voor een bedragen 12 tot 16%.
simulatie van een normotensief (links) en
hypertensief (rechts) persoon.

Pressure [kPa)
c

Pythoud (Pythoud 1995) wijst echter op de noodzaak van de exacte en nauwkeurige kennis
van simultaan gemeten druk, debiet en diameter. Deze informatie is doorgaans niet gekend en
gelet op de beperkte nauwkeurigheid van vooral de debietmeting (in het beste geval 5%) is de
lineaire methode in de meeste gevallen voldoende. De methode houdt overigens geen
rekening met visco-elasticiteit, wrijving, of een sterke graad van convergentie waar een
continue reflectie optreedt (geen enkele methode houdt hiermee trouwens rekening). Pythoud
(Pythoud 1996) toont dat het model kan worden gecombineerd met een lineair model zodat
ook de effecten van wrijving kunnen worden ingecalculeerd, maar de eerder geformuleerde
besluiten blijven geldig.
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Een gemeenschappelijk kenmerk van alle geciteerde methodes is dat zij de totale golfvorm
opsplitsen in 1 enkele invallende en 1 gereflecteerde golf. Berger et al. (Berger 1993)
beschrijven een lineaire 1D theorie die toelaat deze ene invallende en gereflecteerde golf
verder te splitsen in een serie voorwaarts en achterwaarts bewegende golven, die ontstaan
door meervoudige reflectie aan het afwaartse en opwaartse eind van een transmissielijnmodel.
De traditionele theorie is hiervan een speciaal geval (alle invallende en retrograde golven
worden samengenomen; Figuur 3.36).

Er treedt dus re-reflectie op

,;(w) . 1;(3)1 aan de aortaklep. Berger
@ z, < 2, () neemt een
: P ——  reflectiecoéfficient = 1
p_ > (totale reflectie),  wat
/( .................................................... Y \ aanvaardbaar is tijdens
/ Py, diastole. Tijdens de systole
/ N is de situatie  echter
p=> T R _X=F; complexer en is er interactie
‘x‘\\ > tussen het open ventrikel en
| N LTI de  aorta,  waardoor
* terugkerende golven het
\ ’ ventrikel kunnen

\ ) Paw,s., ! binnendringen.

\ Prﬂ,‘

Figuur 3.36. Scenario voor meervoudige reflectie (naar Berger

1993)
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Figuur 3.37. Voorbeeld van een set invallende (links) en retrograde (rechts) golven in het
geval van 5 re-reflecties (naar Berger 1993)

Figuur 3.37 toont een voorbeeld waarbij de theorie 5 significante voor- en achterwaartse
componenten in de aorta van een hond in acht neemt. De som van alle invallende en
gereflecteerde componenten zou het resultaat zijn volgens de klassieke analyse. Merk op in de
figuur dat een retrograde golf van een niveau n slechts ontstaat aan de aortaklep nadat de golf
van niveau n-1 is aangekomen. Merk ook op dat alle beschouwde golven de aortaklep
bereiken op het ogenblik dat deze is geopend (met een aanname van een totale reflectie). Dit
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wijst op een vrij hoge aangenomen golfsnelheid of korte lengte L, waardoor de benodigde tijd
voor het afleggen van het traject 2L klein is. De auteurs tonen, aan de hand van hondendata,
aan dat in geval van vasoconstrictie de golfintensiteit toeneemt en bij vasodilatatie afneemt,
doch leveren geen concrete informatie over waar precies de reflectiezone is gelokaliseerd.

De methode voor de meervoudige reflectie vereist kennis van de aortadruk en het aortadebiet,
de ingangs- en karakteristieke impedantie. Er is geen expliciete aanname vereist omtrent de
lengte van de transmissielijn van Figuur 3.36.

3.6. Besluiten

Dit hoofdstuk biedt, aan de hand van de literatuur, een overzicht van de bestaande modellen
voor het cardiovasculair systeem. De meest eenvoudige modellen zijn de discrete parameter
modellen, waarvan het windketelmodel het oudste en meest eenvoudige model is. Op basis
van de ingangsimpedantie en van de respons van deze modellen op een aangelegd debiet kan
men besluiten dat het alternatief 3-element windketelmodel en het 5-componenten model van
Toy als beste modellen naar voor komen. Beide modellen plaatsen de karakteristieke
impedantie van de aorta in serie met de compliantie, waardoor de karakteristieke impedantie
geen deel uitmaakt van de totale weerstand.

Met toenemende graad van complexiteit worden buis en T-buis modellen behandeld, om
uiteindelijk te komen tot verdeelde netwerkmodellen. Het overzicht vangt aan met het
elektrisch model van Westerhof voor de arteriéle circulatie en sluit af met een model van
Sheng voor de volledige grote bloedsomloop, inclusief het aderlijk stelsel. Naarmate
mathematische modellen meer en meer aanvaard worden en betrouwbaar blijken, worden ze
meer en meer aangewend bij de oplossing en interpretatie van bepaalde problemen (stenosen,
de studie van de transfertfunctie, ...).

De verdeelde parametermodellen kunnen worden onderverdeeld in lineaire en niet-lineaire
modellen, waarbij niet-lineariteiten ontstaan als gevolg van de convectieve termen in de
Navier-Stokes vergelijkingen enerzijds en als gevolg van het niet-lineair verband in de druk-
oppervilakte relatie van de gemodelleerde slagaders anderzijds. Niet-lineaire modellen
rekenen in het tijdsdomein, zodat het inbouwen van visco-elasticiteit niet voor de hand
liggend is. Deze modellen hebben ook het nadeel dat de wrijvingsterm, welke volgens de
Womersley theorie toeneemt met de frequentie, een constante is, waardoor hoogfrequente
componenten in het frequentiespectrum onvoldoende gedempt kunnen zijn.

Lineaire modellen rekenen doorgaans in het frequentiedomein, waarbij rekening wordt
gehouden met frequentie-afhankelijke wrijving en visco-elasticiteit. Nadeel is dat enkel
oplossingen in een regimetoestand kunnen worden gevonden en dat ze uiteraard geen niet-
lineariteiten aankunnen.

Er is eensgezindheid over het feit dat linearisatie van de Navier-Stokes vergelijkingen geen
significante wijzigingen in de berekende druk en debiet (Schaaf en Abbrecht 1972, Raines
1974) met zich meebrengt. De gebruikte uitdrukking voor de schuifspanning in het niet-
lineaire model blijkt eveneens van minder belang (Wemple en Mockros 1972, Schaaf en
Abbrecht 1972, Stergiopulos 1992). De niet-lineaire druk-diameter relatie is belangrijk, en
kan vooral perifeer tot verschillen in de berekende drukken aanleiding geven (Stergiopulos
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1992). Wemple en Mockros (1972) stellen dat elastische niet-lineariteiten van minder belang
zijn. Stergiopulos wijst op het belang van het gebruikte discreet parameter model voor de
beéindiging van de grote slagaders (Stergiopulos 1992).

Een vergelijking tussen de verschillende modellen is onmogelijk, gezien de verschillende
datasets die gebruikt worden, evenals de verschillende op- en afwaartse randvoorwaarden.
Ondanks alle conceptuele verschillen leveren zowel lineaire als niet-lineaire modellen
fysiologisch relevante informatie, en worden de in vivo waargenomen golffenomenen voor
elk van deze modellen teruggevonden.

Ter voorbereiding van Hoofdstuk 4 wordt de lineaire transmissielijntheorie behandeld. Via de
Womersley theorie (Hoofdstuk 2) kunnen de geometrische en mechanische gegevens van de
arteriéle boom worden vertaald naar elektrische netwerkcomponenten. Aansluitend wordt de
theorie van de golfreflectie behandeld.

Wanneer golfreflectie wordt bestudeerd in termen van ingangsimpedantie, lijkt het alsof de
reflectie afkomstig is van één (of twee) discrete locaties. De afstand tot die locaties noemt
men de effectieve lengte van de aorta. De ontwikkeling van de buis en T-buismodellen stoelt
op deze waarnemingen. O’Rourke stelt dat twee discrete reflectiezones aanwezig zijn in het
lichaam: een eerste relatief dicht bij het hart, en een tweede in de buurt van de aorto-iliac
bifurcatie. Deze laatste reflectiezone wordt ook door andere onderzoekers erkend (Murgo
1980, Latham 1985), maar Latham et al. (Latham 1985) identificeren een tweede reflectiepunt
in de buurt van de nierslagaders. Karamanoglu et al (Karamaoglu 1993) tonen in een studie
op een mathematisch model aan dat door wijziging van de reflectiecoéfficiént van de
slagaders naar de organen in de onderbuik de golfreflectie in de aorta sterk wordt beinvioed.
Ze bevestigen het belang van de aftakkingen van de aorta in de onderbuik. Karamanoglu et al.
tonen ook aan dat golfreflectie perifeer slechts weinig invloed uitoefent op de vorm van de
druk in de centrale aorta. Dit impliceert dat gewijzigde golfreflectie onder invloed van vaso-
actieve medicatie niet het gevolg kan zijn van inwerking op perifere arteriolen, maar op deze
van de organen in de onderbuik.

Onderzoek van de intensiteit van golfreflectie kan door het splitsen van de gemeten golf in
een invallende en gereflecteerde golf. Pythoud (Pythoud 1996) stelt dat een klassieke lineaire
theorie voldoende nauwkeurige informatie oplevert. Een meer complexe theorie (Berger
1993), steunend op een buismodel voor de aorta, laat toe de invallende en gereflecteerde golf
verder te verdelen in een serie golven onderhevig aan meervoudige reflectie zowel aan het
afwaartse einde, als aan de (gesloten) aortaklep.

In verband met de golfreflectie in de aorta kunnen twee bedenkingen worden geformuleerd:

1. De ontbinding van de golf in een invallend en een gereflecteerd deel moet toelaten meer
informatie te verkrijgen omtrent de locatie van het reflectiepunt

2. De geometrische en elastische convergentie wordt genegeerd. Nochtans zorgen deze ervoor
dat de karakteristieke impedantie continu wijzigt langsheen de aorta, wat zorgt voor een
continue reflectie van de druk- en debietgolven. Deze beide aspecten zullen verder worden
behandeld in Hoofdstukken 4, 5 en 6.
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Hoofdstuk 4

Een transmissielijnmodel voor de arteriéle circulatie

Hoofdstuk 4 beschrijft een lineair transmissielijnmodel dat toelaat de voortplanting van druk-
en debietgolven over het arterieel systeem te berekenen. Het model houdt rekening met visco-
elasticiteit en met een niet-lineair verband tussen de gemiddelde druk en de arteriéle
compliantie. De dataset is gebaseerd op gegevens gepubliceerd door Westerhof et al. en
Stergiopulos et al. Er wordt een referentieset opgesteld voor de slagaders en voor de distale
modellen, gebruikt als belasting voor de eindslagaders. Het haemodynamisch gedrag van dit
basismodel wordt in detail bestudeerd. Vervolgens wordt het belang gedemonstreerd van de
keuze van de dataset, het visco-elastische model en de belasting van de eindarterién. Het
model wordt vergeleken met een niet-lineair model (Stergiopulos) waarbij druk en debiet
worden berekend voor een identieke configuratie, met gelijke op- en afwaartse
randvoorwaarden. Tot slot wordt de golfreflectie in de aorta bestudeerd aan de hand van het
basismodel enerzijds en 3 vereenvoudigde modellen voor de aorta anderzijds.

Een gedeelte van het werk voorgesteld in dit hoofdstuk is/wordt gepubliceerd als:

Segers P, Verdonck P, Verhoeven R. Effect of visco-elastic damping and capillary bed model
on the peripheral pressure wave. Computers in Cardiology, Wenen 1995.

Segers P, Stergiopulos N, Verdonck P, Verhoeven R. Assessment of distributed arterial
network models. Aanvaard voor publicatie in Medical & Biological Engineering &
Computing.
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Hoofdstuk 4

Een transmissielijnmodel voor de arteriéle circulatie

4.1. Opbouw van het standaardmodel

In de onderstelling van een regelmatig hartritme hebben de druk en het debiet in het
slagaderlijk systeem een periodiek karakter, waardoor ze via Fourier-analyse (Hoofdstuk 2)
kunnen worden ontbonden in een reeks van harmonischen. In Hoofdstuk 3 wordt uiteengezet
hoe, steunend op de lineaire transmissielijntheorie en de uitdrukkingen van Womersley
(Hoofdstuk 2), een model kan worden gebouwd dat toelaat de voortplanting van sinusoidale
druk- en debietgolven te bepalen. Het transmissielijnmodel berekent de voortplanting en
reflectie van elke individuele harmonische, waarna deze worden gesuperponeerd en
getransformeerd naar het tijdsdomein. Bij de berekeningen wordt telkens uitgegaan van een
standaard gegevensset, die in dit eerste deel wordt opgebouwd.

4.1.1. Gegevensset voor de slagaders

In 1969 publiceerde Westerhof (Westerhof 1969) een lijst met geometrische (diameter, lengte
en wanddikte) en mechanische (E-moduli) gegevens van de belangrijkste slagaders van het
arteriéle systeem. Deze gegevensset is representatief voor een volwassen individu met een
lengte van 1.75m en een gewicht van 70 kg en wordt (zie Hoofdstuk 3) door verschillende
auteurs gebruikt. Deze lijst wordt onder andere aangepast door Avolio (Avolio 1980), die een
aantal vertakkingen naar het hoofd toevoegde aan deze dataset. Stergiopulos (Stergiopulos
1992) baseert zich voor zijn niet-lineair model eveneens op deze dataset, maar brengt enkele
aanpassingen aan teneinde de buffercapaciteit van het slagaderlijk systeem beter te benaderen.
Het zijn de gegevens van Stergiopulos die als basis worden gebruikt bij de opbouw van het
model voor de slagaders.

Modellen die de Navier-Stokes vergelijkingen
en de continuiteitsvergelijking in  het
tijdsdomein oplossen kunnen expliciet tapse
slagadersegmenten modelleren (Hoofdstuk 3).
Zo ook het model van Stergiopulos, die zijn
gegevens publiceert in termen van een
opwaartse en afwaartse diameter en de lengte
van het segment (Stergiopulos 1992). In het
transmissielijnmodel wordt een taps segment
gemodelleerd als een opeenvolging van
cilindrische segmenten (Figuur 4.1).

Figuur 4.1. Modellering van tapse
segmenten  bij  tijdsdomein-modellen
(volle lijn) en frequentiedomein-modellen
(streeplijn).

Bij het opstellen van de dataset voor het transmissielijnmodel is het vervangen van de tapse
segmenten door sprongsgewijs verlopende segmenten zo uitgevoerd dat
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¢ het totale volume van het beschouwde segment gelijk is voor beide modellen
e de compliantie van elk segment gelijk is in beide gevallen
e de lengte van de segmenten gelijk is

Vermits voor elk segment het volume en de lengte L; zijn gekend kan de binnenstraal R; van
het segment worden bepaald. De compliantie C; wordt bepaald door de straal R;, de wanddikte
(h;), de lengte (L), de elasticiteitsmodulus (E100,i) en de coéfficiént van Poisson v (4.1)

. 2nR%(1-v?) . “n

E100,ihi

Met v=0.5 dienen enkel Eino,i en h; nog te worden bepaald. De waarde van de wanddikte
wordt overgenomen van (Westerhof 1969), zodat ook Ejo,i tenslotte kan worden berekend.

Merk op dat de relatie druk-oppervlakte niet-lineair is en dat de compliantie derhalve
afhankelijk is van de druk. De gepubliceerde gegevens van (Westerhof 1969, Stergiopulos
1992) worden dan ook gegeven bij een referentiedruk van 100 mmHg, en de E-modulus
afgeleid uit deze gegevens wordt E;oo genoemd.

De dataset die op deze manier wordt verkregen wordt weergegeven in Tabel 4.1.

NR naam ST TLmodel straal wanddikt lengte X E100 C
(cm) e (cm) (cm)  (kPa) (ml/kPa)
(cm)

1 aoascendens 1 01_ 1.470 0.164 1 1 254 0.3601

2 02_ 1470 0.164 1 2 254 0.3601

3 03 1440 0.164 1 3 274 0.3134
4 s 1440 0161 1 4 274 03193

5 aortaboog A 2 05_ 1.252 0.132 1 5 274 0.2557
6 o 1120 0182 1 6 284  0.769

7 aortaboogB 14 07 1.069 0.127 2 8 240 0.3777
8 . 1040 0127 19 99 283  0.2805

9 thoracaleac A 18 09 0999 0.12 26 125 248 0.4113
w0 o8 0945 012 26 151 266  0.3236

11 thoracaleaocB 27 11 0.824 0.09 26 177 266 0.2861

12 12 0.764  0.09 26 203 289 0.2102

13 13 0.700  0.09 26 229 304 0.1537
. B . 0645 0087 26 255 317 _ 01194
_15 abdom.ao. A 28 15B . 0610 0.084 53 308 255 02645

16 abdom.ao.B 35 16 0.573 0.083 1 318 222 0.0481
v I 0564 0083 1 328 225 00453
(18 abdomao.C 37 188 0590 0083 2 348 236 00988

19 abdom.ao.D 39 19 0580 0.082 53 40.1 251 0.2365
20 208 . 0548 0078 53 454 259 02036

21 abdom.ao.E 41 21_ 0.541 0.075 1 464 195 0.0511

NR naam ST TLmodel straal wanddikt lengte X E100 C
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22 22T 0.520 0.075 1 47.4 203 0.0436
23 intercostalis 26 10B0O1_ 0.632 0.05 15 16.6 334 0.1069
24 10B02_ 0.590 0.05 15 181 338 0.0860
25 10B03_ 0.550 0.05 15 196 338 0.0697
26 10B04_ 0.525 0.05 15 211 345 0.0593
27 10B05_ 0.500 0.05 1 22.1 345 0.0341
28 10BO6E06 0.474 0.05 1 23.1 345 0.0291
29 anonymus 3 04B01_ 1.010 0.086 1 5 356 0.1588
30 04B02_ 0.809 0.086 1 6 356 0.0816
31 04BO3T 0.620 0.086 1.4 7.4 356 0.0514
32 r.iliacacom. 43 22L01_ 0.393 0.063 291 50.3 350 0.0378
'3 o2wB 0350 0063 291 532 356 00262
34 r.iliacaext. 50 22L03_ 0.320 0.055 5.8 59.0 165 0.0987
35 221.04_ 0.312 0.055 25 615 169 0.0386
3% 2B 0303 0053 61 676 173 0.0875_
37 r. femoralis 52 22L06_ 0.259 0.052 6.1 737 169 0.0569
38 22107 0.249 0.052 6.1 79.8 225 0.0379
39 22108 0.238 0.05 6.1 859 278 0.0279
40 22L09_ 0.223 0.049 7.1 93.0 300 0.0252
41 22110_ 0.211 0.048 6.3 99.3 450 0.0129
42 22111 0.202 0.047 6.3 105.6 600 0.0087
43 22L12T 0.190 0.046 6.3 1119 812 0.0055
44 . iliaca com. 42 22R01_ 0.393 0.063 291 50.3 350 0.0378
45 2R08 0350 0063 291 532 356 00262
46 | iliaca ext. 44 22R03 0.320 0.055 58 59.0 165 0.0987
47 22R04_ 0.312 0.055 25 615 169 0.0386
8 2RO0B 0303 0053 61 676 173 00875
49 1. femoralis 46 22R06_ 0.259 0.052 6.1 737 169 0.0569
50 22R07 0.249 0.052 6.1 79.8 225 0.0379
51 22R08 0.238 0.05 6.1 859 278 0.0279
52 22R09 0.223 0.049 7.1 930 300 0.0252
53 22R10 0.211 0.048 6.3 99.3 450 0.0129
54 22R11_ 0.202 0.047 6.3 105.6 600 0.0087
55 22R12T 0.190 0.046 6.3 111.9 812 0.0055
56 LsubclviaA 19 08BOLB 0423 0067 34 133 249 00728
57 l.subclaviaB 21 08B02_ 0.403 0.066 6.8 20.1 248 0.1284
58 08B03 0.371 0.062 6.1 26.2 251 0.0942
59 08B04 0.346 0.057 56 318 259 0.0741
60 08B05 0.320 0.055 6.3 38.1 338 0.0524
61 08B06 0.280 0.053 6.3 444 356 0.0345
62 08B07_ 0.247 0.052 6.3 50.7 375 0.0229
63 08B0O8T 0.236 0.05 48 555 398 0.0150
64 rsubcaviaA 4 04BOSLOIB 0423 0067 34 108 249 00728
65 r.subclaviaB 7 04B03L02_ 0.403 0.066 6.8 17.6 248 0.1284
66 04B03L03_ 0.371 0.062 6.1 237 251 0.0942
67 04B03L04_ 0.346 0.057 56 29.3 259 0.0741
68 04B03L05_ 0.320 0.055 6.3 35.6 338 0.0524

NR naam ST TLmodel straal wanddikt lengte X E100 C
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69 04B03L06_ 0.280 0.053 6.3 419 356 0.0345
70 04B03LO7_ 0.247 0.052 6.3 482 375 0.0229
71 04B03L03T 0.236 0.05 48 53 398 0.0150
72 . carotiscom. 15 06BO01_ 0.544 0.063 59 119 308 0.2308
73 06B02_ 0435 0.063 59 1738 308 0.1180
74 06B03_ 0434 0.063 59 237 308 0.1172
75 06B04T 0370 0.063 3.1 26.8 308 0.0381
76 r.carotiscom. 5 04BO3RO1_ 0.544 0.063 59 133 311 0.2288
77 04B03R02_ 0.449 0.063 59 19.2 311 0.1287
78 04BO3RO3T 0370 0.063 59 251 311 0.0720
79 |l tibialisant. 49 22112101 0.131 0.039 7.5 1194 795 0.0026
80 221.121.02_ 0.127 0.039 7.5 1269 795 0.0023
81 221.12103_ 0.122 0.039 7.5 1344 795 0.0021
82 221.121.04_ 0.120 0.039 7.5 1419 795 0.0020
83 22L12L05E15 0.117 0.089 43 146.2 795 0.0010
84 |.tibialis post. 48 22L12R01_ 0.156 0.051 6.7 1186 685 0.0034
85 22L12R02_ 0.152 0.049 6.7 1253 685 0.0033
86 22L12R03_ 0.148 0.046 6.7 1320 685 0.0032
87 22L12R04_ 0.144 0.044 6.7 138.7 685 0.0031
88 22L12R0OSE14 0.141 0.041 53 1440 685 0.0025
89 r.tibialisant. 55 22R12R01_ 0.131 0.039 7.5 1194 795 0.0026
90 22R12R02_ 0.127 0.039 7.5 1269 795 0.0023
91 22R12R03_ 0.122  0.039 7.5 1344 795 0.0021
92 22R12R04_ 0.120 0.039 7.5 1419 795 0.0020
93 22R12R0SE15 0.117 0.089 43 146.2 795 0.0010
94 r.tibialis post. 54 22R12L01_ 0.156 0.051 6.7 1186 685 0.0034
95 22R121.02_ 0.152 0.049 6.7 1253 685 0.0033
96 22R12103_ 0.148 0.046 6.7 1320 685 0.0032
97 22R121.04_ 0.144 0.044 6.7 138.7 685 0.0031
98 22R12L05E14 0.141 0.041 53 1440 685 0.0025
99 r.profundus 53 22R05B01_ 0199 0.052 6.3 739 794 0.0057
100 22R05B02E14 0.186 0.046 6.3 80.2 794 0.0052
101 I profundus 47 22L05B01_ 0199 0.052 6.3 739 794 0.0057
102 22L05B0214E 0.186 0.046 6.3 80.2 794 0.0052
103 mesent. inf. 40 20B01_ 0.235 0.043 25 479 288 0.0124
104 20B02E12 0.155 0.043 25 504 288 0.0035
105 mesent.sup. 34 15B01_ 0397 0.069 29 337 213 0.0583
106 15B02E10 0.354 0.069 3 36.7 213 0.0427
107 | renalis 36 17BO1EI1 0260 0.052 32 36 235 0.0217
108 r. renalis 38 18BO1EI11 0.260 0.052 3.2 38 235 0.0217
109 coeliaca A 29 14B01_ 0.390 0.064 1 265 236 0.0185
10 4028 0347 0064 1 275 236 00131
111 coeliaca B 30 14B03_ 0.262 0.061 1 285 194 0.0072
112 14B0AT 0.243 0.061 1 295 194 0.0057
113 lienalis 33 14B04L01_ 0.209 0.054 3 325 171 0.0140
114 14B04L02E09 0193 0.054 33 3538 171 0.0121

115 hepatica 31 14B02B01_ 0272 0.049 33 308 260 0.0245
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NR naam ST TLmodel straal wanddikt lengte X E100 C
e

116 14B02B02EO7 0220 0.049 33 34.1 260 0.0130
117 gastrica 32 14B04R01_ 0.161 0.045 35 33 191 0.0080
118 14B04R02E08 0.151 0.045 36 36.6 191 0.0068
119 |. radialis 22 08BO8RO1_ 0.174 0.044 7.1 626 425 0.0094
120 08B08R02_ 0.159 0.043 7.1 69.7 425 0.0074
121 08B08RO3_ 0.145 0.042 7.1 76.8 425 0.0057
122 08B0O8RO4E02 0.142 0.041 22 79 425 0.0017
(123 l.ulnaris A 23 08BOBLOLB 0215 0.049 67 622 445 00144
124 1. ulnaris B 25 08B08L0O2_ 0.203 0.047 6.7 689 437 0.0128
125 08B08LO3_ 0.188 0.046 6.7 75.6 437 0.0104
126 08B08L0O4E04 0.183 0.045 3.7 79.3 437 0.0054
127 . interosseous 24 08B0SLO1BO1EO3 0.091 0.028 79 701 856 0.0012
128 r. radialis 8 04B03L08LO1_ 0.183 0.044 7.1 60.1 449 0.0104
129 04B03L08LO2_ 0.165 0.043 7.1 67.2 449 0.0078
130 04B03L08LO3_ 0.159 0.042 7.1 743 449 0.0071
131 04B03L08L04E02 0.153 0.041 22 765 449 0.0020
132 r. ulnaris A 9 04BO3LO8BRO1_ 0.183 0.049 3 56 362 0.0049
133 04BO3LOSROZB 0170 0049 37 597 362  0.0048
134 r. ulnaris B 11 04BO3L0O8RO3_ 0.162 0.047 6.7 664 342 0.0083
135 04BO3L08BRO4_ 0.145 0.046 6.7 731 342 0.0061
136 04B03L0BROSED4 0.139 0.045 3.7 76.8 342 0.0030
137 r.interosseous 10 04B03L08R02B01_ 0.107 0.028 3 62.7 892 0.0007
138 04B0O3LO8R02B02EO3 (0.091 0.028 4.9 67.6 892 0.0007
139 | vertebralis 20 08B01B01_ 0.188 0.046 7.4 20.7 447 0.0113
140 08B01B02E01 0.183 0.045 74 281 447 0.0106
141 r. vertebralis 6 04B03L01BO1_ 0.188 0.046 7.4 182 447 0.0113
142 04B03L01B02EO1 0.183 0.045 74 256 447 0.0106
143 | carotisext. 17 06B04R0O1_ 0.284 0.045 59 327 682 0.0208
144 06B04R02_ 0235 0.039 59 386 921 0.0100
145 06B04R03E05 0193 0.026 59 445 1253 0.0061
146 | carotisint. 16 06B04L01_ 0.284 0.045 59 327 682 0.0208
147 06B04L02_ 0235 0.039 59 386 921 0.0100
148 06B04L03E05 0193 0.026 59 445 1253 0.0061
149 r.carotisext. 13 04B0O3R03L01_ 0284 0.045 59 31 682 0.0208
150 04BO3R03L02_ 0235 0.039 59 369 921 0.0100
151 04B0O3RO3L0O3E0S 0193 0.026 59 428 1253 0.0061
152 r.carotisint. 12 04B0O3RO3R01_ 0284 0.045 59 31 682 0.0208
153 04BO3RO3R02_ 0235 0.039 59 369 921 0.0100
154 04B0O3RO3RO3E05 0193 0.026 59 428 1253 0.0061
155 . iliaca int. 45 22102B01E13 0.200 0.053 5 582 83 0.0429
156 . iliaca int. 51 22R02BO1E13 0.200 0.053 5 582 83 0.0429
Tabel 4.1. Datalijst met geometrische en mechanische parameters van segmenten opgenomen
in het transmissielijnmodel. NR = nummer segment transmissielijnmodel; ST =
identificatiecode volgens (Stergiopulos 1992); TLmodel = identificatiecode in

transmissielijnmodel; C = de compliantie van elk segment.
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Figuur ~ 4.2.  Gemodelleerde
slagadersegmenten (naar
Stergiopulos 1992).

De totale compliantie (bij 100 mmHg) van de slagaders
(bekomen door sommatie van de compliantie van de
verschillende segmenten) bedraagt 9.22 ml/kPa, of 1.23
ml/mmHg. Figuur 4.2 lokaliseert de verschillende
slagadersegmenten in het menselijk lichaam. De
coronairen worden niet gemodelleerd, evenmin als de
cirkel van Willis (het vaatbed van de hersenen).

Het transmissielijnmodel onderscheidt vier types segmenten en elk type heeft een eigen code:
e ** :gewoon segment, zonder vertakkingen

**T: bifurcatie, waarbij de hoof
**E: eindsegment, stoppend op

**B: segment met zijtak, maar de hoofdtak zelf loopt door

dtak zelf stopt
het model van de kleine slagaders, arteriolen en capillairen

Dit wordt geillustreerd aan de hand van
de vertakkingen naar lever, milt en

14B04R0L_
| 14B04T H 14B02B H 14B02B H
14B04LOL_

maag vanuit de aorta (Figuur 4.3). De

eindsegmenten krijgen bovendien een

w1 % | code waarmee de parameters van de
158 belasting worden geidentificeerd.

Figuur 4.3. Codering van de segmenten (voorbeeld:

vertakking naar lever, maag en mil

[y
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4.1.2. Dataset voor de kleine slagaders, arteriolen en capillairen

Modelleren van alle arteriéle bloedvaten is praktisch onmogelijk, en daarom worden de
Kleinere slagaders, arteriolen en capillairen “gelumped”, waarbij hun globaal effect wordt
gemodelleerd met een belastingsimpedantie (naar analogie met het transmissielijnmodel).
Naar analogie met (Stergiopulos 1992) wordt gekozen voor een 3-element windketel model,
opgebouwd uit een weerstand R; (karakteristieke impedantie) in serie met een
windketelsegment, bestaande uit de distale compliantie C, en de weerstand R, (Tabel 4.2).

bloedvat code R: R, Rt C2
mmHg/(ml/s) mmHg/(ml/s) mmHg/(ml/s) (ml/mmHg)
vertebralis EO1 9.0 36.1 45.1 0.0054
radialis EO02 8.0 31.7 39.6 0.0061
interosseus EO3 126.5 506.0 632.5 0.0004
ulnaris EO4 8.0 31.7 39.6 0.0061
carotis int/ext EO5 20.9 83.4 104.3 0.0023
intercostalis EO06 2.1 8.3 10.4 0.0232
hepatica EO7 5.5 21.8 27.2 0.0089
gastrica EO08 8.1 325 40.6 0.0060
lienalis E09 3.5 14.0 17.4 0.0139
mesent. sup E10 1.4 5.6 7.0 0.0347
renalis Ell 1.7 6.8 8.5 0.0285
mesent. inf E12 10.4 41.3 51.6 0.0047
iliaca int E13 11.9 47.6 59.6 0.0041
tibialis post/profundus  E14 7.1 28.7 35.8 0.0068
tibialis ant E15 8.4 33.5 41.9 0.0058

Tabel 4.2. Parameters voor de 3-element windketel belastingsmodellen (Rt=R1+R2)

Bemerk dat R; telkens 20% bedraagt van de totale weerstand R1+R,. De compliantie-bijdrage
van de 3 element windketels bedraagt samen 0.24 ml/mmHg, zodat de totale compliantie 1.47
ml/mmHg bedraagt. De gegevensset geldt voor een persoon van 1.75m, 75 kg. Volgens de

formule van Dubois bedraagt de lichaamsoppervlakte
0.425
BSA:7184[maS§a) (Iengte)0'725: 1.90 m®. De totale compliantie, bij 100 mmHg,
10

bedraagt aldus 0.77 ml/mmHg/m® Deze waarde is in overeenstemming met de waarden
gepubliceerd door Randall et al. (0.70 tot 1.20 ml/mmHg/m?).
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4.1.3. Implementatie van de niet-lineaire elasticiteit en visco-elasticiteit

4.1.3.1. DE NIET-LINEAIRE ELASTICITEIT

De berekeningen met het transmissielijnmodel worden uitgevoerd in het frequentiedomein.
Een opwaarts aangelegde druk of debiet wordt via Fourier-analyse eerst ontbonden in
harmonischen, waarna de voortplanting van iedere harmonische afzonderlijk wordt berekend.
In de post-processing fase worden deze harmonischen getransfereerd naar het tijdsdomein, en
gesuperponeerd. Dit impliceert dat geen expliciete relatie tussen de druk en de oppervlakte
kan worden opgelegd, vermits het verloop van de druk in de tijd slechts is gekend op het
einde van de berekeningen.

De elasticiteit kan echter wel worden gekoppeld aan de gemiddelde druk. Deze wordt
uitsluitend bepaald door de geometrische eigenschappen van de configuratie en niet door de
mechanische. In een eerste berekeningsfase wordt aldus de gemiddelde druk berekend over de
circulatie, en met deze waarde kan een nieuwe, aangepaste E-modulus worden gevonden.
Deze nieuwe E-modulus wordt dan gebruikt voor het vervolg van de berekeningen (de grond-
en hogere harmonischen).

Het arc-tangens model van Langewouters (Hoofdstuk 1) steunt op de waarneming dat Es, de
statische incrementele elasticiteitsmodulus, varieert met de druk volgens een 2° graads
betrekking en naar analogie met (Stergiopulos 1992) kan betrekking (4.2) worden afgeleid:

1
b

2
1+(P_Paj
Py

Erer Is de E-modulus bij 100 mmHg, en a=0.4, b=5, P3=20 en Pp,=30 mmHg. De verhouding

EsJ/Ews en de berekende compliantie van de slagaders van Tabel 4.1 in functie van de
gemiddelde arteriéle druk worden voorgesteld in Figuur 4.4.

Es = Eref (4-2)

a+
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Figuur 4.4. Verloop van Eg¢/E.s (rechts), en de arteriéle compliantie van het
basismodel exclusief distale compliantie (links) in functie van de gemiddelde
arteriéle druk.

Bemerk de analogie tussen het profiel van de arteriéle (volume-)compliantie als functie van
de gemiddelde druk, en dat van de oppervlakte-compliantie gegeven door Langewouters
(Hoofdstuk 1). Beiden bereiken een maximum op P, = 20 mmHg, wat een gevolg is van het
typische S-vormige profiel van de druk-diameter relatie (Hoofdstuk 1).

4.1.3.2. DE VISCO-ELASTISCHE VAATWAND

In Hoofdstuk 1 wordt aangetoond dat het visco-elastisch gedrag van de vaatwand kan worden
uitgedrukt door middel van een complexe elasticiteitsmodulus E*, met een reéel en imaginair
deel, of een modulus en een fasehoek:

E*= E,q +iEjy =|Ele'¢E

Indien men de transmissielijntheorie opstelt met deze complexe elasticiteitsmodulus, dan
wijzigt de uitdrukking voor de golfsnelheid en de karakteristieke impedantie en bijgevolg ook
de uitdrukking van de transversale impedantie Z;. De uitdrukking voor de longitudinale
impedantie blijft ongewijzigd. Men bekomt

2

2ol
Zj pCH
(PE

Eh

G 2 een complex getal en |E| de modulus en g de
2pR(l—v )

fasehoek van de complexe elasticiteitsmodulus, p de densiteit van bloed, R en h de straal en
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wanddikte van het bloedvat, en v de coéfficiént van Poisson. De transversale impedantie kan
dan worden herschreven als

27:R3(1—v2) i(ﬁ_@E)
Zi=g+ioc=0—— e ?

Eh
waaruit
2nR3(1— v2)
g=w \E\h sin(eg) (4.3
en
21cR3(1—v2)
c= Eh cos(opg) (4.4)

(4.3) en (4.4) vormen samen met (3.19) en (3.20) de betrekkingen die, in geval van een visco-
elastische vaatwand, het hydraulisch probleem omzetten naar een elektrisch
transmissielijnprobleem met lijnparameters r, I, ¢ en g. In het algemeen (zie Hoofdstuk 1) zijn
zowel |E| als g functie van de frequentie van de harmonischen.

4.1.4. Flow-chart van het transmissielijnmodel

Figuur 4.5 toont het schematisch verloop van het transmissielijnprogramma. De data-file
bevat de algemene gegevens omtrent de gemodelleerde structuur (gegevens Tabel 4.1), terwijl
een tweede bestand een lijst bevat van harmonischen (een druk P of debiet Q), waarvoor de
voortplanting over de boom dient te worden berekend. In een eerste fase wordt de gemiddelde
druk over de volledige structuur bepaald en wordt de statische elasticiteitsmodulus Es(Prm)
berekend, met P, de gemiddelde druk. Deze nieuwe E-modulus wordt bij het verdere verloop
van de berekeningen gebruikt.

Uit de lijst van harmonischen is de frequentie bekend van de te berekenen harmonische.
Samen met de gegevens van de data-file wordt de ingangs- en karakteristieke impedantie
berekend over de ganse boom (eventueel rekening houdend met visco-elasticiteit) en
vervolgens kan de voortplanting van de drukgolf over de structuur worden bepaald. Via het
verband tussen P en Q wordt het debiet bepaald. Deze gegevens worden weggeschreven in
een tijdelijk output-bestand, waarna een volgende harmonische wordt berekend. In een post-
processing fase worden de verschillende harmonischen, gestockeerd in het output-bestand,
getransformeerd naar het tijJdsdomein en gesommeerd.
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data-file

harmonischen P of Q

gemiddelde druk P

E.(P,)

Zo(wk) en Z(o,)

voortplanting P(w,)

berekening Q(w,)

output-file

superpositie harmonischen

harmonische k

Figuur 4.5. Flow-chart van het transmissielijnprogramma.
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4.2. Haemodynamische karakteristieken van het basismodel

Met een fysiologisch aortadebiet (Figuur 4.8; locatie 01_) als opwaartse randvoorwaarde
worden de druk en het debiet berekend op 6 plaatsen in de aorta en 2 locaties in arm en been
(Figuur 4.6).

bloedvat code X AX »
(cm)  (cm) . N
aorta ascendens  01_ 1
thoracale aorta 09 125 115
thoracale aorta 13 229 104
abdominale aorta 16 31.8 89
abdominale aorta 19 40.1 8.3
aortabifurcatie 22T = 474 7.2
bovenarm 04B03L06 _ 41.9
onderarm 04B03L08LO3_ 743 324
bovenbeen 221L.07_ 79.8
onderbeen 221.121L.04 1419 62.1

Tabel 4.3. Situering locaties (Figuur 4.6) waar druk en
debiet worden berekend.

Figuur 4.6. Aanduiding
locaties

Voor deze simulaties bedraagt het hartritme 60

slagen/minuut. De viscositeit van bloed wordt constant ondersteld en bedraagt 4 mPas. De
coéfficiént van Poisson v = 0.5. Het gemiddeld aortadebiet bedraagt 85.7 ml/s, met een
cardiac output van 5.1 I/min. De totale weerstand voor deze configuratie is 1.05
mmHg/(ml/s), wat resulteert in een gemiddelde druk van 90 mmHg. Bij deze druk bedraagt de
totale arteriéle compliantie van het standaardmodel 1.70 ml/mmHg.

4.2.1. De ingangsimpedantie

De ingangsimpedantie van het slagaderlijk systeem beschrijft op een unieke manier de relatie
tussen de harmonischen van druk en debiet ter hoogte van de aorta ascendens (Hoofdstuk 2 ).
Figuur 4.7 toont de ingangsimpedantie van de standaardconfiguratie (zonder visco-elasticiteit)
in functie van de frequentie.
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Figuur 4.7. De ingangsimpedantie van het transmissielijnmodel, vergeleken met in vivo
data (Murgo 1980), Nichols(1977).

In vivo is de ingangsimpedantie slechts gekend voor een aantal discrete frequenties, die een
veelvoud zijn van de grondfrequentie (het hartritme). Voor het mathematisch model kan de
ingangsimpedantie worden berekend voor elke willekeurige frequentie, zodat de
ingangsimpedantie over een continu spectrum kan worden bepaald. Figuur 4.7 toont dat er
kwalitatief een goede overeenkomst is tussen de in vivo en in numero (transmissielijnmodel)
gegevens. De waarde van de Kkarakteristicke impedantie (limietwaarde van
ingangsimpedantie) correspondeert goed met de in vivo data van Murgo et al (Murgo 1980).
De totale perifere weerstand is 1.05 mmHg/(ml/s). De ingangsimpedantie vertoont echter een
opmerkelijk verschil met de in vivo data. VVoor een vrij lage frequentie (1.5 Hz) treedt een
lokaal minimum op in de impedantiemodulus (de fasehoek wordt er iets minder negatief). Het
absolute minimum zelf (met bijbehorend snijpunt met de x-as voor de fasehoek) ligt bij 5 Hz,
wat iets hoger is dan in vivo. Voor een golfsnelheid van 4 m/s (zie verder), bekomt men met
de kwart-golflengte formule dat de reflectiepunten, geassocieerd met deze minima, zich
bevinden op 65 cm (eerste minimum) en 20 cm (tweede minimum). Het al dan niet optreden
van een relatief minimum in de ingangsimpedantie is vrij moeilijk te achterhalen in vivo,
omwille van de grote spreiding enerzijds en omwille van het gering aantal punten waarover
men doorgaans beschikt anderzijds.

Merk op dat het absolute minimum bij 5 Hz wordt gevonden op basis van de
standaardconfiguratie, zonder toevoeging van extra vertakkingen naar de hersenen. Avolio
(Avolio 1980) voegde een aantal extra vertakkingen naar het hoofd toe opdat voor zijn
simulatie het minimum zou verschuiven van 3 naar 5 Hz (zie Hoofdstuk 3).
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4.2.2. Aortadruk en -debiet

harmonische modulus fasehoek

(mi/s) @)
0 85.7 0
1 158.4  114.1
2 1235 2270
3 77.4 335.1
4 353  -297.1
5 151 -296.1
6 160  -267.8
7 9.6 -165.8
8 1.6 310.3
9 9.0 -278.1
10 8.6 -139.6

Tabel 4.4. Harmonischen van het debiet
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Figuur 4.8. Debiet berekend op

Voor deze simulaties wordt het debiet als opwaartse
randvoorwaarde (Figuur 4.8, locatie 01_) aangelegd.
Dit debiet is samengesteld uit een gemiddelde waarde
en 10 harmonischen en wordt samengevat in Tabel
4.4,

—— TLmodel
-------- Murgo (type A)
——- Murgo (type C)

Nt

09 13 16 19 22T

6 plaatsen in de aorta (01_: opgelegd debiet).

Zoals bekend wordt het debiet zeer snel gedempt bij de voortplanting over de aorta. Dit is
enerzijds een gevolg van de dempende eigenschappen van de aorta (de compliantie) en

anderzijds daalt de gemiddelde waarde

zeer snel door de verdeling van het slagvolume over

de slagaderlijke boom. Figuur 4.8 toont aan dat het aangelegde debiet fysiologisch relevant is:
bemerk de zeer goede overeenkomst tussen het aangelegde debiet en debieten gemeten in
vivo. De harmonischen zijn trouwens bekomen door Fourier-analyse op een gemeten debiet

(Nichols 1977).
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Vermits de ingangsimpedantie bekend is, kan ook de druk worden berekend. De
overeenkomst tussen de gesimuleerde druk en drukken gemeten door Murgo et al. (Murgo
1980) is vrij goed. Figuur 4.9 toont 2 type drukken, waarbij type A correspondeert met een
oud en type C met een jong individu. Gelet op de relatief lage gemiddelde druk
correspondeert het standaardmodel met een type C persoon, wat wordt bevestigd door de
gelijke morfologie van de simulatie en de in vivo meting.

i

Figuur 4.9. Druk berekend op 6 plaatsen in de aorta, waarbij de druk in de aorta
ascendens wordt vergeleken met data van (Murgo 1980).

—— TLmodel
-------- Murgo (type A)
——~- Murgo (type C)

130 —

120 —

110 —

100 —

90 —

arteriéle druk (mmHg)

80 —

20

60 —

Naast de tijdsvertraging als gevolg van de eindige golfsnelheid (Figuur 4.9; moeilijk te
beoordelen op deze figuur) merkt men ook een progressieve versterking van de drukpuls, met
als gevolg een toenemende systolische druk en een dalende diastolische druk. Het golffront
wordt steiler naar afwaarts toe. De gemiddelde druk daalt slechts zeer licht in de aorta.

4.2.3. De golfvoortplantingssnelheid

Uit de transmissielijntheorie (Hoofdstuk 3) volgt dat een drukgolf die zich voortplant in de
positieve zin (een invallende golf) kan worden beschreven door

P(x,t) = Poei(o)t—YX) — poe—axei((ot—bx) _ Poe_axei(mt_(p)

- langse ordinaat

: tijd

: de modulus van de harmonische (druk)

: de fasehoek van dezelfde harmonische

: complexe constante

: de hoekfrequentie = 2xnf (met f de frequentie)
: complexe voortplantingsconstante = a + ib

met

o —+ X
o

<= g —=5
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% : voortplantingssnelheid van harmonische met hoekfrequentie o

Bij Fourier-analyse van de druk op twee verschillende locaties x; en x, bekomt men voor de
corresponderende harmonischen telkens een modulus en een fasehoek o3 en ¢,. Op basis van

bovenstaande vergelijking geldt voor deze fasehoeken dat @i= bx; en @,= bx,, zodat 1_ il
¢
. 2nfAX . . L
en de golfsnelheid ¢ = Ao Deze betrekking is correct bij afwezigheid van gereflecteerde
¢

golven. Indien golfreflectie aanwezig is, is de harmonische de som van een invallend en een
gereflecteerd deel. Men spreekt in dat geval van de schijnbare fasesnelheid Cap.

Dit wordt toegepast op de berekende harmonischen, waarbij Ax de afstand is tussen twee
opeenvolgende locaties waar druk en debiet zijn berekend.
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Figuur 4.10. De schijnbare fasesnelheid capp bepaald voor de aorta (links) en de perifere
locaties (rechts).

De schijnbare fasesnelheid is zowel voor de aorta, als voor de locaties op de arm en het been
bepaald en voorgesteld in Figuur 4.10. De waarde is niet constant, maar varieert volgens een
patroon analoog aan dat van de ingangsimpedantie (Milnor 1989). Als gevolg van
golfreflectie schommelt de waarde bij hogere frequentie rond een gemiddelde waarde, die een
schatting is voor de werkelijke fasesnelheid (zie ook Hoofdstuk 3).
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Figuur 4.11. Vergelijking van de schijnbare

fasesnelheid met de werkelijke golfsnelheid.

In  het transmissielijnmodel zijn alle
geometrische en mechanische
karakteristieken bekend en de werkelijke
golfsnelheid kan dan ook op iedere locatie
worden bepaald. Figuur 4.11 toont de
vergelijking tussen de schijnbare
fasesnelheid  (door  uitmiddelen  van
frequenties 3 tot en met 10) en de werkelijke
golfsnelheid bepaald als het gemiddelde van

Eh
—— de
2) op

de golfsnelheid c'g=
2pR(l— v

twee locaties waartussen Capp is bepaald.

Voor de aorta is er een goede overeenkomst
ter hoogte van de aorta ascendens en
descendens, maar tussenin bestaat er een
aanzienlijke discrepantie. Voor de arm is de
overeenkomst goed, terwijl voor het been
Capp de werkelijke golfsnelheid overschat.

Deze is bepaald als de gemiddelde van de waarde in de femoralis (4.7 m/s) en de tibialis (8.7

m/s).
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Figuur 4.12. Versterking van harmonischen 1 tot

en met 4 in de aorta.

Naast het verloop van de fasehoek kan men
ook de versterking of demping van de
individuele harmonischen bestuderen. Deze
versterking zorgt ervoor dat de pulsdruk
toeneemt naar afwaarts toe en is een gevolg
van golfreflectie. Figuur 4.12 toont de
verhouding van de amplitude van
harmonischen 1 tot en met 4 (van de druk)
op de verschillende stroomafwaartse
locaties in de aorta, tot de amplitude ter
hoogte van de aorta ascendens. De twee
eerste harmonischen (de belangrijkste, met
de meeste energie-inhoud)  worden
progressief versterkt doorheen de aorta. De
derde harmonische kent een piek rond
locatie 09 _ en 13, terwijl de vierde
harmonische dan weer een maximale
versterking bereikt in de abdominale aorta.

Zowel het patroon van de schijnbare

fasesnelheid, als de versterking van de individuele harmonischen, zijn een gevolg van
golfreflectie. Vermits reflectie optreedt telkens de karakteristieke impedantie wijzigt, is het
nuttig de variatie van de karakteristieke impedantie over de aorta te bestuderen.
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4.2.4. De karakteristieke impedantie

De karakteristieke impedantie is
louter functie van de lokale
geometrische en  mechanische

0.40
parameters (en deze van het bloed)

0.35 — * en kan voor elk segment van de
Y| e o aorta worden bepaald. Het verloop

0.30 — i 17;188 in functie van de langse codrdinaat
14p 15B wordt voorgesteld in Figuur 4.13.

0.25 — ° Het is duidelijk dat de grootste
0.20 toename van Z, plaats vindt tussen
' ° de segmenten 08B en 14B, en het

is precies in deze zones dat de

o schijnbare fasesnelheid significant

0.10 — j- 108 afwijkt  van de  werkelijke
8

.A-’LZB ° golfsnelheid.
0.05 —
04B

|

0.15 — °

Bemerk dat de Kkarakteristieke
1T 1 1 T T T 1 impedantie kan worden geschat uit
0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50 de ingangsimpedantie door
uitmiddelen van de hogere
frequentie harmonischen (bv. 3 tot
Figuur 4.13. Verloop van de karakteristieke impedantie  en met 10 Hz) (Tabel 4.5).

over de aorta.

karakteristieke impedantie (mmHg/(ml/s))

0.00

afstand tot hart (cm)

locatie Zy via Z; pC'o

mmHg/(ml/s) Zo via TR2

mmHg/(ml/s)
01_  0.049 (+6.5%) 0.046
09_  0.085 (-15.8%) 0.101
13 0.257 (+7.5%) 0.239
16 0.244 (-24.6%) 0.324
19  0.354 (+6.6%) 0.332
22T  0.381 (+1.6%) 0.375

Tabel 4.5. Vergelijking van rechtsreeks en onrechtstreeks
bepaalde karakteristieke impedantie Zo.

De grootste afwijking wordt gevonden net voor en net na de steile toename van de
karakteristieke impedantie, met telkens een onderschatting. Op de andere locaties is de
overeenkomst bevredigend, met overschattingen die beneden de 10% blijven. De
karakteristieke impedantie voor de aorta ascendens bedraagt 0.046 mmHg/(ml/s). Deze
waarde valt binnen de fysiologische waarden gerapporteerd in vivo (0.03 (Murgo 1980) - 0.15
(Nichols 1977).

4.2.5. De perifere bloeddruk
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Figuur 4.14 toont het tijdsverloop van de druk ter hoogte van de aorta ascendens en deze
berekend op de perifere locaties. Tot en met de brachialis (bovenarm) en femoralis
(bovenbeen) wordt de systolische druk verder versterkt. Verder afwaarts is de toename van de
piekdruk minder sterk, en voor de tibialis worden de wrijvingsverliezen dermate belangrijk
dat een significante daling van de gemiddelde druk wordt waargenomen.

150 — 04B03L06_  04B03L0OSLO3_ 150 — 221L07_
140 — 140 —
=130 — o1 130 — 22012104
E 120 — E 120 — 01
£ 110 — E110
X 100 — =100 —
S 90 - S 90
S 80 - S 80
8 70 - & 70 \J
S 60 — ® 60
50 — 50 —
40 — 40 —

Figuur 4.14. De relatie tussen de centrale aortadruk, en de perifere drukken. Links: druk
in boven (04B03L06_; brachialis) -en onderarm (04BO3L08LO3_; radialis). Rechts:
druk in boven- (22L07_; femoralis) en onderbeen (22L12L04 _; tibialis).

De perifere bloeddruk heeft een diagnostische waarde omdat het deze druk is die makkelijk
op een niet-invasieve manier kan worden bepaald. In Hoofdstuk 1 is reeds gewezen op het
belangrijke verschil tussen de druk aan boven- en onderarm, en deze ter hoogte van de aorta,
die door het hart als de nabelasting wordt ervaren. Het verband tussen de druk ter hoogte van
de radialis/brachialis en de aortadruk, wordt in het frequentiedomein gegeven door de
transfertfunctie (Taomra €N Taorad). Daartoe worden deze drukken ontbonden in een reeks
harmonischen, waarna voor elke frequentie f het verband tussen respectievelijke moduli en
fasehoeken wordt beschreven. Voor Taomra bijvoorbeeld heeft men:

Pror pf,brel(wt_(PPf,br)

_ ‘vabr‘ ei((PPf,ao _(pr,br)
ei(mt_(PPf,ao) ‘Pf,ao‘

i ()
Taosbra(f) = = ‘Tao/bra (f)‘e P Teofbra

F)f,ao

Zowel Taomra als Taorag Zijn grafisch voorgesteld in Figuur 4.15. Een modulus > 1 betekent dat
de betreffende harmonische wordt versterkt; een modulus <1 impliceert demping. Vermits de
moduli zich voortplanten naar afwaarts toe is de fasehoek e, steeds groter dan @p, en is
de fasehoek van de transfertfunctie steeds negatief, met de fasehoek van T,orag N€gatiever dan
deze van Tao/bra-
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Figuur 4.15. De transfertfuncties Taomra €N Taorag IN termen van modulus (links) en

fasehoek (rechts).

De moduli worden gekenmerkt door een solitaire piek met een waarde van 2.8 voor Tag/pra €N
ongeveer 3.1 voor Taorag. De piekversterking wordt bereikt rond 5 Hz. Dit algemeen patroon
IS in overeenstemming met in vivo waarnemingen (zie Hoofdstuk 7). Tot slot geeft Tabel 4.6
een overzicht van de karakteristieke waarden van de druk op de verschillende locaties.

fasehoek transfertfunctie (°)

frequentie (Hz)

Ps Py Pm PP PP/PPg1_
mmHg mmHg mmHg mmHg

01_ 1099 70.0 90.0 3938 1.00
09 _ 1135 693 899 442 1.11
13_ 1152 686 89.8 46.7 1.17
16_ 1176 68.0 89.6 49.6 1.24
19 120.7 67.1 895 536 1.35
22T 1245 661 894 584 147
04B03L06_ 1269 66.0 89.1 609 1.53
04BO3LO8LO3_ 1284 615 837 670 168
22L07_ 1441 610 87.7 831 2.09
221.12L.04 112.1 474 683 647 1.62

Tabel 4.6. Samenvattende tabel met de systolische (Ps), diastolische (Pg), gemiddelde druk
(Pm), drukpuls (Ps-Pg) en versterking drukpuls over de gemodelleerde slagaders.
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4.3. Belang van de kennis van de correcte geometrische en mechanische
gegevens: Stergiopulos versus Westerhof

4.3.1. Onderscheid set-up Stergiopulos en Westerhof

De grootste handicap van het transmissielijnmodel is de vereiste van een uitgebreide en
precieze dataset van de arteriéle structuur. De onzekerheid omtrent de straal, wanddikte en
vooral de exacte mechanische parameters van de verschillende arteriesegmenten is groot, en
kan op dit ogenblik voor de meeste slagaders onmogelijk op een niet-invasieve manier
worden bepaald. Met betrekking tot de geometrische kenmerken kan via ultrageluid op niet-
invasieve wijze een beeld worden bekomen van de oppervlakkige slagaders (radialis,
brachialis, femoralis, poplitea, carotis), waardoor de variatie van diameter en de wanddikte in
de tijd kan worden geschat. Samen met een niet-invasieve drukmeting kan men de druk-
oppervlakte relatie bepalen, en dus de elastische eigenschappen van het bloedvat. De minder
toegankelijke slagaders kunnen via arteriografie of NMR (Nucleaire Magnetische Resonantie)
worden gevisualiseerd, doch op deze manier kan vooralsnog geen betrouwbare kwantitatieve
data worden afgeleid.

Daarenboven bestaat tussen verschillende individuen onderling een enorme variabiliteit. Deze
heeft trouwens niet enkel betrekking op de afmetingen van de verschillende segmenten
(straal, mechanische eigenschappen), maar ook op de configuratie ervan (Hoofdstuk 1). Zo
kan bijvoorbeeld de axillaris (slagader naar schouder en arm) ontspringen op de aortaboog
zelf, maar tevens vanop de anonymus, die dan een bifurcatie vertoont enerzijds naar de
bovenarm en anderzijds via de carotis communis naar de hersenen toe.

Het belang van een correcte dataset wordt aangetoond aan de hand van een vergelijkende
studie tussen de oorspronkelijke dataset van Westerhof (Westerhof 1969), en de aangepaste
versie van Stergiopulos (Stergiopulos 1992). Deze laatste gegevensset wordt als de
referentieset beschouwd doorheen dit werk. Stergiopulos baseerde zich op de gegevens van
(Westerhof 1969), doch bracht wijzigingen aan in functie van literatuurgegevens.

De totale compliantie van de gegevensset van Westerhof bedraagt 0.86 ml/mmHg (6.46
ml/kPa), en deze van Stergiopulos 1.23 ml/mmHg (9.22 ml/kPa). Teneinde vergelijkende
berekeningen te kunnen maken worden de E-moduli in de gegevensset van Westerhof zo
geschaald dat de slagaders eveneens een compliantie van 1.23 ml/mmHg bezitten. Dit kan
door de E-moduli van Westerhof te delen door 1.4. Merk op dat voor deze toepassing de
elasticiteitsmoduli constant zijn, onafhankelijk van de gemiddelde druk.

De opwaartse randvoorwaarde is in beide gevallen een fysiologisch aortadebiet (deze
debietgolf is trouwens voor alle toepassingen dezelfde, mits expliciet anders vermeld).
Afwaarts worden de 3-element windketel modellen toegepast. Om dezelfde totale perifere
weerstand te bekomen voor beide configuraties, wordt voor de gegevensset van Westerhof de
weerstand van elk distaal vaatbed verlaagd tot 0.866 keer de oorspronkelijke waarde. De
weerstand R; in het distale model blijft 20% van de totale weerstand.

De verschilpunten tussen de configuratie voorgesteld door Westerhof en aangepast door
Stergiopulos worden samengevat in Tabel 4.7.
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segment aanwezig geom. # Cstergio Ccs/cw-voor cs/cw-na
(ml/kPa) (origineel) (na aanpassing)

aorta SIW J 4.940 1.25 0.89
intercostalen S J 0.385 (0.385 ml/kPa) -

anonymus S j 0.292 (0.292 ml/kPa) -

I/r iliaca SIW n 0.289 (*2) 1.72 1.23
I/r fem. SIW ] 0.175 (*2) 1.24 0.88
I/r tib. ant. SIW j 0.010 (*2) 1.37 0.98
I/r tib. post. SIW J 0.0155 (*2) 0.68 0.48
I/r prof. SIW j 0.0109 (*2) 0.90 0.64
. carotis com. SIW J 0.5041 1.83 1.31
r. carotis com. SIW J 0.4295 1.83 1.31
I/r car int/ext SIW j 0.0369 (*4) 4.44 3.17
I/r vertebralis SIW n 0.0219 (*2) 1.54 1.10
I/r ax./brach SIW n 0.4215 (*2) 1.23 0.88
. subclavia SIW n 0.0728 1.29 0.92
r. subclavia SIW J 0.0728 0.51 0.36
mesenterica inf. SIW j 0.0159 1.99 1.42
mesenterica sup. SIW J 0.101 0.89 0.63
I/r renalis SIW n 0.0217 (*2) 1.22 0.87
coeliaca SIW J 0.0445 2.85 2.03
lienalis SIW j 0.0261 0.60 0.43
hepatica SIW ] 0.0375 1.70 1.21
gastrica SIW J 0.0148 1.13 0.81
. radialis SIW n 0.0242 1.32 0.94
r. radialis SIW j 0.0273 1.48 1.06
. ulnaris SIW n 0.043 1.42 1.01
r. ulnaris SIW J 0.0271 0.90 0.64
. inteross. SIW n 0.0012 1.71 1.22
r. inteross. SIW j 0.0014 2.00 1.43
I/r iliaca int. S n 0.0429 (*2) (0.0429 ml/kPa) -

Tabel 4.7. Lijst met verschilpunten tussen de configuratie van Stergiopulos (S) en Westerhof
(W). “Aanwezig” duidt aan of deze segmenten al dan niet aanwezig zijn in de configuratie;
“geom #” duidt aan of er geometrische verschillen tussen de segmenten bestaan; Csergio geeft
de compliantie van het segment in mi/kPa (bij 100 mmHg); cs/cw-voor geeft de verhouding
van de compliantie van de segmenten met de originele gegevens van Westerhof; cs/cw-na
geeft de verhouding weer na correctie van de E-moduli bij Westerhof met de factor 1.4.

Als voornaamste geometrische verschilpunten kan men vaststellen dat bij Stergiopulos een
aantal vertakkingen zijn opgenomen die afwezig zijn bij Westerhof: de intercostalis en de
linker en rechter iliaca interna. Een ander belangrijk verschil betreft de aanwezigheid van de
anonymus, van waaruit de rechter carotis communis en de vertakkingen naar de rechterarm
ontspringen (bij Westerhof ontspringt de rechter carotis communis vanaf de axillaris). Tot slot
is ook de totale lengte van de aorta groter bij Stergiopulos dan bij Westerhof (47.4 tegenover
41.4 cm) en is de symmetrie van linker- en rechterarm, aanwezig bij Westerhof, niet
behouden bij Stergiopulos.

Mechanisch kan worden gesteld dat Westerhof in mindere mate rekening houdt met de
elastische convergentie (toenemende stijfheid met afstand van het hart). Het globaal effect op
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de verdeling van de compliantie op de arteriéle structuur is samengevat in Tabel 4.7. Wanneer
de segmenten worden geconcentreerd in acht stroomgebieden, verkrijgt men het beeld van

Figuur 4.16.
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Figuur 4.16. Verdeling van de compliantie over

de arteriéle structuur.

slagvolume

Een absolute vergelijking van de
verschillende gegevens is moeilijk, omdat
de  meeste  segmenten  aangepaste
dimensies hebben gekregen, waardoor
bijvoorbeeld de wrijvingsverliezen niet te
vergelijken zijn. Het doel van deze studie
is echter om aan te duiden dat twee vrij
gelijkvormige configuraties (Stergiopulos
baseerde zich immers op Westerhof) toch
tot aanzienlijk verschillende resultaten
aanleiding kunnen geven.

De verschillen die optreden als gevolg van
een verschillende distributie van de totale
weerstand (geometrische karakteristieken)
worden weerspiegeld in de verdeling van
het slagvolume over de verschillende
stroomgebieden (Figuur 4.17). Bemerk
dat via de intercostalen 10% van het
slagvolume wordt afgevoerd. Deze 10%

doorstroming vaatgebied (%)

Bij Westerhof is de aorta 12.6% meer
compliant dan bij Stergiopulos, maar dit
wordt deels gecompenseerd door de
aanwezigheid van de intercostalen en deels
door een toegenomen bergingscapaciteit in
de slagaders naar het hoofd (carotis en
vertebralis).

4.3.2. Verdeling van het

30
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Figuur 4.17. Verdeling van het slagvolume
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wordt bij Westerhof min of meer evenredig verdeeld over de volledige circulatie, met de
grootste toename naar de nieren toe die 28.5% krijgen in plaats van 24.6%. De benen vormen
daarbij een uitzondering, en bij Stergiopulos neemt de afvoer via de benen zelfs ietwat toe
door de aanwezigheid van de iliaca interna.

4.3.3. Druk en debiet over de arteriéle circulatie

Zoals eerder gesteld is een absolute vergelijking van beide resultaten onmogelijk, wat
trouwens niet het doel is van deze vergelijkende studie. Opzet is het aantonen van het gevaar
dat schuilt in het interpreteren van gegevens uit de literatuur, die mogelijk (en waarschijnlijk)
berekend zijn met een andere configuratie. De druk, het debiet en de ingangsimpedantie
worden vergeleken op een aantal gemeenschappelijke locaties, op gelijke afstand van het hart
in beide configuraties (Tabel 4.8):

naam X code
(cm)

aorta ascendens 4 04B
thoracale aorta 15 10B
abdominale aorta 47 22T
brachialis 44 08B06
radialis 77  08B0O8RO03
femoralis 80 22R07_
tibialis 134 22R12R03

Tabel 4.8. Aanduiding locaties waar druk en debiet worden berekend. x=afstand tot het hart;
de code betreft deze van de standaardconfiguratie.

Uit de verdeling van de gemiddelde debieten volgt dat de benen door de aanwezigheid van de
iliaca interna een groter deel van het slagvolume krijgen. Daardoor is bij Stergiopulos het
gemiddeld debiet ter hoogte van de abdominale aorta hoger dan bij Westerhof (Figuur 4.18).
Verder afwaarts (femoralis en tibialis) is dit echter niet meer het geval, wat er inderdaad op
wijst dat de supplementaire hoeveelheid die naar de benen vloeit, wordt afgevoerd door de
iliaca interna. Ter hoogte van de benen is het algemeen profiel van de debieten vrij
gelijklopend, met iets hogere piekdebieten voor de configuratie van Westerhof. Voor de arm
is het verschil ietwat groter, maar ook hier zijn de piekdebieten hoger bij Westerhof.
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Figuur 4.18. Berekende debieten op verschillende locaties voor de configuratie van
Stergiopulos (volle lijn) en Westerhof (puntlijn)

Ondanks de hogere debieten is de druk in femoralis en tibialis lager bij Westerhof. Dit is een
gevolg van de hogere compliantie in het distaal gedeelte van dit vaatgebied. Naast de globale
compliantie zijn echter ook de lokale geometrische en mechanische karakteristieken
belangrijk, net als de mechanische en elastische convergentie (Tabel 4.9).

Stergiopulos Westerhof
femoralis tibialis femoralis tibialis
Dat/Dop 73% 89% 73% 100%
Caf/Cop 6% 67% 20% 98%

Tabel 4.9. Geometrische en elastische convergentie van femoralis en tibialis. Daf, Dop:
opwaartse en afwaartse diameter; cop €n Ca: Opperviakte-compliantie (dA/dP) op- en afwaarts
van de slagaders.

Uit Tabel 4.9 blijkt duidelijk dat bij Stergiopulos zowel femoralis als tibialis een meer
uitgesproken geometrische en elastische convergentie hebben. De tabel toont de diameter en
compliantie aan het afwaarts einde van het bloedvat, relatief ten opzichte van de opwaartse
waarden. Bij Westerhof blijven de eigenschappen van de tibialis nagenoeg constant. Dit
verklaart mede waarom de systolische druk voor deze configuratie sterker oploopt dan bij
Westerhof.
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Figuur 4.19. Berekende drukken op dezelfde zeven locaties.

Voor de golfvoortplanting over de arm kan men analoge bedenkingen formuleren. De
verdeling van het slagvolume leert dat voor de gegevensset van Westerhof 11.6% van het
totale slagvolume naar beide armen gaat, tegenover 10% voor de data van Stergiopulos. In
beide gevallen gaat ongeveer 50% naar links en rechts. De verdeling van de compliantie toont
dat beide stroomgebieden goed zijn voor 14% van de opslagcapaciteit, doch er dient rekening
gehouden te worden met de specifieke configuratie.

De slagaders van de bovenarm zijn bij Westerhof, zowel links als rechts, minder compliant
dan bij Stergiopulos. Het brachialisdebiet vertoont grotere pieken in 