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Samenvatting
Reparatie van de mitralisklep wordt meestal gedaan met behulp van een annuloplastiekring. Wanneer
hierbij een te grote of te kleine ring gekozen wordt, kan dit een niet goed functionerende mitralisklep
tot gevolg hebben. Er bestaat nog geen goede gestandaardiseerde methode waarmee de juiste ringmaat
bepaald kan worden. Hypertro�sche cardiomyopathie (HCM) is een pathologie die de kans vergroot op
mitralisklepcomplicaties.

Het doel van het onderzoek is om bij te dragen aan een gestandaardiseerde methode waarmee de ring-
maat bepaald kan worden. Er zal antwoord gegeven worden op de vraag:
Welke invloed heeft de dikte van een gesimuleerd interventriculair septum, op het optreden van compli-
caties aan een synthetische mitralisklep, in een fysiek model van het linkerventrikel?

Om een antwoord te krijgen op de onderzoeksvraag is een fysiek model van het linkerventrikel ontworpen
aan de hand van vooraf opgestelde eisen. Dit model simuleerde de functie van het linkeratrium, de mitra-
lisklep, het linkerventrikel en de aortaklep. Door water in het model rond te pompen, kon de beweging van
een synthetische mitralisklep bekeken worden. De voornaamste parameter was een verdikking van het
interventriculaire septum, die gerepresenteerd werd door perspex plaatjes. Met behulp van ultrasound
apparatuur zijn er metingen gedaan. De beweging van de mitralisklep werd vastgelegd en de stromings-
snelheid van de vloeistof werd gemeten. Verder is de druk in het model gemeten en zijn er color doppler
opnames van de mitralisklep gemaakt.

Het belangrijkste resultaat is dat de prolaps van het A2 klepblad minder werd bij een dikkere wand, bij
een betrouwbaarheidsinterval van 90%. De conclusie die getrokken kan worden is dat de dikte van het
gesimuleerde interventriculaire septum invloed heeft op de beweging van de synthetische mitralisklep.
Verder is er aangetoond dat de beweging van de synthetische mitralisklep in dit model ook beïnvloed
wordt door andere parameters.

Kernwoorden: mitralisklep, annuloplastiek, SAM, HCM, ultrasound, fysiek model linkerventrikel.
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Afkortingen
BI = betrouwbaarheidsinterval
HCM = hypertro�sche cardiomyopathie
HOCM = hypertro�sche obstructieve cardiomyopathie
LVOT = left ventricular out�ow tract
LVOTO = left ventricular out�ow tract obstruction
IVS = interventriculair septum
MI = mitralisinsuf�ciëntie
SAM = systolic anterior motion
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1 Inleiding

1.1 Inleiding

De mitralisklep is de hartklep die zich tussen het linkeratrium en het linkerventrikel bevindt. Wanneer er
tijdens de systole bloed terugstroomt van het linkerventrikel naar het linkeratrium is er sprake van een
mitralisinsuf�cin̈tie (MI). Reparatie van de mitralisklep wordt meestal gedaan met behulp van een an-
nuloplastiekring. Het is bekend dat een te kleine ringmaat systolic anterior motion (SAM) als gevolg kan
hebben. SAM is de beweging van de mitralisklep in de left ventricular out�ow tract (LVOT) tijdens de sys-
tole. Hierdoor kan een left ventricular out�ow tract obstruction (LVOTO) ontstaan. De incidentie van SAM
na mitralisklepreparatie varieert van 1 tot 16% postoperatief en van 2 tot 7% bij midden- tot lange termijn
follow-up. De ernst van SAM verschilt van licht tot ernstig en wordt geassocieerd met MI en LVOTO. Een
verkeerde ringmaat kan dus een niet goed functionerende mitralisklep tot gevolg hebben. Echter bestaat
er nog geen goede gestandaardiseerde methode waarmee de ringmaat bepaald kan worden. De kans dat
de operatie succesvol eindigt, hangt nu grotendeels af van de ervaring en beoordeling van de chirurg. [1]
[2] [3] [4] [5] [6]

Er zijn verschillende factoren die van invloed zijn op het ontstaan van SAM. SAM kan ontstaan na mi-
tralisklepreparatie en ook door hypertro�sche cardiomyopathie (HCM). HCM is een verdikking van het
interventriculair septum. Een combinatie van HCM en mitralisklepreparatie versterkt de kans op het op-
treden van SAM. [5] [6] [7]

Het doel van het onderzoek is het bepalen van de invloed die de interventriculaireseptumdikte heeft op de
beweging van de mitralisklep in een fysiek model dat de functie van de linkerkant van het hart simuleert.
Het doel is om een zo realistisch mogelijk model te maken waarop met behulp van ultrasoundapparatuur
metingen gedaan kunnen worden. Met deze meetwaarden wordt antwoord gegeven op de volgende on-
derzoeksvraag:
Welke invloed heeft de dikte van een gesimuleerd interventriculair septum, op het optreden van compli-
caties aan een synthetische mitralisklep, in een fysiek model van het linkerventrikel?

1.2 Hypothese

Verwacht wordt dat de dikte van het interventriculair septum invloed heeft op de richting van de uit-
stroom in het linkerventrikel. De verwachting is dat dit invloed heeft op het optreden van complicaties
aan de mitralisklep. In een gezond hart zal de uitstroom direct richting het linkerventriculaire out�ow-
tract plaatsvinden. Bij een verdikt septum zal de uitstroom om de verdikking heen moeten gaan. Door de
sterkere stroming langs de mitralisklepbladen, zal er harder tegen de klepbladen geduwd worden. Dit kan
zorgen voor het optreden van SAM. Verwacht wordt dat de kracht op de papillairspieren in dit geval toe zal
nemen, omdat er meer tegen de kleppen aan wordt geduwd. Doordat de verdikking de LVOT obstrueert,
is deze opening ook kleiner. Er wordt verwacht dat de uitstroom een hogere snelheid zal hebben, doordat
dezelfde hoeveelheid vloeistof nu door een kleinere opening naar buiten moet.
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2 Achtergrondinformatie

2.1 Basisprincipes fysiologie hart

Figuur 1: Overzicht van het hart [8]

Het hart is een gespierd orgaan dat functioneert als een
pomp. Het hart pompt bloed door het lichaam om alle
weefsels in het lichaam van zuurstof en voedingsstoffen te
voorzien. Het hart bestaat uit een rechter- en een linker-
helft, met in iedere helft een ventrikel en een atrium, zie
�guur 1. De rechterhelft van het hart ontvangt het zuurstof-
arme bloed in het rechteratrium. Via het rechterventrikel
gaat het bloed naar de longen waar het van zuurstof wordt
voorzien. De linkerhelft van het hart ontvangt in het linke-
ratrium het zuurstofrijke bloed vanuit de longen. Vervol-
gens pompt het linkerventrikel het bloed via de aorta het
lichaam in. De ventrikels en atria worden van elkaar ge-
scheiden door kleppen. De kleppen voorkomen dat bloed
terugstroomt van het ventrikel naar het atrium. De tricus-
pidalisklep bevindt zich tussen het rechteratrium en het
rechterventrikel en de mitralisklep tussen het linkeratrium
en linkerventrikel. [8]

2.2 Anatomie mitralisklepapparaat

De mitralisklep is een onderdeel van het mitralisapparaat. Dit apparaat bestaat uit de mitralisklep zelf, het
linkeratrium, de klepring ofwel de mitralisannulus, de chordae tendineae, de papillairspieren en de lin-
kerventrikel wand, zie �guur 2.

Figuur 2: Het mitralisklepapparaat [9]

De mitralisklep bestaat uit twee klepbladen, het posterior klep-
blad en het grotere anterior klepblad. Deze klepbladen worden
weer verdeeld in drie delen. Het anterior klepblad bestaat uit
A1, A2 en A3 en het posterior klepblad bestaat uit P1, P2 en P3,
zie �guur3. Het anterior klepblad heeft een driehoekige vorm en
is groter dan het meer vierkante posterior klepblad. De annu-
lus heeft een ovaal tot driehoekige vorm. Het anterior klepblad
hecht maar aan één derde deel van de annulus ondanks dat dit
klepblad groter is. Het posterior klepblad hecht aan de achterste
en laterale delen van de annulus en bezet twee derde deel van de
annulus, zie �guur 3. Bij een gesloten klep maken de twee klep-
bladen contact. Het vlak waarin dit gebeurt, wordt het coaptatie-
vlak genoemd. Om een coaptatievlak te krijgen dat groot genoeg
is om de klep te kunnen sluiten is het van belang dat beide klep-
bladen precies tegenover elkaar staan. De klepbladen zijn via de
chordae tendineae verbonden met de papillairspieren. Dit voor-
komt het terugslaan van de klepbladen in het atrium. Het achter-
ste deel van de annulus bestaat niet alleen uit bindweefsel maar
ook uit spierweefsel. Hierdoor kan het achterste deel van de an-
nulus contraheren tijdens de systole. Op deze manier wordt de
omtrek van de annulus verkleind en draagt het bij aan de sluiting
van de mitralisklep. [8] [9]

Het linkerventrikel heeft twee papillairspieren, een posteromediale en een anterolaterale. Deze worden
weergegeven in �guur 4. Beide spieren ontspringen vanuit de linker ventriculaire vrije wand. Dit is de
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Figuur 3: Klepbladen
mitralisklep [9]

wand die niet aan een atrium of ventrikel grenst. De anterolaterale papillair-
spier is gelegen in de anterolaterale wand van het ventrikel. Diagonaal tegen-
over deze wand, waar de posteriore wand en het gespierde ventriculaire sep-
tum samenkomen, ligt de posteromediale papillairspier. Beide spieren zijn pa-
rallel aan de wand van het linkerventrikel georiënteerd. Elke papillairspier is
met chordae tendineae verbonden aan beide klepbladen. Dit zijn sterke draden
van �breus weefsel met de oorsprong in de top van de papillairspier. Wanneer
een papillairspier beschadigd raakt zal dit dus beide klepbladen aantasten. [10]
[11]

Figuur 4: Papillairspieren [8]

Vanuit de top van de papillairspier ontspringen gemiddeld
zes koppen. Vanuit iedere kop ontspringen twee eerstegraads
chordae tendineae, zie �guur 5. Beide eerstegraads chordae
splitsen zich in twee tweedegraads chordae. Iedere tweede-
graads chordae splitst zich in twee of drie derdegraads chor-
dae. De derdegraads chordae zijn vervolgens bevestigd aan
het mitralisklepblad. Dus uit iedere top van de papillair-
spier vormen zich gemiddeld tien derdegraads chordae. Een
papillairspier stuurt gemiddeld 62 derdegraads chordae aan.
[10]

Er zijn primaire, secundaire en tertiare chordae. Deze
hebben verschillende functies, de dunnere primaire chor-
dae onderhouden de klepbladpositie en zorgen voor slui-
ting van de klep. Deze chordae zijn bevestigd aan de
top van het klepblad. Insuf�ciëntie treedt op wanneer deze
doorgesneden zijn. Het doorsnijden van de secundaire chor-
dae resulteert niet in insuf�ciëntie, deze chordae onderhou-

den waarschijnlijk de normale grootte en geometrie van het mitralisapparaat. De dikkere en langere se-
cundaire chordae worden ook wel de principiële chordae genoemd. Deze chordae zorgen voor een con-
tinue overdracht van spanning tussen de papillairspieren en de �breuze trigonen. De �breuze trigonen
zijn twee driehoekvormige regio’s bindweefsel tussen de annulus van de mitralisklep en aorta. De functie
van de tertiaire chordae is niet geheel duidelijk. De tertiare chordae ontspringen direct vanuit de linker-
ventrikelwand en zijn alleen bevestigd aan het posteriore mitralisklepblad. [12]

Figuur 5: Chordae [10]

De contractie van de papillairspieren gaat gepaard met die van het
linkerventrikel als geheel. Hierdoor wordt er een constante afstand
gehouden tussen de mitralisannulus en de papillairspieren en wor-
den de chordae strak gehouden. Dit mechanisme zorgt ervoor dat er
geen prolaps van de mitralisklepbladen op kan treden bij contractie
van het hart. [12]

2.3 Mitralisklep pathologie

De mitralisklep is de meest complexe klep van het hart en wordt
het vaakst geassocieerd met hartklepaandoeningen. Obstruc-
tie of vernauwing van de mitralisklep staat bekend als mitra-
lisstenose. Wanneer de klep niet volledig sluit tijdens systole
en er bloed lekt van het linkerventrikel terug naar het linkera-
trium dan is er sprake van MI. Wanneer een deel van een klep-
blad uitzet in het linkeratrium is er sprake van mitralisprolaps.
[13]
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Er zijn verschillende afwijkingen die een MI kunnen veroorzaken. Eén van deze afwijkingen is een vermin-
derd coaptatievlak doordat een deel van het mitralisapparaat is aangedaan. Een verminderd coaptatievlak
kan ontstaan als gevolg van een ischemische hartafwijking. De linkeratriumwand rekt dan uit als gevolg
van druk- of volume overbelasting. Contractie van de posterior klepring kan verhinderd worden door
kalkafzetting in de annulus, ischemie of een cardiomyopathie. Hierdoor kan de omtrek van de annulus
niet verkleind worden en kunnen de klepbladen niet goed sluiten. Een verminderd coaptatievlak kan ook
ontstaan door verkorte klepbladen, als gevolg van een ontsteking of overtollig klepmateriaal, ten gevolge
van degeneratieve afwijkingen. [9]

Met prolaps wordt een toegenomen opbolling van één of beide klepbladen in het linkeratrium bedoeld.
Dit kan gepaard gaan met MI. De opbolling kan veroorzaakt worden door overtollig klepmateriaal als ge-
volg van degeneratieve afwijkingen. De term ‘prolaps’ kan gebruikt worden voor de situatie waarin alleen
opbolling van één of meerdere klepdelen optreedt maar ook voor de situatie waarbij de opbolling ge-
paard gaat met insuf�ciëntie. Hartchirurgen spreken van de term prolaps wanneer de opbolling gepaard
gaat met insuf�ciëntie. De term ‘billowing’ wordt gebruikt wanneer er alleen sprake is van opbolling. [9]

2.4 Mitralisklepplastiek

Wanneer er sprake is van MI kan mitralisklepplastiek worden uitgevoerd. Met behulp van een ring wordt
een groot gedeelte van het coaptatievlak van de klepbladen hersteld. Het gebruik van een ring is essen-
tieel voor effectief en langdurig herstel van de mitralisklep. Er zijn verschillende ringen beschikbaar. Er
zijn stijve en �exibele ringen, complete en gedeeltelijke ringen en vlakvormige en zadelvormige ringen. Er
bestaat veel discussie over welke ring het beste is. Het is zeker dat de maat van de ring het belangrijkst is.
Er zijn aanwijzingen dat een zadelvormige ring beter is voor het coaptatievlak en daarmee de kans op het
optreden van MI vermindert. [2] [3] [14]

Figuur 6: Ring sizer [2]

Om de juiste ringmaat te bepalen, wordt meestal
gebruik gemaakt van een pasvorm ofwel ‘ring si-
zer’, zie �guur 6. Welke ringmaat gebruikt wordt,
hangt af van de grootte van het anterior klepblad.
De chirurg moet zelf een inschatting maken van de
ringmaat die het best gebruikt kan worden. De er-
varing en beoordeling van de chirurg hebben dus
een grote invloed op het slagen van de operatie.
Postoperatief wordt met behulp van transesopha-
gale echocardiogra�e (TEE) het resultaat gecontro-
leerd. Er is veel vraag naar een gestandaardiseerde
methode voor het bepalen van de ringmaat. [2] [15]

2.5 Complicaties na mitralisklepplastiek

De meest voorkomende complicatie na mitralisklepplastiek, is onvoldoende herstel van het coaptatievlak
waardoor er sprake is van terugkerende MI. Er is dan een tweede operatie nodig om de mitralisklep alsnog
voldoende te repareren. Preoperatief een hogere graad MI en ernstig functieverlies van het linkerventrikel
kunnen de oorzaak zijn van terugkerende MI. [16] [17]

Ook de maat en het type annuloplastiekring, hebben invloed op het ontstaan van complicaties na mitralis-
klepplastiek. Chirurgen kiezen vaak voor een kleinere ringmaat, omdat er dan minder klepbladoppervlak
nodig is om de opening te sluiten. Op deze manier is er meer oppervlak over om een effectieve coaptatie
mogelijk te maken. Hierdoor vermindert het effectieve oppervlak van de mitralisklep en kan een functi-
onele mitralisklepstenose, een vernauwing van de mitralisklep, ontstaan. Ook kunnen de klepbladen, als
gevolg van het gebruik van een ’undersized’ annuloplastiekring, verder uitsteken in het linkerventrikel. De
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kans dat SAM, de beweging van het anterior klepblad richting de LVOT, optreedt is hierdoor groter. De in-
cidentie van SAM na mitralisklepreparatie varieert van 1 tot 16% postoperatief en van 2 tot 7% bij midden-
tot lange termijn follow-up. [5] [14] [17] [18] [19].

Er bestaan meerdere pathologieën die een risicofactor zijn voor het ontstaan van SAM na mitralisklep
reparatie. De belangrijkste zijn een klein linkerventrikel, een groot posterior klepblad, een kleine hoek
tussen de aortaklep en de mitralisklep en een vergroot basaal septum zoals bij HCM het geval is. HCM
is een genetische aandoening van het hart, die bij 1 op de 500 volwassenen tot uiting komt. Wanneer dit
gebeurt ontstaat er een ernstige hypertro�e van met name het ventriculaire septum. Wanneer er als gevolg
van het verdikte septum LVOTO ontstaat, spreekt men van hypertro�sche obstructieve cardiomyopathie
(HOCM). HOCM leidt tot een hogere systolische druk in het linkerventrikel. Deze hoge druk kan leiden tot
een verlengde relaxatieperiode, verhoogde diastolische druk, myocardiale ischemie en een verminderde
cardiale output. LVOTO kan ook ontstaan als gevolg van SAM, maar SAM leidt niet altijd tot LVOTO. [5] [7]
[16] [19] [20]

2.5.1 Mechanisme SAM

Sommige onderzoekers wijten SAM aan het Venturi-effect, anderen beweren dat SAM door �ow drag
ontstaat. Weer anderen verklaren SAM als gevolg van anatomische verschillen in de positie van de pa-
pillairspieren en mitralisklepbladen. Door verdikking van het interventriculair septum ontstaan er een
hogere stroomsnelheid en een lagere druk in de LVOT. Hierdoor kunnen de klepbladen richting de LVOT
getrokken worden, dit wordt het Venturi-effect genoemd. Een ander mechanisme is de ’�ow drag’ die
ontstaat door een veranderde stroming bij HCM. Er ontstaat een duwende kracht langs de mitralisklep,
die de klepbladen richting de LVOT laat bewegen. In dit geval is er juist sprake van een lage snelheid in de
LVOT. Recent onderzoek heeft aangetoond dat de drag kracht meer effect heeft op het optreden van SAM
dan het Venturi mechanisme. [4] [21]

Figuur 7: Risicofactoren voor SAM onderverdeeld in drie categorieën [5]
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Ook kan SAM ontstaan doordat de papillairspieren meer anterior en mediaal gelokaliseerd zijn waardoor
de chordale spanning verandert. Verder vormt de ratio tussen de anteriore en posteriore klepbladen een
risico voor het ontstaan van SAM. Om de AL/PL ratio te berekenen moet voor beide klepbladen de afstand
van de annulus tot het coaptatievlak gemeten worden. De gemeten afstand voor het anteriorklepblad moet
gedeeld worden door de gemeten afstand voor het posteriorklepblad. Als de locatie van het coaptatiepunt
meer naar het anterior klepblad verplaatst, zal het anterior klepblad eerder richting de LVOT uitslaan.
SAM ontstaat waarschijnlijk door een combinatie van de verschillende mechanismen, zoals beschreven
in �guur 7. [4] [5] [21] [22] [23]

2.6 Stroming

Figuur 8: Stromingspro�el door een vat. [24]

In een normale situatie is de bloedstroom in het hart
en door de kleppen laminair. In het geval van com-
plicaties zoals bijvoorbeeld een klepstenose of reg-
urgitatie kan deze laminaire stroom in een turbu-
lente stroom veranderen. Bij een laminaire stroming
beweegt al het bloed met een relatief gelijke snelheid
en in dezelfde richting. In een bloedvat beweegt het
bloed langs de wand langzamer door de weerstand
van de wand. In het geval van een turbulente stro-
ming is er geen uniforme richting en snelheid. Van
de stroming in het ventrikel en in de grote arteriën
kan een plug snelheidspro�el gemaakt worden tij-
dens de systole, zoals weergegeven is in �guur 8. Dit
houdt in de dat de snelheid over de hele doorsnede
even groot is. Verderop in de circulatie wordt dit een
parabolisch snelheidspro�el zoals ook te zien is in
�guur 8. De snelheid in het midden van het vat is
hierbij het hoogst. Het bloedvolume dat per cyclus het linkerventrikel in- en uitgepompt wordt moet ge-
lijk zijn. In een normaal hart is dit een volume van 70ml. Aan het eind van de diastole is het volume van het
linkerventrikel 120ml en aan het eind van de systole is deze 50ml. De gemiddelde diameter van de aorta
bij de oorsprong is 22,6mm. De maximale snelheid waarmee het bloed het ventrikel uit gepompt wordt is
0,65m/s. Wanneer er sprake is van een stenose wordt de opening waardoor het bloed naar buiten stroomt
kleiner, hierdoor zal de stroomsterkte toe nemen. Dit wordt omschreven in de Wet van Bernoulli welke
wordt weergegeven in formule (1). [24] [25] [26] [27] [28]

P1 +
1

2
pv21 = P2 +

1

2
pv22 (1)

Figuur 9: Parabolische stroming door een buis.[29]

Er zijn verschillende factoren die invloed heb-
ben op de stroming door een buis. Eén van
deze factoren is of de vloeistof een Newtoniaanse
of niet-Newtoniaanse vloeistof is. Een Newto-
niaanse vloeistof heeft een lineair verband tus-
sen de schuifspanning τ (y) en de snelheidsgradi-
ënt u’(y). Water is een voorbeeld van een New-
toniaanse vloeistof. Een niet-Newtoniaanse vloei-
stof heeft geen lineair verband tussen de schuif-
spanning en de snelheid gradiënt. Elke vloeistof
heeft een dynamische viscositeitscoëf�ciënt µ uit-
gedrukt in Pa·s. De kinematische viscositeitscoë-
�cciënt v is gelijk aan de dynamische viscositeits-
coëf�ciënt gedeeld door de dichtheid. [29] [30]
[31]
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Een laminaire stroming door een buis zoals te zien is in �guur 9, kan beschreven worden met behulp
van de Wet van Poiseuille. De Wet van Poiseuille geeft het verband weer tussen het debiet en het druk-
verschil. Het debiet of de ‘�ow’ is de eenheid voor de stroming, uitgedrukt in het volume per tijdseenheid.
In �guur 8 wordt de stroming tweedimensionaal beschouwd. Hierin is de snelheid u een kwadratische
functie van y. u(0) = u(h) = 0 De snelheid door een ronde buis wordt weergegeven in formule (2), met
daarin u als functie van r de afstand tot de wand. [30] [31]

u(r) = − 1

4µ

dp

dx
(R2 − r2) (2)

De massastroom Q kan vervolgens weergegeven worden met de Wet van Poiseulle in formule (3).

Q = 2πρ

∫ R

0

ru dr = −πρR
4

8µ

dp

dx
=
πρR4

8µL
(p1 − p2) (3)

Met behulp van het debiet en de oppervlakte van de doorsnede van de buis kan de gemiddelde snelheid
berekend worden aan de hand van formule (4). [31]

v =
Q

A
(4)

De Wet van Poiseuille werkt alleen bij een laminair stromingspatroon. Dit treedt alleen op als het Rey-
noldsgetal niet te groot is. Het Reynoldsgetal is een dimensieloos getal dat de verhouding tussen de traag-
heidskracht en viskeuze kracht aan geeft, zie formule (5). De meeste stromingen met een Reynolds getal
onder de 2300 zijn laminair. Wanneer het Reynolds getal groter is dan 2300, is de kans op het optreden
van een turbulente stroming groter. Een zeer gladde wand kan er echter voor zorgen dat de stroming ook
bij een hoger Reynolds getal laminair blijft. [30]

Re =
ρUL

µ
(5)

ρwater = 1 · 103kg/m3 ρbloed = 1, 06 · 103kg/m3

µwater = 1 · 10−3Pa · s µbloed = 4, 2 · 10−3Pa · s
U = 0, 65m/s (snelheid stroming) L = 0, 03m (diameterbuis)

Rewater =
1 · 103 · 0, 65 · 0, 03

1 · 10−3
= 19, 5 · 103

Rebloed =
1, 06 · 103 · 0, 65 · 0, 03

1 · 10−3
= 4, 92 · 103

Het Reynolds getal van bloed is ongeveer vier keer zo groot als dat van water. Om voor de dichtheid en
viscositeit te corrigeren zou de diameter van het buisje vier keer zo klein moeten worden, of de snelheid
omlaag gebracht moeten worden. Het Womersley getal is net als het Reynolds getal een dimensieloos
getal. Het getal geeft de verhouding tussen de traagheidskrachten en viskeuze kracht aan als gevolg van
een oscillatie. Formule (6) geeft deze verhouding weer, waarin f de frequentie van de oscillatie is. De
frequentie van een normale hartslag in rust is 60 slagen per minuut. [32]

Wo =
L

2

√
2πf

v
(6)

Wobloed =
0, 03

2

√
2π

3, 77 · 10−6
= 19, 4
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2.7 Ultrasound

Echogra�e is een beeldvormende techniek waarvan het werkingsmechanisme gebaseerd is op het prin-
cipe van transmissie en re�ectie van ultrasound door het lichaam. Ultrasound is hoog frequent geluid met
een frequentiebereik van 20kHz tot 10MHz. Het frequentiebereik van het menselijk oor ligt tussen 20Hz
en 20kHz. De geluidsgolven worden uitgezonden door een transducer met piëzo-elektrische kristallen.
Deze kristallen zetten een elektrisch signaal om in een mechanische geluidsgolf en vangen de geluidsgolf
na weerkaatsing weer op. Daarna wordt het mechanische signaal omgezet naar een elektrisch signaal. De
kristallen zijn dus zowel de verzender als de ontvanger van het signaal. Daardoor moet er na het zen-
den van een geluidspuls gewacht worden totdat de re�ectie terug gekomen is, voordat de transducer een
nieuwe puls kan sturen. Met één transducer is het daarom niet mogelijk om continu te zenden. [9]

Tabel 1: Akoestische impedantie (Z) en geluidssnelheid van verschillende media [33]

Medium Z(kg/s·m2)[·102] Geluidssnelheid (m/s)

Lucht 0,0004 331
Bot 6,66 3600
Water (37°C) 1,53 1485 - 1526
Vet 1,38 1462 - 1473
Spier 1,67 1548 - 1632
Bloed 1,60 1562
Perspex 3,22 2680

.
Door elektrische stimulatie van een piëzo-elektrisch kristal verandert het kristal van vorm. Hierdoor ont-
staat een trilling, die zich kan verplaatsen door een medium. Deze geluidsgolf kan op een overgang tussen
twee media doorgelaten of gere�ecteerd worden. Dit wordt bepaald door de akoestische impedantie van
de beide grensvlakken, zie tabel 1 voor de akoestische impedantie voor verschillende media. De akoesti-
sche impedantie is uit te drukken in de dichtheid van het medium vermenigvuldigd met de geluidssnelheid
door dat medium, zie formule (7). Naarmate de akoestische impedantie hoger wordt, zal de transmissie
lager zijn. [9]

Z = ρ · v (7)

Z = akoestische impedantie in kg/s ·m2

ρ = dichtheid van het medium in kg/m3

v = geluidssnelheid in m/s

De mate waarin een geluidsgolf gere�ecteerd wordt, kan uitgedrukt worden in de re�ectiecoëf�ciënt, de
re�ectie coëf�ciënt wordt berekend met formule (8). Het optreden van re�ectie en transmissie is sche-
matisch weergegeven in �guur 10.

R =

(
Z1 − Z2

Z1 + Z2

)2

(8)

R = reflectiecoëfficiënt
Z1 = akoestische impedantie van medium 1
Z2 = akoestische impedantie van medium 2

De tijd die de elektrische puls nodig heeft om door te dringen in het weefsel en weer terug te komen naar
de transducer, wordt omgezet in een bepaalde afstand op het beeldscherm. Dit is mogelijk wanneer de
geleidingssnelheid van ultrasound in het medium bekend is, de geleidingssnelheid is te berekenen met
formule (9). De geluidssnelheden voor verschillende media zijn gegeven in tabel 1. [33]
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v =

√
k

ρ
(9)

v = geleidingssnelheid in m/s
k = compressiemodulus
ρ = dichtheid van het medium in kg/m3

Figuur 10: Transmissie en re�ectie [34]

De ultrasound apparatuur is afgesteld op de snelheid
van geluid door water, deze snelheid ligt dicht bij de
geleidingssnelheid door verschillende weefsels. De
geluidssnelheid door lucht is veel lager dan die van
water en door bot veel hoger, waardoor er artefacten
op het echobeeld ontstaan.

2.7.1 Ultrasound in de kliniek

Ultrasound is een vorm van radiatie die niet ioniserend is en het wordt daarom ook als veilig beschouwd
voor de patiënt. Er kunnen real time beelden worden gemaakt met een resolutie op een schaal van mil-
limeters. De resolutie kan verbeterd worden door gebruik van een hogere frequentie, echter gaat dit ten
koste van de doordringdiepte. Verder is deze techniek goedkoper dan beeldvormende technieken met
vergelijkbare functionaliteit. Binnen de echogra�e zijn er verschillende mogelijkheden waaronder het
maken van bewegende tweedimensionale beelden, driedimensionale beelden en het in beeld brengen
van de bloedstroming. Voor dit laatste wordt er gebruik gemaakt van Doppler (hier wordt later op inge-
gaan). Er zitten ook restricties aan ultrasound, namelijk dat niet alle structuren kunnen worden afgebeeld.
Bijvoorbeeld structuren die gas bevatten of structuren die een sterk afwijkende impedantie hebben dan
die van water worden niet correct afgebeeld. Daarnaast is de kwaliteit van het beeld sterk afhankelijk van
de instellingen van het apparaat. [9] [35]

2.7.2 Ultrasound functies

De meest gebruikte techniek van ultrasound is de B-mode, de B-mode staat voor brightness mode. In deze
mode scant de transducer een vlak door het lichaam, dat op het beeldscherm als een tweedimensionaal
beeld getoond wordt. Dit wordt ook wel ‘real time’ tweedimensionale echo genoemd. [9]

2.8 Doppler

Met behulp van de dopplerfunctie kan de beweging van vloeistof vastgelegd worden. In de kliniek wordt
(echo)doppler gebruikt om de stroming van bloed in beeld te brengen. Met deze techniek kunnen de
richting en de snelheid van de bloedstroming afgebeeld worden. [9]

2.8.1 Dopplereffect

Figuur 11: Dopplereffect [36]

Doppler is gebaseerd op een verandering in fre-
quentie die kan worden waargenomen als de ge-
luidsbron beweegt. Wanneer de geluidsbron naar
de waarnemer toe beweegt, meet de transducer een
hogere frequentie dan die van de uitgezonden ge-
luidsgolf, dit verschijnsel is afgebeeld in �guur 11.
Wanneer de geluidsbron van de waarnemer af be-
weegt, zal een lagere frequentie worden gemeten.
Het frequentie verschil tussen de ontvangen fre-
quentie en de frequentie die uitgezonden is door de
bron, wordt de doppler shift of het dopplereffect ge-
noemd, dit kan berekend worden met behulp van
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formules (10) en (11). Voor een beweging naar de ontvanger toe, betekent dit een positief dopplereffect
(blueshift in �guur 11). De beweging van de ontvanger af, zorgt voor een negatief dopplereffect (redshift in
�guur 11). Het dopplereffect is proportioneel aan de snelheid van het bloed. [26] [35] [37]

fD =
f0 · 2v · cosθ

c
(10)

v =
7, 7 · fD

f0 · 10−3 · cosθ
(11)

fD = dopplershift in kHz
f0 = ultrasound frequentie in kHz
v = snelheid van de vloeistof in m/s
c = geluidssnelheid in m/s
θ = hoek in graden tussen de ultrasound puls en de richting van de vloeistof

Figuur 12: De dopplerhoek [35]

2.8.2 Dopplerhoek

De dopplerhoek is de hoek tussen de richting van
de stroming en de geluidspropagatierichting, dit is te
zien in �guur 12. Het maximale positieve doppleref-
fect wordt gemeten wanneer de richting van de ge-
luidsgolven tegenovergesteld is aan de richting van
de stroming. In �guur 13 is deze situatie getekend.
Wanneer de geluidsgolven parallel zijn aan de stro-
ming, is het dopplereffect maximaal negatief. Wan-
neer de hoek die de probe met de stroming maakt
groter wordt, zal er een minder groot dopplereffect
gemeten worden. Dit vormt een moeilijkheid tijdens
het meten aangezien de probe nooit geheel paral-
lel aan de stroming kan staan. Zoals in formule 12 te
zien is, is het dopplereffect afhankelijk van de cosi-
nus van de dopplerhoek, de frequentie van de ge-
luidsgolven uit de probe, de snelheid van het geluid
en de snelheid van de stroming. [35]

2.8.3 Standaardafwijking

Figuur 13: De situatie bij cardiale doppler
echogra�e; doppler hoeken zijn vaak klein
en de hoek tussen de probe en de hard-
wand is vaak groot. [35]

De snelheidsmetingen met behulp van doppler kunnen alleen
correct uitgevoerd worden wanneer er een juiste hoek tussen
de probe en de stromingsrichting gehanteerd wordt. De kans op
een meetfout van de snelheid wordt groter naarmate deze hoek
groter wordt. Deze meetfout is te wijten aan de snelheid waar-
mee de cosinus verandert bij grotere hoeken. De meetfout van
de snelheid neemt toe wanneer de dopplerhoek groter wordt.
Het gevolg hiervan is een kleinere sensitiviteit. De dopplershift
frequentie daalt wanneer de hoek groter wordt bij een constante
stroming. Doppler metingen zijn hierdoor niet meer betrouw-
baar onder een hoek van 60° of meer. Bij doppler hoeken die klei-
ner zijn dan 30°, komen de geluidsgolven niet aan bij het bloed,
maar worden gere�ecteerd door de overgang tussen de wand en
het bloed. Het beste is om een hoek te kiezen tussen de 30° en
60°. Er kan aangenomen worden dat de berekende snelheid het-
zelfde is bij elke hoek tussen de 30° en 60°. Toch is de meting niet
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altijd accuraat omdat de stroming niet altijd parallel aan de wand van het vat is. Bij doppler onderzoek van
het hart wordt er daarom vaak een 0 graden hoek gekozen, hierdoor wordt het probleem met de re�ectie
vermeden. [35]

2.8.4 Color doppler

Color doppler is een aanvulling op het gebruikelijke grijze, twee dimensionale echo beeld, dat een real
time doorsnede en de beweging van het orgaan weergeeft. Met color doppler kan de bloedstroom in
beeld gebracht worden. Dit geeft informatie over de richting van de stroming en of het een laminaire of
turbulente stroming is. Stroming naar de transducer toe wordt rood afgebeeld en stroming van de trans-
ducer af wordt blauw afgebeeld. Hierbij geldt dat een hogere snelheid met een lichtere kleur afgebeeld
wordt. De stroming wordt tweedimensionaal afgebeeld in het desbetreffende gedeelte van het orgaan op
het ultrasound beeldscherm. Color doppler werkt met het hierboven beschreven doppler mechanisme,
waarbij er een dopplereffect ontstaat wanneer de terugkomende echo een andere frequentie heeft dan
de uitgezonden puls, doordat het re�ecterende object bewoog. Er zijn een aantal limitaties bij het gebruik
van color doppler. Color doppler is zoals eerder besproken afhankelijk van de dopplerhoek, het heeft la-
gere frame rates per tijdseenheid en de spectrale informatie is niet heel gedetailleerd. Color doppler geeft
alleen een statistische representatie van het hele spectrum weer op elke pixel locatie van het beeldscherm.
Dit betekent dat het de gemiddelde snelheden weergeeft. [35]

2.8.5 Pulsed wave doppler

Met behulp van pulsed wave doppler kan de stromingssnelheid van het bloed als amplitude uitgezet wor-
den tegen de tijd. Doordat alleen de signalen van een speci�eke locatie mee worden genomen in de bere-
kening, kan heel nauwkeurig de snelheid op een bepaalde plek gemeten worden. Het nadeel van pulsed
wave doppler is dat de snelheden die gemeten kunnen worden gelimiteerd zijn. Hierdoor kan er bij bij-
voorbeeld klepstenose, insuf�ciëntie of shunts, aliasing optreden, doordat het Nyquist limiet overschre-
den wordt. Het Nyquist limiet is gelijk aan de helft van de pulsed repetition frequency (PRF). Pulsed wave
doppler kan worden gebruikt voor het meten van de snelheid en richting van de bloedstroom door klep-
pen of in vaten. Om artefacten bij het gebruik van pulsed wave doppler te voorkomen is het belangrijk
om de instelling van de hoek waaronder en de diepte waarop de probe meet juist in te stellen. Daarnaast
is het belangrijk om de weergave ook juist aan te passen, de baseline van het signaal moet zo ingesteld
worden dat het hele signaal binnen het venster past en er geen signaal verloren gaat. Verder kan de schaal
ook aangepast worden om waarden nauwkeurig te kunnen a�ezen. [25]

2.9 Kracht chordae

Figuur 14: C-vormige transducer [38]

Uit in-vivo onderzoek op varkensharten is gebleken dat een
ongelijke verdeling van de krachten over de chordae tendi-
neae een oorzaak is van MI. De metingen van deze krachten
werden gedaan met C-vormige transducers die aan de chor-
dae waren bevestigd, zoals te zien is in �guur 14. De locaties
van de papillairspieren spelen ook een grote rol bij de kracht-
verdeling over de verschillende chordae. Bij variatie in loca-
tie van de papillairspieren laten de chordae het dichtst bij de
annulus het grootste verschil in kracht zien en chordae aan
de top van de bladen het kleinste. Mitralisklepplastiek ver-
mindert alleen de krachten op de secundaire chordae, door-
dat vooral het midden van de klepbladen wordt ondersteund
door de ring. De krachten op de primaire chordae kunnen
op andere manieren worden verminderd, bijvoorbeeld door
verbetering van het coaptatievlak of door nieuwe chordae aan
de top van de mitralisklepbladen te bevestigen ter ondersteu-
ning. [39] [40] [41] [42]
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2.10 Angle of attack

Figuur 15: Angle of attack [23]

De angle of attack geeft de hoek weer tussen de stroming en het anterior
klepblad van de mitralisklep, tijdens de systole. De hoek kan berekend wor-
den door een lijn te trekken van de punt van het klepblad tot het diepste
punt op het coaptatievlak. De tweede lijn geeft de richting van de stroming
aan. De hoek tussen deze twee lijnen is de angle of attack. Het meten van
deze hoek is weergegeven in �guur 15. Ook de invloed van de drag kracht
kan goed beschreven worden met behulp van de angle of attack. HCM kan
voor een grotere angle of attack zorgen. Een grotere angle of attack ver-
groot het risico op het optreden van SAM. Dit is weergegeven in �guur 16.
[23] [43]

2.10.1 Meten van angle of attack

Echo particle image velocimetry (EchoPIV) is een beeldvormende techniek
om stromingspatronen te bepalen in cardiovasculaire holtes. Hiervoor
worden er kort microbubbels aan de bloedstroom toegevoegd, waarna er
echobeelden worden gemaakt. Daarna worden de snelheden van deze mi-
crobubbels bepaald door de beelden met een algoritme te verwerken. Dit
algoritme volgt de deeltjesverplaatsing in de tijd. De afbeeldingen die hier-
mee gemaakt worden, kunnen worden gebruikt voor het meten van de an-
gle of attack. [44]

Figuur 16: Stromingsrichting bij een normale patiënt (boven) en een patiënt met SAM (onder) [43]

16



2.11 Glycerol

Bloed heeft een hogere viscositeit dan water. De samenstelling van het bloed heeft veel invloed op de vis-
cositeit van het bloed. Meer rode bloedcellen in het bloed zorgen voor een hogere viscositeit. De waarden
van de viscositeit variëren van 3,2 tot 5,5mPa·s. Om een zo realistisch mogelijke situatie na te bootsten
zijn er ook metingen gedaan met een andere vloeistof. Deze vloeistof bestond uit glycerol, verdund met
demiwater, om een viscositeit te krijgen die binnen de normaalwaarden ligt van de viscositeit van bloed.
Met behulp van de formules (12) t/m (14) kan de viscositeit van een mengsel berekend worden. [26] [27]
[45]

µ = ee
A−10,975

14,534 − 0, 8 (12)

Waarin:
A = x1A1 + x2A2 (13)

Met:
Ai = 14, 534 · ln(ln(µi + 0, 8)) + 10, 975 (14)

µi = de kinematische viscositeit van de component (i = 1, 2)
xi = de gewichtsfractie van de component

2.12 Abiomedr pomp

De Abiomedr pomp is een apparaat dat ondersteuning kan bieden aan de linker- en/of de rechterkant
van het hart, zie �guur 17. Het maakt daarbij gebruik van een bloedpomp of een ventrikel, zie �guur 18. De
bloedpomp of het ventrikel worden door het systeem pneumatisch aangedreven. De bloedpomp is een
apparaat bestaande uit twee kamers die samen één kant van het hart ondersteunen. Het ventrikel apparaat
bestaat uit één kamer die één kant van het hart ondersteunt. De hartslag en de tijd tussen systole en diastole
worden automatisch aangepast en ingesteld. Het apparaat detecteert de luchtstroom die de bloedpomp in
en uit gaat. De bloedpompen voor de linker- en rechterkant van het hart kunnen onafhankelijk van elkaar
worden ingesteld en aangestuurd. De Abiomedr pomp zorgt voor een pulsatiele stroming. [46]

Figuur 17: Abiomedr pomp [46] Figuur 18: Ventrikel [46]
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3 Methode

3.1 Onderzoeksopzet

Het onderzoek dat uitgevoerd wordt, is een in vitro experiment. Om een causaal verband aan te tonen
tussen de dikte van het gesimuleerde interventriculaire septum en het ontstaan van complicaties van een
synthetische mitralisklep wordt een fysiek model gebouwd. Het model representeert het linkerventrikel
en is gebaseerd op de humane anatomie. Hierin worden onder verschillende omstandigheden ultrasound
metingen gedaan. Dit betreft een kwantitatief onderzoek. Er wordt rekening gehouden met onafhanke-
lijke en afhankelijke variabelen. De invloed van de van te voren vastgestelde controlevariabelen wordt
uitgesloten.

De onafhankelijke variabele van dit onderzoek is de dikte van het interventriculair septum van het model.
Deze wanddikten worden gerepresenteerd door blokjes perspex van drie verschillende diktes. In bijlage
A is een overzicht gegeven van de verschillende metingen die verricht worden. Er wordt gevarieerd met
de omstandigheden water of glycerol, wand achter de mitralisklep open of dicht en of de synthetische
mitralisklep wel of niet is ge�xeerd.

Het optreden van complicaties aan de synthetische mitralisklep is de afhankelijke variabele in dit on-
derzoek. De complicaties waar naar gekeken worden zijn SAM, MI en een LVOTO. De mate waarin deze
complicaties optreden, wordt uitgedrukt in de verandering in stromingssnelheid in de buis voor de aorta,
de LVOT. De stromingssnelheden worden omgerekend naar het debiet. Daarnaast wordt ook de uitslag
van het anterior klepblad van de mitralisklep bepaald met behulp van ultrasound. Om te controleren of
de mitralisklep goed sluit, worden er color doppler afbeeldingen gemaakt. Zo kan de stromingsrichting
van de vloeistof door de mitralisklep, tijdens het pompen bepaald worden. De druk in het ventrikel wordt
gemeten met behulp van een manometer.

Figuur 19: Eerste schets van de opstelling

De instellingen van de ultrasound apparatuur wor-
den gedurende de metingen zoveel mogelijk con-
stant gehouden. Verder wordt er gebruik gemaakt
van twee verschillende probes. Een phased array
probe voor het bepalen van de klepuitslag en een li-
neaire probe om de stromingssnelheden in de LVOT
te meten. De vloeistof die gebruikt wordt is demi-
water. Er worden ook metingen gedaan met een
mengsel van glycerol en demiwater, deze metingen
worden afzonderlijk beoordeeld. Er wordt tijdens
het onderzoek gebruik gemaakt van de Abiomedr

AB5000 pomp, controle metingen worden met een
handpomp gedaan. De pomp frequentie en het vo-
lume in het reservoir worden zoveel mogelijk con-
stant gehouden.

3.2 Ontwerp model

Het model bestaat uit een linkerventrikel met daarin
een aortaklep, een mitralisklep, een reservoir en een
pomp, die water het linkerventrikel in en uit pompt.
In de apex van het ventrikel komt een opening voor
de aansluiting van de pomp. Schuin tegenover de
apex bevindt zich de aortaklep. Recht tegenover de
apex, naast de aortaklep, bevindt zich de syntheti-
sche mitralisklep. Naast het model komt er een re-
servoir voor het water, met daarin openingen om de
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pomp en aorta op aan te sluiten. In �guur 19 is een eerste schets van deze opstelling weergegeven. De
pomp is via slangen verbonden aan het reservoir en het ventrikel. De pomp zuigt water aan vanuit het
reservoir en pompt dit vervolgens het ventrikel in. Via de aortaklep komt het water weer in het reservoir
terecht. Technische tekeningen voor het maken van het model zijn weergegeven in bijlage B.

3.3 Model eisen

Er zijn verschillende eisen opgesteld om een zo realistisch mogelijk en werkend model van het linkerven-
trikel te verkrijgen. Deze eisen zijn opgedeeld in anatomische eisen en praktische eisen.

3.3.1 Anatomische eisen en realisatie

In een normaal hart is het volume van het linkerventrikel ongeveer 120ml. Een volume van 120ml is echter
te klein om goed mee te kunnen werken. Het model krijgt een volume van 360ml. Hiermee is het drie keer
zo groot als het realistische volume van een hart. In een gezond persoon is de hoek tussen de aorta en
de mitralisklep 120°. In het model wordt dit gerealiseerd door het perspex onder een hoek van 120°te
buigen. Om de chordae in het model te kunnen bevestigen worden er kleine perspex plaatjes aan de
binnenkant van het ventrikel bevestigd. In deze plaatjes zitten kleine gaatjes waar de papillairspieren met
behulp van hechtdraad aan bevestigd kunnen worden. De locaties van deze aanhechtingsplaatsen worden
zo realistisch mogelijk bepaald, door gebruik te maken van anatomische modellen. Om HCM te simuleren
wordt de dikte van het interventriculair septum gevarieerd met perspex plaatjes van verschillende diktes.

3.3.2 Praktische eisen en realisatie

Het model wordt gemaakt van perspex. Perspex is goed te bewerken, beschikbaar in verschillende maten
en vormen en het is doorzichtig. Er kan ook met ultrasound doorheen gescand worden, omdat het een
impedantie heeft die relatief dicht bij die van water ligt en het een massieve structuur heeft. Een aantal
wanden van het ventrikel worden voorzien van fantoomhuid om reverberaties, veroorzaakt door de per-
spex wanden, te voorkomen. Aan de uiteinden van de klepbladen worden ijzerdraadjes bevestigd om deze

Figuur 20: Ring voor in-
hechten mitralisklep

beter af te kunnen beelden met behulp van ultrasound. Om de mitralis-
klep in het model te kunnen zetten, wordt er met behulp van lasersnij-
den een perspex ring gemaakt waar de klep in gehecht kan worden. In
de ring komen kleine gaatjes waar de hechtdraad doorheen kan, zie �-
guur 20. De buitenkant van de ring is rond zodat deze in een buis beves-
tigd kan worden. De binnenrand van de ring heeft de vorm van de klep.
Het is van belang dat de ring met klep in het model gezet kan worden en
er ook weer uit gehaald kan worden. Zo kan de klep in demiwater be-
waard worden wanneer er aanpassingen aan het model gedaan moeten wor-
den. Om dit te realiseren wordt er een ophangsysteem gemaakt. Dit sys-
teem bestaat uit perspex plaatjes waar de ring achter geschoven kan wor-
den. Siliconen op de onderwand van het ventrikel voorkomt dat de ring gaat
draaien.

Om de omstandigheden in het ventrikel te kunnen aanpassen, is het van belang dat het deksel van het
model afgehaald kan worden. Zo kunnen de verschillende verdikkingen in het ventrikel geplaatst worden.
Dit wordt gerealiseerd door gebruik te maken van 10mm dik perspex voor de wanden van het ventrikel,
waarin op verschillende plekken een schroefdraad getapt wordt. In het deksel zitten gaten waardoor deze
met schroeven vastgezet kan worden op het ventrikel. Om de kans op een waterdicht model te vergroten
is, wordt de wand van het model uit zo min mogelijk afzonderlijke perspex platen gemaakt. Twee per-
spex platen worden met behulp van verhitting in de gewenste hoek gebogen. Deze twee platen worden
vervolgens met chloroform aan elkaar en op een onderplaat vast gelast. Op deze manier zijn er minder
lasvlakken en is de kans op lekkage kleiner. Door gebruik te maken van een siliconen ring tussen het ven-
trikel en de deksel, kan het model waterdicht afgesloten worden. De perspex buisjes worden ook met
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Figuur 21: Opbouw van de eerste versie
van het model

behulp van chloroform in het model gelast. In de apex van
het model wordt een gat geboord voor de aansluiting van de
pomp. Hierin is een perspex buisje bevestigd met een bui-
tendiameter van 15mm, waarover een slang richting de pomp
wordt geschoven. Schuin tegenover de apex wordt een gat ge-
boord met een diameter van 30mm voor de aansluiting rich-
ting de aorta. De aortaklepprothese wordt bevestigd aan deze
buis. Om de kracht op de papillairspieren te meten, wor-
den de papillairspieren via veren verbonden met de wand van
het model. Door de uitrekking van de veer te meten kan
de kracht op de papillairspieren berekend worden. In �guur
21 is de opzet van de eerste versie van het model weergege-
ven.

3.4 Aanpassingen model

Gedurende het onderzoek zijn er verschillende aanpassingen ge-
daan aan het model. Deze aanpassingen zijn gedaan naar aan-
leiding van problemen die zijn opgetreden. Hieronder zullen de
aanpassingen aan het model beschreven worden.

3.4.1 Eerste aanpassing

In het model is de pomp recht tegenover de mitralisklep geplaatst. Op deze manier wordt het water tegen
de mitralisklep aan gepompt. Hierdoor kreeg het mitralisklepblad nauwelijks de kans om uit te wijken
en werd deze juist richting het atrium geduwd. Ook bevonden de aanhechtingsplaatsen voor de chordae

Figuur 22: Eerste situatie van het model met een schot erin
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zich te ver van de papillairspieren af, waardoor deze samen met de veren ook naar opzij gingen bewegen.
Daarom is ervoor gekozen om een tussenschot in het model te plaatsen, met daarin een buisje. Het water
wordt op deze manier eerst in een ruimte voor het ventrikel gepompt en via het buisje komt het water in
het ventrikel terecht. Omdat het tussenschot schuin in het model is geplaatst, wijst het buisje nu richting
de ruimte tussen de aorta en mitralisklep. Het water wordt nu minder tegen de mitralisklep aan gepompt
terwijl de aansluiting van de pomp op dezelfde plaats is gebleven. De papillairspieren kunnen zo ook beter
bevestigd worden. De aangepaste versie van het model is weergegeven in �guur 22, dit is de eerste situatie
waarin metingen gedaan worden.

3.4.2 Tweede aanpassing

Figuur 23: Tweede situatie van het model in de totale opstelling. Met
de pijlen wordt de stromingsrichting weer gegeven

In eerste instantie is er voor geko-
zen om de wand achter de mitralisklep
dicht te laten. Doordat de echoprobe
op de wand achter de mitralisklep ge-
plaatst kon worden, was het mogelijk
de klepbladen van bovenaf te bekijken.
Het water werd in deze opstelling van-
uit het reservoir, via de pomp het ven-
trikel ingepompt. Vervolgens stroomde
het water langs de mitralisklep en ver-
liet het via de aortaklep het ventrikel.
Het water stroomde dus niet door de
mitralisklep. Om het model realisti-
scher te maken is er een opening ach-
ter de mitralisklep gemaakt. Zo kan het
water door de mitralisklep het ventri-
kel in worden gezogen. De mitralisklep
wordt nog steeds in het ventrikel geschoven en op zijn plaats gehouden met behulp van het ophangsys-
teem. Er is een buis in de opening geplaatst met een rond perspex plaatje aan het uiteinde, waarop de
echoprobe geplaatst kan worden. Zo kan de klep in deze opstelling ook van bovenaf bekeken worden.
Aan de bovenzijde van deze buis is een klein buisje bevestigd, welke met het reservoir verbonden is. De
afstand tussen de aortaklep en de mitralisklep was 25mm, dat is ongeveer 18mm groter dan in werkelijk-
heid. Er is daarom een korte schuin afgesneden buis voor de opening van de aorta geplaatst die dezelfde
hoek maakt met de mitralisklep. Op deze manier is de afstand tussen de aorta en de mitralisklep verkleind
tot 7mm. De aangepaste versie van het model in de totale opstelling is weergegeven in �guur 23, dit is de
tweede situatie van het model.

3.4.3 Derde aanpassing

Tenslotte zijn er nog twee aanpassingen gedaan aan het model. Ten eerste is er in de buis voor de aortaklep
een aansluiting gemaakt voor een tweede drukmeter. Ten tweede zijn de klepbladen van de mitralisklep
ge�xeerd aan de wand van het model. Dit is gedaan met behulp van hechtdraad. De reden hiervoor was de
hoeveelheid terugstromend water door de klep. Door de klep aan een kant te �xeren, kon deze wel open
maar kon deze minder doorslaan richting het atrium. De derde situatie van het model wordt weergegeven
in �guur 24.

3.5 Verdikkingen

De verdikkingen zijn niet hetzelfde in de verschillende situaties van het model, voor de tweede en derde
situatie is er een extra grote verdikking gemaakt omdat de kleinste verdikking van de eerste situatie weinig
effect had. In de eerste situatie had de dunste verdikking een dikte van 21mm en een volume van 40ml.
De dikste verdikking had een dikte van 36mm en een volume van 90ml. De dikte en het volume van
de verdikkingen die gebruikt zijn in de tweede en derde situatie waren 36mm en 90ml voor de dunste
verdikking. Van de dikste verdikking waren de dikte en het volume respectievelijk 43mm en 100ml.
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Figuur 24: Derde situatie van het model met ge�xeerde klepbladen en extra aan-
sluiting voor de drukmeter voor de aorta

3.6 Glycerol

Er worden ook metingen gedaan met behulp van glycerol omdat hiermee de viscositeit van bloed nage-
bootst kan worden. Met behulp van formule (12) t/m (14) wordt de juiste verhouding tussen glycerol en
water berekend.

µglycerol = 1450mPa · s ρglycerol = 1, 26kg/dm3

µwater = 1, 00mPa · s ρwater = 1, 00kg/dm3

xglycerol =
35·1,26

35·1,26+65 = 0, 4 Aglycerol = 14, 534 · ln(ln(1450 + 0, 8)) + 10, 975 = 39, 8266

xwater = 65
35·1,26+65 = 0, 6 Awater = 14, 535 · ln(ln(1 + 0, 8)) + 10, 975

µ = ee
17,882−10,975

14,534 − 0, 8 = 4, 195mPa · s

Er is een volume verhouding van 35% glycerol en 65% demiwater gebruikt. Dit komt overeen met een
realistische waarde van de viscositeit van bloed.

3.7 Data verzameling

De data die worden verzameld zijn de uitslag van het anterior klepblad tijdens de instroom-, uitstroom-
en rustfase, het debiet en het maximum debiet in de LVOT en de druk in het ventrikel en in de aorta. Deze
verschillende data worden verzameld tijdens meerdere metingen in drie situaties van het model. De data
worden verkregen met behulp van de Ultrasound Acuson S1000 van Siemensr.

Situatie 1: gesloten wand achter de mitralisklep.
Situatie 2: opening achter de mitralisklep, water wordt via de mitralisklep het ventrikel in gepompt.
Situatie 3: opening achter de mitralisklep, water wordt via de mitralisklep het ventrikel in gepompt, de
klepbladen zijn ge�xeerd om prolaps tegen te gaan en de opening richting de aorta is dichter bij de mi-
tralisklep gebracht.
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De uitslag van het anterior klepblad wordt gemeten met behulp van de B-mode. Bij iedere meting worden
er vier afbeeldingen gemaakt van het klepblad tijdens de uitstroom-, instroom- en rust fase. Figuur 25
geeft de positie van de probe tijdens deze meting aan. De phased array probe wordt ter hoogte van het A2
en P2 klepblad gehouden, dit wordt aangegeven met markeringen op het model. Na het maken van een
afbeelding worden de uiteinden van het posterior en anterior klepblad direct gemarkeerd in de afbeelding.

Ter controle wordt de stromingsrichting door de mitralisklep gemeten met behulp van color doppler. Ook
deze afbeeldingen worden gemaakt met de echoprobe op de positie zoals weergegeven in �guur 25. Het
debiet in de LVOT wordt gemeten met behulp van pulsed wave doppler. De lineaire probe wordt geplaatst
op de buis voor de aorta, zie �guur 26. De hoek tussen de probe en de stroming wordt ingesteld op 45°. De
druk wordt gemeten met behulp van een manometer die is aangesloten op de zijwand van het ventrikel,
naast de mitralisklep. Later is er nog een tweede manometer aangesloten op de buis voor de aorta. Een
tabel met alle metingen die zijn verricht, wordt weergegeven in bijlage A.

Figuur 25: Positie van de probe tijdens het in beeld
brengen van de mitralisklep

Figuur 26: Positie van de probe tijdens de doppler metin-
gen

3.8 Dataverwerking

Figuur 27: Meting van de hoek van de uitslag van het
klepblad, op een ultrasoundafbeelding

De ultrasoundbeelden die gemaakt zijn van de klep-
uitslag, worden ingeladen in SolidWorksr om de hoek
van de klepuitslag te meten, zie �guur 27. Er wordt een
rechte lijn getrokken tussen de twee punten van de an-
nulus. Vervolgens wordt er vanaf het punt aan de kant
van het anterior klepblad een lijn getrokken naar het ge-
markeerde uiteinde van het anterior klepblad. De hoek
tussen deze twee lijnen wordt hierna automatisch be-
rekend.

De ultrasound beelden van de pulsed wave doppler
worden op het ultrasound apparaat bewerkt. Van de
gra�eken met de stromingssnelheden worden omhul-
lenden gemaakt, dit wordt gedaan met de functie com-
pound �ow van het gebruikte ultrasoundapparaat. De
eerste stap is het aangeven van het beginpunt van de
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debietmeting op de gra�ek. Vervolgens wordt de gra�ek met de muis gevolgd, waarna het eindpunt wordt
aangegeven. Tenslotte wordt de diameter van de buis aangegeven. Het ultrasoundapparaat berekend met
deze gegevens het debiet, zie �guur 28A. Naast het gemiddelde debiet wordt ook het maximale debiet
berekend. Dit wordt gedaan door met dezelfde functie een debiet uit te rekenen van het hoogste punt in
de gra�ek, zie �guur 28B. Van alle waarden die zijn gevonden worden de gemiddelden berekend. Deze
gemiddelde waarden met de daarbij horende standaardafwijking worden in tabellen weergegeven. In
staafdiagrammen worden de gemiddelde waarden uitgezet tegen de variabele wanddikte.

Figuur 28: A: Berekening van het gemiddelde debiet met behulp van de ultrasoundapparatuur. B: Berekening van het
maximale debiet met behulp van de ultrasoundapparatuur.

3.9 Data analyse

Alle resultaten die verkregen zijn, worden met behulp van SPSS geanalyseerd. De waarden bij verschil-
lende interventriculaire septumdiktes van zowel de klepuitslag, het debiet als het maximum debiet, wor-
den met elkaar vergeleken. Met behulp van een ’one way ANOVA’ toets wordt onderzocht of het verschil
tussen de uitkomsten bij verschillende interventriculaire septumdiktes signi�cant is.
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4 Resultaten

4.1 Model

Het eerste resultaat van dit onderzoek is het fysieke model. Het model voldoet aan veel van de opgestelde
praktische eisen. Er is een waterdicht model gebouwd waarin een stroming van water aan te brengen is
met behulp van een pomp. De synthetische mitralisklep kan in het model geplaatst worden. Het is mogelijk
om in het model parameters aan te passen, zoals de verdikking van het interventriculair septum. Het
materiaal is geschikt voor ultrasoundmetingen en er kunnen twee manometers op aangesloten worden.
Er zijn geen resultaten van de krachtmeting aan de papillairspieren. Het model voldoet aan de vooraf
opgestelde anatomische eisen. Het uiteindelijke resultaat van het model is weergegeven in �guurâ

4.2 Debiet

In bijlage C worden alle gemiddelde resultaten, de standaardafwijking en de statistische analyse weerge-
geven.

In �guur 29 is het gemiddelde debiet in de LVOT voor situatie 1 weergegeven in een staafdiagram. Zowel
voor de metingen met glycerol als water geldt dat het verschil in debiet bij de verschillende diktes niet
signi�cant is bij een betrouwbaarheidsinterval (BI) van 95%. Bij een BI van 90% verschillen deze waarden
wel signi�cant van elkaar. Er is te zien dat bij de meting met water het debiet groter werd naarmate de
verdikking van het interventriculair septum toenam. Glycerol laat het hoogste debiet zien bij een verdik-
king van 21mm.

In de tweede en derde situatie is opnieuw met water gemeten. De resultaten van beide situaties worden
in een staafdiagram weergegeven in �guur 30. In de tweede situatie verschillen de waarden signi�cant
van elkaar bij een BI van 95%. In de derde situatie verschillen de waarden niet signi�cant van elkaar. Er is
te zien dat in de tweede situatie het debiet kleiner werd naarmate de verdikking van het interventriculair
septum toenam. In de derde situatie bleef het debiet vrijwel gelijk bij de verschillende verdikkingen.

Figuur 29: Debiet eerste situatie Figuur 30: Debiet tweede en derde situatie

In �guur 31 is het maximum debiet in de LVOT in de eerste situatie weergegeven in een staafdiagram. Bij
de metingen met water verschillen de waarden signi�cant van elkaar bij een BI van 99%. Bij de metingen
met glycerol verschillen de waarden niet signi�cant van elkaar. In �guur 31 is te zien dat het maximum
debiet in de situatie met water groter wordt naarmate de verdikking toeneemt. Glycerol laat opnieuw het
hoogste maximum zien bij een verdikking van 21mm. Deze maxima zijn ook gemeten in de tweede en
derde situatie, welke weergegeven worden in �guur 32. Voor beide situaties geldt dat er geen signi�cant
verschil in maximum debiet is gevonden.
.
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Figuur 31: Maximale debiet in de eerste situatie Figuur 32: Maximale debiet in de tweede en derde situatie

4.3 Klepbladuitslag

Figuur 33: Klepuitslag in de eerste situatie van het model,
waarin de rust en instroom fase en het verschil tussen deze
twee posities wordt weergegeven.

In bijlage C worden alle gemiddelde resultaten
met standaardafwijking weergegeven en de sta-
tistische analyse van de klepbladuitslag. In �-
guur 33 worden de resultaten van de eerste si-
tuatie van het model weergegeven in een staaf-
diagram. Zowel tijdens de instroom als tijdens
rustfase, verschillen de klepuitslag waarden signi-
�cant van elkaar bij een BI van 90%. In het dia-
gram is te zien dat de hoek tussen de annulus
en de top van het anterior klepblad in de rust-
fase kleiner werd naarmate de verdikking toe-
nam. Het verschil tussen de rust- en instroom-
fase werd juist groter naarmate de verdikking toe-
nam.

In �guur 34 wordt de klepuitslag voor de verschillende fases in de tweede situatie weergegeven. Tijdens
de uitstroom- en rustfase is het verschil tussen deze waarden bij verschillende verdikkingen signi�cant
bij een BI van 95%. De waarden tijdens de instroomfase verschillen niet signi�cant van elkaar. Dit diagram
geeft geen op- of a�opend verband weer tussen de hoek van de klepuitslag en de verdikking van het in-
terventriculair septum. In �guur 35 wordt de hoek weergegeven tussen twee posities van het klepblad,
in de tweede situatie van het model. Dit diagram geeft geen verband weer tussen het hoekverschil en de
verdikking.

Figuur 34: Klepuitslag tijdens de tweede situatie Figuur 35: Hoek tussen de verschillende posities van de
klep in de tweede situatie
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Figuur 36 geeft de klepuitslag weer in de derde situatie van het model. De waarden van de uitstroomfase
verschillen signi�cant van elkaar bij een BI van 90%. De waarden van de instroom- en rustfase verschillen
niet signi�cant van elkaar. In het diagram is te zien dat de klepuitslag tijdens de uitstroom groter werd bij
een grotere verdikking. De klepuitslag tijdens de instroom- en rustfase bleven ongeveer gelijk. In �guur
37 wordt het verschil in klepuitslag weergegeven tussen de verschillende fases in de derde situatie van het
model. In het diagram is te zien dat het verschil tussen de posities van de klep over het algemeen kleiner
is bij een grotere verdikking.

Figuur 36: Klepuitslag tijdens de derde situatie Figuur 37: Hoek tussen de verschillende posities van de
klep in de derde situatie

4.4 Druk

In de eerste situatie is de druk in het ventrikel gemeten met zowel water als glycerol. In �guur 38 zijn de
resultaten hiervan zichtbaar. Uit het diagram is af te lezen dat de druk in het ventrikel, bij water en glycerol,
het laagst is bij een verdikking van 21mm. Voor water geldt dat de druk in het ventrikel bij een verdikking
van 0mm en 36mm gelijk is. Voor glycerol geldt dat de druk in het ventrikel het hoogst is bij een verdikking
van 0mm.
In de tweede situatie is de druk gemeten in het ventrikel. In de derde situatie is de druk in het ventrikel
en in de aorta gemeten. In �guur 39 is de druk in het ventrikel in situatie 2 en situatie 3 af te lezen. Uit het
diagram is op te maken dat de druk in het ventrikel, voor iedere verdikking, groter is in situatie 3. In �guur
38 is de druk in de LVOT in situatie 3 af te lezen. Deze druk bevindt zich tussen de 39mmHg en 42mmHg.

Figuur 38: Druk ventrikel in eerste situatie Figuur 39: Druk ventrikel in tweede en derde situatie en
druk LVOT in derde situatie
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4.5 Stromingsrichting

Figuur 40A en 41A worden color doppler opnames van de mitralisklep weergegeven, welke gemaakt zijn
tijdens de instroomfase. Figuur 40B en 41B zijn opnames van de mitralisklep, gemaakt tijdens de uit-
stroomfase. Op �guur 41B is er minder terugstroming te zien dan op �guur 40B.

Figuur 42 en �guur 43 zijn screenshots van video’s. Op deze video’s is de beweging van de mitralisklep
in beeld gebracht tijdens de verschillende fases. Op de video’s is te zien dat de onge�xeerde mitralisklep
sterk opbolt tijdens de uitstroomfase. De ge�xeerde mitralisklep vertoont dit verschijnsel minder sterk.
De screenshots zijn gemaakt op het moment dat de mitralisklep gesloten is.

Figuur 40: Color doppler in de tweede situatie.

Figuur 41: Color doppler in de derde situatie.
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Figuur 42: Mitralisklep onge�xeerd, in gesloten fase Figuur 43: Mitralisklep ge�xeerd, in gesloten fase
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5 Discussie
Voor dit onderzoek zijn metingen gedaan met behulp van een fysiek model om te kijken naar de invloed
van een verdikking van het interventriculair septum op complicaties van de mitralisklep. Hieronder wor-
den een aantal factoren besproken die van invloed zijn geweest op de verkregen resultaten.

Model
De resultaten die met dit model verkregen zijn, zijn niet direct te vergelijken met de werkelijkheid. Dit komt
doordat er een aantal punten zijn waarop het model niet overeenkomt met de werkelijkheid. Er is een buis
voor de aortaklep geplaatst om turbulentie te voorkomen en plaats te maken voor de ultrasoundprobe. In
de anatomische situatie grenst de aortaklep aan de mitralisklep en mondt het linkerventrikel direct uit op
deze klep in plaats van op een buis. De posities van de papillairspieren zijn van belang voor de werking
van de mitralisklep. Aan de LifeLiker mitralisklep zaten al chordae met papillairspieren. Er is geprobeerd
om deze op een manier te bevestigen zodat de klep goed kon sluiten en dat de papillairspieren goed in
het model te hechten waren. Doordat de vorm van het model anders is dan die van een echt hart, week
de locatie van de papillairspieren af. Daarnaast functioneerden de papillairspieren niet. Ook het gebruikte
materiaal en de vorm wijken af van de werkelijkheid. Het model is gemaakt van perspex, een hard mate-
riaal, waarin geen contractie en volumeverandering kan plaats vinden. Doordat het model is opgebouwd
uit vierkante platen, is het hoekig en zijn de wanden recht. Dit is bepalend voor de stroming in het model.
De statische echobeelden van de metingen met het mengsel van glycerol en water waren zeer slecht. Er
was geen onderscheid te maken tussen de klepbladen en het glycerol, waardoor de beelden niet te in-
terpreteren waren. Daarom is er voor gekozen om de metingen met water te doen, hierdoor kwam de
viscositeit niet overeen met die van bloed. Dit kan invloed hebben gehad op de resultaten, omdat de vis-
cositeit invloed heeft op de stroming. Door deze punten komen het Reynolds getal en Womersley getal
van het model niet overeen met een echt hart. Hierdoor zijn de resultaten niet representatief voor de
werkelijkheid.

De LifeLiker mitralisklep die gebruikt is, heeft standaard een prolaps van het P2 klepblad. Dit heeft er
waarschijnlijk voor gezorgd dat de klepbladen tijdens de uitstroomfase niet mee getrokken werden rich-
ting de LVOT, maar dat de klepbladen juist richting het atrium werden geduwd. Ook waren de klepbladen
niet lang genoeg om een risico te vormen voor het optreden van complicaties zoals SAM en vertoonde de
klep een insuf�ciëntie. Er bevond zich een rand rondom de klep, waar de klepbladen niet voorbij kwa-
men. Deze rand belemmerde de stroming die het klepblad mee zou kunnen nemen. Hierdoor kon het
klepblad nooit voor de aorta kunnen komen. Anders dan bij een in vivo werkende mitralisklep, bevinden
zich bij deze LifeLiker mitralisklep geen spiertjes in de annulus, waardoor deze niet konden helpen bij het
sluiten van de klep door te contraheren.

Debiet
De color doppler afbeeldingen lieten zien dat er in de tweede en derde situatie terugstroom door de mi-
tralisklep plaatsvond. Hierdoor was het debiet geen goede indicatie voor het aantonen van een LVOTO.
Uit de resultaten blijkt dat het gemiddelde en het maximale debiet in de eerste situatie signi�cant toe-
namen, naarmate de verdikking van het interventriculair septum toenam. Dit is te verklaren doordat er
eenzelfde hoeveelheid vloeistof door een kleiner volume gepompt moest worden, waardoor de vloeistof
een hogere snelheid haalde. Bij de metingen met glycerol kon er geen verband tussen het debiet en de
septumdikte aangetoond worden. Mogelijk kwam dit door de slechte ultrasound-beeldkwaliteit. In de
tweede situatie is er een signi�cante verlaging van het gemiddelde debiet vastgesteld naarmate de dikte
van het interventriculair septum toenam. Dit is waarschijnlijk te wijten aan MI, een deel van de vloeistof
stroomde terug via de mitralisklep. Omdat er in de eerste situatie nog een wand achter de mitralisklep zat,
kon de vloeistof alleen via de LVOT het ventrikel uit. In de tweede en derde situatie kon de vloeistof ook
via de mitralisklep het linker ventrikel verlaten. Hierdoor was het debiet in de LVOT geen betrouwbare
waarde. In de derde situatie bleef het debiet constant naarmate de verdikking van het interventriculair
septum toenam. Er is geen signi�cant verschil aangetoond. Er was nog steeds sprake van MI ondanks de
�xering. Deze insuf�ciëntie was wel duidelijk minder dan in de tweede situatie. Dit verklaart mogelijk het
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constant blijvende debiet.

Met color doppler was te zien dat er sprake was van een turbulente stroming in het model. Door deze
turbulentie was de richting van de stroming niet te bepalen. Het schot dat in het model werd geplaatst
om de richting van de vloeistofstroom aan te passen, heeft waarschijnlijk ook voor een meer turbulente
stroming gezorgd. Door de turbulentie kunnen de snelheden die met pulsed wave doppler gemeten zijn,
afwijken van de werkelijke snelheden.

Pulsed wave doppler is een niet invasieve methode. Het voordeel van deze methode is dat het geen invloed
heeft op de stroming. Het nadeel is dat er niet gemeten kon worden met een hoek van 0° ten opzichte van
de stroming. De doppler instellingen en de positie van de probe ten opzichte van de LVOT zijn tijdens het
onderzoek bij iedere meting constant gehouden. Er is gekeken naar de gemiddelde waarden van tenminste
drie doppler metingen. Echter zouden deze metingen herhaald moeten worden om een betrouwbaarder
resultaat te krijgen.

Klepbladuitslag
De ultrasound beelden waren niet vrij van artefacten. Er was geen duidelijk verschil tussen de werkelijke
re�ecties van de klepbladen en de reverberaties van de wanden. Dit is opgelost door de wanden te be-
kleden met fantoomhuid. Echter was dit niet mogelijk voor de ring waar de mitralisklep in zat. Hierdoor
waren er in die omgeving veel reverberaties zichtbaar op het echobeeld en waren de echobeelden niet
goed te interpreteren. Door de beeldkwaliteit en de methode waarmee de uitslag werd bepaald, was de
kans op meetfouten vrij groot. De meting van de uitslag van de klepbladen is vier keer herhaald en daaruit
is een gemiddelde berekend. Door de metingen vaker te herhalen zal er eerder een signi�cant verschil
aangetoond kunnen worden. De beelden die een te slechte kwaliteit hadden, zijn niet meegenomen in de
resultaten. Er is een markering op het model gemaakt, zodat de probe tijdens elke meting op dezelfde plek
geplaatst kon worden. Toch was de positie van de probe tijdens de metingen niet exact hetzelfde. Uit de re-
sultaten van de eerste situatie was op te maken dat de mitralisklep meer richting het atrium geduwd werd
naarmate de verdikking toenam. Dit kwam waarschijnlijk doordat de stroming recht op de klep gericht
was en doordat de sterkte van de stroom toenam als gevolg van het kleinere volume. In de tweede situatie
was er geen verband tussen de verdikkingen en de klepuitslag vast te stellen. Mogelijk kwam dit doordat
de klepbladen teveel bewegingsvrijheid hadden. In de derde situatie bewogen de klepbladen steeds meer
richting het ventrikel bij een grotere verdikking. Dit zou een indicatie kunnen zijn voor het ontwikkelen
van SAM bij HCM. Ook werd in de derde situatie het verschil tussen de klepbladuitslag in open en dichte
situatie kleiner. De klep leek zich stijver te gedragen.

Abiomedr pomp
De Abiomedr pomp was niet ideaal voor metingen aan het model. De pomp stopte na een paar minu-
ten en moest dan opnieuw gestart worden. Ook was het ritme niet constant en veranderde de stroming
naarmate de pomp langer aan stond. De pomp paste zich automatisch aan de omstandigheden van de
circulatie aan en het was niet mogelijk om de Abiomedr pomp handmatig in te stellen. Dit komt mo-
gelijk doordat de drukken en het volume in het model anders zijn dan die van het menselijk lichaam.
Waarschijnlijk is dit van invloed geweest op de resultaten. Door de Abiomedr pomp werd het gepompte
volume constant gehouden, ook bij een verdikking van de septumwand. Hierdoor ging het gemeten de-
biet omhoog omdat de verdikking voor een versnelling van het water zorgde. In werkelijkheid zou een
verdikking van de wand ook een verkleining van van de cardiale output betekenen, waardoor het debiet
waarschijnlijk lager uit zou vallen.

Overige metingen
Het was de bedoeling om de kracht te meten die de vloeistof in het fysieke model uitoefent op de chordae.
Er werd verwacht dat de kracht op de papilairspieren toe zou nemen bij een verdikking van de wand. Ech-
ter kon dit met behulp van dit model en deze methode niet gemeten worden. Er zijn twee veren gebruikt
met verschillende eigenschappen. De slappe veren die aan de chordae bevestigd waren, werden niet uit-
gerekt, maar naar opzij meegetrokken in de stroming. De stugge veren, die op dezelfde manier aan de

31



chordae bevestigd waren, werden minder in de stroming meegetrokken maar waren te stug om uitgerekt
te worden. Daarom is besloten om de krachtmeting achterwege te laten. Er is wel literatuur gevonden
over krachtmeting met behulp van transducers.

Er zijn met een manometer drukmetingen gedaan in het model. Echter is er een sterkte twijfel of deze
waarden betrouwbaar zijn. In iedere situatie is er geen verband tussen de druk in het ventrikel en de dikte
van de wand aangetoond. Ook is er geen verband aangetoond tussen de druk in de LVOT en de dikte van
de wand. Voordat de manometer gebruikt werd, zat er al een barst in het glas en daarnaast sloeg de wijzer
van de manometer vaak sterk negatief uit. Verder zijn de gemeten waarden niet logisch te verklaren, dit
versterkt de twijfels over de manometer.

Met behulp van een Hoffmann-klem was het mogelijk om de druk in de kamer geleidelijk te verhogen.
Op deze manier kon een meer realistische druk gecreëerd worden in de kamer. Echter was het meten op
deze manier ook niet realsitisch doordat hierdoor meer terugstroom plaatsvond via de mitralisklep.

Er is geprobeerd te kijken naar de richting van de stroming in het model door middel van color doppler.
Deze methode kan niet de exacte richting van de stroom tonen, maar alleen of deze van de probe af, of
naar de probe toe gericht is. Een andere bepaling van de stroomingsrichting was niet mogelijk met de
beschikbare apparatuur.
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6 Conclusie
In dit onderzoek is gekeken naar de invloed van de dikte van een gesimuleerd interventriculair septum
op het optreden van complicaties aan een synthetische mitralisklep, in een fysiek model van het linker-
ventrikel. De verwachting was dat de dikte van het interventriculair septum invloed zou hebben op de
richting van de out�ow in het linkerventrikel. Een verdikt interventriculair septum zal het optreden van
complicaties aan de mitralisklep bevorderen.

Debiet
Verdikking van het interventriculair septum zorgt voor een obstructie van de LVOT. De verwachting was
dat hierdoor een hogere snelheid gemeten zou worden in de LVOT. In de eerste situatie komt dit over-
een met de resultaten. Er is aan het verschil tussen de tweede en derde situatie te zien dat �xatie van de
LifeLiker mitralisklep invloed heeft op het debiet in de LVOT.

Klepuitslag
Door het verdikte septum zal de uitstroom om de verdikking heen moeten gaan. De verwachting was dat
de sterkere stroom langs de klepbladen, die hierdoor ontstaat, het optreden van SAM kan bevorderen. In
de eerste situatie werd de klep in dichte positie meer richting het atrium geduwd naarmate de verdik-
king toenam. In de derde situatie trad er minder prolaps van het A2 klepblad op. De klepbladen bewogen
meer richting het ventrikel bij verdikking van het septum. Dit kan een indicatie zijn voor het optreden SAM.

Overige metingen
Verwacht werd dat de druk in het ventrikel toe zou nemen naarmate de verdikking van het interventricu-
lair septum toenam. Er kon geen verband vastgesteld worden tussen de druk in het ventrikel en de dikte
van de wand. Ook is er geen verband aangetoond tussen de druk in de LVOT en de dikte van de wand. Er
werd verwacht dat de kracht op de papilairspieren toe zou nemen bij een verdikte wand. Dit kon met be-
hulp van dit model niet gemeten worden. Met behulp van color doppler was te zien dat de MI aanzienlijk
minder werd na het �xeren van de klepbladen.

Algemene conclusie
De dikte van het gesimuleerde interventriculair septum heeft invloed op de beweging van de synthetische
mitralisklep. De invloed die deze beweging heeft op het optreden van complicaties aan de mitralisklep, is
aan de hand van de resultaten niet vast te stellen. Er is aangetoond dat de beweging van de synthetische
mitralisklep in dit model ook beïnvloed wordt door andere parameters. Fixatie van de mitralisklep en ver-
andering van de afstand tussen de mitralisklep en de LVOT, leverden andere resultaten op. Uit de literatuur
kan opgemaakt worden dat de angle of attack en de klepbladratio ook een rol spelen bij het optreden van
complicaties aan de mitralisklep.
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7 Aanbevelingen
Het model
Zoals in de discussie te lezen is, was het lastig om met de gebruikte mitralisklep SAM te simuleren. Wan-
neer er een klep met een aantal risicofactoren voor SAM, zoals langere klepbladen, gebruikt zal worden,
zal dit eerder optreden. De lengte van de klepbladen zou ook gebruikt kunnen worden als variabele pa-
rameter. Zo kan er bijvoorbeeld gekeken worden naar klepbladen met verschillende AL/PL-ratio’s. Ook
kan de rand om de klepbladen heen weggehaald worden. Deze rand werkt nu de invloed van krachten op
de bladen tegen. Daarnaast kan de annulus kleiner gemaakt worden, om zo de klepbladen verder uit te
laten steken in het ventrikel. Er kan mogelijk gewerkt worden met een klep zonder P2 prolaps, aangezien
de prolaps het optreden van complicaties als SAM tegenwerkt. Door de P2 prolaps treedt er eerder MI op.
Dit gaat ten koste van metingen van het debiet en de druk.

De hoek tussen de LVOT en de mitralisklep zou veranderd kunnen worden. Deze hoek is nu 120° en
kan kleiner gemaakt worden, om zo eerder een LVOTO te induceren. Ook de afstand tussen de aorta-
klep en de mitralisklep kan aangepast worden, zodat deze de werkelijkheid meer benadert. De aorta zou
zonder tussenliggende buis op het model aangesloten kunnen worden, dit maakt het model anatomisch
betrouwbaarder. Echter zullen de dopplermetingen hierdoor minder goed uitgevoerd kunnen worden.

Er kan in dit model gewerkt worden met verschillende annuloplastiekringen om de invloed van verschil-
lende maten en typen ringen te onderzoeken.

De locatie van de chordae en de spanning op de chordae moeten nauwkeuriger bepaald worden. Wan-
neer de klep tekenen van insuf�ciëntie vertoont, kan de klep ge�xeerd worden. Het is aan te raden om dit
door een chirurg met ervaring te laten doen, aangezien het spannen van de hechtdraden erg nauw komt.

Om het model een realistischer vorm te geven, zouden alle hoeken en rechte wanden opgevuld kun-
nen worden met bijvoorbeeld vloeibaar siliconen. Zo kan niet alleen het volume realistischer gemaakt
worden, maar ook de stroming in het model.

De diktes van de wand werden in dit onderzoek gerepresenteerd door blokjes perspex. Het model zal de
anatomie meer evenaren wanneer er een zachter materiaal gebruikt wordt, waarvan de vorm ook meer
overeenkomt met de werkelijkheid. De wand zou met kleinere stappen verdikt kunnen worden, zodat de
invloed van de verschilende verdikkingen nauwkeuriger in beeld gebracht kan worden.

Dit model kan in een volgend onderzoek gebruikt worden om metingen in te doen. Hiervoor zijn er ver-
schillende mogelijkheden. Er kunnen zowel invasieve als niet-invasieve metingen op dit model gedaan
worden. Een invasieve meting, met een dunne katheter, is mogelijk via een van de bestaande openingen.
Het is ook mogelijk om in het model te boren en op die manier nieuwe openingen of aansluitingen te
maken. Het is eenvoudig om het model uit te breiden met perspex buizen of compartimenten.

De pomp
Er kan mogelijk een andere mechanische pomp gebruikt worden. De instellingen van de Abiomed kon-
den niet handmatig veranderd worden, waardoor de frequentie en het debiet door het apparaat bepaald
werden. Deze waarden zouden met een andere pomp zelf ingesteld en constant gehouden moeten wor-
den. Wanneer er een handmatig in te stellen pomp gebruikt wordt, zou de druk in het ventrikel aangepast
kunnen worden. Dit kan door bijvoorbeeld een Hofmann-klem op de slang achter de aorta te plaatsen.
De druk in de kamer kan op deze manier omhoog gebracht worden, waardoor deze realistischer wordt.

Meting kracht chordae
Met behulp van bijvoorbeeld c-vormige transducers, kan de kracht op de chordae gemeten worden. Ook
zou de kracht in een apart model gemeten kunnen worden waarin alleen de mitralisklep met chordae
geplaatst worden. Door millimeterpapier op de bodem en de zijkant te plaatsen en met een camera de
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uitrekking van de chordae vast te leggen, kan de uitrekking met behulp van een newton meter bepaald
worden.

Stromingsrichting
Om de stroming door het model beter te analyseren kan de stromingsrichting in het model bepaald wor-
den. Dit kan bijvoorbeeld met behulp van vector �ow mapping door middel van een EchoPIV-meting.
Hiermee kan de stroming in het hele ventrikel in vectornotatie weergegeven worden. Met behulp van een
vectornotatie kunnen de angle of attack en de invloed hiervan in kaart gebracht worden.

Herhalen metingen
De metingen zijn in totaal drie of vier keer herhaald. Om de kans op signi�cante resultaten te vergroten
wordt aanbevolen om in een volgend onderzoek de steekproefgrootte te vergroten.
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Bijlagen

A: Metingen

Set Model Pomp Verdikking Vloeistof
1 Situatie 1 Abiomed 0 mm Water
2 Situatie 1 Abiomed 21 mm Water
3 Situatie 1 Abiomed 36 mm Water
4 Situatie 1 Handpomp 0 mm Water
5 Situatie 1 Handpomp 21 mm Water
6 Situatie 1 Handpomp 36 mm Water
7 Situatie 1 Abiomed 0 mm Mengsel glycerol + water
8 Situatie 1 Abiomed 21 mm Mengsel glycerol + water
9 Situatie 1 Abiomed 36 mm Mengsel glycerol + water
10 Situatie 1 Handpomp 0 mm Mengsel glycerol + water
11 Situatie 1 Handpomp 21 mm Mengsel glycerol + water
12 Situatie 1 Handpomp 36 mm Mengsel glycerol + water
13 Situatie 1 +

klem aorta
Abiomed 36 mm Mengsel glycerol + water

14 Situatie 2 Abiomed 0 mm Water
15 Situatie 2 Abiomed 36 mm Water
16 Situatie 2 Abiomed 43 mm Water
17 Situatie 2 +

klem aorta
Abiomed 43 mm Water

18 Situatie 3 Abiomed 0 mm Water
19 Situatie 3 Abiomed 36 mm Water
20 Situatie 3 Abiomed 43 mm Water
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B: Bouwtekeningen

41
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C: Statistische analyse resultaten

.
Debiet water situatie 1

.
Debiet glycerol situatie 1
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Debiet water situatie 2

Debiet water situatie 3

Maximum debiet water situatie 1
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Maximum debiet glycerol situatie 1

Maximum debiet water situatie 2

Maximum debiet water situatie 3
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Klepuitslag rust situatie 1

Klepuitslag instroom situatie 1

Klepuitslag rust situatie 2
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Klepuitslag instroom situatie 2

Klepuitslag uitstroom situatie 2

Klepuitslag rust situatie 3
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Klepuitslag instroom situatie 3

Klepuitslag uitstroom situatie 3
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