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Podziekowania

Mineto wiele lat, odkad wpadtem na pomyst realizacji badan, ktérych zwienczeniem miata
by¢ rozprawa doktorska. Realizacja tego pomystu przyniosta mi wiele dobrych chwil, ale
nie obyto sie tez bez trudnosci. Teraz piszac dysertacje, widze jak wiele zawdzieczam innym
osobom, ktore wspieraty mnie przez caty okres przygody zwanej studiami doktoranckimi.
Dlatego pragne serdecznie podzickowa¢ wszystkim, ktorzy wspierali mnie w tej podrézy.

Przede wszystkim chcialbym wyrazi¢ gleboka wdzieczno$é moim promotorom, Pro-
fesor Magdalenie Kasprowicz oraz Profesorowi Markowi Czosnyce, ktorych nieoceniona
wiedza, wskazowki oraz cierpliwos¢ byly dla mnie Zrédtem motywacji i pozwolity na po-
glebienie mojej wiedzy oraz rozwiniecie umiejetnosci badawczych. Dzickuje rowniez za
wspanialg atmosfere podczas wspélpracy oraz za bezcenng pomoc w pokonywaniu wszel-
kich przeszkod napotkanych na drodze do napisania pracy doktorskiej.

Serdeczne podziekowania kieruje rowniez do catego zespotu BrainLab z Politechniki
Wroctawskiej, za wspdélnie spedzony czas i realizacje wielu ciekawych projektéw badaw-
czych i wydarzen. Ciesze sie, ze moge by¢ czescig tak zgranego zespotu.

Chciatbym takze podziekowaé zespotowi z BrainPhysics Lab z University of Cam-
bridge, gdzie miatem przyjemnos¢ odby¢ staz naukowy. Okazana goscinnosé¢ oraz wsparcie
naukowe znaczaco wzbogacily moje do$wiadczenie badawcze i otworzyty nowe perspek-
tywy w mojej pracy naukowe;j.

Moje najserdeczniejsze podzickowania kieruje do mojej mamy Wiestawy, mamy chrzest-
nej Wandy, babci Lucyny oraz siostry Kasi, ktore zawsze we mnie wierza, wspieraja mnie
na kazdym kroku i razem ze mna cieszg sie z moich osiggniec, co jest dla mnie bezcenng
motywacja.

Ogromne podziekowania kieruje rowniez do mojej dziewczyny Hani oraz przyjaciela
Arka, za nieustajace wsparcie, zrozumienie i motywacje do realizowania tak szalonych
pomystéw jak pisanie rozprawy doktorskiej. Bez tego moja praca doktorska nie miatby
najmniejszych szans na powstanie.

Pragne réwniez podziekowaé za okazane wsparcie moim wspétpracownikom oraz Dy-
rekcji Centrum Innowacji i Biznesu Politechniki Wroctawskiej oraz Wroctawskiego Cen-
trum Transferu Technologii, dzieki ktorym potaczenie doktoratu z pracg zawodows byto
mozliwe i przyjemne.
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Streszczenie (summary)

Streszczenie w jezyku polskim (summary in Polish)

Wstep

Homeostaza mozgowa zalezy miedzy innymi od wydajnoéci proceséw mozgowych odpo-
wiedzialnych za: regulacje ci$nienia wewnatrzczaszkowego, przeptyw krwi mézgowej oraz
przeptyw plynu mézgowo-rdzeniowego. Krew tetnicza dostarcza tlen i sktadniki odzyweze
do komérek nerwowych, natomiast ptyn mozgowo-rdzeniowy dostarcza sktadniki odzyw-
cze, odprowadza produkty przemiany materii i chroni mézg przed uszkodzeniami mecha-
nicznymi, amortyzujac drgania i redukujac przeciazenia oddziatujace na czaszke. Wysoka
warto$¢ ciSnienia wewnatrzczaszkowego moze prowadzi¢ do obnizenia przeptywu krwi mo-
zgowej i w konsekwencji do niedotlenienia komoérek mozgowych. Zapobiega temu mecha-
nizm autoregulacji mozgowej, ktéry utrzymuje staty przeptyw krwi mozgowej, za pomoca
aktywnego zwezania i rozszerzania mézgowych naczyn krwionosnych w ograniczonym za-
kresie ci$nienia perfuzji moézgowej (réznicy miedzy $rednim ci$nieniem tetniczym krwi
a ci$nieniem wewnatrzczaszkowym). W praktyce klinicznej powszechnie monitoruje sie
cisnienie wewnatrzczaszkowe oraz przeptyw krwi mézgowej i na podstawie wartosci $red-
nich tych sygnatéw podejmowane sg decyzje kliniczne. Niemniej jednak wartos¢ $rednia
nie niesie informacji o dynamice proceséw mézgowych. Dlatego, w celu poprawy i persona-
lizacji terapii pacjentow hospitalizowanych na oddziatach intensywnej terapii medycznej
zaleca sie wieloparametrowe monitorowanie sygnalow fizjologicznych z wysoka czestotli-
woscig probkowania pozwalajaca na analize petnego spektrum fluktuacji w nich zawar-
tych. W sygnatach moézgowych mozna wyrézni¢ fluktuacje zwiazane z oddychaniem, fale
naczynioruchowe (zwiazane z aktywnym rozszerzaniem i kurczeniem sie mézgowych na-
czyn krwiono$nych — autoregulacja moézgowa) oraz fale zwiazane z praca serca. Wyniki
badan sugeruja, ze analiza fluktuacji sygnatow moze dostarcza¢ dodatkowych informacji
o stanie pacjenta oraz o dynamice proceséw moézgowych. Obecnie w praktyce klinicznej
najczesciej analizowane sg fluktuacje naczynioruchowe, jednak wraz z rozwojem technik
rejestracji i przetwarzania sygnalow medycznych ro$nie zainteresowanie analiza morfo-
logiczng fal tetniczopochodnych sygnatow, takich jak: cinienie wewnatrzczaszkowe czy
przeptyw krwi mézgowe;j.

Fale tetniczopochodne sg systematycznymi oscylacjami sygnatow, ktore sg zwigzane
z cykliczna praca serca. Fale tetniczopochodne przeptywu krwi moézgowej oraz cisnie-
nia wewnatrzczaszkowego sa ze soba SciSle zwigzane. 7Z kazdym cyklem pracy serca do
zamknietej przestrzeni wewnatrzczaszkowej, ktora jest ograniczona ko$émi czaszki, na-
plywa krew tetnicza i odpltywa krew zylna, gdzie odptyw krwi charakteryzuje sie mniej-
szymi oscylacjami niz jej naptyw. Naptywajaca krew wywiera cidnienie na Sciany mo-



zgowych naczyn krwionosnych, wywotujac fluktuacje érednicy tych naczyn oraz objetosci
krwi mézgowej. Zmiany te oddziatujg na tkanki mézgowe i ptyn mézgowo-rdzeniowy mo-
dulujac fale tetniczopochodng cisnienia wewnatrzczaszkowego. Na ksztalt fali tetniczopo-
chodnej cisnienia wewnatrzczaszkowego wptywaja rowniez wlasciwosci mechanoelastyczne
przestrzeni czaszkowo-rdzeniowej oraz podatnosé¢ mozgowo-rdzeniowa opisujaca zdolno$é
uktadu do buforowania zmian objetosci. W warunkach wysokiej podatnosci mébzgowo-
rdzeniowej wzrost objetosci wewnatrzczaszkowej powoduje niewielki wzrost wartosci sred-
niej ci$nienia wewnatrzczaszkowego. Natomiast gdy podatnosé jest niska, taki sam wzrost
objetosci wewnatrzcezaszkowej powoduje znaczny wzrost wartosci $redniej ci$nienia wew-
natrzczaszkowego. Ta zalezno$¢ jest opisana krzywg ciSnieniowo-objetosciows.

Na ksztatty fal tetniczopochodnych wptywaja réwniez patologiczne zmiany chorobowe
takie jak: wodoglowie normotensyjne czy urazowe uszkodzenie moézgu, a takze zmiany
hemodynamiczne, takie jak: fale plateau ci$nienia wewnatrzczaszkowego (znaczny wzrost
ciSnienia wewnatrzczaszkowego wywotany rozszerzeniem sie mézgowych naczyn krwiono-
$nych w odpowiedzi na spadek ci$nienia tetniczego krwi) oraz hipokapnia (spadek ci-
Snienia wewnatrzczaszkowego wywolany zwezeniem si¢ mozgowych naczyn krwionosnych
w wyniku obnizonej wartosci PaCOs). W pracy doktorskiej poruszono nastepujace za-
gadnienia: 1) jak zamiany hemodynamiczne wplywaja na czasy wystepowania charakte-
rystycznych ekstreméw lokalnych tetniczopochodnych fal cinienia wewnatrzczaszkowego
oraz predkosci przeptywu krwi mézgowej, 2) czy jednoczesna analiza ksztaltéw fal tetni-
czopochodnych ci$nienia wewnatrzczaszkowego oraz predkosci przeptywu krwi mézgowe;j
umozliwi estymacje podatnosci mézgowej, 3) czy analiza fal tetniczopochodnych sygnatu
predkosci przeptywu krwi moézgowej moze wspomoéce diagnostyke wodogtowia normoten-
syjnego, oraz 4) czy zmiany objetosci krwi mdzgowej maja dominujacy wptyw na ksztatt
fali tetniczopochodnej ci$nienia wewnatrzczaszkowego podczas fal plateau ciSnienia wew-
natrzczaszkowego.

Wyniki

W ramach przeprowadzonych badan analizowano morfologie fal tetniczopochodnych ci-
$nienia wewnatrzczaszkowego i predkosci przeptywu krwi mozgowej w kontekscie czasdéw
pojawiania sie trzech charakterystycznych dla tych fal ekstreméw lokalnych. W tym celu
analizowano zapisy sygnaléw cisnienia wewnatrzczaszkowego oraz predkosci przeplywu
krwi moézgowej zarejestrowanych u pacjentéw z urazowym uszkodzeniem mozgu, hospi-
talizowanych w Addenbrooke’s Hospital w Cambridge, Wielka Brytania podczas zmian
hemodynamicznych oraz w stanie ustalonym — bez naglych zmian w wartosciach $red-
nich badanych sygnatéw. Zmiany hemodynamiczne polegalty na zmianach spontanicz-
nych zwigzanych z poszerzeniem moézgowych naczyn krwionosnych powodujacym znaczny
wzrost ci$nienia wewnatrzczaszkowego w reakcji na nagty spadek ci$nienia tetniczego krwi
(fale plateau ci$nienia wewnatrzczaszkowego) oraz na zmianach kontrolowanych polega-
jacych na wywotanym zwezeniu mozgowych naczyn krwionosnych powodujacym spadek
ciSnienia wewnatrzczaszkowego w wyniku zwiekszenia minutowej objetosci oddechowej
(hipokapnia). Zaobserwowano szereg istotnych zmian w czasach wystepowania ekstre-
moéw fal ci$nienia wewnagtrzezaszkowego oraz predkosci przeptywu krwi moézgowej, z czego




najwazniejsza obserwacja byto wydtuzenie czasu wystepowania wszystkich trzech ekstre-
méw nieinwazyjnie zmierzonej fali predkosci przeptywu krwi mézgowej wraz ze wzrostem
sredniej wartosci cisnienia wewnatrzczaszkowego. Wyniki te potwierdzity pierwszag hipo-
teze niniejszej pracy: Zmiany hemodynamiczne majag wplyw na czas wystapie-
nia ekstremoéw lokalnych fal tetniczopochodnych predkosci przepltywu krwi
mozgowej i ciSnienia wewnatrzczaszkowego u pacjentéw z urazowym uszko-
dzeniem moézgu. Wyniki przeprowadzonych analiz zostaly opublikowane w (Ziétkowski
et al., 2023b). Czasy wystepowania ekstreméw lokalnych fali tetniczopochodnej predkosci
przeptywu krwi moézgowej nie byly wczesniej analizowane w kontekscie zmian ci$nienia
wewnatrzczaszkowego, zatem niniejsze badania stanowig wktad w rozwdéj wiedzy z zakresu
morfologii tych fal. Ponadto otrzymane wyniki sugeruja, ze analiza czaséw pojawiania si¢
lokalnych ekstreméw fal tetniczopochodnych predkosci przeptywu krwi mdzgowej moze
by¢ przydatna do nieinwazyjnej detekcji wzrostow cisnienia wewnatrzczaszkowego.

Nastepnie przeprowadzono jednoczesng analize zmian w ksztalcie fal tetniczopochod-
nych cisnienia wewnatrzczaszkowego oraz predkosci przepltywu krwi mozgowej zareje-
strowanych u pacjentow z podejrzeniem wodogtowia normotensyjnego hospitalizowanych
w Addenbrooke’s Hospital w Cambridge. Opracowano nowy parametr RPS (ang. ratio of
pulse slopes) bedacy stosunkiem nachyleri narastajacych zboczy fal tetniczopochodnych
ciSnienia wewnatrzczaszkowego i predkosci przeptywu krwi mozgowej. Parametr ten zde-
finiowano tak, aby mozliwe bylo jego automatyczne obliczanie w czasie pomiaru, oraz
zeby jego interpretacja byla intuicyjna i jednoznaczna. RPS przyjmuje wartosci z za-
kresu 0 — 1. Warto$¢ bliska 1 oznacza wysoka podatnos$é, natomiast wartosci ponizej 1
oznaczaja obnizong podatno$¢. Wykazano, ze zmiany w warto$ciach RPS odzwierciedlaja
stan mozgowo-rdzeniowych rezerw kompensacyjnych jeszcze przed wykonaniem testu in-
fuzyjnego to znaczy, ze do jego wyznaczenia nie jest wymagana dodatkowa manipula-
cja objetoscia czaszkowo-rdzeniows. Zaobserwowano réwniez spadek wartosci parametru
RPS w trakcie dostrzykiwania dodatkowej objetosci roztworu soli fizjologicznej do prze-
strzeni czaszkowo-rdzeniowej co potwierdza prawidtowe odzwierciedlenie stanu mechani-
zméw kompensacyjnych i weryfikuje przydatnosé RPS do ciagtego monitorowania zmian
podatnosci. W ten sposob potwierdzono drugg hipoteze niniejszej pracy: Na podstawie
analizy wzajemnych zalezno$ci pomiedzy ksztaltami fal tetniczopochodnych
sygnaléow predkosci przeplywu krwi mézgowej oraz cisnienia wewnagtrzcza-
szkowego mozliwa jest ocena podatnosci mézgowo-rdzeniowej bez koniecznosci
przeprowadzania dodatkowej, inwazyjnej procedury polegajacej na kontrolo-
wanej zmianie objetosci czaszkowo-rdzeniowej. Ponadto poréwnano RPS z innymi,
znanymi z literatury parametrami zwigzanymi z podatnoscia mézgowo-rdzeniows, i zaob-
serwowano, ze RPS wykazal najwieksza sposrod wszystkich analizowanych parametréw
korelacje z elastywnoscia (odwrotno$cia podatnosci) policzona na podstawie wynikow te-
stéw infuzyjnych. Wyniki tych badan opublikowano w (Ziotkowski et al., 2021) oraz za-
prezentowano podczas miedzynarodowej konferencji naukowej Hydrocephalus2021, The
13th Annual 2021 Meeting of the Hydrocephalus Society.

Wryniki istniejacych badan sugeruja, ze u pacjentéw z wodogltowiem normotensyjnym
dochodzi czesto do zaburzen w przeptywie mozgowym krwi. Biorac pod uwage te obserwa-
cje, w ramach pracy doktorskiej przeprowadzono analize ksztattu fali tetniczopochodnej




objetosci krwi mozgowej estymowanej za pomoca matematycznego modelu opisujacego
krazenie krwi mézgowej i z uzyciem nieinwazyjnie zmierzonego sygnatu predkosci prze-
plywu krwi moézgowej. Do badan wykorzystano baze sygnatéw zarejestrowanych u pa-
cjentéw z podejrzeniem wodoglowia normotensyjnego hospitalizowanych w Addenbrooke’s
Hospital w Cambridge oraz baze sygnaléw zarejestrowanych u zdrowych ochotnikéw w ra-
mach projektéw prowadzonych w Politechnice Wroctawskiej w Pracowni Neuroinzynierii
Katedry Inzynierii Biomedycznej. Grupy bylty zgodne pod wzgledem wieku. Zapropo-
nowano metode ilosciowego opisu ksztaltu fali objetosci tetniczej krwi mozgowej jako
podobieristwo do tréjkata wytyczonego przez trzy punkty: 1) poczatek fali, 2) maksi-
mum fali, 3) koniec fali. Zdefiniowano tacznie 27 parametréw i policzono ich wartosci
dla 0séb z objawami wodogtowia oraz u oséb zdrowych. Zaobserwowano istotne roéznice
pomiedzy grupami dla 18 parametréw. Za pomoca klasyfikatora drzewa decyzyjnego wy-
brano parametr, ktéry najlepiej odrézniat pacjentéw z podejrzeniem wodogtowia od oséb
zdrowych. Byt to $redni dystans pomiedzy rosnacym zboczem fali i lewym ramieniem
tréjkata. Dystans ten byt mniejszy dla oséb z objawami wodogtowia i przejawial sie w po-
staci ,wyplaszczenia” zbocza narastajacego fali objetosci tetniczej krwi mézgowej (zbocze
upodabnia sie do odcinka — ramienia tréjkata). Otrzymane wyniki potwierdzity trzecia
hipoteze niniejszej pracy: Morfologia tetniczopochodnych zmian objetosci krwi
mozgowej estymowanych za pomocg modelu krazenia krwi mézgowej i z wy-
korzystaniem przezczaszkowej ultrasonografii Dopplerowskiej r6zni sie u oséb
zdrowych i pacjentéw z wodoglowiem normotensyjnym. Wyniki badan opisano
w publikacji (Ziétkowski et al., 2023a) oraz zaprezentowano podczas miedzynarodowej
konfencji naukowej Hydrocephalus2023, the 15th Meeting of the Hydrocephalus Society,
Hamburg, Niemcy.

Ostatnia z przeprowadzonych analiz miata na celu odpowiedzie¢ na pytanie, czy zmiany
objetosci krwi mozgowej maja wpltyw na ksztalt tetniczopochodnej fali ci$nienia wew-
natrzczaszkowego. W tym celu przeanalizowano sygnaty ci$nienia wewnatrzczaszkowego
i predkosci przeptywu krwi moézgowej zarejestrowane podczas wystapienia fali plateau
u pacjentéw z urazowym uszkodzeniem moézgu hospitalizowanych w Addenbrooke’s Ho-
spital w Cambridge. Ogdélnie przyjetym mechanizmem odpowiedzialnym za wzrost cisnie-
nia wewnatrzczaszkowego podczas fal plateau jest rozszerzanie sie mézgowych naczyn
krwiono$nych w reakcji na bodziec wazodylatacyjny (np. nagly spadek ci$nienia tetni-
czego krwi) w celu utrzymania statego przeptywu krwi moézgowej. Ponadto podczas fali
plateau wzrasta podatnosci tetniczego toza naczyniowego mézgu, zmniejsza sie podatnos$é
mozgowo-rdzeniowa oraz dochodzi do deformacji ksztattu fali tetniczopochodnej cisnie-
nia wewnagtrzczaszkowego. Podczas fali plateau, mozgowe naczynia krwionosne efektywnie
sie rozszerzaja i kurcza w reakcji na zmiany objetosci krwi mézgowej, powodujac zmiany
catkowitej objetosci czaszkowo-rdzeniowej, ktore sg przenoszone na krzywa ci$nienia wew-
natrzczaszkowego. Fale tetniczopochodne objetosci tetniczej krwi mbzgowej, podobnie jak
w poprzednich badaniach, estymowano za pomoca modelu matematycznego krazenia krwi
mozgowej oraz sygnatu predkosci przeptywu krwi mozgowej. Zaproponowano indeks po-
dobienstwa fali objetosci do fali cisnienia jako sume bezwzglednych réznic pomiedzy kolej-
nymi probkami zsynchronizowanych fal. Na podstawie przeprowadzonych analiz, stwier-
dzono, ze ksztalt fali ciSnienia wewnatrzczaszkowego staje sie podobny do ksztaltu fali




objetosci tetniczej krwi mbzgowej podczas epizodéw fal plateau. Stanowi to potwierdze-
nie czwartej hipotezy niniejszej pracy: Zmiany objetosci tetniczej krwi mdozgowej
maja dominujgcy wplyw na ksztalt fali tetniczopochodnej ci$nienia wewnatrz-
czaszkowego podczas fal plateau ciSnienia wewnatrzczaszkowego u pacjentow
z urazowym uszkodzeniem mézgu. Wyniki badan zostaly opublikowane w (Zidtko-
wski et al., 2024) oraz przedstawione na miedzynarodowej konferencji naukowej ICP2022,
18th International Symposium on Intracranial Pressure and Brain Monitoring, Kapsztad,
RPA.

Podsumowanie

W niniejszej pracy opracowano metody i narzedzia badawcze do analizy morfologicznej
fal tetniczopochodnych sygnatéw niosacych informacje o procesach moézgowych, takich
jak cisnienie wewnatrzczaszkowe i predkosé przeptywu krwi mozgowej. W ramach badan
analizowano zmiany czasoOw pojawiania sie charakterystycznych dla tych fal ekstreméw
lokalnych podczas zmian hemodynamicznych zwigzanych ze wzrostem i spadkiem cisnie-
nia wewnatrzczaszkowego. Analizowano rowniez morfologiczne zalezno$ci miedzy falami
ciSnienia wewnatrzczaszkowego i predkosci przeptywu krwi mézgowej, czego efektem byto
zaproponowanie nowego indeksu podatnosci mézgowo-rdzeniowej (RPS). Zaleta tego pa-
rametru jest mozliwo$¢ monitorowania podatnosci bez koniecznosci wywotywania zmian
objetosciowych. Ponadto RPS policzono w dziedzinie czasu, co w przeciwienstwie do pa-
rametrow spektralnych, powoduje, ze jest on odporny na btedy wynikajace ze: zmiennosci
czestotliwosci pracy serca, obecnosci fal oddechowych i wolnych w sygnatach fizjologicz-
nych, oraz innych zmian hemodynamicznych wptywajacych na wartos¢ srednia i wariancje
sygnatow. Zaproponowano réwniez nowa metodologie analizy ksztaltu nieinwazyjnie es-
tymowanej fali tetniczopochodnej objetosci tetniczej krwi mozgowej i wykazano, ze moze
ona znalez¢ zastosowanie kliniczne w diagnostyce wodoglowia normotensyjnego. Poka-
zano, ze zmiany objetosci tetniczej krwi mozgowej maja dominujacy wplyw na ksztaltt
tetniczopochodnej fali ciSnienia wewnatrzczaszkowego podczas fal plateau. Ta obserwacja
moze znalez¢ zastosowanie w praktyce klinicznej do nieinwazyjnej detekcji zmian ci$nienia
wewnatrzczaszkowego. Jednak wyniki przedstawione w niniejszej pracy pochodza z analiz
wykonanych na niewielkich grupach badawczych, zatem konieczne jest przeprowadzenie
kolejnych badan w celu weryfikacji przedstawionych wynikéw i zwalidowania zapropono-
wanych metod na innych jednostkach chorobowych.

Autor pracy ma nadzieje, ze wyniki przeprowadzonych badan przyczynia sie do posze-
rzenia stanu wiedzy o morfologii fal tetniczopochodnych sygnatéw niosgcych informacje
o procesach mézgowych, a zaproponowane metody i narzedzia badawcze bedg przydatne
w diagnostyce i terapii pacjentow z zaburzeniami krazenia ptynéw mozgowych, a takze
beda wspieraé lekarzy w podejmowaniu decyzji terapeutycznych.




Streszczenie w jezyku angielskim (summary)

Introduction

Cerebral homeostasis is dependent, among other factors, on the efficiency of the brain
processes responsible for regulating intracranial pressure, cerebral blood flow and cere-
brospinal fluid flow. Arterial blood supplies oxygen and nutrients to nerve cells, while
cerebrospinal fluid supplies nutrients, drains metabolic products, and protects the brain
from mechanical damage by cushioning vibrations and reducing overloads affecting the
skull. High intracranial pressure can lead to reduced cerebral blood flow, which in turn
can result in hypoxia of brain cells. The cerebral autoregulation mechanism prevents this
by maintaining a constant cerebral blood flow through the constriction and dilation of
cerebral blood vessels within the limited range of cerebral perfusion pressure (the diffe-
rence between mean arterial blood pressure and intracranial pressure). In clinical practice,
intracranial pressure and cerebral blood flow are commonly monitored, and clinical deci-
sions are made based on the interpretation of the mean values of these signals. However,
the mean value does not contain information about the dynamics of cerebral processes.
Therefore, in order to improve the personalisation of patient therapy in medical intensive
care units, multi-parameter monitoring of physiological signals with high sampling frequ-
ency is recommended. This allows for the analysis of the entire spectrum of fluctuations
contained in the recorded signals. The fluctuations in brain signals can be divided into
three categories: those related to respiration, vasomotor waves (which are associated with
the active dilation and contraction of cerebral blood vessels, also known as cerebral au-
toregulation), and waves related to cardiac work. Recent studies have indicated that the
signal fluctuations can provide additional information about the patient’s state and the
dynamics of cerebral processes. Currently, vasomotor fluctuations are most often analyzed
in clinical practice. However, with the development of medical signal recording and proces-
sing technology, there is growing interest in the morphological analysis of cardiac-related
waveforms of signals, such as: intracranial pressure and cerebral blood flow.
Cardiac-related waveforms are systematic oscillations of signals that are associated
with cyclic heart rate. Cardiac-related waveforms of cerebral blood flow and intracranial
pressure are linked. With each cardiac cycle, arterial blood flows into the closed intra-
cranial space, which is bounded by the bones of the skull, and venous blood flows out,
where the outflow of blood is characterized by smaller oscillations than its inflow. The
inflowing blood exerts pressure on the walls of cerebral blood vessels, causing fluctuations
in the diameter of these vessels, and consequently fluctuations of the volume of cere-
bral blood. These changes affect brain tissues and cerebrospinal fluid by modulating the
cardiac-related waveform of intracranial pressure. The shape of the cardiac-realated wa-
veform of intracranial pressure is also influenced by the mechanoelastic properties of the
craniospinal space and cerebrospinal compliance, which describes the system’s ability to
buffer volume changes. Under conditions of high cerebrospinal compliance, an increase in
intracranial volume results in a slight increase in the mean value of intracranial pressure.
In contrast, when the compliance is low, the same increase in intracranial volume cau-




ses a significant increase in the value of mean intracranial pressure. This relationship is
described by the pressure-volume curve.

Cardiac-related waveforms are also affected by pathologies, such as normal pressure
hydrocephalus or traumatic brain injury, as well as by hemodynamic alterations, such as
intracranial pressure plateau waves (a notable increase in intracranial pressure resulting
from cerebral blood vessel dilatation in response to a decrease in arterial blood pressure)
and hypocapnia (a reduction in intracranial pressure resulting from cerebral blood vessel
constriction due to decrease in PaCOs). The following issues were addressed in this thesis:
1) how hemodynamic changes affect the times of occurrence of characteristic local extre-
mes of cardiac-related intracranial pressure and cerebral blood flow velocity waveforms,
2) whether an estimation of cerebral compliance is possible by concurrent analysis of
cardiac-related intracranial pressure and cerebral blood flow velocity waveforms, 3) whe-
ther analysis the cardiac-related waveforms of the cerebral blood flow velocity signal may
be useful in the diagnosis of normal pressure hydrocephalus, 4) whether changes in cere-
bral blood volume have a dominant effect on the shape of the cardiac-related intracranial
pressure waveform during intracranial pressure plateau waves.

Results

In this study the morphologic features of the cardiac-related waveforms of intracranial
pressure and cerebral blood flow velocity were analyzed in the context of the times of
occurrence of the three characteristic local extremes of these waveforms. The intracranial
pressure and cerebral blood flow velocity signals were recorded in patients with traumatic
brain injury who were hospitalized at Addenbrooke’s Hospital in Cambridge, UK. The re-
cordings were analyzed during the occurrence of hemodynamic changes and at the steady
baseline prior to the change (without sudden changes in the average values of the signals).
The hemodynamic changes were related to the spontaneous changes linked with dilatation
of cerebral blood vessels, which resulted in a significant increase in intracranial pressure
in response to a sudden drop in arterial blood pressure (intracranial pressure plateau
waves) and to controlled changes associated with the vasoconstriction, which resulted in
a decrease of intracranial pressure in response to an increased minute tidal volume (hy-
pocapnia). A number of significant changes were observed in the appearance times of the
local extremes of cardiac-related intracranial pressure and cerebral blood flow velocity
waveforms. Of these, the most noteworthy observation was an increase in the appearance
time of all three local extremes of the non-invasively measured cerebral blood flow velocity
during the increases in mean intracranial pressure. These results confirmed the first hy-
pothesis of this thesis: Hemodynamic changes influence the appearance times of
local extremes of cardiac-realted cerebral blood flow velocity and intrecranial
pressure waveforms in patients with traumatic brain injury. The results were
published in (Ziétkowski et al., 2023b). The apperance times of local extremes of cardiac-
related waveforms of cerebral blood flow velocity has not previously been analysed in the
context of changes in intracranial pressure. Consequently, the present study contributes
to the development of knowledge regarding the morphology of these waveforms. Further-
more, the results suggest that the analysis of the times of appearance of local extremes of




the cardiac-related cerebral blood flow velocity waveform may be useful for non-invasive
detection of increases in intracranial pressure.

Subsequently, a simultaneous analysis of changes in the shape of cardiac-related in-
tracranial pressure and cerebral blood flow velocity waveforms was conducted in patients
suspected with normal pressure hydrocephalus, who were hospitalized at Addenbrooke’s
Hospital in Cambridge, UK. A novel parameter, RPS (ratio of pulse slopes), was develo-
ped, representing the ratio of the slopes of the ascending part of cardiac-related waveforms
of intracranial pressure and cerebral blood flow velocity. This parameter can be automati-
cally calculated during a measurement and its interpretation is intuitive and unambiguous.
RPS takes values in the range of 0 to 1. A value close to 1 indicates high compliance,
while values below 1 indicate reduced compliance. It was demonstrated that changes in
RPS values reflect the state of cerebrospinal compensatory reserves even before the infu-
sion test is performed. This implies that no additional volume manipulation is required
to determine the cerebrospinal compliance. Furthermore, a decrease in the value of the
RPS was observed during injection of an additional volume of saline solution into the
craniospinal space. This suggests that the parameter is a useful tool for continuous moni-
toring of changes in the compliance, as it reflects the state of compensatory mechanisms.
The second hypothesis of the present study was thus confirmed: The analysis of the
interrelationship between the cardiac-related waveforms of cerebral blood flow
velocity and intracranial pressure allows for the assessment of cerebrospinal
compliance without the need for an additional invasive procedure involving
manipulation of craniospinal volume. Furthermore, RPS was compared with other
parameters known from the literature to be related to cerebrospinal compliance. It was
observed that RPS exhibited the highest correlation (of all parameters analyzed) with
elasticity (inverse of the compliance) calculated from the results of infusion tests. These
results was published in (Zi6tkowski et al., 2021) and presented at the international scien-
tific conference Hydrocephalus2021, The 13th Annual 2021 Meeting of the Hydrocephalus
Society.

The results of existing studies indicate that patients with normal pressure hydrocepha-
lus often exhibit impaired cerebral blood flow. In light of these observations, the disser-
tation included an analysis of the waveform of cerebral arterial blood volume, estimated
using a mathematical model of cerebral blood circulation and a noninvasively measured
cerebral blood flow velocity signal. The study utilized two databases of signals: one recor-
ded in patients with suspected normal pressure hydrocephalus who were hospitalized at
Addenbrooke’s Hospital in Cambridge and another recorded in healthy volunteers as part
of projects conducted at the Wroctaw University of Technology in the Neuroengineering
Laboratory of the Department of Biomedical Engineering. The groups were age-matched.
A novel method was proposed to quantitatively describe the waveform of cerebral arterial
blood volume as a similarity to a triangle constructed by three points: 1) the beginning of
the waveform, 2) the maximum of the waveform, and 3) the end of the waveform. A total
of 27 parameters were defined and their values were calculated for patients with hydro-
cephalus symptoms and healthy volunteers. Significant differences were observed between
groups for 18 parameters. A decision tree classifier was used to identify the parameter that
most effectively distinguished patients suspected with hydrocephalus from healthy sub-




jects. This parameter is the mean distance between the ascending slope of the waveform
and the left arm of the triangle. This distance was smaller for subjects with hydrocephalus
symptoms, manifesting as a "flattening"of the rising slope of the cerebral arterial blood
volume waveform (the slope resembles the segment — arm of the triangle). This confirmed
the third hypothesis of this thesis: The morphology of cardiac-related changes in
cerebral arterial blood volume, estimated from the cerebral blood circulation
model using transcranial Doppler ultrasonography, differs between healthy
volunteers and patients with normal pressure hydrocephalus. The results was
published in (Zidtkowski et al., 2023a) and presented at the international scientific con-
ference Hydrocephalus2023, the 15th Meeting of the Hydrocephalus Society, Hamburg,
Germany.

The objective of the last analysis was to determine whether alterations in cerebral
blood volume influence the morphology of the cardiac-related intracranial pressure wave-
form. For the purpose of this study, intracranial pressure and cerebral blood flow velocity
signals were analyzed during the plateau waves in patients with traumatic brain injury
who were hospitalized at Addenbrooke’s Hospital in Cambridge. The widely accepted me-
chanism for the increase in intracranial pressure during plateau waves is the dilatation of
cerebral blood vessels in response to a vasodilatory stimulus (e.g., a sudden drop in ar-
terial blood pressure) to maintain a constant flow of cerebral blood. Furthermore, during
a plateau wave, there is an increase in the compliance of cerebral arterial bed, a decrease
in cerebrospinal compliance, and a deformation of the cardiac-related intracranial pres-
sure waveform. During the plateau wave, cerebral blood vessels effectively dilatate and
contract in response to changes in cerebral blood volume. This results in alterations to
the total craniospinal volume, which in turn influences the intracranial pressure waveform.
Cardiac-related cerebral arterial blood volume waveforms were estimated, as in previous
studies, using a mathematical model of cerebral blood circulation and cerebral blood flow
velocity signal. A difference index betwen the waveforms of the pressure and the volume
was proposed as the sum of the absolute differences between consecutive samples of syn-
chronized waveforms. The results of the perfomed analyses indicates that the waveform
of intracranial pressure becomes similar to the waveform of cerebral arterial blood vo-
lume during episodes of plateau waves. This result does confirm the fourth hypothesis
of this thesis: Changes in cerebral arterial blood volume have a dominant ef-
fect on the cardiac-related intracranial pressure waveform during intracranial
pressure plateau wave in patients with traumatic brain injury. These results
was described in (Zidtkowski et al., 2024) and presented at the international scientific
conference ICP2022, 18th International Symposium on Intracranial Pressure and Brain
Monitoring, Cape Town, South Africa.

Conclusion

In the present study, the methods and research tools were developed for morphological
analysis of cardiac-related waveform of signals that carry information about cerebral pro-
cesses, such as intracranial pressure and cerebral blood flow velocity. The study analyzed
the temporal changes in the appearance of local extremes characteristic of these waves




during hemodynamic alterations associated with changes in intracranial pressure. The
morphological relationships between intracranial pressure waves and cerebral blood flow
velocity were also analyzed, which led to the development of a new index of cerebrospinal
compliance (RPS). The primary advantage of this parameter is that compliance can be
monitored without inducing volumetric changes. Furthermore, RPS is calculated in the
time domain, which, in contrast to spectral parameters, makes this parameter resistant to
errors resulting from variations in heart rate, the presence of respiratory and slow waves
in physiological signals, and other hemodynamic changes that affect the mean value and
variance of the signals. Furthermore, a novel approach for the analysis of non-invasively
estimated cerebral arterial blood volume waveforms is proposed and demonstrated to may
have a clinical applications in the diagnosis of normal pressure hydrocephalus. It was de-
monstrated that alterations in cerebral arterial blood volume have a dominant influence
on the shape of the cardiac-related intracranial pressure waveform during plateau waves.
This observation may be utilized in clinical practice for the non-invasive identification of
intracranial pressure alterations. However, the results presented in this paper are from
analyses performed on small study groups, and thus further studies are needed to verify
the presented results and validate the proposed methods on other diseases.

The author of this thesis hopes that the results of the study will contribute to the
state of knowledge about the morphology of cardiac-related waveforms of signals carrying
information about cerebral processes and the proposed methods and research tools will be
useful in the diagnosis and treatment of patients with disorders of cerebral fluid circulation,
as well as in supporting physicians in making therapeutic decisions.
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Rozdziat 1

Wstep teoretyczny

1.1 Anatomia i fizjologia krazenia krwi i plynu

mozgowo-rdzeniowego

1.1.1 Mobzgowy przeplyw krwi i jego autoregulacja

Mobzg jest jednym z najbardziej ukrwionych organéow w ludzkim organizmie. Pomimo swo-
ich niewielkich rozmiaréw (stanowi okoto 2% masy ciata dorostego cztowieka), w kazdej
minucie przeptywa przez niego blisko 800 ml krwi tetniczej, co stanowi okoto 20% objetosci
krwi pompowanej przez serce (Noback et al., 2005). Skomplikowana sie¢ naczyn krwio-
nos$nych dostarcza tlen i sktadniki odzywcze niezbedne do prawidtowego funkcjonowania
moézgu oraz reguluje neurogeneze (powstawanie nowych komérek nerwowych) (Goldberg
and Hirschi, 2013; Vogenstahl et al., 2022). Krew utlenowana jest dostarczana do mézgu
przez dwie tetnice szyjne wewnetrzne oraz dwie tetnice kregowe. Tetnice kregowe taczg sig
w tetnice podstawna, ktéra z kolei taczy sie z tetnicami szyjnymi wewnetrznymi i innymi
tetnicami mézgowymi, tworzac kompletny pierécien zwany kotem Willisa. Od kota Willisa
odchodza trzy pary gtéwnych tetnic mozgowych: tetnice przednie, srodkowe i tylne mézgu,
zaopatrujace cate mézgowie w krew (Cipolla, 2009). Tetnice te wraz z kotem Willisa zo-
staly schematycznie zaprezentowane na rysunku 1.1. Koto Willisa zabezpiecza mézg przed
niedotlenieniem, umozliwiajac zmiang kierunku przeptywu krwi w przypadku niedroznosci
tetnicy doprowadzajacej krew. Glowne tetnice, odchodzace od kota Willisa rozgateziaja
sie na tetniczki, ktore daja poczatek skomplikowanej sieci naczyn wtosowatych o tacznej
dtugosci niemal 650 km. Naczynia wlosowate oddaja tlen i substancje odzywcze z krwi do
mozgu i zbiegaja sie w zytkach tworzacych zatoke zylng. Zytki przechodza w zyly, ktore
odprowadzaja krew z mdzgu przez parzyste zylty szyjne wewnetrzne (Cipolla, 2009).

Przeptyw krwi przez moézgowe naczynia krwionosne (CBF, ang. cerebral blood flow)
mozna opisa¢ prawem Hagena-Poiseuille’a, stosujac zatozenie, ze krew jest ciecza Newto-
nowska przepltywajaca przez sztywne, cylindryczne naczynie:

Apmrt
S (1.1)

Zgodnie z powyzszym réwnaniem CBF jest wprost proporcjonalny do réznicy cisnien

CBF =

(Ap) na dwéch koricach naczynia oraz do czwartej potegi promienia naczynia (r). Ponadto

jest on odwrotnie proporcjonalny do lepkosci krwi (u) oraz dtugosci naczynia (I).
Zwiazek CBF z lepkoscia krwi zostal potwierdzony badaniami (Thomas et al., 1977;

Grotta et al., 1982). Natomiast wplyw tacznej dtugosci naczyin mézgowych na CBF nie byt
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Rysunek 1.1. Wizualizacja kota Willisa i duzych tetnic mézgowych. Krew naplywa do mézgu
parzystymi tetnicami szyjnymi wewnetrznymi (lewa i prawa) oraz tetnica podstawna, ktére
tacza sie w koto Willisa rozprowadzajace krew do moézgowia. Widok w plaszczyznie czotowo-
poprzecznej.

przedmiotem badan. Hemodynamika mézgowa jest znacznie bardziej ztozona niz wynika-
toby z zalezno$ci opisanej wzorem 1.1. CBF jest proporcjonalnie zalezny miedzy innymi
od pojemnosci minutowej serca (Meng et al., 2015). Ponadto tozysko naczyniowe mozgu,
ktore sktada sie wielu naczyn o réznej srednicy zaburza laminarnos¢ przeptywu. W wa-
runkach fizjologicznych, dzieki mechanizmowi autoregulacji mézgowej, CBF utrzymywany
jest na staltym, zgodnym z zapotrzebowaniem metabolicznym poziomie.

Autoregulacja mézgowa

Autoregulacja mézgowa zapewnia ochrone mézgu przed niedotlenieniem. Wyrézniono trzy
podstawowe mechanizmy dziatania autoregulacji moézgowej. Pierwszy z nich — miogenny
— dazy do utrzymania stalego CBF niezaleznie od zmiany ci$nienia perfuzji mézgowe;j
(CPP, ang. cerebral perfusion pressure) zdefiniowanego w przyblizeniu jako réznica $red-
niej wartosci ci$nienia tetniczego krwi (ABP, ang. arterial blood pressure) oraz cisnienia
wewnatrzczaszkowego (ICP, ang. intracranial pressure) (Lassen and Christensen, 1976;
Aaslid et al., 1989). W przypadku wzrostu CPP tetnice i tetniczki mézgowe zwezaja sie,
zwiekszajac rezystancje przeptywu krwi (CVR, ang. cerebrovascular resistivity) co pro-
wadzi do redukcji CBF. Spadek CPP powoduje poszerzenie tetnic i tetniczek mozgowych,
zmniejszenie CVR i zwigkszenie CBF (Lassen and Christensen, 1976; Aaslid et al., 1989).
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Mechanizm ten funkcjonuje prawidtowo dla CPP w zakresie od 50 mm Hg do 150 mm Hg
(Panerai, 1998). Dla wskazanego zakresu zaleznosé pomiedzy CPP i CVR jest liniowa.
Natomiast poza tym zakresem CVR nie zalezy od CPP (rysunek 1.2).

A

N
o

przeptyw krwi mézgowe;j
[mI/min/100gq]

00 09000
50 150 >

cis$nienie perfuzji mézgowej [mm Hg]

Rysunek 1.2. Krzywa Lassena — zalezno$¢ przeptywu krwi mézgowej (CBF, ang. cerebral blood
flow) od cis$nienia perfuzji mézgowej (CPP, ang. cerebral prefrusion pressure). Czerwone kola
symbolizuja érednice malych tetnic i tetniczek mézgowych. W zakresie CPP od 50 mm Hg
do 150 mm Hg CBF jest utrzymywany na stalym poziomie (wraz ze wzrostem CPP nastepuje
obkurczenie naczyn krwionosnych, zmniejszenie ich $rednic i wzrost rezystancji przeptywu krwi).
Dla CPP powyzej 150 mm Hg nastepuje znaczny wzrost CBF (naczynia rozszerzaja sie pasywnie
w wyniku dzialania wysokiego ci$nienia tetniczego krwi) co moze prowadzi¢ do obrzeku mézgu
lub krwotoku wewnatrzczaszkowego. Gdy CPP spada ponizej 50 mm Hg, CBF zmniejsza sie,
ograniczajac dostawy krwi do mézgu (nastepuje pasywne zwezenie naczyn krwionosnych). Na
podstawie (Lassen and Christensen, 1976).

Drugi mechanizm autoregulacji moézgowej — metaboliczny — jest wrazliwy na zmiany
stezen COy, Oy, KT, Ca?*, HT oraz adenozyny (Lassen and Christensen, 1976; Kuschinsky
and Wahl, 1978; Winn et al., 1980; Kontos, 1985; Wei and Kontos, 1984). Najsilniejszy
wplyw na CBF ma stezenie parcjalnego COy w mézgowej krwi tetniczej (PaCO,). Mecha-
nizm ten moze dziataé¢ lokalnie — gdy zmienia sic PaCO, w wyniku zmian metabolicznych
w wydzielonym obszarze moézgu lub globalnie gdy zmienia si¢ PaCO4y we krwi obwodowe;j.
Podczas wzrostu PaCO,, mézgowe naczynia krwionosne rozszerzaja sie zwigkszajac CBF,
natomiast gdy PaCOs maleje, naczynia mézgowe sie kurcza redukujagc CBF (Cipolla,
2009). Przyjmuje sie, ze prawidtowe PaCOy we krwi (normokapnia) miesci sie w zakresie
od 35 do 45 mm Hg. Stan, w ktérym PaCOs spada ponizej 35 mm Hg nazywany jest
hipokapnia, natomiast powyzej 45 mm Hg hiperkapnia (Messina and Patrick, 2024).

Trzeci mechanizm autoregulacji mézgowej — neurogenny — pobudzany jest przez osrodki
autonomiczne pnia moézgu, ktore kontroluja kurczliwo$é miesni gtadkich naczyn moézgo-
wych. Zabezpiecza on krazenie mézgowe przed utraty autoregulacji przy wysokim CPP
i ogranicza wydajnosé regulacji przy niskim CPP (Vaulina et al., 2023).
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Inne czynniki wplywajgce na przeptyw krwi moézgowej

Srednia warto$¢ CBF zmienia sie wraz z wiekiem czlowieka. Miedzy 7 miesigcem a pierw-
szym rokiem zycia obserwowany jest znaczny wzrost CBF od okoto 900 ml/min do nawet
1500 ml/min. Nastepnie CBF maleje do wartosci okoto 800 ml/min osiaganej w wieku
18 lat (Wu et al., 2016). Po tym dynamicznym okresie zmian, CBF zmniejsza si¢ o 0,3—
0,5% rocznie (Graff et al., 2023). Przy czym spadek CBF wraz z wiekiem jest mniejszy
u 0s0b z nizszym BMI oraz regularnie uprawiajacych sport w poréwnaniu do oséb oty-
tych i niedeklarujacych regularnej aktywnosci fizycznej (Knight et al., 2021). Natomiast
u oséb cierpigcych na chorobe Alzheimera spadek CBF jest znacznie wiekszy i wynosi
2-5% rocznie (Graff et al., 2023). Postepujacy wraz z wiekiem zanik tkanki mézgowe;j
zmniejsza zapotrzebowanie metaboliczne mozgu, co najprawdopodobniej jest przyczyna
naturalnej redukcji CBF (Zonneveld et al., 2015).

Objetosé krwi moézgowej

Objetosci krwi mézgowej (CBV, ang. cerebral blood volume) jest zwiazana z CBF i zalezy
od CVR (Leenders et al., 1990; Derdeyn et al., 2002). Duze wartosci CVR oznaczaja,
ze male, autoregulacyjne tetniczki i arteriole mozgowe sa obkurczone, implikujac niska
pojemno$¢ tetniczego tozyska naczyniowego mozgu a w konsekwencji mata CBV. Podczas
gdy CVR jest mata, tetniczki i arteriole mézgowe sa rozszerzone i CBV jest duza. Podobnie
jak CBF, CBV zmiejsza sie wraz z wiekiem, o okoto 0,5% rocznie (Leenders et al., 1990).

1.1.2 Przeptyw plynu mézgowo-rdzeniowego

Ptyn mézgowo-rdzeniowy (CSF, ang. cerebrospinal fluid) jest przejrzystym, bezbarwnym
plynem, o sktadzie zblizonym do osocza krwi. Wypetnia on komory mézgowe oraz prze-
strzen podpajeczynéwkowa moézgu i rdzenia kregowego (Sakka et al., 2011; Morrison,
2009). Pelni on wazng role w utrzymaniu homeostazy centralnego ukladu nerwowego
poprzez dostarczanie sktadnikéw odzywcezych do moézgu oraz odprowadzanie produktéw
ubocznych przemiany materii (Simon and Iliff, 2016). Zabezpiecza on réwniez mézg przed
uszkodzeniami mechanicznymi, amortyzujac drgania i redukujac przeciazenia oddziatu-
jace na czaszke (Noback et al., 2005).

Krazenie CSF jest ztozonym procesem, ktory obejmuje przemieszczanie si¢ CSF po-
miedzy przestrzeniami w moézgu i rdzeniu kregowym. CSF jest wytwarzany z szybkoscig
okoto 0,4 ml/min przez sploty naczyniéwkowe komér mézgowych oraz naczynia wtoso-
wate w tkance mézgowej. CSF przeptywa przez komory, cysterny i przestrzen podpaje-
czyndéwkowa mozgu i rdzenia kregowego (Morrison, 2009). Ruch CSF zachodzi zgodnie
z gradientem ci$nien — w warunkach fizjologicznych przeptywa od komoér moézgowych do
przestrzeni podpajeczynéwkowej (rysunek 1.3). CSF jest wchtaniany do krwi zylnej przez
ziarnistosci pajeczynowki oraz nosowe, szyjne i ledzwiowe naczynia limfatyczne, z catko-
wita szybkoscia wchlaniania réwna szybkosci produkeji. (Hartman, 2009; Proulx, 2021;
Kumar et al., 2021).
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Rysunek 1.3. Schemat krazenia ptynu mézgowo-rdzeniowego. Niebieskim kolorem zaznaczono
obszary wypelnione ptynem mézgowo-rdzeniowym. Strzatki wskazuja kierunek przeptywu.

1.1.3 Cisnieniowo-objetosciowe mechanizmy kompensacyjne
przestrzeni czaszkowo-rdzeniowej

Ponad dwa stulecia temu Alexander Monro drugi wraz z Georg’em Kellie sformutowali hi-
poteze, stanowigcg podstawy wewnatrzczaszkowych zaleznosci ciSnieniowo-objetosciowych
(Monro, 1783; Kellie, 1824). Hipoteza ta, zwana dzisiaj Doktryna Monro-Kelliego, opisuje
czaszke dorostego cztowieka jako zamknieta bryte sztywna (o niezmiennej objetosci) wy-
peliona trzema sktadnikami objeto$ciowymi: tkanka mézgowa, krwig oraz CSF. Zgodnie
z zatozeniami Doktryny, wzrost objetosci jednego ze sktadnikéw jest kompensowany spad-
kiem objetoéci dwéch pozostaltych, zapobiegajac w ten sposéb wzrostom ICP (Mokri, 2001;
Wilson, 2016) co schematycznie przedstawiono na rysunku 1.4.

Tkanka moézgowa dorostego, zdrowego cztowieka zajmuje okoto 85% przestrzeni we-
wnatrzczaszkowej 1 wazy miedzy 1170 g a 1526 g (Dekaban, 1978), zajmujac przy tym obje-
tos$¢ okoto 1100 ml (Gur et al., 1991). Wykazuje ona stabe wtasciwosci do kompensowania
zmian objetosci, gdyz jest materiatem niescisliwym o wspotezynniku Poissona bliskim 0,5
(Eskandari et al., 2020). W warunkach fizjologicznych CSF oraz krew moézgowa zajmuja
w czaszce odpowiednio okoto 128 ml (Gur et al., 1991) oraz okoto 75 ml (Ladurner and
Auer, 1984). CSF i krew sa réwniez niescisliwe. Zgodnie z doktryng Monro-Kelliego przy-
rost dodatkowej objetosci musi by¢ skompensowany odptywem krwi i CSF poza przestrzen
wewnatrzczaszkowa. Wydajno$é mechanizméw kompensacyjnych jest ograniczona, a zbyt
duzy odptyw krwi niesie ryzyko nieodwracalnego uszkodzenia mézgu wskutek niedotlenie-
nia. Z jednej strony dodatkowa objeto$¢ wywoluje gradient cisnien usuwajacy krew i CSF
poza przestrzen wewnatrzczaszkowa, a z drugiej strony autoregulacja mézgowa dazy do
utrzymania statego CBF. Zatem dodatkowa objetos¢ w przestrzeni czaszkowo-rdzeniowej,
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Rysunek 1.4. Doktryna Monro-Kelliego. a) Schematyczna reprezentacja trzech objetosci wy-
pelniajacych czaszke czlowieka, b) wizualizacja patologicznego wzrostu objetosci wewnatrz-
czaszkowej skompensowanego zmniejszeniem objetosci (odpltywem) krwi oraz pltynu mézgowo-
rdzeniowego poza przestrzen wewnatrzczaszkowa.

ktéra nie moze zosta¢ skompensowana odptywem CSF lub krwi, prowadzi do wzrostu
ICP. Zaleznos¢ pomiedzy zmianami objetosci wewnatrzczaszkowej a ICP zostata opisana
za pomocg modelu w postaci krzywej wyktadniczej (krzywa P-V, ang. pressure-volume
curve) (Marmarou et al., 1975; Ryder et al., 1953; Marmarou et al., 1978). Z nachy-
lenia krzywej P-V wyznaczany jest parametr zwany elastywnoscia moézgowo-rdzeniows,
(E), méwiacy o ,sztywnosci” uktadu czaszkowo-rdzeniowego. Elastywnos¢ jest odwrotnie
proporcjonalna do podatnosci mézgowo-rdzeniowej (C;, ang. cerebrospinal compliance)
— parametru opisujacego w sposob ilosciowy stan rezerw kompensacyjnych przestrzeni
czaszkowo-rdzeniowej. Podatnosé¢ z definicji wyznaczana jest jako stosunek zmian ob-
jetosci czaszkowo-rdzeniowej do zmian ICP wywotanych wspomniana zmiana objetosci.
W sytuacji znacznych rezerw kompensacyjnych C; jest niezalezne od zmian ICP (stale),
a ICP wykazuje niewielki, liniowy wzrost ze wzrostem objetosci. Wraz z wyczerpywaniem
sie rezerw kompensacyjnych i stopniowym zwiekszaniem sie objetosci (rysunek 1.5) C;
maleje a ICP ro$nie wyktadniczo. Gdy zdolnoéci kompensacyjne uktadu sa wyczerpane
dalszy wzrost objetosci powoduje wzrost C; a ICP osiaga ,wartos¢ krytyczna”, powy-
zej ktorej dochodzi do znacznej redukcji CBF w wyniku kompresji mézgowych naczyn
krwionosnych (Steiner and Andrews, 2006). Opisany mechanizm kompensacyjny zmian
ci$nieniowo-objetosciowych przestrzeni czaszkowo-rdzeniowej oraz zaleznosé¢ C; od ICP
zostaly przedstawione na rysunku 1.5.
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Rysunek 1.5. Schematyczna reprezentacja zaleznosci ci$nieniowo-objeto$ciowych przestrzeni
czaszkowo-rdzeniowej (gérny wykres) oraz zmian podatnosci mézgowo-rdzeniowe]j ze wzrostem
ci$nienia wewnatrzczaszkowego (dolny wykres). Na podstawie (Czosnyka et al., 1997; Czosnyka
and Pickard, 2004). Kolorami zaznaczono: z6lty — tkanka mézgowa, czerwony — krew, niebieski
— plyn mézgowo-rdzeniowy, fioletowy — dodatkowa objeto$é¢ obrzeku lub innego dodatkowego
komponentu wypelniajacego przestrzen wewnatrzczaszkows.
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1.2 Patofizjologia krazenia krwi i ptynu

mozgowo-rdzeniowego

1.2.1 Urazowe uszkodzenie moézgu

Urazowe uszkodzenie mézgu (TBI, ang. traumatic brain injury) powstaje wskutek od-
dzialywania na méozg gwaltownego przyspieszenia lub penetracji tkanki mézgowej ciatem
obcym. Glownymi przyczynami TBI sa: wypadki drogowe, upadki, napasci oraz urazy
doznane podczas uprawniania sportu (Rubiano et al., 2015). Wedlug globalnych staty-
styk, w latach 19902018 od 27 milionéw do 60 milionéw ludzi rocznie doswiadczyto TBI
(GBD 2016 Traumatic Brain Injury and Spinal Cord Injury Collaborators, 2019; Dewan
et al., 2019). Natomiast roczna $miertelno$¢ w wyniku TBI wéréd Amerykanéw osiaga
56 000 os6b rocznie (Merck et al., 2019). W Polsce roczna czestotliwo$é wystepowania
TBI wynosi okoto 127 przypadkéw na 100 000 os6b (Miekisiak et al., 2016). Biorac pod
uwage liczbe ludnosci Polski wynoszaca okoto 37,7 mln oséb (Gtéwny Urzad Statystyczny,
2023), rocznie TBI do$wiadcza w Polsce okoto 48 000 oséb.

Patofizjologia

TBI jest skomplikowanym rodzajem urazu, poniewaz do uszkodzen moézgu dochodzi nie
tylko w momencie dzialania sit mechanicznych na czaszke, ale réwniez w okresie poz-
niejszym. Urazy tkanki moézgowej powstajace w trakcie oddziatywania zewnetrznych sit
mechanicznych nazywane sa pierwotnym uszkodzeniem mézgu prowadzacym do struktu-
ralnych i funkcjonalnych uszkodzen. Po ustapieniu dziatania sit zewnetrznych rozpoczyna
sie proces powstawania wtornego uszkodzenia mézgu zwigzanego z kaskada proceséw fi-
zjologicznych mogacych prowadzi¢ do $mierci komoérek mozgowych, uszkodzenia tkanki
moézgowej 1 atrofii (Wong et al., 2016). Mechanizm urazu wtérnego zwiagzany jest w skali
mikro z uszkodzeniem bariery krew-mozg, dysfunkcjg mitochondriéw, stresem oksydacyj-
nym i niedotlenieniem komérek nerwowych (Bonilla-Mendoza et al., 2020; Meng et al.,
2016), natomiast w skali makro doprowadza do uposledzenia mechanizmu autoregulacji
moézgowej, zmian w CBF, wystapienia stanéw zapalnych uktadu nerwowego z obrzekiem
oraz krwotokéw wewnatrzezaszkowych (Yamakami and Mclntosh, 1991; Junger et al.,
1997; Sahuquillo et al., 1998; Long et al., 2020).

Monitorowanie i leczenie

Pacjenci z TBI sg zwykle utrzymywani w stanie Spigczki farmakologicznej. Podawane sg im
leki neuroprotekcyjne, wpierajace neuroregeneracje i tagodzace objawy TBI (Sudhakar,
2023). Obok farmakoterapii niezwykle istotnym elementem leczenia jest ciagle monito-
rowanie ICP, poniewaz w wyniku uszkodzenia mézgu moze dojs¢ do niekontrolowanego
wzrostu ICP, co moze skutkowa¢ obnizeniem CBF i w konsekwencji niedotlenieniem lub
wglobieniem struktur mézgu (Sahuquillo and Arikan, 2006; Park et al., 2008). W mo-
mencie wzrostu Sredniej warto$ci ICP powyzej 22 mm Hg utrzymujacego sie przez okres
dtuzszy niz 5 minut rekomenduje sie wprowadzenie terapii ukierunkowanej na obnizenie
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sredniej warto$ci ICP poprzez podanie mannitolu lub zastosowanie umiarkowanej hipo-
kapnii (Carney et al., 2016; Patel et al., 2002). Mannitol zwieksza ci$nienie osmotyczne
w plynie zewnatrzkomérkowym, wytwarzajac osmotyczny gradient stezen przemieszcza-
jacy wode z tkanki moézgowej do naczyn krwiono$nych. Naczynia krwionosne odprowa-
dzaja wode z przestrzeni wewnatrzczaszkowej redukujac w ten sposéb ICP (Vege et al.,
2013). Natomiast hipokapnia polega na zwiekszeniu minutowej objetosci oddechowej pa-
cjenta, prowadzac do spadku PaCO;. W wyniku obnizenia PaCQO,, naczynia mdzgowe
zwezaja sie, co prowadzi do zmniejszenia objetosci krwi moézgowej (CBV, ang. cerebral
blood volume) i w konsekwencji do obnizenia ICP (Marhong and Fan, 2014). Hipokapnia
redukuje réwniez CBF, co przy dtugotrwatym stosowaniu moze prowadzi¢ do niedokrwien-
nego uszkodzenia mézgu. Zaleca sie zatem, aby hipokapnia stanowita jedynie tymczasowy
srodek redukeji ICP (Carney et al., 2016; Glaser et al., 2014).

Jezeli wzrosty ICP sa oporne na leczenie farmakologiczne i czas utrzymywania pacjenta
w stanie hipokapnii wprowadza zagrozenie wystgpienia niedokrwiennych uszkodzen mo-
zgu, zastosuje sie kraniotomie dekompresyjng (Carney et al., 2016).

U pacjentow z TBI zakres CPP, przy ktorym autoregulacja mézgowa funkcjonuje pra-
widlowo moze by¢ zawezony lub funkcjonowanie autoregulacji mézgowej moze by¢ za-
burzone (Hauerberg et al., 1998; Cremer et al., 2004; Steiner et al., 2002). Uposledzenie
dziatania mechanizméw autoregulacji mézgowej koreluje z negatywnym dtugoterminowym
wynikiem leczenia (Zeiler et al., 2022). Dlatego, w ostatnich latach zalecane jest réwniez
monitorowanie stanu autoregulacji mozgowej ukierunkowane na utrzymanie optymalnego
CPP — przy ktorym autoregulacja funkcjonuje najlepiej u danego pacjenta. Utrzymywa-
nie indywidualnie dobranej, optymalnej wartosci CPP jest zwiazane z poprawa wynikéw
leczenia (Hawryluk et al., 2019; Tas et al., 2021).

1.2.2 Wodoglowie normotensyjne

Wodogtowie normontensyjne (NPH, ang. normal pressure hydrocephalus) jest choroba
neurologiczng, ktora dotyka gtéwnie osoby starsze. Czestotliwosé jego wystepowania wérod
oséb powyzej 60 roku zycia raportowana jest pomiedzy 0,04% a 0,20% (Alvi et al., 2021).
Natomiast u oséb powyzej 65 roku zycia miedzy 0,1% a 1,4% (Brean and Eide, 2008;
Martin-Laez et al., 2016; Tanaka et al., 2009). Objawami klinicznymi NPH sa zaburzenia
chodu, odwracalna demencja i zaburzenia mikcji (Nakajima et al., 2021), zwane triada
Hakima.

Patofizjologia

Bezposrednia przyczyna NPH w wiekszosci diagnozowanych przypadkéw pozostaje nie-
znana (Tan et al., 2021), stad ta jednostka chorobowa czesto nazywana jest w literaturze
idiopatycznym wodogtowiem normotensyjnym. NPH wiaze sie z zaburzeniami krazenia
CSF i objawia sie powiekszonymi komorami mézgowymi widocznymi w badaniach obra-
zowych, przy czym zazwyczaj zachowana jest prawidtowa wartosci srednia ICP (Hakim
and Adams, 1965; Tan et al., 2021; Nakajima et al., 2021). Ponadto u pacjentéw z NPH
obserwuje si¢ zmniejszony CBF, zwigkszona rezystancje mozgowych naczyn krwiono$nych
i obnizona podatnosé tozyska naczyniowego moézgu (Brooks et al., 1986; Mamo et al., 1987,
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Graff-Radford et al., 1987; Larsson et al., 1994; Tanaka et al., 1997; Klinge-Xhemajli et al.,
1998; Chang et al., 1999; Klinge et al., 2002; Owler et al., 2004; Tuniz et al., 2017). Uwaza
sig, ze obnizony CBF u pacjentéw z NPH powstaje w wyniku ucisku powigkszonych komor
mozgowych na tkanke mozgowa i rozcigganie wzdtuzne naczyn krwionosnych (Wozniak
et al., 1975; Mabe et al., 1990; Nakada et al., 1992; Del Bigio, 1993; Goh and Minns, 1995;
Edwards et al., 2004).

Diagnostyka i leczenie

Zgodnie z ostatnimi wytycznymi dotyczacymi diagnostyki i leczenia NPH (Nakajima et al.,
2021) wstepne rozpoznanie polega na stwierdzeniu przynajmniej jednego z trzech obja-
woéw klinicznych triady Hakima (Hakim and Adams, 1965). Raportowana w doniesieniach
naukowych czestotliwo$¢ wystepowania symptomoéw triady Hakima wynosi: zaburzania
chodu wystepujg u 94-100% pacjentéw z NPH, demencja u 78-98% pacjentéw z NPH,
zaburzenia mikcji u 60-92% pacjentéw z NPH (Factora and Luciano, 2006; Hashimoto
et al., 2010; Kuriyama et al., 2017; Mori, 2001; Thomas et al., 2005). Wystepowanie wszyst-
kich objawéw triady Hakima obserwuje sie u okoto 60% pacjentéw z NPH (Factora and
Luciano, 2006; Kazui et al., 2015; Thomas et al., 2005). Wyniki badan ankietowych prze-
prowadzonych w Japonii wykazaly wystepowanie peinej triady objawéw jedynie u 12%
pacjentéw ze zdiagnozowanym NPH (Kuriyama et al., 2017).

[stotne znaczenie w diagnostyce NPH maja badania obrazowe wykonywane za po-
moca skaneréw rezonansu magnetycznego (MRI) lub tomografii komputerowej (CT). Na
ich podstawie wyznacza sie parametry ilosciowe stuzace do oceny wielkosci i ksztattu ko-
mor moézgowych. Najezedciej spotykanymi w literaturze parametrami sa: indeks Evansa
i kat ciatla modzelowatego (ang. callosal angle). Metaanaliza przydatnosci wspomnianych
parametréw do identyfikacji NPH ocenionej na podstawie AUC (pola pod wykresem krzy-
wej ROC) wykazata AUC dla indeksu Evansa na poziomie 0,87 (95% przedzial ufnosci:
0,84-0,90) oraz dla kata ciata modzelowatego na poziomie 0,97 (95% przedzial ufnosci:
0,95-0,98) (Park et al., 2021). Wartosci krytyczne tych parametréw stuzace do identyfi-
kacji NPH nie sa ujednolicone i wynosza: 0,3 (Ishii et al., 2008; Yamada et al., 2015) albo
0,32 (Miskin et al., 2017) dla indeksu Evansa oraz 90° (Ishii et al., 2008; Mantovani et al.,
2020; Quattrone et al., 2020; Ryska et al., 2020; Yamada et al., 2015), 100° (Miskin et al.,
2017) albo 123° (Cagnin et al., 2015) dla kata ciala modzelowatego. Kolejne parametry
oceny ksztattu komér moézgowych, przydatne w diagnostyce NPH to: stosunek maksymal-
nej szerokosci tkanki moézgowej do maksymalnej szerokosci komory bocznej mézgu (ang.
brain-to-venricle ratio) oraz stosunek objetosdci gérnej czesdci przestrzeni podpajeczynéw-
kowej do catkowitej objetosci komoér mézgowych (ang. convexity cistern to ventricle ratio).
AUC dla tych parametréw wynosi odpowiednio 0,97 oraz 0,96 (Yamada et al., 2016), su-
gerujac ich istotng skutecznosé do identyfikacji NPH.

Stwierdzenie objawow triady Hakima oraz powiekszenia komoér mézgowych jest wska-
zaniem do przeprowadzania badania polegajacego na manipulacji objetoscia wewngtrz-
czaszkows i rejestracji odpowiedzi ICP na te kontrolowana zmiane objeto$ciows. Zmiany
objetosci wewnatrzczaszkowej dokonuje sie poprzez upuszezanie okreslonej ilosci CSF (test
upustowy nazywany w jezyku angielskim: tap test) lub dostrzykniecie (szybkie podanie)
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dodatkowej objetosci roztworu soli fizjologicznej do przestrzeni czaszkowo-rdzeniowej (test
bolusowy ang. bolus test) lub poprzez wykonanie testu infuzyjnego ze stalym natezeniem
wlewu (ang. constant rate infusion test). Testy te maja na celu dostarczenie informacji
o stanie mechanizméw kompensacyjnych, wspierajac lekarza w wyborze formy terapii,
a w szczegdlnosci w podjeciu decyzji o wszczepieniu zastawki wodogtowiowej. Pozytywna
odpowiedzig na test upustowy jest poprawa objawéw klinicznych. Wykazano, ze test upu-
stowy charakteryzuje sie 58% czuloscia (zakres: 26-87%) i 75% specyficznoscia (zakres:
33-100%) w predykcji pozytywnej odpowiedzi na leczenie zastawkowe (Mihalj et al., 2016).
Natomiast test infuzyjny jest procedurg bardziej ztozong. Zostat on wprowadzony do prak-
tyki klinicznej przez Katzmanna i Huseya (Katzman and Husey, 1970). Test infuzyjny po-
lega na powolnym wlewie roztowu soli fizjologicznej do przestrzeni czaszkowo-rdzeniowej
ze stalym natezeniem (zwykle 1-1,5 ml/min) przy jednoczesnym, ciaglym monitorowaniu
ICP. Analiza sygnatu ICP zarejestrowanego podczas testu dokonywana jest z wykorzysta-
niem komputerowej implementacji matematycznego modelu dynamiki CSF (Marmarou
et al., 1975; Borgesen et al., 1992; Smielewski et al., 2012). Analityczne rozwiazanie réw-
nan modelowych dla testu infuzyjnego pozwala dopasowaé krzywa do prébek sygnatu ICP
zarejestrowanego podczas testu. Na podstawie krzywej modelowej mozliwe jest wyznacze-
nie takich parametréw jak: elastywnos$é (E) oraz rezystancja odptywu CSF (Regr, ang.
resistance to CSF outflow). Przyjmuje sie, ze E powyzej 0,18 ml! zwigzana jest z obni-
zonymi rezerwami kompensacyjnymi przestrzeni czaszkowo-rdzeniowej (Marmarou et al.,

1

1996). Natomiast warto$¢ Resp powyzej 13 mm Hg ml! min! uwazana jest jako dobry

predyktor poprawy zdrowia po zatozeniu zastawki u mtodych dorostych z NPH (Bgrgesen

and Gjerris, 1982) oraz powyzej 18 mm Hg ml?! min™

u o0s6b starszych (Boon et al.,
1997). Biorac pod uwage wyzej wymienione wartosci progowe Regsr, przewidywany sukces
leczenia zastawkowego wynosi pomiedzy 80% a 92% (Owler et al., 2004).

Istnieja réwniez dodatkowe miary, ktore moga by¢ przydatne podczas procesu dia-
gnostycznego NPH. Znajduja sie wérdéd nich wzmozona aktywnosé fal wolnych w nocnym
zapisie ICP (Czosnyka et al., 2017; Raftopoulos et al., 1992; Spiegelberg et al., 2018; Ste-
phensen et al., 2005) oraz zmniejszenie Srednicy nerwu wzrokowego (Ertl et al., 2017).
Zauwazono réwniez, ze silne uposledzenie funkcji krwionosnych naczyn mézgowych (za-
burzenia autoregulacji mézgowej, zmiany opornosci naczyn) oraz niskie rezerwy kompen-
sacyjne przestrzeni czaszkowo-rdzeniowej moga by¢ predyktorami niekorzystnego wyniku
leczenia po wszczepieniu zastawki wodoglowiowej (Czosnyka et al., 2005, 2002; Boon et al.,

1999).

1.3 Metody pomiaru przeplywu krwi moézgowej,
objetosci krwi moézgowej oraz ciSnienia

wewnatrzczaszkowego

1.3.1 Przeptyw krwi moézgowej

Pierwsze pomiary CBF u przytomnego cztowieka zostaly wykonane za pomoca metody
wymywania gazéw z tkanek moézgu (Kety and Schmidt, 1945; Kety, 1948). Metoda ta
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polega na podaniu pacjentowi do krwioobiegu podtlenku azotu i pomiarze szybkosci jego
wymywania z tkanki mézgowej. Podtlenek azotu z tatwoscia pokonuje barier¢ krew-mozg
i gromadzi sie w tkance mézgowej. W celu pomiaru szybkosci wymywania podtlenku azotu
z tkanki mozgowej probkowana jest krew pacjenta, w ktorej oznaczane jest stezenie pod-
tlenku azotu. Szybko$é wymywania gazu jest tym wicksza, im wigkszy jest CBF (Kety
and Schmidt, 1945). W pézniejszym okresie podtlenek azotu zostal zastapiony izoto-
pem ksenonu, ktérego szybkos¢ wymywania z tkanki mézgowej jest oznaczana za pomoca
emisyjnej tomografii komputerowej pojedynczego protonu (SPECT) (Obrist et al., 1975;
Lassen, 1985).

Kolejna metoda pomiaru CBF polega na znakowaniu substancji wychwytywanych
przez mézg za pomocy radioizotopow o krotkich okresach péttrwania i pomiarze ich ilosci
w tkance mézgowej za pomoca kamer pozytonowej tomografii emisyjnej (PET). W tej
metodzie zaktada sie, ze przeptyw krwi jest $cisle skorelowany z metabolizmem mézgu,
w zwigzku z czym znakowanie glukozy i pomiar jej ilosci w tkance mozgowej pozwala
oszacowaé¢ CBF (Reivich and Alavi, 1950; Phelps et al., 1986).

Rozwdj technologii funkcjonalnego rezonansu magnetycznego (fMRI) umozliwil bez-
posrednie obrazowanie przeptywu krwi w tetnicach mézgowych. fMRI charakteryzuje si¢
wysoka rozdzielczoscia przestrzenna (Sokoloff, 1985) lecz niska rozdzielczoscia czasowa,
przez co pomiar pojedynczej fali tetniczopochodnej CBF nie jest mozliwy. Istnieja metody
wyznaczania usrednionej fali tetniczopochodnej CBF poprzez probkowanie CBF w réz-
nych momentach kolejnych cykléw pracy serca (Vallet et al., 2020).

Pomiar CBF z wykorzystaniem metod obrazowania komputerowego, pomimo duzej
doktadnosci posiada istotne ograniczenia. Metody obrazowe nie pozwalaja na minitoro-
wanie CBF w sposéb ciagly. Ponadto wykonanie pomiaru jest kosztowne i ograniczone
dostepnoscia specjalistycznej aparatury obrazujacej. Predko$¢ przeptywu krwi mézgowej
(CBFV, ang. cerebral blood flow velocity) natomiast moze by¢ monitorowana dtugookre-
sowo za pomoca przezczaszkowej ultrasonografii Dopplerowskiej (TCD, ang. transcranial
Doppler). Pomiar za pomoca TCD charakteryzuje sie niskim kosztem, duza dostepnoscia,
aparatury pomiarowej oraz wysoka rozdzielczoscia czasows. Zasada dziatania TCD polega
na emisji wigzki ultradzwiekowej w kierunku naczynia krwiono$nego. Przeptywajaca przez
naczynie krew moduluje czestotliwo$¢ fali powracajacej do sondy Dopplerowskiej, pozwa-
lajac na obliczenie predkosci przeptywajacej krwi. Zgodnie z efektem Dopplera mierzona
predkosé jest proporcjonalna do kosinusa kata insonacji (kat pomiedzy emitowana falg
dzwiekowa oraz kierunkiem przeplywu), zatem sonda powinna by¢ umieszczona réwnole-
gle do naczynia, aby zapewni¢ pomiar maksymalnej (rzeczywistej) predkosci przeptywu.
Pomiar jest zatem zalezny od doswiadczenia operatora, a mierzong wartoscia jest pred-
kos¢ przeptywu i wyznaczenie przeptywu wymaga znajomosci $rednicy naczynia, w kto-
rym dokonywany jest pomiar. Kolejnym ograniczeniem pomiaru TCD jest warstwa kostna
budujaca czaszke, ktora stanowi bariere dla fal dzwiekowych. Dlatego do pomiaréw wyko-
rzystuje sie okna akustyczne bedacymi miejscami na czaszce o cienszej warstwie kostnej.
Istnieja trzy okna akustyczne w czaszce cztowieka: skroniowe, podpotyliczne i przezoczo-
dotowe. Najczesciej stosuje sie¢ okno skroniowe, ktére umozliwia pomiar CBFV w tetnicach
srodkowych (MCA, ang. middle cerebral artery), przednich i tylnych mézgu oraz w tetnicy
szyjnej wewnetrznej (Alexandrov et al., 2007).
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1.3.2 Objetos¢ krwi mézgowej

Metody pomiaru CBV bazuja gtéwnie na obrazowaniu z zastosowaniem substancji kon-
trastujacych podanych dozylnie. Wykorzystywane sa do tego skanery PET (Grubb et al.,
1978; Phelps et al., 1979), SPECT (Sabatini et al., 1991) oraz MRI (Newman et al., 2003).
Obliczenie CBV na podstawie wykonanych skanéw polega na zsumowaniu koncentracji
kontrastu ze wszystkich wokseli. Doktadnosé tego rodzaju metod jest ograniczona niska
rozdzielczo$cia przestrzenna oraz czasowa (Deipolyi et al., 2012). Ponadto badania za po-
mocy zaawansowanych skaneréw tomografii komputerowej sg drogie i narazaja pacjenta na
dziatanie szkodliwego promieniowania jonizujacego. Rozdzielczos¢ czasowa takich metod
nie pozwala na pomiary zmian CBV podczas pojedynczego cyklu pracy serca. Niemniej
jednak mozliwe jest policzenie usrednionej pulsacji CBV na podstawie skandéw angiografii
kontrastu fazy (PCMRI, ang. phase contrast magnetic resonance imaging) wykonanych
w réznych momentach nastepujacych po sobie cykli pracy serca (Vallet et al., 2020). W ta-
kim podejsciu za pomocg PCMRI mierzony jest CBF w tetnicach doprowadzajacych krew
do mozgu oraz zytach odprowadzajacych krew z mézgu i na ich podstawie wyliczana jest
CBV.

Monitorowanie CBV mozliwe jest rowniez za pomoca eksperymentalnej metody aku-
stycznej zaproponowanej przez Petkus et al. (2002); Ragauskas et al. (2003). Metoda ta
polega na emisji krotkich impulséw fal ultradzwiekowych z jednej strony czaszki i pomiaru
czasu ich propagacji do czujnika umieszczonego po przeciwnej stronie czaszki. Metoda ta
nie zostata jeszcze wdrozona do uzytku komercyjnego.

Badania modelowe Innym podejsciem do monitorowania zmian CBV sg badania mo-
delowe, ktére zostaty zapoczatkowane pomiarami eksperymentalnymi przeprowadzonymi
przez Avezaata i Eijndhovena (Avezaat and Eijndhoven, 1984; Avezaat and van Eijn-
dhoven, 1986). Za pomoca przeptywomierza zmierzyli oni w sposéb inwazyjny przepltyw
tetniczy krwi moézgowej. Nastepnie zaproponowali metode wyznaczania zmian tetniczo-
pochodnych CBYV jako catke z réznicy pomiedzy naptywem mozgowej krwi tetniczej a od-
ptywem krwi zylnej w trakcie jednego cyklu pracy serca:

ACBV(H) = [ (CBFi(s) — CBFou(s)) ds (1.2)

to
gdzie, ACBV(t) — zmiany w objetoéci krwi mézgowej w chwili ¢ [cm®], ¢y poczatek cyklu
pracy serca [s], CBFj,(s) — naptyw tetniczy krwi [cm?/s], CBF,, — odpltyw zylny krwi
[em®/s]

Ponadto wprowadzili uproszczenie, polegajace na zastgpieniu odptywu zylnego przez
wartosé Srednia naptywu tetniczego wyznaczonego w dtuzszym czasie (w praktyce przyj-
mowane jest 6-20 cykli pracy serca; réwnanie 1.3). Zalozenie o stalym odplywie zylnym
wynika z jego niskopulsacyjnego charakteru, co zostalo w pdzniejszym czasie potwier-
dzone w badaniach obrazowych. Za pomoca MRI z fazowo-kontrastowa sekwencja obra-
zowania wykazano, ze przeptyw w zatokach zylnych ma mniej pulsacyjny charakter niz
mézgowy przeptyw tetniczy (Stoquart-Elsankari et al., 2009). Tym samym aproksymacja
przeptywu zylnego przeptywem tetniczym wydaje sie by¢ zasadna (rysunek 1.6). Tak ob-

13



Rozdzial 1

liczone zmiany objetosci interpretuje sie jako zmiany w objetosci tetniczej krwi mdozgowej
(C.BV, ang. cerebral arterial blood volume).

ACBY (1) = [ (CBFu(s) — mean(CBFy,)) ds (1.3)

to
gdzie, AC,BV(t) — zmiany w objetosci tetniczej krwi mézgowej w chwili ¢ [cm?], ¢, —
poczatek cyklu pracy serca [s], CBFj,(s) — naplyw tetniczy krwi [cm?®/s], meanCBFy, —
$redni naplyw tetniczy krwi [cm?/s]

naptyw krwi tetniczej

Sredni naptyw

krwi tetniczej

odptyw krwi
zylnej

objetos¢ krwi
mobzgowej

pojedynczy cykl pracy serca

Rysunek 1.6. Wizualizacja zmiany objetosci krwi mézgowej w trakcie jednego cyklu pracy serca
estymowanej na podstawie inwazyjnych pomiaréw naplywu i odpltywu krwi mézgowej (Avezaat
and van Eijndhoven, 1986).

W pézniejszym czasie zaproponowano zastapienie inwazyjnego pomiaru przeptywu tet-
niczego krwi nieinwazyjnym pomiarem CBFV za pomoca TCD, przy zalozeniu, ze pole
przekroju badanego naczynia jest stale w trakcie pomiaru (Kim et al., 2009a). W ta-
kim wypadku zmiany tetniczopochodne C,BV mozna wyznaczy¢ za pomoca wzoru 1.4.
Zgodnie z przegladem wiedzy dokonanym w (Kasprowicz, 2012) odpowiedZ na rézne za-
burzenia, takie jak zmiana EtCO, lub hipotonia ortostatyczna, moze powodowaé zmiane
Srednicy tetnicy w zakresie od 4% do 10% w poréwnaniu z pierwotna Srednica przed
wystapieniem zaburzenia. Nawet przy zmianie na poziomie 10%, zgodnie z prawem Ha-
gena—Poiseuille’a, przeptyw krwi w tetnicy zmienia sie o mniej niz 23%. Taka wartosé
jest klinicznie akceptowalna, biorac pod uwage, ze przykitadowa zmiana PaCO, o 1 kPa
(7,5 mm Hg) moze spowodowaé zmiane przepltywu krwi mézgowej o 20%.

t

AC,BV(t) =S, | (CBFV(s) — mean(CBFV)) ds (1.4)

to
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gdzie, AC,BV(t) — zmiany w objetosci tetniczej krwi mézgowej w chwili ¢ [em?], ¢y — po-
czatek cyklu pracy serca [s], S, — pole przekroju poprzecznego naczynia [cm?], CBFV(s)
— predkosé przepltywu krwi moézgowej w chwili s [em/s], mean(CBFV) — érednia predkosci
przeptywu krwi mézgowej [cm/s]

Jednoczesny pomiar CBFV oraz srednicy badanego naczynia jest trudny do wykona-
nia, zatem réownanie 1.4 zostato znormalizowane przez nieznane pole przekroju poprzecz-
nego naczynia (Kim et al., 2009a) otrzymujac nastepujaca posta¢ modelu:

ACBY (1) = [ "(CBFV(s) — mean(CBFV)) ds (1.5)

to
gdzie, AC,BV(t) — zmiany w objetosci tetniczej krwi moézgowej w chwili ¢ [cm], to — po-
czatek cyklu pracy serca [s], CBFV(s) — predko$¢ przeptywu krwi mézgowej w chwili s
[cm/s], mean(CBFV) — érednia predkosci przepltywu krwi mézgowej [cm/s]

Podczas analiz dokonanych w niniejszej pracy postuzono si¢ dyskretna wersja modelu:

AC,BV(n) =) (CBFV(i) — mean(CBFV)) At (1.6)
i=1
gdzie, AC,BV — zmiany w objetosci tetniczej krwi moézgowej [cm], n — numer prébki
liczony od poczatku cyklu pracy serca, CBFV(i) — predkos¢ przeptywu krwi mézgowej
w czasie ¢ [cm/s], mean(CBFV) — 6-sekudowa $rednia predkosci przeptywu krwi mézgo-
wej [em/s], At — réznica w czasie pomiedzy dwiema kolejnymi probkami sygnatu [s]

Nalezy zwroci¢ uwage, ze C,BV jest normalizowane przez pole przekroju poprzecz-
nego naczynia, ktore zgodnie z zalozeniami jest state. Dlatego jednostka C,BV jest cm
zamiast cm?3. Mozliwy jest zatem pomiar wzglednych zmian C,BV w czasie oraz mozliwe
jest poréwnywanie ksztaltu fali tetniczopochodnej pomiedzy osobami, gdyz normalizacja
nie wplywa na ksztalt fali.

Kolejna metoda monitorowania CBV jest spektroskopia w bliskiej podczerwieni (NIRS,
ang. near infrared spectroscopy). Pomiar polega na emisji ze Zrédla Swiatta promienio-
wania podczerwonego w kierunku badanej tkanki oraz rejestracji detektorem Swiatta od-
bitego i rozproszonego w tkankach. Za pomoca zmodyfikowanego prawa Laberta-Beera
mozliwe jest policzenie stezenia hemoglobiny utlenowanej oraz nieutlenowanej w tkance.
Umieszczenie zrodia swiatta i detektora na glowie, w odpowiedniej odlegtosci od siebie
pozwala na pomiar w tkance kory mozgowej, a zastosowanie dodatkowych detektoréw
znajdujacych sie blizej zrédla Swiatta pozwala ograniczy¢ zaktdcenia zwigzane z propaga-
cja swiatla przez tkanke kostna i skére (Brigadoi and Cooper, 2015). Suma stezenia hemo-
globiny utlenowanej oraz nieutlenowanej (hemoglobina catkowita), czesto normalizowana,
wartoScia saturacji, traktowana jest jako substytut CBV (Wyatt et al., 1990; Gupta et al.,
1997; Howlett et al., 2013; Zhang et al., 2017; Morimoto et al., 2019; Borchardt et al.,
2021; Wolfsberger et al., 2024).
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1.3.3 CisSnienie wewnatrzczaszkowe

Pomimo podejmowanych w ostatnich latach préb estymacji ICP w sposéb nieinwazyjny
(Evensen and Eide, 2020; Miiller et al., 2023) wciaz standardem klinicznym jest inwa-
zyjny pomiar za pomoca czujnikéw cisnienia umieszczonych wewnatrzczaszkowo. Czuj-
nik cisnienia umiejscawiany jest, w zaleznosci od wskazan klinicznych, srédmiazszowo,
nadtwardowkowo, podtwardowkowo, podpajeczynokowo lub dokonuje sie pomiaru cisnie-
nia ptynu drenowanego z komér moézgowych do zewnetrznego czujnika (Harary et al.,
2018). W praktyce klinicznej najczesciej wykonuje sie pomiar ICP $rédmiazszowo oraz
dokomorowo (drenaz ptynu do zewnetrznego czujnika) (Heldt et al., 2019). Nieco mniej
inwazyjng metoda jest pomiar wykonywany z nakltucia ledzwiowego. W takim wypadku
wprowadzana jest iglta punkcyjna do przestrzeni podpajeczynéwkowej rdzenia kregowego.
Do igly podtaczona jest kaniula doprowadzajaca CSF do czujnika ci$nienia. Pomiar taki
dokonywany jest na przyktad podczas testow infuzyjnych, a zgodno$é wartosci srednich
z pomiarem dokonywanym za pomoca czujnika $rodmigzszowego zostata potwierdzona
badaniami (Lenfeldt et al., 2007).

1.4 Morfologia sygnatu predkosci przepltywu krwi
mozgowej, objetosci krwi mézgowej oraz

ciSnienia wewnatrzczaszkowego

1.4.1 Predkos¢ przeptywu krwi moézgowej

Sygnal CBFV mierzony za pomoca TCD w tetnicy srodkowej mézgu (MCA, ang. middle
cerebral artery) jest sygnatem zlozonym z wielu sktadowych czestotliwo$ciowych. Wy-
stepuja w nim fale wolne typu B (czestotliwo$é: 0,5-2 cykli/minute) (Mautner-Huppert
et al., 1989; Newell et al., 1992; Diehl et al., 1991), fale wolne typu C (4-8 cykli/minute)
(Diehl et al., 1991), fale oddechowe (8-20 cykli/minute¢) (Newell et al., 1992) oraz fale
tetniczopochodne (40-180 cykli/minute) (Kurji et al., 2006; Aggarwal et al., 2008; Kim
et al., 2011). Przyklady opisanych oscylacji zostaly przedstawione na rysunku 1.7. Fale
wolne moga osiaga¢ amplitude nawet 30% wartosci éredniej sygnatu (Diehl et al., 1991).
Natomiast srednie wartosci CBFV mierzonej w MCA u zdrowych oséb dorostych wyno-
sza od 40 do 100 cm/s, gdzie nizsze warto$ci sa obserwowane u mezczyzn oraz u os6b
starszych (Krejza et al., 2005; Farhoudi et al., 2010). Analiza przesuniecia fazowego po-
miedzy falami wolnymi CBFV oraz ABP znalazly zastosowanie kliniczne w ocenie stanu
mechanizmu autoregulacji mézgowej (Czosnyka et al., 1996b; Diehl et al., 1995).

Fale tetniczopochodne predkosci przepltywu krwi mézgowej

Sygnal CBFV posiada skltadowa wynikajaca z czestotliwosci pracy serca (40-160 cy-
kléw /minute), ktérej mofrologia stanowita kluczowy aspekt badan pracy doktorskiej. Ty-
powa fala tetniczopochodna CBFV sktada sie z trzech lokalnych ekstreméw (rysunek 1.8 a)
(Kim et al., 2011). Pierwsze ekstremum (F1), zwykle o najwyzszej amplitudzie (wzgledem
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pozostatych ekstreméw) zwigzane jest z wyrzutem krwi z lewej komory serca. Zaklada sie,
ze drugie ekstremum (F2) wynika z dwdch naktadajacych sie na siebie zjawisk: 1) odbi-
cia fali krwi od zamknietych zastawek serca, oraz 2) efektu Windkessela polegajacego na
uwalnianiu do krwi energii zgromadzonej w elastycznych $cianach naczyn krwionosnych
podczas naptywu objetosci krwi wyrzucanej z serca. Trzecie ekstremum (F3) zwigzane
jest z rozkurczowym przeptywem krwi (Aggarwal et al., 2008; Khan and Wiersema, 2020).
Wraz z wiekiem ekstrema F'1 oraz F2 zmniejszaja swoja amplitude, wysokos¢ F1 maleje
szybciej, w zwiazku z czym u oséb starszych F2 czesto staje sic dominujacym ekstremum
(Flick et al., 2014). Stosunek wysokoséci dwoch pierwszych ekstreméw (F2/F1) nazywany
jest parametrem wzmocnienia (ang. augmentation index) (Wilkinson et al., 1998; Kohara
et al., 2005). Indeks ten zostal zaczerpniety z badan dotyczacych morfologii fali tetniczo-
pochodnej ABP mierzonej w tetnicy promieniowej i uwaza sie go za estymator sztywnosci
naczyn krwionosnych (Kurji et al., 2006; Fliick et al., 2014). Zmiany w ksztalcie fali tetni-
czopochodnej CBFV byty rowniez obserwowane w trakcie wzrostow ICP u oséb z cigzka
niewydolnoscia watroby (Aggarwal et al., 2008). Podczas wzrostéw ICP, amplituda F1
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rosnie, a czes¢ rozkurczowa fali wydtuza sie i obniza, co zwigzane jest ze spadkiem pred-
kosci przeptywu w czedci rozkurczowej fali (rysunek 1.8 ¢) (Aggarwal et al., 2008). Przy
wysokich warto$ciach érednich ICP ekstremum F2 staje sie niewidoczne. Dzieje si¢ tak
ze wzgledu na kompresje naczyn krwiono$nych powodujaca zmniejszenie ich podatnosci
i redukcje efektu Windkessela (Aggarwal et al., 2008; Khan and Wiersema, 2020). Po-
dobne zmiany w morfologii fali tetniczopochodnej CBFV zostaly zaobserwowane podczas
umiarkowanych wzrostéw ICP u pacjentéw z TBI. Gdy S$rednie ICP roénie, amplituda eks-
tremum F3 maleje i cze$¢ skurczowa fali staje sie bardziej dominujaca (Kim et al., 2013).
Takie deformacje ksztaltu fali CBFV prowadza do wzrostu wartosci parametru zwanego
parametrem pulsacyjnosci (PI, ang. pulsatility index) zdefiniowanego jako stosunek ampli-
tudy F1 do $redniej wartosci CBFV (De Riva et al., 2012). Parametr ten byl poczatkowo
uwazany za deskryptor mézgowo-naczyniowej rezystancji (CVR, ang. cerebrovascular re-
sistivity) (Mihye et al., 2009). Badania modelowe wykazaly, ze interpretacja parametru PI
jest bardziej ztozona, gdyz zalezy on nie tylko od CVR, ale rowniez od dodatkowych pa-
rametrow hemodynamicznych, takich jak: CPP, amplituda fal tetniczopochodnych ABP,
podatnosé tetniczego toza naczyniowego moézgu oraz czestotliwo$é bicia serca (De Riva
et al., 2012).
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Rysunek 1.8. Klasy ksztaltu fali tetniczopochodnej predkosci przeptywu krwi mézgowej na
podstawie Thorpe et al. (2020). Na wykresach przedstawiono wizualizacje ksztaltéw fali ob-
serwowanych u: a) oséb zdrowych, b) pacjentéw z objawami udaru niedokrwiennego mézgu,
¢) pacjentéw z potwierdzona okluzja tetnicy szyjnej wewnetrznej lub tetnicy srodkowej mozgu,
d) pacjentéw z objawami udaru niedokrwiennego zaréwno z potwierdzona okluzja tetnicy szyjnej
wewnetrznej lub tetnicy $rodkowej jak i bez okluzji.
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W ostatnich latach podjeto probe klasyfikacji fal tetniczopochodnych CBFV za po-
moca algorytméw uczenia maszynowego (Thorpe et al., 2020). W tym celu postuzono
sie zapisami CBFV zarejestrowanymi w MCA u pacjentow z okluzja tetnicy szyjnej we-
wnetrznej lub srodkowej tetnicy mozgu, u pacjentéw z objawami udaru niedokrwiennego
bez potwierdzonej okluzji duzych tetnic, oraz u zdrowych ochotnikéw. Uzyty klasyfikator
wydzielil 4 klasy fal tetniczopochodnych CBFV. Klasa I (rysunek 1.8 a) wystepowala
gtownie u zdrowych ochotnikéw i charakteryzowata si¢ widocznymi 3 lokalnymi ekstre-
mami, gdzie pierwsze bylo najwyzsze i trzecie najnizsze, co jest zgodne z wczeSniejszymi
obserwacjami (Aggarwal et al., 2008; Khan and Wiersema, 2020; Flick et al., 2014).
Klase I (rysunek 1.8 b) zaobserwowano gtéwnie u pacjentéw z objawami udaru niedo-
krwiennego, u ktorych nie potwierdzono okluzji duzych tetnic moézgowych. Fala w klasie
IT charakteryzowata sie widocznymi trzema ekstremami z dominujacym drugim ekstre-
mum. Podobne pulsacje byty obserwowane u 0s6b starszych (Fliick et al., 2014). Klasa 111
(rysunek 1.8 ¢) wystepowala gtéwnie u 0s6b z potwierdzona okluzja tetnicy szyjnej we-
wnetrznej lub srodkowej moézgu. Fala w klasie I charakteryzowata si¢ widocznym tylko
jednym ekstremum i obnizong czecig rozkurczows fali. Podobny ksztalt fali CBF'V byt
obserwowany podczas wzrostéw ICP (Aggarwal et al., 2008; Khan and Wiersema, 2020;
Kim et al., 2009a). Ostatecznie, klasa IV (rysunek 1.8 d) reprezentowana byta przez fale
z widocznym tylko jednym ekstremum lokalnym, jednak o bardziej zaokraglonym ksztal-
cie niz fala z klasy III. Autorzy obserwowali wystepowanie fali IV u pacjentéw z objawami
udaru niedokrwiennego, zaréwno z potwierdzong okluzja duzych tetnic mézgowych jak
i bez potwierdzonej okluzji.

1.4.2 Objetosé¢ krwi mbézgowej

Fale CBV sg rzadko przedmiotem analiz ze wzgledu na ograniczone mozliwosci ich bez-
posredniego pomiaru. Zaktada sig, ze zmiany CBV sa gtéwnym czynnikiem wywotujacym
wzrosty ICP podczas fal plateau ICP (Risberg et al., 1969; Hayashi et al., 1985). Fale
plateau sa najwolniejszymi (o najnizszej czestotliwosci) oscylacjami ICP powstajacymi
w wyniku rozszerzenia sie¢ mézgowych naczyn krwionosnych (wzrostu CBV) przez okres
minimum 5 minut (Lundberg, 1960), czesto w odpowiedzi na spadek ABP. Ich szczegotowy
opis znajduje sie w rozdziale 1.4.3.

Rozwdéj technologii NIRS pozwolit zaobserwowadé fale wolne o czestotliwosci od 0,5
do 2 cykléw/minute w sygnale stezenia hemoglobiny catkowitej niosacym posrednie in-
formacje o CBV (Weerakkody et al., 2010). Ich wystepowanie zazwyczaj jest kojarzone
z aktywno$cia wazogeniczna (cykliczne zwezanie i rozszerzanie si¢ naczyn krwionosnych).
Za pomoca analizy przesuniecia fazowego pomiedzy stezeniem calkowitej hemoglobiny
(surogat CBV) a ABP mozliwy jest pomiar reaktywnosci mézgowych naczyi krwiono-
$nych (Lee et al., 2009) oraz ocena stanu mechanizmu autoregulacji mézgowej (Zweifel
et al., 2010; Wagner et al., 2011; Bush et al., 2019; Mol et al., 2021; Sainbhi et al., 2023).

Fale oddechowe obserwowane w sygnale NIRS (niosacym bezposrednie informacje
o zmianach CBV) mieszcza sie w zakresie czestotliwosci oddychania cztowieka: od 8 do 20
cykléw /minute (Cheng et al., 2002). Powstaja one w wyniku cyklicznych wahan ci$nienia
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wewnatrz klatki piersiowej wystepujacego podczas wdechu i wydechu (Czosnyka et al.,
2007; Kasprowicz et al., 2016).

Fale tetniczopochodne objetosci krwi mézgowej

Mozliwa jest estymacja zmian tetniczopochodnych CBV za pomoca badan modelowych
(Kim et al., 2009a; Carrera et al., 2010; Uryga et al., 2019; Czosnyka and Czosnyka,
2020; Kazimierska et al., 2021), z zastosowaniem pomiaru NIRS (Fabiani et al., 2014; Af-
khami et al., 2021) oraz korzystajac z eksperymentalnej metody akustycznej (Chambers
et al., 2005). Ksztalty tetniczopochodnych fal CBV estymowanych na podstawie modelu
krazenia CBF u zdrowych ochotnikéw (Uryga et al., 2019; Zidtkowski et al., 2023a) oraz
NIRS (Afkhami et al., 2021) sa zblizone. Charakteryzuje si¢ one widocznymi dwoma lokal-
nymi ekstremami bez wyraznej dominacji ktoregokolwiek z ekstreméw (rysunek 1.9 a), b).
Podobny ksztalt zostal zaobserwowany przez Vallet et al. (2020) podczas rekonstrukeji
usrednionej fali CBV na podstawie pomiaréw PCMRI wykonanych w réznych momen-
tach nastepujacych po sobie cykléw pracy serca (rysunek 1.9 ¢). Natomiast ksztalt tetni-
czopochodnej fali CBV zarejestrowany za pomoca eksperymentalnej metody akustycznej
(Chambers et al., 2005) posiada trzy lokalne ekstrema, gdzie pierwsze ekstremum jest
najwyzsze a trzecie najnizsze (rysunek 1.9 d).

Podczas epizodow fal plateau ICP u pacjentéw z TBI amplituda fali tetniczopochod-
nej CBV (AmpCBV) roénie (Kim et al., 2009a). Jest to zwigzane z poszerzaniem sie
mozgowych naczyn krwiono$nych oraz wzrostem podatnosci tetniczego toza naczynio-
wego mozgu. U zdrowych ochotnikéw podczas hipokapnii AmpCBYV maleje, natomiast
podczas hiperkapnii rosnie (Uryga et al., 2019). Hiperkapnia, podobnie jak fala plateau
ICP wiaze sie z poszerzeniem mozgowych naczyn krwionosnych oraz wzrostem podatno-
Sci toza tetniczego mozgu. Z kolej hipokapnia powoduje zwezenie sie mézgowych naczyn
krwiono$nych oraz spadek podatnosci toza tetniczego mozgu. Zatem AmpCBYV zmienia sie
zgodnie z kierunkiem zmian CBV oraz podatnosci toza tetniczego mozgu. Chambers et al.
(2005) zaobserwowali, ze podczas hiperkapnii u zdrowych ochotnikéw amplituda ekstre-
méw V2 oraz V3 ro$nie. Ponadto autorzy zauwazyli, ze u pacjentéw ze zwezeniem kanatu
kregowego oraz ze zdiagnozowanym NPH amplitudy V2 oraz V3 s wyzsze niz u zdrowych
ochotnikéw. Afkhami et al. (2021) zaobserwowali, ze wraz z wiekiem ekstrema V1 oraz
V2 oddalaja sie od siebie w czasie (wydtuza sie czas pomiedzy V1 i V2).
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Rysunek 1.9. Schematyczna reprezentacja ksztaltéw fal tetniczopochodnych objetosci krwi
mozgowej: a) fale estymowane na podstawie modelu krazenia krwi mézgowej u zdrowych ochot-
nikéw w wieku 18-67 lat (Uryga et al., 2019; Ziétkowski et al., 2023a), b) fale mierzone za
pomoca spektroskopii w bliskiej podczerwieni u zdrowych ochotnikéw w wieku 2467 lat (Af-
khami et al., 2021), ¢) pomiar angiografii kontrastu fazy (PCMRI, ang. phace contrast magnetic
resonance imaging) wykonany w réznych momentach nastepujacych po sobie cyklach pracy serca
u oséb w wieku 52-92 lata z podejrzeniem wodoglowia normotensyjnego (Vallet et al., 2020),
d) eksperymentalna metoda akustyczna zastosowana u zdrowych ochotnikéw w wieku 8-84 lata
(Chambers et al., 2005). V1, V2 oraz V3 oznaczaja lokalne ekstrema fal.

1.4.3 CisSnienie wewnatrzczaszkowe

ICP jest sygnatem ztozonym z fal wolnych, oddechowych i tetniczopochodnych nakta-
dajacych sie na siebie w dziedzinie czasu i mozliwych do zidentyfikowania w dziedzinie
czestotliwodcei. Analiza tych komponentéw moze dostarczyé dodatkowych informacji na
temat dynamiki proceséw mozgowo-rdzeniowych oprécz klinicznie wykorzystywanej war-
tosci $redniej sygnatu (Kirkness et al., 2000; Czosnyka et al., 2007; Hawthorne and Piper,
2014; Wagshul et al., 2011; Cucciolini et al., 2023). Fizjologiczne fluktuacje ci$nienia wew-
natrzczaszkowego swiadcza o dziataniu mechanizméw autoregulacyjnych i przystosowywa-
niu sie przestrzeni wewngtrzczaszkowej do zmiany stosunkow objetosciowo-cisnieniowych.

Fale wolne dzielg sie na fale typu A, B oraz fale typu C, ze wzgledna zakresy cze-
stotliwosci zmian. Fale typu A nazywane sg falami plateau ICP. Uwaza sig¢, ze sa one
Scisle zwiazane ze zmianami CBV (Risberg et al., 1969; Hayashi et al., 1985). Przyjety
mechanizm ich wystepowania jest nazywany kaskada Rosnera (Rosner and Becker, 1984)
i przebiega nastepujaco: w reakcji na bodziec wazodylatacyjny (np. chwilowy spadek ABP)
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mozgowe naczynia krwionosne rozszerzaja sie, co jest rownowazne ze spadkiem CPP oraz
wzrostem CBV i ICP. Mechanizm autoregulacji moézgowej reaguje na spadek CPP dal-
szym rozszerzaniem naczyn krwionosnych az do momentu osiggniecia ich maksymalnego
rozszerzenia. Taki stan utrzymuje si¢ przez co najmniej 5 minut (faza plateau), po czym
nastepuje zwezenie mozgowych naczyn krwionosnych, prowadzac do spadku CBV oraz
ICP do wartosci sprzed fali plateau, lub nowej wartosci ustalonej (Rosner and Becker,
1984; Hayashi et al., 1985). Fale plateau zostaly zaobserwowane podczas takich patolo-
gii jak: TBI (Rosner and Becker, 1984; Czosnyka et al., 1999), idiopatyczne nadci$nienie
wewnatrzczaszkowe (Hayashi et al., 1991), krwotok podpajeczynéwkowy (Hayashi et al.,
1984), wodogtowie (Hayashi et al., 1987) oraz kraniosynostoza (przedwczesne zrosniecie
sie szwéw czaszkowych) (Renier et al., 1982). Wystepowanie fal plateau trwajacych powy-
zej 30 minut jest skorelowane z gorszymi wynikami leczenia pacjentéw z TBI (Castellani
et al., 2009). Dlatego lekarz moze zadecydowaé o prébie przerwania fali plateau za pomoca,
srodkéw farmakologicznych lub wprowadzenia pacjenta w stan hipokapnii (Imberti et al.,
2005).

Fale typu B charakteryzuja sie czestotliwoscia w zakresie 0,5-2 okresy/minute oraz
amplitudag od 3 do 40 mm Hg (Lundberg et al., 1965; Kiefer and Steudel, 2002). Ba-
danie przesuniecia fazowego pomiedzy falami typu B w sygnatach ICP oraz ABP znala-
zto zastosowanie kliniczne w ocenie funkcjonowania mechanizmu autoregulacji méozgowej
(Czosnyka et al., 2017). Przydatno$é fal typu B w przewidywaniu wynikéw leczenia za-
stawkowego wodogtowia normotensyjnego pozostaje niejednoznaczna (Stephensen et al.,
2005).

Fale typu C sa to oscylacje w zakresie czestotliwosci od 4 do 8 okreséw /minute i cha-
rakteryzuja sie duzo nizsza amplitudg niz fale typu B. Fale te synchronizuja sie falami
0 tej samej czestotliwosci obecnymi w sygnale ABP (Smith, 2008). Aktualnie analiza fal
typu C nie znajduje zastosowania w praktyce klinicznej.

Fale oddechowe sa zwiazane ze zmianami CBV wywotanymi wahaniami cisnienia we-
wnatrz klatki piersiowej wystepujacymi podczas wdechu i wydechu generujac oscylacje
z przedziatu od 8 do 20 cykléw/minute (Czosnyka et al., 2007; Kasprowicz et al., 2016).
Analiza fal oddechowych ICP znalazta zastosowanie w ocenie stanu mechanizmu auto-
regulacji mézgowej podczas wolnego oddychania ze stata czestotliwoscia (Diehl et al.,
1995; Reinhard et al., 2003), a analiza modulacji fali tetniczopochodnej ICP przez fale
oddechowa dostarcza informacji o podatnos$ci mézgowo-rdzeniowej (Foltz et al., 1990).

Fale tetniczopochodne cisnienia wewngtrzczaszkowego

Fale tetniczopochodne ICP sg zwigzane z fluktuacjami CBV zachodzacymi podczas cyklu
pracy serca oraz zaleza od wtasciwosci mechanoelastycznych uktadu czaszkowo-rdzeniowego.
7 kazdym uderzeniem serca krew tetnicza naptywa do przestrzeni czaszkowo-rdzeniowej,
a krew zylna odptywa powodujac chwilowe zmiany w CBV rzutujace na tetniczopochodne
zmiany ICP (Ambarki et al., 2007). W normalnych warunkach pojedyncza fala tetniczo-
pochodna ICP posiada trzy lokalne ekstrema. Pierwsze ekstremum (P1) jest najwyzsze
i zwiazane ze skurczowym ekstremum fal tetniczopochodnych ABP oraz CBFV. Drugie
ekstremum (P2) jest zsynchronizowane z wystepowaniem maksimum tetniczopochodnej
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fali CBV, natomiast geneza trzeciego, najnizszego ekstremum (P3) nie jest do korica po-
znana (Carrera et al., 2010). Niemniej jednak podejrzewa sie, ze P3 moze by¢ zwiazane
z odptywem zylnym krwi mézgowej (Czosnyka and Czosnyka, 2020). Ksztalt opisanej fali
ICP przedstawiono na rysunku 1.10 a).

Podczas wzrostow ICP i redukecji podatnosci mézgowo-rdzeniowe]j ksztatt fali tetni-
czopochodnej ICP ulega deformacji — amplituda fali tetniczopochodnej ICP (AmpICP)
poczatkowo rosnie, a podczas znacznego wzrostu ICP (przy wyczerpanych rezerwach kom-
pensacyjnych) maleje (Szewczykowski et al., 1977; Czosnyka et al., 1996a; Eide, 2006;
Czosnyka et al., 2008; Holm and Eide, 2008; Hall and O’Kane, 2016; Heldt et al., 2019).
Natomiast stosunek wysokosci ekstreméw P1/P2 maleje wraz ze spadkiem C; (wzrostem
ICP) (Chopp and Portnoy, 1980; Cardoso et al., 1983; Germon, 1988; Contant et al., 1995;
Heldt et al., 2019; Kazimierska et al., 2021).

Wraz z rozwojem metod przetwarzania sygnatéw i rosngcym zainteresowaniem analiza
ksztattu ICP w ostatnich latach powstaty nowe rozwigzania umozliwiajace doktadniejsza
analize fal tetniczopochodnych. Jednym z rozwigzan jest algorytm morfologicznego grupo-
wania fal tetniczopochodnych ICP (MOCAIP, ang. morphological clustering and analysis
of continuous intracranial pressure). Z wykorzystaniem tego algorytmu przeprowadzono
szereg badan dotyczacych: odpowiedzi na leczenie zastawkowe u os6b z NPH (Hamilton
et al., 2016), wptywu fal wolnych ICP na morfologie fali tetniczopochodnej ICP (Kaspro-
wicz et al., 2010), oraz przewidywania wzrostow ICP bazujac na zmianach parametrow
ksztaltu fali tetniczopochodnej ICP (Hamilton et al., 2009; Hu et al., 2010b). Inne podej-
Scie polegalo na zastosowaniu sztucznych sieci neuronowych do morfologicznej klasyfikacji
fal tetniczopochodnych ICP (Nucci et al., 2016). Autorzy zaproponowali 4 klasy fal, gdzie
klasa I reprezentuje prawidtowe ksztalty fal, a klasa IV ksztalty patologiczne. W klasie
I zawieraja sie fale posiadajace widoczne trzy ekstrema, gdzie najwyzsze jest P1 i najnizsze
P3 (rysunek 1.10 a). II klasa to fale posiadajace P1 i P2 na podobnej wysokosci (rysunek
1.10 b). W Kklasie III P2 dominuje nad P1 (rysunek 1.10 c). Natomiast w klasie IV znaj-
duja sie fale zaokraglone, z widocznym tylko jednym ekstremum (rysunek 1.10 d). Ponadto
autorzy zaobserwowali zalezno$é¢ pomiedzy E a klasami fal dominujacymi w zapisie ICP
u os6b z NPH. Zwiagzek sklasyfikowanego ksztattu fali z podatnoscig mézgowo-rdzeniows,
u pacjentéw z TBI zostal réwniez potwierdzony w pdzniejszych badaniach (Kazimierska,
et al., 2021; Mataczynski et al., 2022).

AmpICP jest stata w warunkach zachowanych rezerw kompensacyjnych i zmienia sie
liniowo wraz z ICP w warunkach niskich rezerw kompensacyjnych, az do momentu prze-
tamania, w ktorym nastepuje spadek AmpICP wynikajacy z wyczerpania sie mézgowych
rezerw kompensacyjnych i kompresji mézgowych naczyn krwionos$nych (Szewczykowski
et al., 1977). Sugerowano wiec uzyteczno$¢ AmpICP jako miary podatnosci mézgowo-
rdzeniowej. Ograniczeniem tej miary jest nieznana objetosé¢ rzutu serca doptywajaca do
mozgu oraz zatozenie, ze tetniczopochodne fluktuacje CBV sy state podczas kazdego cy-
klu pracy serca (Carrera et al., 2010). W warunkach klinicznych zalozenie to moze nie
by¢ spelione, zwtaszcza u pacjentéow ze zmiennoscig rytmu serca i zaburzeniami kardiolo-
gicznymi. Zaproponowano wiec parametr pozwalajacy oceni¢ stan moézgowo-rdzeniowych
rezerw kompensacyjnych na podstawie zalezno$ci miedzy AmpICP oraz wolnymi oscyla-
cjami ICP (Czosnyka et al., 1988). Parametr ten nazywa si¢ RAP i jest zdefiniowany jako
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Rysunek 1.10. Klasyfikacja ksztattu fal tetniczopochodnych ciénienia wewnatrzczaszkowego:
a) fala prawidlowa, b) potencjalnie patologiczna, c¢) prawdopodobnie patologiczna, oraz d) pa-
tologiczna, Swiadczaca o wyczerpanych mézgowo-rdzeniowych rezerwach kompensacyjnych. Na
podstawie (Nucci et al., 2016).

wspotezynnik korelacji Pearsona liczony pomiedzy érednim ICP oraz AmplCP w oknie
przesuwnym o dhugosci 5 minut. Nie jest to parametr, ktéry bezposrednio opisuje podat-
nos¢, jednak pozwala on wyznaczy¢ punkt roboczy na krzywej ci$nieniowo-objetosciowe;j
i oceni¢ stan rezerw kompensacyjnych przestrzeni czaszkowo-rdzeniowej (rysunek 1.11).
Wartos¢ RAP bliska zera swiadczy o braku zaleznos$ci pomiedzy AmpICP i ICP co impli-
kuje zachowane rezerwy kompensacyjne. Wartos¢ dodatnia méwi o wzroécie AmplICP wraz
ze wzrostem ICP, co swiadczy o zredukowanych rezerwach kompensacyjnych. Natomiast
wartos¢ RAP ponizej zera $wiadczy o spadku AmplICP przy wzrostach ICP wskazujac na
wyczerpane rezerwy kompensacyjne. Wspomniane zaleznosci zostaty zweryfikowane w ba-
daniach na grupach pacjentéw z NPH (Kim et al., 2009b; Weerakkody et al., 2011) oraz
TBI (Czosnyka et al., 1994, 1996a; Balestreri et al., 2004; Steiner et al., 2005; Timofeev
et al., 2008; Calviello et al., 2018; Zeiler et al., 2019).
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Rysunek 1.11. Schematyczna interpretacja parametru RAP. Pionowe linie przerywane dzielg
wykres na trzy obszary: 1) wysokie rezerwy kompensacyjne — RAP bliski 0, 2) niskie rezerwy
kompensacyjne — RAP dazy do wartosci 1, 3) wyczerpane rezerwy kompensacyjne — RAP przyj-
muje wartosci ujemne. Po prawej stronie od wykresu przedstawiono schematycznie amplitude fal
ciSnienia wewnatrzczaszkowego we wskazanych punktach krzywej ciSnieniowo-objetosciowej. Wi-
zualizacje przestrzeni wewnatrzczaszkowej przedstawiaja w sposoéb schematyczny zmiany w po-
szczegbdlnych objetosciach: zotty — tkanka mézgowa, czerwony — krew, niebieski — ptyn mézgowo-
rdzeniowy, fioletowy — dodatkowa objetosé obrzeku lub innego dodatkowego komponentu wy-
pelniajacego przestrzen wewnatrzczaszkowa. Na podstawie rysunku z (Czosnyka et al., 1996a).
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Cel pracy i hipotezy badawcze

Celem pracy byto zbadanie zwigzku miedzy morfologia tetniczopochodnych fal predkosci
przeptywu krwi mézgowej (CBFV) oraz estymowanych na podstawie modelu krazenia krwi
mozgowej, tetniczopochodnych zmian objetodci krwi mézgowej (C,BV) a Srednia warto-
Scig ICP i ksztaltem fali tetniczopochodnej ICP. Badania przeprowadzono podczas zmian
hemodynamicznych polegajacych na wystepowaniu fal plateau ICP oraz kontrolowane;
hipokapnii. Ponadto badano wplyw wystepowania patologii wewnatrzczaszkowych: TBI
oraz NPH na morfologie fal tetniczopochodnych CBFV, C,BV oraz ICP. Dodatkowym
celem pracy byto opracowanie parametréow ilosciowych opisujacych ksztatt fal tetniczopo-
chodnych CBFV, C,BV oraz ICP, ktére moga znalezé zastosowanie kliniczne. W ramach
niniejszej pracy sformutowano cztery hipotezy badawcze:

1. Zmiany hemodynamiczne majg wplyw na czas wystapienia ekstreméw lokalnych fal
tetniczopochodnych predkosci przeptywu krwi moézgowej i ciSnienia wewnatrzcza-
szkowego u pacjentow z urazowym uszkodzeniem mozgu.

2. Na podstawie analizy wzajemnych zalezno$ci pomiedzy ksztattami fal tetniczopo-
chodnych sygnaléw predkosci przeptywu krwi mozgowej oraz ciSnienia wewnatrz-
czaszkowego mozliwa jest ocena podatnosci mézgowo-rdzeniowej bez koniecznosci
przeprowadzania dodatkowej, inwazyjnej procedury polegajacej na kontrolowanej
zmianie objetosci czaszkowo-rdzeniowej.

3. Morfologia tetniczopochodnych zmian objeto$ci krwi moézgowej estymowanych za
pomoca modelu krazenia krwi mozgowej i z wykorzystaniem przezczaszkowej ul-
trasonografii Dopplerowskiej rézni si¢ u osob zdrowych i pacjentow z wodogtowiem
normotensyjnym.

4. Zmiany objetosci tetniczej krwi mozgowej maja dominujacy wptyw na ksztalt fali
tetniczopochodnej cisnienia wewnatrzczaszkowego podczas fal plateau cisnienia wew-
natrzczaszkowego u pacjentéw z urazowym uszkodzeniem moézgu.

Potwierdzenie powyzszych hipotez moze prowadzi¢ do opracowania nowych, mniej in-
wazyjnych metod diagnostycznych oraz lepszego zrozumienia patofizjologii zaburzen kra-
zenia mézgowego krwi i mézgowo-rdzeniowych zaleznosci ci$nieniowo-objetosciowych, co
moze miec istotne znaczenie kliniczne dla poprawy leczenia pacjentow neurochirurgicz-
nych.
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Rozdziat 3

Opis wykonanych badan

W niniejszym rozdziale przedstawiono zwiezte podsumowanie badan przeprowadzonych
w ramach pracy doktorskiej, majacych na celu weryfikacje hipotez badawczych wymie-
nionych w rozdziale 2. Szczegdtowy opis badan zostal przedstawiony w opublikowanych
artykutach naukowych stanowiacych Zatacznik A do niniejszej pracy.

3.1 Czasy wystepowania ekstreméw lokalnych
tetniczopochodnych fal predkosci przeptywu
krwi moézgowej i ciSnienia wewngtrzczaszkowego

Szczegdltowy opis badan podsumowanych w niniejszym rozdziale przedstawiono w:

Ziotkowski, A., Pudetko, A., Kazimierska, A., Uryga, A., Czosnyka, Z., Kaspro-
wicz, M., and Czosnyka, M. (2023). Peak appearance time in pulse waveforms

of intracranial pressure and cerebral blood flow velocity. Frontiers in Physiology,
13(1):10779666, IF 2023: 4, punkty MNiSW: 100.

Tres¢ publikacji dostepna jest w Zalaczniku A do niniejszej pracy.

Motywacja i cel badan Dotychczasowe badania dotyczace morfologii fal tetniczopo-
chodnych ICP i CBFV skupiaty si¢ gtéwnie na analizie wysokosci maksiméw lokalnych
(Aggarwal et al., 2008; Kim et al., 2011, 2013; Anile et al., 2014; Dias et al., 2014; Car-
dim et al., 2017; Kazimierska et al., 2021). Natomiast ocena czasu wstepowania lokalnych
maksiméw (PAT, ang peak appearance time) byla przedstawiania rzadko, i nigdy nie
stanowita gtéwnego celu badan. Niemniej jednak, wyniki badan przeprowadzonych z wy-
korzystaniem algorytmu MOCAIP (Hu et al., 2009) sugerowaly mozliwy wplyw zmian
hemodynamicznych na PAT (Hu et al., 2010a; Asgari et al., 2011; Kim et al., 2011).
W zwiazku z powyzszym postanowiono szczegotowo zbadad, jak zmienia sie PAT podczas:
hipokapnii, w wyniku ktérej dochodzi do zwezenia mézgowych naczyn krwiono$nych oraz
spadku CBV i w konsekwencji do redukcji ICP, oraz podczas wzrostéw ICP zwiazanych
z wystapieniem fal plateau, ktore powstaja w wyniku poszerzenia moézgowych naczyn
krwiono$nych i wzrostu CBV.

Material kliniczny 7 bazy pacjentow Addenbrooke’s Hospital w Cambridge zakwa-
lifikowano do badania 11 pacjentéw z TBI (mediana wieku: 39 lat, zakres: 17-70 lat,
mediana Glassgow Comma Scale (GCS) podczas przyjecia pacjenta: 6, zakres: 3-12),
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u ktérych dokonano kontrolowanej hipokapnii oraz 8 pacjentéw (mediana wieku: 29 lat,
zakres: 20-44 lata, mediana GCS: 5, zakres: 3-12), u ktérych wystapity epizody fal pla-
teau ICP. U wszystkich pacjentéow przeprowadzono jednoczesng rejestracje sygnatéw ICP
oraz CBFV. Warunkiem koniecznym akceptacji rejestracji do dalszych analiz byly wi-
doczne przez caly czas zapisu trzy ekstrema lokalne fal tetniczopochodnych ICP oraz
CBFV. Wartoéci sygnatéow fizjologicznych w spoczynku oraz podczas zmian hemodyna-
micznych zostaly przedstawione w tabeli 3.1. Pomiary zostaly przeprowadzone za zgoda
interdyscyplinarnego Oddziatu Intensywnej Terapii Neurologicznej oraz lokalnej Komisji
Bioetycznej w Cambridge (nr: 30 REC 97/291).

Tabela 3.1. Wartoéci sygnatéw fizjologicznych podczas pomiaru w spoczynku i zmian hemo-
dynamicznych. Wyniki przedstawiono jako mediany oraz pierwsze (Q1) i trzecie (Q3) kwartyle.

Baseline
Parametr Hipokapnia
hipokapnii
14,6 (Q1: 9,1; Q3: 16,4 9,9 (Q1: 4,3; 3: 12,1
o (mm 11g) |16 (QU91 Q164 | 99 (Q1: 43 @3 121)
p = 0,003
76,7 (Q1: 71,8; Q3: 82,2) | 81,8 (Q1: 74,7; Q3: 84,2
ns
57,8 (Q1: 52,0; Q3: 69,7) | 51,1 (Q1: 44,5; 3: 55,3
p = 0,003
74,7 (Q1: 69,8; Q3: 78,0) | 76,7 (Q1: 73,0; Q3: 80,4
ns
Baseline
Parametr Fala plateau ICP
fali plateau ICP
19,9 (Q1: 17.8; Q3: 24,2) | 44,1 (Q1: 40,5; Y3: 46,9
ICP (mm Hg) (@ Q ) (@ Q )
p = 0,012
76,6 (Q1: 73,2; Q3: 84,9) | 75,8 (Q1: 72,5; 3: 80,9
ABP () |70 (Q1 782 08 819) [ 758 (Q1: 725 @3 09)
ns
51,2 (Q1: 35,5; Q3: 59,0) | 39,5 (Q1: 29,3; Q3: 56,7
p = 0,025

69,1 (Q1: 62,7; Q3: 79,1) | 69,8 (Q1: 60,4; Q3: 81,0)

HR (1/min)

ns

ICP — cis$nienie wewnatrzczaszkowe, ABP — ciénienie tetnicze krwi, CBFV — predkos¢ przeptywu
krwi mézgowej, HR — czestotliwosé pracy serca, p — wartos¢ prawdopodobienistwa testowego dla
testu Wilcoxona dla par obserwacji, ns — brak istotnosci statystycznej.
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Czas pojawiania sie lokalnych ekstreméw Za pomoca zmodyfikowanego algorytmu
Sholkmanna (Bishop and Ercole, 2018) dokonano identyfikacji pojedynczych fal tetni-
czopochodnych sygnatow ICP oraz CBFV o zwigkszonej czestotliwoéci probkowania za
pomoca interpolacji liniowej do 200 Hz. Nastepnie manualnie oznaczono trzy lokalne eks-
trema dla kazdej wykrytej fali. Czas wystapienia ekstremum lokalnego zostat policzony
wzgledem poczatku wzrostu fali tetniczopochodnej. Czasy wystapienia kolejnych ekstre-
méw fali ICP oznaczono odpowiednio jako tpy, tpy oraz tps, natomiast fali CBFV jako
tr1, tpo oraz tps. Przykladowe oznaczenia PAT zwizualizowano na rysunku 3.1.

A

znormalizowane fale

\

czas

Rysunek 3.1. Schematyczna reprezentacja czaséw wystepowania lokalnych ekstremoéw fal tetni-
czopochodnych ci$nienia wewnatrzczaszkowego (ICP) oraz predkosci przeplywu krwi mézgowej
(CBFV). P1, P2, P3 oznaczaja kolejne ekstrema lokalne, natomiast ¢p1, t p2, t p3 0Oznaczaja czasy
wystapien lokalnych ekstreméw tetniczopochodnej fali ICP. Analogicznie, F1, F2, F3 oznaczaja
kolejne ekstrama lokalne, natomiast tp1, tFo, trs oznaczaja czasy wystapien lokalnych ekstre-
méw tetniczopochodnej fali CBFV.

Wyniki przeprowadzonych analiz pozwolity zaobserwowac¢ zmiany w czasach wystepo-
wania lokalnych ekstremow fal w trakcie zmian hemodynamicznych.
Podczas hipokapnii:

a) czasy wystepowania pierwszych ekstreméw fal ICP oraz CBFV ulegty skréceniu,
b) skréceniu uleglt czas wystepowania ekstremum drugiego fali ICP.

Podczas fal plateau ICP:
a) czasy pierwszych ekstreméw lokalnych fal ICP oraz CBFV ulegly wydtuzeniu,

b) ekstremum P3 pojawilo sie wezesniej niz na baseline fali plateau, podczas gdy ekstre-
mum F3 pojawito sie pdzniej (na granicy istotnosci statystycznej).

Wartosci oméwionych czaséw zostaly przedstawione w tabeli 3.2.
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Tabela 3.2. Czasy wystapienia kolejnych ekstreméw lokalnych fal tetniczopochodnych cisnie-
nia wewnatrzczaszkowego oraz predkosci przepltywu krwi mozgowej. Wyniki przedstawiono jako

mediany i dolne (Q1) oraz gérne (Q3) kwartyle.

Baseline
Parametr Hipokapnia
hipokapnii
110 (@Q1: 96; @3: 121) | 100 (Q1: 92; Q3: 109)
tpl (HIS)
p = 0,004
97 (Q1: 87; @3: 101) 90 (Q1: 88; @3: 98)
tpy (ms)
p = 0,026
239 (Q1: 227; Q3: 249) | 229 (Q1: 223; Q)3: 236)
tpg (HlS)
p = 0.016
Baseline
Parametr Fala plateau
fali plateau
105 (Q1: 98; @3: 110) | 109 (Q1: 100; Q3: 119)
tpl (ms)
p = 0,036
98 (Q1: 89, @3: 99) 109 (Q1: 96; Q3: 119)
tFl (ms)
p = 0,012
393 (Q1: 375; @3: 396) | 357 (Q1: 347; )3: 369)
tps (ms)
p = 0.050
378 (Q1: 347; Q3: 409) | 401 (Q1: 364; Q3: 431)
tF3 (ms)
p = 0.012

tr, — czas wystapiniea n-tego maksimum lokalnego fali tetcznipochodnej predkosci przeptywu
krwi moézgowej, tp, — czas wystapiniea n-tego maksimum lokalnego fali tetcznipochodnej cisnie-
nia wewnatzczaszkowego, p — wartos¢ prawdopodobienstwa testowego dla testu Wilcoxona dla
par obserwacji
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W ramach przeprowadzonych badan analizowano réwniez indywidualne (policzone dla
pojedynczej rejestracji) korelacje czasu wystapienia kazdego ekstremum z wartoscia $red-
nig ICP. Zaobserwowano, ze PAT wszystkich trzech lokalnych ekstreméw CBFV byt do-
datnio skorelowany z ICP (zakres median wspdtczynnikéw korelacji Spearmana (rs) dla
wszystkich ekstreméw CBFV: 0,32-0,79), gdzie korelacje byty najsilniejsze dla tpi: me-
diana rg podczas hipokpanii: 0,56 (Q1: 0,38; @3: 0,69), oraz podczas fal plateau ICP: 0,79
(Q1: 0,61; @Q3: 0,88). Korelacje PAT fali tetniczopochodnej ICP z wartoscia $rednig ICP
byly dodatnie dla tp; podczas hiperkapnii (mediana rg: 0,70; Q1: 0,25; @3: 0,79) oraz fal
plateau ICP (mediana rs: 0,77; Q1: 0,62; @Q3: 0,83). Korelacje tpy oraz tps z wartoscia
srednig ICP nie mialy jednoznacznego kierunku — byly w wigkszosci dodatnie podczas
hipokapnii i ujemne podczas fal plateau ICP.

Odniesienie wynikéw do istniejacych badan

Badania dotyczace PAT fali ICP Wyniki niniejszych analiz mozna odnies¢ do re-
zultatéw badan wykonanych z wykorzystaniem algorytmu MOCAIP (Hu et al., 2010a),
w ktérych zauwazono, ze w warunkach podwyzszonego ICP czas pomiedzy pierwszym
i trzecim ekstremum fali ICP si¢ skraca. Obserwacja ta zostala potwierdzona w niniej-
szych badaniach i dotyczyta wzrostu tp; oraz spadku tps podczas epizodoéw fal plateau
ICP.

Zaobserwowane zmiany sg rowniez zgodne ze znanym zjawiskiem deformacji ksztattu
tetniczopochodnej fali ICP podczas wzrostéw ICP (Cardoso et al., 1983; Contant et al.,
1995) — prawidlowy ksztalt fali ICP wystepujacy podczas niskiej wartosci $redniej ICP
oraz wysokiej podatnosci (duzych rezerw kompensacyjnych) sktada sie z trzech lokalnych
ekstremow, gdzie pierwsze ekstremum jest najwyzsze a ostatnie najnizsze. Wzrost ICP
prowadzi do powstania zaokraglonego ksztattu fali z widocznym tylko jednym ekstremum
globalnym fali. Zaobserwowane skracanie tps podczas fal plateau ICP Swiadczy rowniez
o procesie zblizania sie P3 do P2 prowadzac do zaokraglania ksztattu fali.

Badania dotyczace PAT fali CBFV Niniejsze badania sa pierwszymi badaniami,
w ktérych przeprowadzono analize czaséw wystepowania maksiméw lokalnych fal tetni-
czopochodnych CBFV podczas zmian wartosci sredniej ICP. Wezesniejsze badania anali-
zowaly zmiany czaséw wystepowania esktremoéw fali CBFV w zaleznosci od wieku (Kurji
et al., 2006). Badano réwniez czasy wystepowania maksiméw lokalnych fali CBFV w spo-
sOb posredni — traktujac czasy jako parametry bardziej ztozonych indeksow. Indeksy te
byly analizowane u pacjentéw z TBI i SAH (Kim et al., 2011) oraz podczas hipo- i hi-
perkapnii u 0s6b zdrowych i cierpigcych na przewlekte béle glowy (Asgari et al., 2011).
Ze wzgledu na brak bezposredniego pomiaru czaséw wystapienia ekstreméw lokalnych
we wczesniejszych pracach wyniki uzyskane w ramach pracy doktorskiej nie moga zostac
poréwnane. Analizy przeprowadzone w ramach niniejszej pracy uzupetniajg stan wiedzy
o morfologii fal tetniczopochodnych CBFV.

Ograniczenia W niniejszych badaniach wtaczono do analizy zapisy sygnatow ICP i CBFV
zarejestrowane u 11 pacjentéow z TBI poddanych hipokapnii i 8 pacjentéw, u ktérych wy-
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stapity epizody fal plateau ICP. Wystepowanie fal plateau ICP nie jest czeste dlatego ich
zarejestrowanie jednocze$nie z pomiarem CBFV stanowi duze wyzwanie. Ponadto, w celu
poréwnania zmian w PAT dla wszystkich ekstreméw lokalnych jednoczesnie, do badan
wlaczono jedynie zapisy, w ktérych fale tetniczopochodne CBFV oraz ICP posiadaty wi-
doczne trzy lokalne ekstrema. Te czynniki wptynety na mata liczebno$é grupy badawczej.
W celu potwierdzenia uzyskanych wynikéw nalezy przeprowadzi¢ badania na wiekszej
grupie pacjentéow.

Whioski Zaobserwowano zmiany czaséw wystepowania ekstreméw lokalnych fal tetni-
czopochodnych ICP oraz CBFV podczas hipokapnii, oraz podczas epizodéw fal plateau
ICP. Obserwacje te stanowia potwierdzenie hipotezy pierwszej niniejszej pracy: Zmiany
hemodynamiczne majg wplyw na czas wystgpienia ekstremow lokalnych fal tetniczopo-
chodnych predkosci przeplywu krwi mozgowej © cisnienia wewngtrzczaszkowego u pacjen-
tow z urazowym uszkodzeniem mozgu. Wykazano rowniez, ze ekstrema lokalne fali CBFV
opozniaja sie podczas wzrostow ICP i pojawiaja sie¢ wezesniej podczas spadkéw ICP. Uzy-
skane wyniki moga potencjalnie postuzy¢ jako nieinwazyjne markery do detekcji zmian
ICP.

3.2 Ocena mechanizméw kompensacyjnych na
podstawie analizy ksztaltu tetniczopochodnych
fal predkosci przeplywu krwi mézgowej
i ciSnienia wewnatrzczaszkowego

Szczegbdtowy opis badan podsumowanych w niniejszym rozdziale przedstawiono w:

Ziotkowski, A., Pudetko, A., Kazimierska, A., Czosnyka, M., Czosnyka, Z., and
Kasprowicz, M. (2021). Analysis of relative changes in pulse shapes of intracranial
pressure and cerebral blood flow velocity. Physiological Measurement, 42(12):1250042,
doi: 10.1088/1361-6579/ac38bf, IF 2021: 3.2, punkty MNiSW: 100.

Treé¢ publikacji dostepna jest w Zataczniku A do niniejszej pracy.

Motywacja i cel badan W klasycznym podejsciu, ilo$ciowa ocena stanu cisnieniowo-
objetosciowych mechanizméw kompensacyjncyh wymaga zastosowania inwazyjnej proce-
dury polegajacej na manipulacji objetoscia czaszkowo-rdzeniows i obserwacji odpowiedzi
uktadu na ten bodziec w postaci zmiany ICP (Heldt et al., 2019). U pacjentéw, u kto-
rych podatno$é mézgowo-rdzeniowa (C;) jest niska, kazda dodatkowa zmiana objetosciowa,
moze doprowadzi¢ do niebezpiecznego dla zycia wzrostu ICP. Obecnie poszukuje sie metod
estymacji C;, ktore nie wymagaja wywotywania zmian objetosciowych. Zmiany tetniczopo-
chodne ICP wystepuja w wyniku naturalnych zmian objetosci krwi mézgowej wywotanych
pracg serca, dlatego moga by¢ one przydatne w ocenie C;. Poczatkowo proponowano ana-
lize zmiany w amplitudzie fali tetniczopochodnej ICP jako miare C; (Szewczykowski et al.,
1977). Ze wzgledu na nieznana warto$¢ objetosci wyrzutowej serca docierajacej do mézgu
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(zaktadano jej stalosé, co nie jest do korica poprawne) parametr ten nie odzwierciedla jed-
noznacznie zmian C;. W poézniejszym czasie przeprowadzono wiele badan poswieconych
morfologii fali tetniczopochodnej ICP. Na ich podstawie zaobserwowano zaleznosci miedzy
C; a stosunkiem dwodch pierwszych ekstreméw lokalnych fali ICP (Cardoso et al., 1983;
Germon, 1988; Robertson et al., 1989; Berdyga et al., 1993; Fan et al., 2008; Hu et al., 2008;
Kazimierska et al., 2021). Trudno$cia w stosowaniu tej metody jest konieczno$¢ identyfika-
c¢ji lokalnych ekstreméw fali, co nie zostato jeszcze zautomatyzowane ze wzgledu na duzg
zmiennos¢ morfologii fali zaréwno w czasie jak i pomiedzy pacjentami. Dokonano préby
klasyfikacji ksztaltéw fal tetniczopochodnych ICP i wykazano ich zalezno$¢ z C; (Nucci
et al., 2016; Kazimierska et al., 2021). W tym podejsciu wyr6zniono jedynie cztery klasy
fali tetniczopochodnej ICP co implikuje niska czuto$é na zmiany C;. Préba odpowiedzi na
ograniczenia opisanych metod estymacji C; byta analiza przesuniecia fazowego pomiedzy
falami tetniczopochodnymi ICP oraz CBFV podczas kontrolowanych wzrostéw ICP (Kim
et al., 2015). Wyniki badan potwierdzity wspétbiezno$é miedzy przesunieciem fazowym
a C;. Niemniej jednak to podejscie wykorzystuje metody spektralne, ktore sg obarczone
dodatkowymi btedami wynikajacymi z braku spelniania zatozenia o stacjonarnosci przez
sygnalty fizjologiczne. Na brak stacjonarnosci sygnaléw ICP i CBFV wptywaja miedzy
innymi: zmienno$¢ czestotliwosci pracy serca, wystepowanie fal wolnych i oddechowych
oraz inne zmiany hemodynamiczne wplywajace na wartos¢ srednig i wariancje sygnatow.
W zwiazku z tym postanowiono przeprowadzi¢ analiz¢ zaleznosci morfologicznej fal tet-
niczopochodnych ICP oraz CBFV w dziedzinie czasu, w kontekscie jej przydatnosci do
oceny stanu rezerw kompensacyjnych. Analiza w dziedzinie czasu moze by¢ stosowana dla
sygnatow niespetniajacych kryteriow stacjonarnosci i dzieki temu jest pozbawiona btedéw
wystepujacych w metodach spektralnych.

Materiatl kliniczny i parametry kompensacyjne przestrzeni czaszkowo-rdzenio-
wej Przeprowadzono retrospektywna analize rejestracji ICP i CBFV dokonanych u 30
pacjentéw hospitalizowanych w Addenbrooke’s Hospital w Cambridge, Wielka Brytania
(16 mezczyzn i 14 kobiet, mediana wieku: 58 lat, Q1: 36; Q3: 67 lat) z objawami klinicz-
nymi NPH. W ramach diagnostyki NPH u tych pacjentéw przeprowadzono test infuzyjny
rozszerzony o pomiar CBFV za zgoda Komisji Bioetycznej nr 8/ H0306/103. Na podstawie
przeprowadzonych testow infuzyjnych wyznaczono parametry kompensacyjne przestrzeni
czaszkowo-rdzeniowej: E oraz Roy wynoszace odpowiednio 0,17 (Q1: 0,13; @Q3: 0,25) ml!
oraz 12,2 (Q1: 9,0; @3: 14,4) mm Hg ml™! min™'.

Parametr RPS Zaproponowano nowy parametr RPS (ang. ratio of pulse slopes) be-
dacy stosunkiem kosinuséw katéw nachylenia fal tetniczopochodnych CBFV i ICP w trak-
cie jednego cyklu pracy serca. Parametr RPS jest obliczany automatycznie — fale tetniczo-
pochodne w sygnatach ICP i CBFV sg wykrywane za pomoca zmodyfikowanego algorytmu
Scholkmanna (Bishop and Ercole, 2018), nastepnie w zidentyfikowanych falach wykrywane
sa ich maksima, wyznaczane sa katy nachylenia fal (rysunek 3.2) i obliczana jest warto$é
RPS. Metoda ta nie wymaga wykrywania poszczegdlnych lokalnych ekstreméw fal, gdyz
skupia si¢ wytacznie na identyfikacji maksimum fali. RPS jest prosty w interpretacji — war-
tos¢ bliska 1 oznacza wysoka podatnosé¢ (maksima fali ICP i CABV znajduja sie blisko
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siebie, rysunek 3.2 a), natomiast wartos¢ ponizej 1 oznacza obnizona podatnosé (maksi-
mum ICP jest przesuniete w prawo, a maksimum CBFV pozostaje niezmienne, rysunek
3.2 b).

a) b)
A ’:::; A 'l. Ill' — ICP
1+ - 11
o !
Y 3
() 3
cC U
m d
S
¢
N
(_U =~
E . \\\
— ~
T A
N | a=B \
0+ ‘ > 04
0 700 O 700
czas [ms] czas [ms]

Rysunek 3.2. Metoda wyznaczania i interpretacja parametru RPS. Kat nachylenia fali tet-
niczopochodnej wyznaczany jest pomiedzy linia pozioma a prosta laczaca punkt poczatkowy
fali z jej maksimum. a) maksima znormalizowanych fal ci$nienia wewnatrzczaszkowego (ICP)
i predkodci przeplywu krwi moézgowej (CBFV) sa zblizone pod wzgledem lokalizacji, katy sa
podobne, RPS jest bliskie 1, co oznacza wysokie rezerwy kompensacyjne, oraz b) maksimum
fali ICP jest przesuniete w prawo, co prowadzi do zmniejszenia kata nachylenia fali i w efekcie
obnizenia wartodci parametru RPS, podatno$¢ mézgowo-rdzeniowa jest obnizona.

Poréwnanie RPS z istniejagcymi parametrami kompensacyjnymi Aby okresli¢
efektywnos$é¢ parametru RPS w ocenie stanu mechanizméw kompensacyjnych przestrzeni
czaszkowo-rdzeniowej zbadano zwiazek RPS oraz innych parametréw znanych z litera-
tury (P1/P2, dominujaca klasa ksztattu fali ICP oraz RAP, opisanych w rozdziale 1.4.3)
z elastywnoscia (E). Wartosci parametréw policzonych na podczas monitorowania w spo-
czynku, przed rozpoczeciem testu infuzyjnego zostaly przedstawione w tabeli 3.3. Spo-
$rod policzonych parametréow najsilniejsza korelacje z E wykazal RPS (Rspeaman = —0,55;
p = 0,002), nieco stabsza korelacje wykazal RAP (Rspeaman = 0,50; p = 0,004), w dalsze]
kolejnosci dominujaca klasa ksztattu fali ICP (Rgpeaman = 0,43; p = 0,018) oraz stosunek
P1/P2 (Rspeaman = 0,42; p = 0,018).

Odniesienie wynikéw do istniejagcych badan Jedynymi znanymi badaniami doty-
czacymi wspotbieznej analizy fal tetniczopochodnych ICP oraz CBFV u 0séb z objawami
klinicznymi NPH sg badania opisane w pracy (Kim et al., 2015). W tej pracy analizowano
przesuniecie fazowe pomiedzy falami tetniczopochodnymi ICP oraz CBFV w dziedzinie
czestotliwodci, oraz jego zwiazek z elastywnoscig mozgowo-rdzeniowa. Wyniki niniejszych
badan sg zgodne z wynikami opisanymi we wczesniejszej pracy Kima i wspétautorow. Za-
proponowany parametr RPS zostal wyznaczony w dziedzinie czasu na podstawie katéw
nachylenia fal tetniczopochodnych ICP oraz CBFV i wykazal silna korelacje z elastyw-
noscia moézgowo-rdzeniowa. Ponadto RPS: (1) jest odporny na bledy zwiazane z nie-
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Tabela 3.3. Parametry kompensacyjne przestrzeni czaszkowo-rdzeniowej policzone podczas mo-
nitorowania w spoczynku, przed rozpoczeciem testu infuzyjnego. Mediany i kwartyle zostaly
policzone dla 30 pacjentéw zakwalifikowanych do badania.

Dolny  Goérny

Parametr Mediana
kwartyl kwartyl
RPS (a.u) 0,80 0,56 0,92
P1/P2 (a.u) 0,58 0,50 0,91
klasa fali ICP (a.u) 3 2 3
RAP (a.u) 0,62 0,39 0,75

RPS — stosunek kosinusow katéow nachyelnia fal tetniczopochodnych predkosci przeptywku krwi
mozgowej oraz ci$nienia wewnatrzczaszkowego, P1/P2 — stosunek lokalnych ekstreméw tenicz-
pochodnej fali ci$nienia wewnatrzczszkowego, klasa fali ICP — dominujaca klasa ksztaltu tet-
niczpopochodnej fali ICP, RAP — parametr moézgowo-rdzeniowych rezerw kompensacyjnych

stacjonarno$cig sygnatéow fizjologicznych wynikajaca ze zmiennoéci czestotliwosci pracy
serca, obecnoscig fal wolnych i oddechowych, oraz innymi zmianami hemodynamicznymi
przejawiajacymi sie wahaniami wartoéci $redniej i wariancji sygnatéw; (2) charaktery-
zuje sie lepsza reprezentacja (rozdzielczoscia) czasowa zmian — RPS liczony jest dla fal
tetniczopochodnych zwiazanych z pojedynczym cyklem pracy serca, z kolei metody spek-
tralne usredniajg pomiar dla kilku cykléw pracy serca, tracac informacje o krétkookresowej
zmiennosci; (3) jest niezalezny od przesunieé¢ fazowych powstajacych miedzy sygnatami
na etapie rejestracji. Najistotniejsza zaleta parametru RPS jest brak koniecznosci indu-
kowania dodatkowych zmian objetosciowych systemu czaszkowo-rdzeniowego.

Badania zostaly przeprowadzone na niewielkiej grupie liczacej 30 pacjentéw z obja-
wami klinicznymi NPH. Konieczne jest kontynuowanie badan na wigkszej probie pacjen-
tow, wiaczajac osoby z réznymi schorzeniami wewnatrzczaszkowymi, takimi jak TBI czy
SAH, w celu potwierdzenia przydatnosci zaproponowanego parametru w warunkach kli-
nicznych.

Whnioski Wyniki badan wykazaly istotng zalezno$é¢ miedzy zaproponowanym, nowym
parametrem RPS wyznaczonym z pomiaréw ICP oraz CBFV w spoczynku a elastyw-
nosciag mozgowo-rdzeniowa, do ktorej estymacji wymagane jest przeprowadzenie testu
infuzyjnego. Stanowi to potwierdzenie hipotezy drugiej niniejszej pracy: Na podstawie
analizy wzajemnych zalezno$ci pomiedzy ksztattami fal tetniczopochodnych sygnatow pred-
kosci przeplywu krwi mozgowej oraz cisnienia wewngtrzczaszkowego mozliwa jest ocena
podatnosci mozgowo-rdzeniowej bez koniecznosci przeprowadzania dodatkowej, inwazyjnej
procedury polegajgcej na kontrolowanej zmianie objetosci czaszkowo-rdzeniowej. Zapropo-
nowany parametr RPS moze by¢ wyznaczany w czasie rzeczywistym podczas monitoro-
wania pacjenta i ma prosta interpretacje, co czyni go obiecujacym narzedziem klinicznym
do monitorowania stanu cisnieniowo-objetosciowych mechanizméw kompensacyjnych bez
koniecznosci manipulowania objetoscia czaszkowo-rdzeniowa.
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3.3 Analiza fali tetniczopochodnej predkosci
przeplywu krwi mézgowej w diagnostyce
wodoglowia normotensyjnego

Szczegbdtowy opis badan podsumowanych w niniejszym rozdziale przedstawiono w:

Ziotkowski, A., Kasprowicz, M., Czosnyka, M., and Czosnyka, Z. (2023). Brain
blood flow pulse analysis may help to recognize individuals who suffer from hydroce-
phalus. Acta Neurochirurgica, 165(10):4045-4054, doi: 10.1007/s00701-023-05839-5,
IF 2023: 2.4, punkty MNiSW: 100.

Tres¢ publikacji dostepna jest w Zataczniku A do niniejszej pracy.

Motywacja i cel badan NPH objawia si¢ nie tylko zaburzeniami w krazeniu ptynu
mozgowo-rdzeniowego, ale rowniez zmianami w hemodynamice przeplywu moéozgowego
krwi (Czosnyka et al., 2005; Owler and Pickard, 2001). Badania z zastosowaniem proto-
typowej metody pomiaru zmian objetosci krwi mézgowej (Petkus et al., 2002; Ragauskas
et al., 2003) wykazaly, ze amplitudy drugiego i trzeciego lokalnego ekstremum tetniczo-
pochodnych fal CBV sa wyzsze u os6b z NPH niz u zdrowych ochotnikéw (Chambers
et al., 2005). Uzyta przez autoréw badan metoda pomiaru CBV nie jest ogélnodostepna.
W zwigzku z tym w ramach niniejszych badan postanowiono analizowa¢ morfologie tet-
niczopochodnych zmian objetosci krwi mézgowej (C,BV) estymowanych na podstawie
nieinwazyjnych zapisow CBFV zarejestrowanych za pomoca powszechnie dostepnej tech-
niki TCD i przy uzyciu modelu matematycznego krazenia krwi moézgowej (Kim et al.,
2010). Model ten zostal szczegétowo opisany w rozdziale 1.3.2.

Celem badan byto przeprowadzenie analizy ksztattu fali tetniczopochodnej C,BV oraz
zaproponowanie ilosciowych parametréw ksztattu fali C,BV, ktére réznicuja osoby zdrowe
i pacjentéw z NPH.

Material kliniczny 7 retrospektywnej bazy pacjentow Addebrooke’s Hospital, Cam-
bridge zakwalifikowano do grupy NPH 31 pacjentéw (14 kobiet) z objawami klinicznymi
NPH (wiek: 59 lat, Q1: 47; @3: 67 lat): minimum dwa sposréd trzech objawéw triady Ha-
kima (Nakajima et al., 2021) oraz podwyzszony indeks Evansa (powyzej 0,3 (Ishii et al.,
2008; Yamada et al., 2015)), obliczony na podstawie obrazowania komputerowego. Do-
datkowymi kryteriami kwalifikacji do badania byto przeprowadzenie testu infuzyjnego,
podczas ktérego zarejestrowano sygnaty ICP oraz CBFV. Monitorowanie podczas te-
stow infuzyjnych zostato przeprowadzone za zgoda Komisji Bioetycznej w Cambrige nr:
08/H0306/103.

Do grupy zdrowych ochotnikéw zakwalifikowano 18 kobiet i 5 mezezyzn w wieku 54 lata
(Q1: 43; @3: 61 lat). U ochotnikéw przeprowadzone byto monitorowanie CBFV w spo-
czynku, podczas swobodnego oddychania. Monitorowanie byto prowadzone w Politech-
nice Wroctawskiej, w latach 2014-2015 (zgoda Komisji Bioetycznej nr: KB-170/2014).
Kryteriami klasyfikacji do badania byto: wiek powyzej 35 lat, osoby niepalace wyrobow
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tytoniowych, brak choréb systemu nerwowego i krwiono$nego oraz nieprzyjmowanie lekéw
wplywajacych na ukltad sercowo-naczyniowy lub CBF.

Nie byto istotnie statystycznej réznicy wieku miedzy zdrowymi ochotnikami a pa-
cjentami z podejrzeniem NPH (Mann-Whitney U test p = 0,100). U pacjentéw z podej-
rzeniem NPH wykonano test infuzyjny, podczas ktérego monitorowano ICP oraz CBFV
w tetnicy srodkowej mézgu. ICP mierzone w spoczynku przed rozpoczeciem infuzji wy-
nosito 7,2 mm Hg (mediana), (Q1: 4,4; @3: 9,5 mm Hg). CBFV mierzona w spoczynku
byta wyzsza u zdrowych ochotnikéw niz u pacjentéw podczas pomiaru dokonanego przed
rozpoczeciem infuzji: (59,5 ecm/s, Q1: 50,1; @3: 68,3 cm/s vs. 52,9 em/s Q1: 42.4; Q3:
62,0 cm/s, Mann-Whitney U test p = 0,036). Rezystancja odptywu plynu moézgowo-
rdzeniowego Rcsr wyznaczona na podstawie testu u pacjentéw z podejrzeniem NPH wy-
niosta 13,9 mm Hg/ml/min (Q1: 11,7; @3: 19,7 mm Hg/ml/min). Do dalszych analiz
korzystano wytacznie z sygnatu CBFV zarejestrowanego w spoczynku.

Estymacja fal tetniczopochodnych C,BV Poczatki fal tetniczopochodnych w sy-
gnale CBFV zostaly wykryte za pomoca zmodyfikowanego algorytmu Scholkmanna (Bi-
shop and Ercole, 2018). Na podstawie wykrytych fal CBFV oraz z zastosowaniem modelu
matematycznego krazenia krwi mézgowej (Kim et al., 2010) policzone zostaly fale C,BV.
Opis estymacji fal tetniczopochodnych C,BV za pomoca wspomnianego modelu znajduje
sie w rozdziale 1.3.2.

Analiza ksztaltu fali tetniczopochodnej C,BV W celu opisu ilosciowego ksztattu
tetniczopochodnej fali C,BV przeprowadzono analize podobienstwa fali do tréjkata i wy-
znaczono parametry opisujace to podobienstwo. W pierwszym kroku fala zostata znorma-
lizowana w osiach X i Y do zakresu warto$ci 0—1. Nastepnie w fale zostal wpisany trojkat
utworzony przez trzy charakterystyczne punkty: poczatek fali, maksimum fali i koniec
fali (poczatek kolejnej fali). Powstaly tréjkat dzieli fale na cze$¢ narastajaca i opadajaca
(rysunek 3.3 a). Zdefiniowano trzy podstawowe miary: 1) odlegtoéci miedzy ramionami
tréjkata a krzywa fali, 2) powierzchnie pomiedzy ramionami tréjkata i krzywa fali, oraz
3) czasy trwania narostu i opadania fali. Wykorzystujac charakterystyczne punkty fali
(takie jak: przeciecia fali z ramionami tréjkata czy podziat na zbocze narastajace i opa-
dajace) zdefiniowano lacznie 27 parametréw opisujacych podobienstwo fali do tréjkata
w postaci: 1) érednich i maksymalnych odlegtoéci miedzy ramionami tréjka a krzywa fali,
2) pol powierzchni wydzielonych obszaréw, 3) sum pél powierzchni wybranych obszaréw
(na przyklad suma pél powierzchni obszaréw znajdujacych sie nad obydwoma ramionami
tréjkata), oraz 4) czaséw trwania narostu i opadania fali. Opis kazdego parametru znajduje
sie tabeli 1. znajdujacej sie w materiatach uzupetniajacych do publikacji dotyczacej ni-
niejszych badan (Zatacznik A). Wybrane parametry podobienistwa zostaly przedstawione
na rysunku 3.3 b).

Wartosci wszystkich zdefiniowanych parametréw policzono dla zapiséw CBFV u zdro-
wych ochotnikéw w spoczynku oraz u pacjentéw z podejrzeniem NPH réwniez w spo-
czynku przed rozpoczeciem infuzji. Analiza statystyczna wykazata, ze 18 sposrod 27 zde-
finiowanych parametréw rozni sie u oséb zdrowych i pacjentéw diagnozowanych w kie-
runku NPH. Wartosci wszystkich parametréw wraz z wartosciami parametru p zostaty

39



Rozdzial 3

a)  maksimum fali C BV -——_____

— C_BV
— trojkat
poczatek fali kogeBC\/fa“
Cc BV a
a N /,

b)

powierzchnia nad
ramieniem opadajgcym
-~ (DUA)

powierzchnia nad
ramieniem narastajgcym
(AUA) S \ -7
\ /”

-

odlegtosci

powierzchnia pod powierzchnia pod

ramieniem ramieniem
narastajgcym Ppadajacym
(ALA) < ,/~ (DLA)

AN /

N

czas
trwania narostu trwania opadania
R

Rysunek 3.3. Wizualizacja a) tréjkata wpisanego w tetniczopochodna fale zmian objetosci
krwi moézgowej (C,BV) oraz b) wybranych parametréw podobienstwa fali do trojkata. ALA —
powierzchnia pod ramieniem narastajacym (ang. ascending lower area), AUA — powierzchnia
nad ramieniem narastajacym (ang. ascending upper area), DUA — powierzchnia nad ramieniem
opadajacym (ang. descencing upper area), DLA — powierzchnia pod ramieniem opadajacym
(ang. descending lower area).

przedstawione w materiatach uzupetniajacych do publikacji opisujacej niniejsze badania
(Zatacznik A).

Dokonano identyfikacji najbardziej znaczacego (réznicujacego) parametru za pomoca,
uczenia maszynowego w postaci klasyfikatora drzewa decyzyjnego (opisanego w (Chen and
Guestrin, 2016)) o glebokosci 1 i entropii przyjetej jako parametr bedacy celem optyma-
lizacji. Klasyfikator wskazal, ze parametr mAUD — $rednia odlegtos¢ miedzy ramieniem
narastajacym trojkata a krzywa fali C,BV w obszarze, gdzie krzywa fali znajduje sie po-
nad ramieniem tréjkata (ang. mean ascending upper distance) jest najbardziej istotna,
cechg réznicujacyg pomiedzy zdrowymi ochotnikami a pacjentami diagnozowanymi w kie-
runku NPH. Pole powierzchni pod krzywa ROC dla mAUD wyniosto 0,87 (95% przedziat
ufnosei: 0,77-0,97; p < 0,001). mAUD bylo mniejsze u pacjentéw diagnozowanych w kie-
runku NPH (0,114, @1: 0,097; @3: 0,130) niz u zdrowych ochotnikéw (0,153, Q1: 0,141;
()3: 0,170). Oznacza to, ze zbocze narastajace fali tetniczopochodnej C,BV jest mniej
zaokraglone (bardziej przypomina linie prosta) i wzrost poczatku fali jest wolniejszy niz
u zdrowych ochotnikéw. Wizualizacja ksztaltow fal zaobserwowanych u zdrowych ochot-
nikow oraz pacjentéw z podejrzeniem NPH zostata przedstawiona na rysunku 3.4
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Rysunek 3.4. Ksztalty tetniczopochodnych fal objetosci tetniczej krwi mézgowej (C,BV) ob-
serwowwane u a) zdrowych ochotnikéw oraz b) pacjentéw z podejrzeniem wodoglowia normoten-
syjnego. Pionowymi liniami przerywanymi oznaczono odlegtosci miedzy narastajacym ramieniem
tréojkata a krzywa fali C,BV (AUD, ang. ascending upper distance).

Odniesienie wynikéw do istniejagcych badan Wyniki przeprowadzonych badan po-
twierdzity, ze u pacjentéw z objawami klinicznymi NPH wystepuja zaburzenia hemody-
namiki mézgowej, manifestujace sie zmianami w ksztatcie C,BV. Potencjalny mechanizm
odpowiedzialny za zmiany w ksztalcie fali tetniczopochodnej C,BV u oséb z NPH zwia-
zany jest z zaburzonym odptywem zylnym krwi mézgowej, co prowadzi do obnizenia CBF,
mniejszej podatnosci naczyn méozgowych i wickszego oporu naczyniowego, co jest zgodne
z wynikami wezedniejszych badan (Brooks et al., 1986; Chang et al., 1999; Graff-Radford
et al., 1987; Klinge et al., 2002; Klinge-Xhemajli et al., 1998; Larsson et al., 1994; Mamo
et al., 1987; Owler et al., 2004; Tanaka et al., 1997; Tuniz et al., 2017). Zaburzenia te
ograniczaja zdolnos¢ naczyn mozgowych do reagowania na zmiany objetos$ci naptywajacej
krwi i sa obserwowane jako mniej zaokraglone zbocze narastajace fali C,BV. U o0sob zdro-
wych naczynia moézgowe szybko dostosowuja sie do zmian objetosci naptywajacej krwi,
co prowadzi do bardziej wyraznego wypuklenia ksztattu fali C,BV w czeSci narastajace;j.
Niemniej jednak przeprowadzona analiza przeprowadzona na niewielkiej grupie badaw-
czej. Dlatego w celu potwierdzenia wynikéw oraz okreslenia optymalnych parametréow
analizy fal tetniczopochodnych C,BV w diagnostyce NPH konieczne jest przeprowadzenie
dalszych badan.

Whnioski Wyniki przeprowadzonej analizy sugeruja, ze ksztalt fali tetniczopochodnej
C,BV rézni sie miedzy zdrowymi ochotnikami a pacjentami z objawami klinicznymi NPH.
Obserwacje te stanowia potwierdzenie hipotezy trzeciej niniejszej pracy: Morfologia tetni-
czopochodnych zmian objetosci krwi mozgowej estymowanych za pomocqg modelu krgzenia
krwi mozgowej i z wykorzystaniem przezczaszkowej ultrasonografii Dopplerowskiej rézni
ste u 080b zdrowych i pacjentow z wodogtowiem normotensyjnym. Potencjalne zalety wy-
nikajace z tej metodyki pod wzgledem kosztéw, dostepnosci i bezpieczenstwa sprawiaja,
ze korzystnym wydaje sie zastosowanie zaproponowanego narzedzia w praktyce kliniczne;j.
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3.4 Analiza podobienstwa fali tetniczopochodnych
objetosci tetniczej krwi mézgowej oraz ciSnienia
wewnatrzczaszkowego podczas fal plateau

ciSnienia wewnatrzczaszkowego

Szczegblowy opis badan podsumowanych w niniejszym rozdziale przedstawiono w:

Zidtkowski, A., Kasprowicz, M., Kazimierska, A., and Czosnyka, M. (2024). Qu-
antitative Analysis of Similarity Between Cerebral Arterial Blood Volume and In-
tracranial Pressure Pulse Waveforms during Intracranial Pressure Plateau Waves
Brain and Spine, special issue The XVIII International Symposium on Intracranial
Pressure and Brain Monitoring (ICP 2022), 102832, doi: 10.1016/j.bas.2024.102832,
IF zostanie podany prawdopodobnie pod koniec 2024 roku, czasopismo nieuwzgled-
nione na liScie MNiSW.

Tres¢ publikacji dostepna jest w Zataczniku A do niniejszej pracy.

Motywacja i cel badan Zgodnie z kaskada Rosnera (kaskada naczyniowo-rozszerzajaca
i naczyniowo-kurczaca) (Rosner and Becker, 1984), wzrosty ICP podczas fal plateau ICP
sa najprawdopodobniej zwiazane ze wzrostem CBV (Risberg et al., 1969; Hayashi et al.,
1985) (mechanizm ten opisano w rozdziale 1.4.3). Ponadto, w trakcie fali plateau ICP
dochodzi do obnizenia podatno$ci mézgowo-rdzeniowej i deformacji ksztattu fali tetni-
czopochodnej ICP (Kim et al., 2009a; Ziétkowski et al., 2023b) manifestujacej sie zani-
kiem lokalnych ekstreméw fali ICP i w efekcie koncowym zaokragleniem ksztattu fali.
Nie wiadomo byto jednak, czy zmiany w ksztatcie fali tetniczopochodnej ICP w wyniku
pojawienia si¢ fali plateau sg rowniez modulowane pulsacyjnymi zmianami CBV. Dlatego
postanowiono zbada¢ czy tetniczopochodne zmiany CBV sg dominujacym czynnikiem de-
terminujacym ksztaltt fali tetniczopochodnej ICP podczas epizodéw fal plateau, poprzez
analize podobienstwa pomiedzy ksztaltami fal tetniczopochodnych ICP oraz C,BV esty-
mowanej na podstawie sygnatu CBF'V z wykorzystaniem modelu krazenia krwi mdzgowej
(opis modelu znajduje si¢ w rozdziale 1.3.2).

Grupa badawcza Z bazy pacjentéw Addenbrooke’s Hospital w Cambridge zakwalifi-
kowano do badania 15 pacjentéw z TBI (mediana wieku: 23 lata, Q1: 17; @3: 28 lat),
u ktorych zarejestrowano sygnaly ICP oraz CBFV podczas epizodow fal plateau ICP. Po-
miary zostalty przeprowadzone za zgoda interdyscyplinarnego Oddziatu Intensywnej Tera-
pii Neurologicznej oraz lokalnej Komisji Bioetycznej w Cambridge (nr: 30 REC 97/291).
Podczas fal plateau, ICP wzrosto wzgledem okresu poprzedzajacego fale plateau (mediana:
19,4 mm Hg, Q1: 18,2; @3: 23,4 mm Hg vs. 42,7 mm Hg, Q1: 36,5; 3: 45,1 mm Hg,
p < 0,001), CBFV zmalato (mediana: 44,2 cm/s, Q1: 34,8; @3: 69,5 cm/s vs. 32,9 cm/s,
Q1: 24,7, Q3: 68,2 cm/s, p = 0,002), ABP sie nie zmienilto (mediana: 93,9 mm Hg, Q1: 89,2;
(3: 102,8 mm Hg vs. 90,6 mm Hg, Q1: 90,6; @3: 101,0 mm Hg, p > 0,05).
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Analiza podobienistwa Fale tetniczopochodne ICP oraz CBFV zostaly wykryte za
pomoca zmodyfikowanego algorytmu Sholkmanna (Bishop and Ercole, 2018). Nastepnie
fale tetniczopochodne C,BV zostaly policzone na podstawie zidentyfikowanych fal CBFV
oraz z wykorzystaniem matematycznego modelu krazenia krwi mézgowej (opisanego w roz-
dziale 1.3.2). Fale tetniczopochodne ICP oraz C,BV zostaly znormalizowane do zakresu
wartosci 0-1. Poczatki fal ICP i C,BV (identyfikowane jako wartosci minimalne przed
zboczem narastajacym fali) zwigzanych z tym samym cyklem pracy serca zostaly zsyn-
chronizowane. Parametr r6znicy (DI, ang. difference index) opisujacy iloSciowo réznice
w ksztattach fal zostal policzony jako suma absolutnych réznic pomiedzy wartosciami ko-
lejnych probek fal ICP oraz C,BV poczawszy od poczatku zsynchronizowanych pulsacji
do konca pulsacji C,BV. DI moze by¢ interpretowany jako pole powierzchni pomiedzy fa-
lami (rysunek 3.5). Srednie wartosci DI zostaly policzone dla kazdego pacjenta, w okresie
monitorowania poprzedzajacym wystapienie fali plateau oraz w fazie plateau fali plateau.
DI byt nizszy podczas fali plateau w poroéwnaniu z okresem poprzedzajacym fale plateau
(mediana: 26,3, Q1: 24,2; 3: 34,7 vs. 20,4, Q1: 15,7; Q3: 23,0, test Wilocoxona dla par
obserwacji: p < 0,001). Oznacza to, ze podczas fali plateau fala tetniczopochodna ICP
staje sie bardziej podobna do fali tetniczopochodnej C,BV w pordéwnaniu z okresem po-
przedzajacym fale plateau. Wizualizacje réznic ksztattow fal ICP oraz C,BV podczas fali
plateau i w okresie poprzedzajacym wystapienie fali plateau przedstawiono na rysunku
3.5.
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Rysunek 3.5. Rdznice ksztaltéw tetniczopochodnych fal cisnienia wewnatrzczaszkowego (ICP)
oraz objetosci tetniczej krwi mozgowej (C,BV) a) w okresie poprzedzajacym fale plateau, b) pod-
czas fali plateau. Kolorem szarym zaznaczono obszar pomiedzy falami ICP oraz C,BV bedacy
graficzng interpretacja parametru réznicy (DI).

Odniesienie wynikéw do istniejacych badan Wyniki wcze$niejszych badan wyka-
zaly, ze amplituda fali tetniczopochodnej C,BV wptywa na amplitude fali tetniczopochod-
nej ICP u pacjentéw z TBI (Carrera et al., 2010). Niniejsze badania rozszerzyty analize
amplitud wykonang przez Carrere o ilo$ciowg analize podobienstwa ksztattéw tych fal,
wykazujac, ze zmiany C,BV maja dominujacy wpltyw na ksztatt fali tetniczopochodne;
ICP podczas epizodéw fal plateau ICP. W warunkach podwyzszonej podatnosci tetniczego
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toza naczyniowego mézgu (obserwowanej podczas fali plateau (Kim et al., 2009a)) zmiany
C,.BV powoduja efektywne rozszerzanie i kurczenie sie naczyn krwionosnych, co w wa-
runkach obnizonej C; (obserwowanej podczas fal plateau (Kim et al., 2009a)) powoduje
bezposrednia transmisje zmian C,BV /$rednicy naczyn krwionosnych do ICP. Te obser-
wacje sa zgodne z hipoteza postawiong przez Risberg et al. (1969), méwiaca, ze wzrost
ICP podczas fal plateau jest wywotany wzrostem CBV.

Metodologia opisana w niniejszej pracy moze by¢ przydatna do wykrywania wzrostow
ICP lub epizodow fal plateau ICP. Niemniej jednak niniejsze badania zostaly przepro-
wadzone na matej grupie pacjentow, liczacej 15 osob, zatem konieczne jest prowadzenie
dalszych badan celem potwierdzenia opisanych wynikéw i oceny mozliwosci nieinwazyjnej
detekcji zmian ICP za pomocg analizy ksztattu fali tetniczopochodnej C,BV.

Whioski Wyniki przeprowadzonych badan wskazuja, ze ksztatt fali tetniczopochodnej
ICP staje sie podobny do ksztaltu fali tetniczopochodnej C,BV podczas epizodéw fal
plateau ICP u pacjentéw z TBI. Stanowi to potwierdzenie czwartej hipotezy niniejsze;
pracy: Zmiany objetosci tetniczej krwi mozgowej majg dominujgcy wplyw na ksztalt fali
tetniczopochodnej cisnienia wewnqgtrzczaszkowego podczas fal plateau cisnienia wewngtrz-
czaszkowego u pacjentow z urazowym uszkodzeniem mozgu. Ponadto obserwacja ta jest
zgodna z hipoteza, ze zmiany CBV sg gléwnym czynnikiem powodujacym wzrost ICP
podczas fal plateau ICP, a opisana metodologia moze znalezé¢ zastosowanie w praktyce
klinicznej do nieinwazyjnej detekcji zmian ICP.
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Podsumowanie i kierunki dalszych ba-
dan

W ramach badan przeprowadzono analize morfologiczng tetniczopochodnych fal sygna-
tow CBFV i ICP oraz zaproponowano parametry opisujace ksztatty wyzej wymienio-
nych fal. Zaproponowane parametry moga znalez¢ zastosowanie w praktyce klinicznej do
mniej inwazyjnej oceny podatnosci mézgowo-rdzeniowej, nieinwazyjnego monitorowania
zmian [CP oraz diagnostyki i oceny leczenia NPH. Wiekszos¢ dotychczas przeprowadzo-
nych badan skupiata sie na analizie morfologicznej ICP, jako zrédle dodatkowej wiedzy
o stanie mézgowo-rdzeniowych mechanizméw kompensacji ciSnieniowo-objeto$ciowej. Nie-
mniej jednak brak réwnolegtej informacji o zmianach tetniczopochodnych w przeptywie
moézgowym i wspdlzaleznosci miedzy falami ICP i CBFV ogranicza interpretacje wyni-
kow i zaweza obraz zmian zachodzacych w mozgu w wyniku takich patologii jak: TBI czy
NPH. Dlatego w ramach niniejszej pracy przeprowadzono analizy ksztattow fal tetniczo-
pochodnych sygnatu CBFV i jego pochodnych (C,BV) oraz zbadano zaleznosci miedzy
ksztattami fal tetniczopochodnych CBFV i ICP wystepujacych w sygnatach zarejestrowa-
nych podczas zmian hemodynamicznych u zdrowych ochotnikow, oraz u oséb z zburzong
hemodynamika mézgowa (TBI i NPH).

W ramach niniejszej pracy opisano jak zmieniaja sie czasy wystepowania lokalnych eks-
treméw fal tetniczopochodnych CBFV i ICP u pacjentéw z TBI podczas zmian hemody-
namicznych, takich jak: fale plateau ICP (rozszerzenie mézgowych naczyn krwiono$nych,
wzrost CBV i w konsekwencji podwyzszenie ICP) oraz hipokapnia (zwezenie mézgowych
naczyn krwionosnych, spadek CBV i w konsekwencji obnizenie ICP). Zauwazono, ze czas
pojawiania si¢ lokalnych ekstremoéw fali CBFV wydtuzal sie wraz ze wzrostem $redniej
warto$ci ICP. Dalsze badania na wiekszej grupie pacjentow moga wykazaé czy zaleznosé
ta moze by¢ wykorzystana do nieinwazyjnego monitorowania zmian wartosci $redniej ICP.
Wymniki przeprowadzonych badan dotyczacych analizy zmian czaséw wystepowania eks-
terméw lokalnych uzupetniajg stan wiedzy na temat morfologii fal tetniczopochodnych
CBFV oraz ICP.

Dotychczas popularnym podejéciem w badaniach morfologii fal tetniczopochodnych
sg analizy w dziedzinie czestotliwosci. Takie analizy wiaza si¢ z przyjeciem zatozen o sta-
cjonarnosci sygnatow. W przypadku sygnatéw fizjologicznych zatozenia te nie sa zazwy-
czaj spelione ze wzgledu na zmienno$¢ czestotliwosci pracy serca, wystepowanie fal wol-
nych i oddechowych oraz inne zmiany hemodynamiczne wplywajace na wartos¢ $rednig
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i wariancje sygnatéw, obarczajac otrzymane wyniki dodatkowym bledem. Przyktadem
takiej analizy jest badanie przesuniecia fazowego pomiedzy sygnatami ICP oraz CBFV
w celu oceny mézgowo-rdzeniowych mechanizméw kompensacyjnych. Dzigki rozwojowi
metod pomiarowych oraz algorytmow obliczeniowych coraz bardziej popularne staja sie
analizy w dziedzinie czasu, ktore sg wolne od wad analiz czestotliwosciowych. Ponadto
badania ksztaltu fal tetniczopochodnych pozwolity zaobserwowaé, ze w przypadku ni-
skich rezerw kompensacyjnych maksimum fali tetniczopochodnej ICP znacznie sie opdz-
nia w wyniku zmiany dominujacego ekstremum z P1 na P2. Nie zaobserwowano nato-
miast tak wyraznej zmiany dla fali CBFV. Obserwacja ta zaowocowata zaproponowa-
niem nowego parametru RPS bedacym stosunkiem kosinuséw katéow nachylenia zboczy
rosngcych fal CBFV oraz ICP i niewymagajacego zastosowania zaawansowanych algoryt-
méw do identyfikacji ekstremow lokalnych. Potwierdzono, ze RPS umozliwia oceng stanu
mozgowo-rdzeniowych mechanizméw kompensacyjnych bez koniecznosci manipulacji ob-
jetosciag czaszkowo-rdzeniows, co ma miejsce podczas przeprowadzania testow infuzyjnych
u pacjentow diagnozowanych w kierunku NPH. Zastosowanie RPS moze by¢ szczegdlnie
uzasadnione u pacjentéw z takimi patologiami jak TBI czy SAH, u ktérych manipulacja
objetoscig czaszkowo-rdzeniowsa wiaze si¢ z ryzykiem wystapienia niebezpiecznych wzro-
stow ICP. Niemniej jednak konieczne jest prowadzenie dalszych badan w celu weryfikacji
mozliwoéci zastosowania parametru RPS u oséb z TBI i SAH.

U pacjentow z NPH poza zaburzeniami krazenia CSF obserwowane sa réwniez zabu-
rzenia w CBF oraz CBV. W zwiazku z tym zbadano czy widoczne sg réwniez zmiany
morfologii fal tetniczopochodnych C,BV policzonej z wykorzystaniem matematycznego
modelu krazenia krwi moézgowej bazujacego na nieinwazyjnie zmierzonym sygnale CBF'V.
Zaproponowano metodologie analizy ksztattu fali tetniczopochodnej C,BV za pomoca po-
dobienstwa fali do trojkata. Zaobserwowano, ze zbocze narastajace fali tetniczopochodnej
C.BV jest mniej zaokraglone (bardziej przypomina linie prosta) i wzrost poczatku fali jest
wolniejszy u 0sob z NPH niz u zdrowych ochotnikéw. Zmiany te moga wynikac¢ z ograni-
czonych mozliwosci mézgowych naczyn krwionosnych do szybkiego reagowania na zmiany
objetosci naptywajacej krwi. Zaproponowana metodyka, ze wzgledu na korzysci w postaci
niskich kosztéw, wysokiej dostepnoéci oraz bezpieczenstwa, wydaje sie atrakcyjna do za-
stosowania w praktyce klinicznej. Niemniej jednak, aby mozliwe byto ustalenie optymal-
nych parametrow analizy fal C,BV w diagnostyce NPH, konieczne jest przeprowadzenie
dalszych badan na wiekszej grupie pacjentow.

Epizody fal plateau ICP zwiazane sa z podwyzszong podatnodcia tetniczego toza na-
czyniowego moézgu oraz obnizong podatnoscia mozgowo-rdzeniowa. Ponadto obecnie przy-
jeta hipoteza moéwi, ze wzrost ICP podczas fali plateau wywotany jest zwiekszeniem CBV.
Dlatego zbadano podobienistwo fal tetniczopochodnych ICP oraz C,BV (policzonych na
podstawie sygnalu CBFV oraz modelu krazenia krwi mézgowej) podczas epizodéw fal
plateau. Zaproponowano metodologie iloSciowego poréwnania ksztaltéw fal polegajaca na
liczeniu pola powierzchni pomiedzy znormalizowanymi falami tetniczopochodnymi. Za-
uwazono, ze podczas fal plateau ICP ksztalt fali tetniczopochodnej ICP staje sie bar-
dziej podobny do fali tetniczopochodnej C,BV niz w okresie monitorowania poprzedzaja-
cym wystapienie fali plateau. Implikuje to, ze zmiany C,BV sa dominujacym czynnikiem
ksztattujacym fale tetniczopochodna ICP podczas fali plateau. Obserwacja ta jest zgodna
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z powszechnie akceptowalng hipoteza, ze wzrost ICP podczas fal plateau jest zwigzany
ze wzrostem CBV. Ponadto metodologia ta moze znalezé¢ zastosowanie kliniczne w nie-
inwazyjnej detekcji zmian ICP. Nalezy jednak przeprowadzi¢ dalsze badania na wigkszej
grupie badawczej, aby potwierdzi¢ powyzsze obserwacje.

Autor ma nadzieje, ze wyniki badan wykonanych w ramach niniejszej pracy stanowia
wktad w poszerzenie stanu wiedzy na temat morfologii fal tetniczopochodnych CBFV,
C,BV i ICP, oraz mogg przyczyni¢ sie do rozwoju metod oceny mechanizméw czaszkowo-
rdzeniowych w sposéb mniej inwazyjny. Zaproponowane parametry morfologiczne maja
szanse by¢ wykorzystane w praktyce klinicznej do monitorowania lub przewidywania
zmian ICP, natomiast przedstawiona metodologia oceny ksztaltu fal tetniczopochodnych
C.BV potwierdzita widoczno$é¢ zaburzen hemodynamicznych w ksztatcie tych fal u pa-
cjentéw z NPH i moze by¢ wykorzystana w procesie diagnostyki i ocenie efektéw leczenia
NPH.

Przedstawione wyniki stanowig rowniez potwierdzenie uzytecznosci modelu krazenia
krwi mézgowej do nieinwazyjnej estymacji C,BV na podstawie pomiaru CBFV. Niemniej
jednak model ten wciaz nie zostat zwalidowany na wiekszej grupie badawczej ani za po-
mocg innych technik, takich jak badania obrazowe. Szansg na walidacje modelu pod ka-
tem zgodno$ci z innymi metodami pomiaru jest rozwoj technologii NIRS umozliwiajacej
nieinwazyjny pomiar sygnatu niosacego informacje o zmianach CBV. Tak zmierzony al-
ternatywny sygnal zwigzany jest ze zmianami objetosci krwi w mikrokrazeniu mézgowym
oraz tkance mozgowej, natomiast estymacja C,BV za pomocg modelu wiaze sie z obser-
wacja zmian objetosci na podstawie pomiaréw w duzych naczyniach mézgowych. Bodzcie
takie jak hipokapnia lub hiperkapnia powoduja globalne zmiany hemodynamiczne, ktore
powinny zosta¢ zaobserwowane zarowno w sygnale NIRS, jak i w C,BV estymowanym za
pomoca modelu. Dlatego w ramach dalszych badan planowane jest poréwnanie tych dwoch
metod estymacji zmian CBV. Ponadto fale tetniczopochodne rejestrowane za pomocs
NIRS maja zblizony ksztalt do fal tetniczopochodnych C,BV estymowanych za pomoca
modelu. Dlatego planowane jest réwniez zastosowanie zaproponowanej w niniejszej pracy
metodologii ilo$ciowego opisu ksztattu fali tetniczopochodnej C,BV za pomocg podobien-
stwa do tréjkata do fal tetniczopochodnych rejestrowanych za pomocg NIRS w celu oceny
przydatnosci takiej analizy do diagnostyki NPH oraz monitorowania pacjentow z TBI.
Dodatkowym uzasadnieniem przeprowadzenia takich badan jest fakt, ze pomiar NIRS
jest prostszy i moze by¢ prowadzony w sposob ciggly dtugoterminowo w poréwnaniu do
pomiaru TCD, ktéry wymaga unieruchomienia sond na glowie pacjenta, ktore czesto sie
przemieszczaja w wyniku codziennych czynnosci pielegnacyjnych pacjenta oraz interwencji
lekarskich powodujac pogorszenie jakosci sygnatu lub catkowita utrate sygnatu.
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Abstract

Objective. Analysis of relative changes in the shapes of pulse waveforms of intracranial pressure (ICP)
and transcranial Doppler cerebral blood flow velocity (CBFV) may provide information on
intracranial compliance. We tested this hypothesis, introducing an index named the ratio of pulse
slopes (RPS) that is based on inclinations of the ascending parts of the ICP and CBFV pulse waveforms.
It has hypothetically a simple interpretation: a value of 1 indicates good compliance and a value less
than 1, reduced compliance. Here, we investigated the usefulness of RPS for assessment of intracranial
compliance. Approach. ICP and CBFV signals recorded simultaneously in 30 normal-pressure
hydrocephalus patients during infusion tests were retrospectively analysed. CBFV was measured in
the middle cerebral artery. Changes in RPS during the test were compared with changes in the height
ratio of the first and second peak of the ICP pulse (P1/P2) and the shape of the ICP pulse was classified
from normal (1) to pathological (4). Values are medians (lower, upper quartiles). Main results. There
was a significant correlation between baseline RPS and intracranial elasticity (R = —0.55,

p = 0.0018). During the infusion tests, both RPS and P1/P2 decreased with rising ICP [RPS, 0.80
(0.56,0.92) versus 0.63 (0.44, 0.80), p = 0.00015; P1/P2,0.58 (0.50, 0.91) versus 0.52 (0.36, 0.71),

p = 0.00009] while the ICP pulses became more pathological in shape [class: 3 (2, 3) versus 3 (3, 4),

p = 0.04]. The magnitude of the decrease in RPS during infusion was inversely correlated with
baseline P1/P2 (R = —0.40, p < 0.03). Significance. During infusion, the slopes of the ascending parts
of ICP and CBFV pulses become increasingly divergent with a shift in opposite directions. RPS seems
to be a promising methodological tool for monitoring intracranial compliance with no additional
volumetric manipulation required.

1. Introduction

The shape of the intracranial pressure (ICP) pulse waveform is determined by pulsatile cerebral arterial inflow,
cerebral venous outflow and the mechanoelastic properties of the cerebrospinal fluid (CSF) space (Balédent et al
2004). The ICP pulse generally has three characteristic peaks, referred to as P1 (percussion wave), P2 (tidal wave)
and P3 (dicrotic wave), with a valley between P2 and P3 termed the dicrotic notch (denoted N) (Cardoso et al
1983). In normal conditions, P1 is higher than both P2 and P3 and the notch is visible. Under pathophysiological
conditions, with rise in mean ICP, initially the amplitudes of the first two peaks (P1 and P2) increase, then P2
becomes predominant and the dicrotic notch gradually disappears. Finally, all peaks become indistinguishable
and the shape of the ICP pulse becomes rounded or triangular (Fan et al 2008).

©2021 The Author(s). Published on behalf of Institute of Physics and Engineering in Medicine by IOP Publishing Ltd
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Rounding of the pulse waveform is often observed at elevated ICP and the morphological changes have been
associated with changes in mean ICP for along time (Chopp and Portnoy 1980, Contant Jr et al 1995). However,
the results of a recent study demonstrated that the transition to ‘rounded’ morphology varies over time and
across patients and is not solely dependent on mean ICP (Ellis ef al 2006). Decreased intracranial compliance
(Cy), i.e. reduced ability of the system to tolerate or compensate for volume increases, has also been reported as a
potential cause of the alterations in the shape of the ICP pulse waveform (Heldt et al 2019). A decrease in C; may
predate an increase in mean ICP; therefore, monitoring of C; can often be more clinically useful than monitoring
of the ICP level alone.

Traditionally, estimation of C; requires external volumetric manipulation, such as addition or removal of
fluid from the craniospinal space, to assess the pressure response to a given change in volume (Heldt et al 2019).
As aresult, the procedure is additionally invasive and may not be applicable to some clinical scenarios such as
brain trauma. To overcome that limitation, many attempts have been made to assess C; based on analysis and
interpretation of ICP pulse morphology (Germon 1988, Robertson et al 1989, Berdyga et al 1993, Fan et al 2008,
Hu et al 2008). The ratio of the heights of the first and second peaks of the ICP pulse waveform (P1/P2 ratio) was
suggested as a measure of C; in the 1980s (Cardoso et al 1983), and its good correlation with the direct method of
volumetric manipulation was recently confirmed by Kazimierska et al (2021). Morphological classification of
ICP pulses using an artificial neural network was shown to be a useful diagnostic tool for identification of
patients with altered CSF hydrodynamics prior to volume infusion (Nucci et al 2016). Only one study has
analysed the relationship between pulse ICP and pulse cerebral blood flow velocity (CBFV) measured in the
middle cerebral artery with transcranial Doppler (TCD) ultrasonography using the spectral phase shift between
the signals (Kim ef al 2015). However, the relative changes in ICP and CBFV pulse shapes, in particular during
increase in mean ICP, have not yet been investigated in detail and compared with other ICP pulse shape-derived
indices of C;.

Therefore, we aim to further analyse the relationship between pulse ICP and CBFV before and during
controlled elevation of mean ICP induced by the infusion test. Our goal is threefold. The first is to introduce an
index for intracranial compliance assessment that is calculated in the time domain based on slopes of the
ascending parts of the ICP and CBFV pulse waveforms. We named this the ratio of pulse slopes (RPS). The
second aim is to compare changes in the RPS before and during the infusion test with changes in other ICP pulse
shape-derived indices of C; such as the morphological class of ICP pulse shape and the P1/P2 ratio. Finally, we
aim to compare RPS with conventional indices used clinically for the assessment of the state of intracranial
compensatory mechanisms in hydrocephalus patients: intracranial elasticity (E), which is an index inversely
related to C;, and the index of compensatory reserve (RAP).

The proposed index may have clinical applicability in continuous intracranial compliance monitoring,
which in turn could help predict dangerous increases in ICP. Our goal was to develop a methodology that does
not require the manipulation of intracranial volume and therefore can be used in patients in whom changes in
intracranial volume could be life-threatening (e.g. in traumatic brain injury or subarachnoid haemorrhage), that
is easy to understand, does not require peak identification (unlike the P1/P2 ratio) or complex machine learning
algorithms (unlike pulse shape classification) and, due to simultaneous analysis of two physiological signals, may
provide additional information about the cerebrospinal dynamics.

2. Materials and methods

2.1. Patient cohort and data acquisition

Recordings from 30 non-shunted normal-pressure hydrocephalus (NPH) patients were selected from a database
of 51 patients who underwent constant-rate infusion tests at Addenbrooke’s Hospital (Cambridge, UK) between
1992 and 2000 with simultaneous recording of ICP and CBFV. The primary criterion for selection was good-
quality ICP and CBFYV signals sufficient to analyse the pulse waveforms in the time domain. The initial dataset
was not collected with the explicit purpose of analysing the ICP and CBFV pulse waveform in detail, which led to
arelatively high percentage of cases excluded on the basis of low signal quality. Sixteen out of 21 rejected
recordings were excluded due to unfeasibility of peak designation in the ICP pulse contour caused by alow
signal-to-noise ratio. The next five registrations were rejected due to poor CBFV signal quality. In total, 62 831
pulse waveforms of each signal (78.3% of all pulses recorded in all 30 patients) were included in analysis. The rest
of the pulses were excluded due to low quality or local distortions, as described in the sections below.

In all patients the infusion test was performed based on the methodology introduced by Katzman and
Hussey (1970). The standard clinical procedure of the infusion test for NPH patients was extended with the
CBFV measurement, with the approval from the local ethical committee (no. 08/H0306,/103). In short, ICP and
CBFV signals were recorded simultaneously during constant-rate infusion of normal saline into the CSF space
(1.5 ml min~ in patients with normal baseline pressure or 1.0 ml min " if the baseline pressure was greater than

2



I0P Publishing

Physiol. Meas. 42 (2021) 125004 A Ziotkowski et al

[+
~—

=
—

Raw ICP [mm Hg]
@

Raw CBFV [cmy/s]
g

Filtered ICP [mm Hg)
Filtered CBFV [cm/s]
& g

-]

™
S

597 598 599 600 601 602 603 597 598 599 600 601 602 603
Time [s] Time [s]

Figure 1. [llustrative examples of raw (upper panels) and filtered (lower panels) signals: (a) intracranial pressure (ICP), (b) cerebral
blood flow velocity (CBFV). The quality of the ICP signal was generally lower than that for CBFV, and the filtering effect in the latter is
less visible.

15 mmHg; Czosnyka et al 1996). ICP was measured using a hypodermic needle (25 gauge) inserted into a pre-
implanted Ommaya reservoir and connected to a pressure transducer via a saline-filled tube. A second needle
was used for infusion. CBFV in the middle cerebral artery was monitored using a TCD system (Neuroguard,
Medasonics, Fremont, CA, USA) with a2 MHz probe. The signals were recorded using custom software for
waveform collection (WREC, W. Zabolotny, Warsaw University of Technology, Warsaw, Poland). After 10 min
of baseline recording, the infusion was started. The constant-rate infusion (1.5 ml min~" or 1.0 ml min~') was
continued until a steady state of ICP was achieved (plateau phase) or stopped when ICP increased above the
safety limit of 40 mmHg. The anonymized recordings of ICP and CBFV were retrospectively analysed as part of
routine clinical audit. To keep the research procedure consistent, only right-side CBFV was used as all patients
had good-quality recordings on that side.

2.2. CSF compensatory parameters

In order to derive indices describing CSF dynamics, infusion test recordings of the ICP signal were processed
using specialized software (ICM+, Cambridge Enterprise, Cambridge, UK). Three parameters were calculated:
intracranial elasticity (E), resistance to CSF outflow (R,,) and the RAP index. E is a parameter which in theory
describes the stiffness of the brain in relation to displacement of cerebral blood volume and is inversely related to
C:. Elevation of Eabove 0.18 ml ™" indicates diminished pressure—volume compensatory reserve (Marmarou
etal 1996). R, represents CSF outflow capacity and is used as a potential predictor of the outcome of shunting
in hydrocephalus (Tans and Boon 2002): Ry, > 13 mmHg ml™ min~ in younger adults (Borgesen and

Gjerris 1982) or 18 mmHg ml™" min™" in the elderly indicates disturbed CSF outflow (Boon et al 1997). Both
parameters (E and R,,,) were calculated based on Marmarou’s model of cerebrospinal dynamics (Marmarou

et al 1978) using the built-in analysis module of ICM+ (Smielewski et al 2012). RAP (described in detail in
Czosnyka et al (1988)) is an index of cerebrospinal compensatory reserve and indicates the degree of correlation
between the amplitude of the fundamental component of ICP pulse and mean ICP over short periods of time
(calculation window 5 min, shifted every 10 s). A value of RAP close to +1 denotes that the compensatory
reserve is low.

2.3.ICP pulse shape-derived indices of intracranial compliance

Prior to pulse shape analysis, both ICP and CBFV signals were processed using a low-pass filter with a cut-off
frequency of 10 Hz to remove high-frequency noise, primarily from the ICP signal (a comparison of raw and
filtered signals is presented in figure 1). Detection of individual pulses was performed using the modified
Scholkmann algorithm (Bishop and Ercole 2018). In addition to the indices described below, each ICP pulse was
also characterized by its amplitude (AMP ICP) calculated as the peak-to-peak value between minimum and
maximum ICP in the pulse (the same procedure was independently applied to CBFV pulses to obtain AMP
CBEV). All analyses were carried out using programs custom-written in Python.
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Figure 2. [llustrative example of intracranial pressure (ICP) pulse waveforms with annotated peaks P1 and P2 in cases when (a) all
three peaks are visible and (b) the waveform is rounded and peak P1 is not visible. Part (b) shows the procedure to determine rough
position of peak P1 based on the systolic maximum of the cerebral blood flow velocity (CBFV) pulse.

2.3.1. P1/P2 ratio

The height ratio of the first and second peak of the ICP pulse waveform was assessed based on manual
annotation of P1 and P2 positions performed by an expert researcher in every pulse. First, ICP and CBFV pulses
were aligned with regard to the pulse onset point in order to remove the time delay caused by the distance
between measurement sites. Pulses with distorted waveforms (e.g. containing short-term disturbances or non-
physiological peaks resulting from artefacts at the signal collection stage) were marked based on the researcher’s
experience and examples of valid and invalid pulses available in the literature (Cardoso et al 1983, Carrera et al
2010, Megjhani et al 2019) and excluded from further analysis. Next, peak height was calculated as the vertical
distance between the peak and the pulse onset point. An illustrative example of an ICP pulse waveform with peak
annotations is presented in figure 2(a). In rounded pulses with indistinguishable P1 the rough P1 position was
estimated based on the location of the systolic maximum of the CBFV signal in order to enable comparison
between the P1/P2 ratio and other indices in the same number of waveforms (figure 2(b)). The median error of
this method of P1 height assessment was estimated as 0.15% [—2.83% to 5.86%] based on comparison between
manually annotated P1 and positions derived from the CBFV pulses in 2388 randomly selected pulses where the
peaks are normally visible (see figures 3(a)—(c)).

2.3.2. Morphological classification

Classification of ICP pulse shapes was based on the method proposed in Nucci et al (2016) which takes into
account the overall shape of the waveform in terms of relative height and visibility of characteristic peaks but
does not require peak detection. In this work, ICP pulse shapes were classified manually by an expert researcher;
however, this task can be automated using machine learning algorithms, as shown in the original paper and
more recently in Mataczynski et al (2021). The following classes were identified: (a) class I, where all three peaks
(P1, P2, P3)are visible and the height of P1 exceeds the heights of P2 and P3; (b) class II, where all three peaks are
visible, and the heights of P1 and P2 are similar or P2 dominates over P1, but P1 dominates over P3; (c) class I11,
where all three peaks are visible and the heights of both P2 and P3 exceed the height of P1; (d) class IV, where the
pulse shape is so rounded that it contains only one clear maximum and the three peaks cannot be distinguished.
These criteria are visualized in figure 3. Based on the classification of individual pulses, each recording was
characterized by its dominant class, defined as the class which describes the majority of pulses in the selected
time period (at baseline and during the plateau phase of the test).

2.3.3. Ratio of pulse slopes

The RPS was estimated based on the slopes of the ascending parts of ICP and CBFV pulse waveforms. The
ascending part was defined at the portion of the signal from pulse onset point to maximum of the pulse contour.
First, the cosine value of the angle between the maximum of each pulse waveform and its beginning was
calculated. Note that in this case no additional pre-processing such as alignment of ICP and CBFV pulse onsets
was required. Next, RPS was determined as the quotient of the cosine value of CBFV and ICP pulses, described
as:
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Figure 3. [llustrative examples of four classes of intracranial pressure (ICP) pulses: (a) class I, (b) class II, (c) class IT1, (d) class IV.
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Figure 4. [llustrative example of the procedure for determining the angle between the beginning and maximum value of intracranial
pressure (ICP) and cerebral blood flow velocity (CBFV) pulse waveforms when: (a) both maxima are in similar positions and (b) the
maximum of ICP pulse wave is shifted to P2.

cos (Bcprv)

RPS = )
cos (aucp)

The RPS depends strictly on the position of the maximum in each pulse waveform (see figure 4).
If the maximum of the ICP pulse is located on the time axis at a position similar to the maximum of CBFV
(i.e. P1is the dominant peak), the slopes are also similar and RPS is close to 1. As the maximum of the ICP pulse
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wave is shifted to P2 or P3 while the location of the systolic peak of the CBFV pulse remains unchanged or is
slightly moved towards the onset of the pulse with rising ICP, RPS decreases below 1.

2.4. Statistical analysis

Non-parametric tests were used for statistical analyses (assumption of normality was rejected by the Shapiro—
Wilk test for the majority of variables). The relationships between CSF compensatory parameters and the ICP
pulse shape-derived indices were assessed using Spearman rank correlation coefficient (Rspearman)- The
Wilcoxon signed-rank test was used to compare median values of analysed parameters at baseline and during the
plateau phase of the infusion test. The level of significance was set at 0.05. All statistical analyses were performed
with Statistica 13.1 (Tibco, Palo Alto, CA, USA) software.

3. Results

The subjects comprised 16 men and 14 women with a median age 58 years [interquartile range (IQR) 36-67
years]. Ventricular dilation was diagnosed by a clinician based on the bicaudate index (BCI) and the width of the
third ventricle. According to age-dependent thresholds for BCI (Little et al 2008) and third ventricle width
(Meese et al 1980), every patient enroled in this study had an increased BCI (median 0.28, IQR 0.19-0.34) and
width of the third ventricle (median 13.06 mm, IQR 9.98-16.65 mm), which implied ventricular dilatation.
Based on the presence of infarcts and deep white matter lesions in cranial imaging, an independent neurologist
found evidence of ischaemia in seven patients. No patients presented signs of aqueductal stenosis.

An illustrative example of changes in physiological signals and derived indices over the course of the infusion
test is presented in figure 5.

Median values and lower and upper quartiles of compensatory parameters E, R, and RAP are given in
table 1. Changes in analysed parameters between baseline and the plateau phase of the test are provided in
table 2. The median RAP at baseline was elevated, suggesting reduced CSF compensatory reserve in the study
cohort. Baseline ICP pulse waves were pathological in shape, and both the P1/P2 ratio and RPS were reduced at
baseline, indicating diminished intracranial compliance.

All shape-derived parameters calculated at baseline (RPS, P1/P2 ratio, and dominant class of ICP pulse
shape) were significantly correlated with E, with the strongest correlation observed between RPS and E (see
figures 6(a)—(c)). There was also significant correlation between baseline RAP and E (figure 6(d)). Baseline RAP
was correlated with the P1/P2 ratio and RPS (see figures 7(a), (b)) but the association with dominant ICP pulse
class was on the border of statistical significance (Rspearman = 0.34, p = 0.064). No significant correlations were
found between any of the ICP pulse shape-related parameters (P1/P2 ratio, ICP pulse class and RPS) and either
Roup mean ICP, mean CBFV, pulse amplitude of ICP or pulse amplitude of CBFV at baseline. There were also no
statistically significant correlations between median values of shape-derived parameters calculated during
plateau phase (P1/P2 ratio, ICP dominant pulse class and RPS) and cerebrospinal compensatory parameters (E
and R,,0).

During the infusion test, both the RPS and the P1/P2 ratio decreased. The median value of the dominant
class of pulse ICP shape remained unchanged, but the IQR was shifted towards higher values (see table 2 for
detailed results of baseline versus plateau phase analysis). The magnitude of decrease in RPS during infusion was
inversely correlated with the P1/P2 ratio at baseline (figure 8). It was also positively correlated with the class of
ICP pulse shape at baseline, although this relationship was statistically insignificant (Rsperaman = 0.33,

p = 0.075). The degree of change in RPS between baseline and the plateau phase was not correlated with either
baseline ICP, AMP ICP, AMP CBFV,RAPor E.

4. Discussion

In this study we analysed changes in the slopes of the ascending parts of pulse ICP and CBFV waveforms and
showed that the ratio of these slopes (or, more precisely, the ratio of the cosines of the slope angle of CBFV and
ICP pulse waves) decreases with rising ICP during infusion. The magnitude of this decrease depends on the
baseline shape of the ICP pulse, which means that a normal or slightly pathological shape (P1/P2 ratio greater
than or alittle less than 1) at baseline is associated with larger drop in RPS during infusion. Finally, we found
significant correlation between baseline RPS and intracranial elasticity, suggesting usefulness of proposed index
for assessment of intracranial compliance without the need for volumetric manipulation.

Analysis of the P1/P2 ratio showed a significant drop during controlled rise of ICP performed in
hydrocephalus patients (Kazimierska et al 2021). Morphologically classified shapes of pulse ICP waveforms
changes towards more pathological patterns during elevation of ICP induced by infusion, as shown in Elixmann
etal (2012) and Nucci et al (2016). As in our study, Kazimierska et al (2021) observed the largest changes in
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Figure 5. [llustrative time trends of (from top to bottom) intracranial pressure (ICP), cerebral blood flow velocity (CBFV), peak-to-
peak amplitude of pulse ICP (AMP ICP), peak-to-peak amplitude of pulse CBFV (AMP CBFV), cerebrospinal compensatory reserve
index (RAP), pulse-by-pulse P1/P2 height ratio (P1/P2), dominant ICP pulse class and ratio of pulse slopes (RPS) obtained across the
entire infusion test for a single patient. The first shaded area indicates the baseline and the second the plateau phase of the test. Note
that P1/P2 ratio and RPS decrease whereas the dominant class of ICP pulse and RAP increase with rising ICP during infusion.

Table 1. Cerebrospinal fluid (CSF) compensatory parameters.
Medians and quartiles were calculated from all 30 infusion tests.

Parameters Median LowQ HighQ
E(ml™) 0.17 0.13 0.25
Rou (mmHg ml™ min™") 12.2 9.0 14.4
RAP index at baseline (a.u.) 0.62 0.39 0.75

E, intracranial elasticity; R,,, resistance to CSF outflow; RAP,
cerebrospinal compensatory reserve index; a.u., arbitrary units. E
and R, were calculated from the whole infusion test recording
using Marmarou’s model (Marmarou et al 1978) of CSF dynamics.

P1/P2 ratio during the infusion phase of the test in cases where baseline ICP waveform contained P1 dominating
over P2 (which means that the shape of ICP pulse wave was normal). A possible explanation for that observation
might be as follows. In patients with a normal shape of the ICP pulse waveform the ability to compensate
volumetric changes is likely preserved (the CSF system is highly compliant). Therefore, a wide spectrum of
morphological changes in the ICP pulse wave, and consequently in RPS, can be seen during a gradual rise in
mean ICP caused by infusion. In contrast, in patients demonstrating a pathological shape of the ICP pulse wave
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Figure 6. Relationship between intracranial elasticity (E) and baseline (a) dominant class of intracranial pressure (ICP) pulse, (b) P1
and P2 peak height ratio (P1/P2), (c) ratio of pulse slopes (RPS) of ICP and cerebral blood flow velocity and (d) cerebrospinal
compensatory reserve index (RAP). Exponential curve fitting was used to visualize the nonlinear relationships between analysed
variables.

Table 2. Median values (lower quartile, upper quartile) of physiological signals and calculated variables at baseline and during the plateau

phase of the test.

Parameters Baseline Plateau p-value
ICP (mmHg) 9.15(6.40,12.34) 21.7(17.6,26.9) 0.000 002
CBFV (cms™ ") 51.5(40.3,59.7) 47.7 (36.5,60.6) 0.000 058
AMP ICP (mmHg) 3.54(2.31,4.60) 7.4(5.8,11.5) 0.000 002
AMP CBFV (cm s~ ) 41.31(35.96,53.86) 41.68(35.29,53.98) 0.011
RAP (a.u.) 0.62(0.39,0.75) 0.74(0.66, 0.82) 0.033
ICP pulse dominant class (a.u.) 3(2,3) 3(3,4) 0.04
P1/P2 (a.u.) 0.58(0.50,0.91) 0.52(0.36,071) 0.000 09
RPS (a.u.) 0.80(0.56,0.92) 0.63(0.44, 0.80) 0.000 15

ICP, intracranial pressure; CBFV, cerebral blood flow velocity; AMP ICP, peak-to-peak amplitude of pulse ICP; AMP CBEV, peak-to-peak
amplitude of pulse CBFV; RAP, cerebrospinal compensatory reserve index; P1/P2, pulse-by-pulse P1/P2 height ratio; RPS, ratio of pulse
slopes; a.u., arbitrary units; p-value, probability level of Wilcoxon signed-rank test.

atbaseline the compensatory mechanisms are diminished and further modification of ICP pulse shape with
rising ICP is limited. This is reflected by a small (or absent) decrease or even a slight increase in RPS during
infusion. Interestingly, baseline RPS does not correlate with baseline mean ICP. No association with baseline
ICP was found for the P1/P2 ratio either (neither in our study nor in Kazimierska et al (2021)) or for pulse phase
shift (Kim ef al 2015). This supports the hypothesis that reduction in intracranial compliance may occur
independently of the mean ICP level. However, all analysed parameters estimated at baseline (RPS, P1/P2 ratio
and morphological class of ICP pulse shape) were associated with intracranial elasticity. It is worth noting that
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Figure 7. Relationship between cerebrospinal compensatory reserve index (RAP) at baseline and (a) P1 and P2 peak height ratio (P1/
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Figure 8. Correlation between decrease in the ratio of pulse slopes (RPS) of intracranial pressure and cerebral blood flow velocity and
P1 and P2 peak height ratio (P1/P2) at baseline. Note that patients with a slightly pathological or normal shape of the pulse waveforms
at baseline demonstrated a stronger decrease in RPS during the infusion test.

estimation of E requires the introduction of external volumetric change whereas analysis of RPS and ICP pulse
morphology is not additionally invasive.

The accordance of our findings with previously published results confirms the ability of RPS to assess the
state of CSF dynamics. The novel aspect introduced in our study is the simple, time-domain index for estimation
of intracranial compliance. Previous research (Kim et al 2015) focused on the spectral phase shift between ICP
and CBFV. Spectral analysis based on the Fourier transform is historically the first signal processing technique
that was used to investigate changes in the ICP pulse waveform (Portnoy and Chopp 1981, Czosnyka et al 1988,
Christensen and Borgesen 1989, Robertson et al 1989, Berdyga et al 1993). However, under clinical conditions,
with frequent sudden changes in pressure or cardiac arrhythmia, the signal stationarity requirements of the
Fourier transform are often not met. Moreover, the transmission from CBFV to ICP pulse is most likely
nonlinear (the pulse amplitudes of ICP and CBFV signals show a nonlinear relationship during the increase in
ICP induced by infusion; based on in-house research results, unpublished data), making spectral analysis
imprecise for processing of these signals. Therefore, the spectral approach may lead to unreliable results for pulse
phase shift estimation. RPS as a time-domain index is not burdened by this limitation. The proposed
methodology provides a relative measure that reflects how the ICP pulse waveform differs from the normal
shape without performing advanced morphological analysis. Moreover, examination of the relationship
between two signals rather than absolute changes in individual slopes has the advantage of providing reference
values and allowing the results to be presented in an easy to interpret linear scale. At normal compliance, with P1
as the dominant peak, the maximum of the ICP pulse contour correlates with the systolic peak of CBFV and the
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slopes are similar (RPS is close to 1). As intracranial compliance decreases and P2 starts to rise above P1, the
maximum moves towards the latter portion of the ICP waveform. The shape of the CBFV pulse also changes in
various haemodynamic conditions (Plougmann et al 1994, Aggarwal et al 2008, de Riva et al 2012, Lawley et al
2019, Khan and Wiersema 2020, Thorpe et al 2020). With rising ICP during infusion, the slope of CBFV pulse
slightly increases (which is due to increase in the CBFV pulse amplitude) while the slope of ICP decreases due to
changes in the pulse shape. Therefore, the ascending slopes of ICP and CBFV become increasingly divergent
(RPS is lower than 1). Finally, in contrast to the previous study (Kim et al 2015), we performed comparative
analysis with metrics based solely on the ICP signal, namely the P1/P2 ratio and ICP pulse class, and the results
show that RPS exhibits the strongest correlation with intracranial elasticity among the analysed indices.

Analysis of the P1/P2 ratio, although it is a very interesting method for intracranial compliance studies, requires
high-quality signals and advanced computational algorithms to precisely identify peaks in the ICP pulse contour.
Moreover, this approach fails in the case of invisible P1 or a round-shaped ICP pulse. In our study, when the first peak
of the ICP pulse was difficult to designate, P1 was denoted based on the location of the first peak in the CBFV pulse
wave. This solution gives only rough information about peak position and was used in our study to enable
comparative analysis of the P1/P2 ratio with both RPS and morphological class of ICP pulse shapes on exactly the
same number of pulses. Morphological classification of ICP pulse waveform shapes is also based on complex
algorithms and machine learning techniques (Elixmann et al 2012, Nucci et al 2016). Incorporation of new
computational methods in medicine is in line with the general advancement in the field of biomedical signal
processing and is not a limitation by itself, although the complexity of these methods may restrict their acceptance in
the medical community and delay introduction into clinical practice. However, the limitation of the morphological
shape classification is its scale narrowed down to 4 (or 5; Elixmann ef al 2012) general categories. Consequently, many
similar shapes of ICP pulse waveform fall within one morphological class. Although the pulses are alike in terms of
overall configuration of peaks and notches, the height of their peaks or the slope of the ascending part of the pulse
waveform may be slightly different. Such a coarse classification may not be sensitive enough to capture subtle
differences. A new, extended classification with additional classes of ICP pulse waveform shapes would probably be
required for more accurate assessment of changes in intracranial compliance. A limitation of this method is also
reflected in weak or no correlation between baseline dominant class of ICP pulse shape and both E and RAP at
baseline.

On the other hand, RPS shows the strongest associations with CSF compensatory indices among the analysed
pulse shape-related parameters. It has a simple interpretation (values close to 1 denote good compliance whereas
values approaching 0 denote low compliance); its assessment does not require advanced, complex computational
methods; it allows for continuous estimation of C; in real time; and it can be easily implemented in computer-based
monitoring systems. RPS represents a method free of any additional risks to the patient as it is not additionally
invasive. In most clinical settings, ICP and CBFV are often monitored simultaneously and in a continuous way,
especially in patients in whom the assessment of cerebral autoregulation and intracranial compliance is indicated.

5. Limitations

The study was performed with a small number of patients, and the sample size was strictly influenced by case
selection requirements. Only adult patients with NPH symptoms and with pre-implanted Ommaya reservoirs
were enroled in the study to ensure that the ICP and CBFV measurement sites were located as close as possible
and the time delay between the pulses (resulting from the difference in the place of measurement) was minimal.
Moreover, the configuration of peaks in the ICP waveform, and thus its shape and the slope of the ascending
part, may differ depending on the site of measurement of the ICP signal. For this reason, we did not analyse
patients in whom the infusion test was performed vialumbar puncture. As lumbar puncture is the primary
approach in infusion studies, the requirement for a pre-implanted Ommaya reservoir significantly reduced the
number of eligible patients. Additionally, TCD measurement is not part of routine clinical investigation in
NPH patients, and in some patients CBFV measurement was not feasible due to an insufficient acoustic
temporal bone window (Purkayastha and Sorond 2012), which further reduced the number of available
recordings. Due to the retrospective nature of the analysis, it was not possible to further increase the sample size.
However, the database selected for this study is a unique set of infusion test recordings with simultaneous CBFV
recordings, and not using it in favour of a new database could be considered a waste of time, money and
resources given the aim of this analysis.

Specifically, the primary aim of our study was to find out if there are relationships between CSF
compensatory parameters and the ICP pulse shape-derived indices using the Spearman rank correlation
coefficient. Based on our results, we found that there are such relationships, and the value of | Rgpearman| ranged
from 0.38 to 0.55 depending on the correlation tested. Our most important conclusion is the existence of a
relationship between RPS and E (Rspearman = —0.55, p = 0.0018). A sample of 30 is enough to achieve 80%
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power to detect Rgpearman = 0.5 using a two-tailed test of Hy: ps = 0 with a significance level of 0.05 (May and
Looney 2020). In this study we chose to focus on a homogeneous population, therefore a small sample size was
sufficient to reflect the correlation. However, in a prospective study, a priori calculated sample size should be
larger than 30 to detect Rspearman lower than 0.5, and the results of the study should be regarded as preliminary
and repeated on a larger sample size of prospectively collected data.

Another limitation is that we did not routinely monitor potential changes in end-tidal carbon dioxide (EtCO,)
during the infusion study. Change in EtCO, would lead to changes in cerebral blood volume and subsequent
vasogenic changes in ICP, seen not as vasocycling (B waves) but rather a trend drift of ICP, on top of the response to
infusion. This would certainly disturb a monoexponential shape of the pressure-volume curve. Such changes were
not present in our recordings. However, alterations in cerebrovascular tone activated by changes in EtCO, may have
an impact on the results of the infusion test (Czosnyka et al 1999), therefore in further study it should be monitored
and kept as stable as possible.

Additionally, there is one technical consideration. In order to reduce the divergence in ICP peak
annotations, all ICP signals were marked by a single experienced researcher, and the ICP pulse shape
classification was performed manually (unlike previous studies using machine learning methods). Such
methodology may have introduced operator bias resulting from the annotator’s experience.

6. Conclusions

The ratio of the slopes of ascending parts of pulse ICP and CBFV waveforms is related to intracranial elasticity in
NPH patients. Results of this study show that RPS may be a promising methodological tool to monitor brain elastic
properties with no additional volumetric manipulation required. In addition to hydrocephalus, this technique could
also be applicable to other groups where CBFV and ICP are routinely monitored, such as after traumatic brain injury
or subarachnoid haemorrhage. Further research is needed to investigate whether RPS is related to treatment
outcomes in NPH patients and whether the proposed methodology can be applied to a wider group of neurological
disorders.
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Peak appearance time in pulse
waveforms of intracranial
pressure and cerebral blood flow
velocity
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Agnieszka Uryga®, Zofia Czosnyka?, Magdalena Kasprowicz*
and Marek Czosnyka?®>!

Department of Biomedical Engineering, Faculty of Fundamental Problems of Technology, Wroclaw
University of Science and Technology, Wroclaw, Poland, ?Brain Physics Laboratory, Division of
Neurosurgery, Department of Clinical Neurosciences, Addenbrooke’s Hospital, University of
Cambridge, Cambridge, United Kingdom, ®Institute of Electronic Systems, Faculty of Electronics and
Information Technology, Warsaw University of Technology, Warsaw, Poland

The shape of the pulse waveforms of intracranial pressure (ICP) and cerebral
blood flow velocity (CBFV) typically contains three characteristic peaks. It was
reported that alterations in cerebral hemodynamics may influence the shape of
the pulse waveforms by changing peaks’ configuration. However, the changes
in peak appearance time (PAT) in ICP and CBFV pulses are only described
superficially. We analyzed retrospectively ICP and CBFV signals recorded in
traumatic brain injury patients during decrease in ICP induced by hypocapnia
(n = 11) and rise in ICP during episodes of ICP plateau waves (n = 8). All three
peaks were manually annotated in over 48 thousand individual pulses. The
changes in PAT were compared between periods of vasoconstriction (expected
during hypocapnia) and vasodilation (expected during ICP plateau waves) and
their corresponding baselines. Correlation coefficient (rs) analysis between
mean ICP and mean PATs was performed in each individual recording.
Vasodilation prolonged PAT of the first peaks of ICP and CBFV pulses and
the third peak of CBFV pulse. It also accelerated PAT of the third peak of ICP
pulse. In contrast, vasoconstriction shortened appearance time of the first peaks
of ICP and CBFV pulses and the second peak of ICP pulses. Analysis of individual
recordings demonstrated positive association between changes in PAT of all
three peaks in the CBFV pulse and mean ICP (rs range: 0.32—0.79 for significant
correlations). Further study is needed to test whether PAT of the CBFV pulse
may serve as an indicator of changes in ICP—this may open a perspective for
non-invasive monitoring of alterations in mean ICP.

Abbreviations: ABP, arterial blood pressure [mm Hg]; C,, normalised compliance of cerebral arterial
bed [cm/mm Hgl; C,BV, normalised cerebral arterial blood volume [cm]; CBF, cerebral blood flow
[cm?/s]; CBFV, cerebral blood flow velocity [cm/s]; CPP, cerebral perfusion pressure [mm Hgl; Fn, nth
peak of CBFV pulse; HR, heart rate [1/min]; tg,, appearance time of the nth peak of CBFV pulse [ms];
ICP, intracranial pressure [mm Hgl; MOCAIP, morphological clustering and analysis of continuous
intracranial pressure; PAT, peak appearance time; Pn, nth peak of ICP pulse; tp,, appearance time of the
nth peak of ICP pulse [ms]; TBI, traumatic brain injury.
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Introduction

Both intracranial pressure (ICP) and cerebral blood flow
velocity (CBFV) signals have a pulsatile character due to
pulsations of arterial blood pressure (ABP) and cerebral arterial
blood volume (C,BV) during the cardiac cycle. In normal
conditions, the ICP pulse contains three local maxima (called
peaks, see Figure 1A). The first peak (P1) is associated with the
systolic peak of ABP and CBFV pulses and the second (P2) with
the maximum of C,BV pulse; the origin of the third peak (P3) is
not well described (Carrera et al, 2010). However, it is
hypothesized that P3 may be related to venous blood outflow
(Czosnyka and Czosnyka, 2020). Changes in the shape of the ICP
pulse waveform have been linked to rises in mean ICP (Chopp and
Portnoy, 1980; Contant et al., 1995) or to reduced ability of the
cerebrospinal system to compensate for volume increases
(i.e., diminished cerebrospinal compensatory reserve) (Heldt
et al,, 2019). It is assumed that with higher ICP the buffering
capacity of the system is compromised. However, at normal ICP,
the compensatory reserve can also be affected due to the
cerebrospinal fluid and cerebral blood volume already displaced
from the intracranial space or brain lesions secondary to injury. At
good compensatory reserve, P1 is usually the highest in
comparison to the other two (P2 and P3) (Cardoso et al,
1983). Under pathophysiological conditions, with rise in mean
ICP and/or reduction of intracranial compliance, initially the
amplitudes of the first two peaks (P1 and P2) increase, then

observation, the ratio of amplitudes of peaks P1 and P2 (P1/
P2) was proposed to reflect intracranial compliance (Cardoso et al.,
1988) and its usefulness to assess changes in status of
compensatory reserve has been demonstrated (Kazimierska
et al., 2021). Moreover, other studies showed that changes in
ICP pulse peak configuration may reflect intracranial hypertension
(Hamilton et al., 2009; Hu et al,, 2010b) and may be associated with
impaired cerebral autoregulation (Hu et al, 2010a) and
cerebrovascular modulation (Asgari et al., 2011).

A typical CBFV pulse also exhibits three peaks (Kim et al.,
2011) (see Figure 1B). The first peak (F1), linked with the ejection
of blood from the left ventricle of the heart, is usually dominant.
The second (F2) is related to blood pulse wave reflection from
closing heart valves, and partially the Windkessel effect (releasing
of the energy stored in elastic walls of vessels to the blood flow).
The third peak (F3) is associated with diastolic blood flow
(Aggarwal et al., 2008; Khan and Wiersema, 2020). The height
of peaks F1 and F2 decreases with age and this decline is usually
more pronounced for F1, meaning that the second peak may
become dominant (Fliick et al., 2014). The ratio of the first two
peaks (F2/F1) is called the augmentation index (AI) (Wilkinson
et al,, 1998; Kohara et al., 2005). It was adopted from studies on
the radial pressure pulse waveform and is considered an
estimator of cerebrovascular stiffness (Kurji et al., 2006; Fliick
et al., 2014). The shape of the CBFV pulse also changes with
alterations in mean ICP. It has been described in patients with
acute liver failure that with ICP rise, the amplitude of F1 increases

P2 becomes dominant (Germon, 1988). Based on this and the peak becomes more spiky, the diastolic flow phase
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FIGURE 1

An example of normalized pulses of intracranial pressure (ICP) and cerebral blood flow velocity (CBFV) with annotated peaks (P1, P2, P3 for ICP
pulse and F1, F2, F3 for CBFV pulse) and peak appearance times (tp,—peak appearance time of the nth peak of ICP pulse, tg,—peak appearance time of

the nth peak of CBFV pulse).
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becomes longer, and end diastolic velocity decreases (Aggarwal
et al,, 2008). As mean ICP continues to increase, the F2 peak
disappears from the CBFV waveform, mainly due to external
compression of the vessel wall leading to reduced vascular
compliance and resulting in damping of the Windkessel effect
(Aggarwal et al, 2008; Khan and Wiersema, 2020). Similar
changes in the CBFV waveform were noticed in patients after
traumatic brain injury (TBI) during moderate rises in ICP. When
mean ICP increases, the amplitude of F3 decreases and the
systolic part of the pulse (the FI region) becomes more
dominant (Kim et al., 2013), increasing TCD pulsatility index
(De Riva et al., 2012).

While the parameters of ICP and CBFV waveforms related to
peak height were investigated in a broad context (Aggarwal et al.,
2008; Kim et al., 2013, 2011; Anile et al., 2014; Dias et al., 2014;
Cardim et al.,, 2017; Kazimierska et al., 2021), peak appearance
times (PATS; also called peak latency) were seldom studied and
always as secondary indices complementing the analysis of peak
heights. Nonetheless, in several studies using the Morphological
Clustering and Analysis of Continuous Intracranial Pressure
(MOCAIP) algorithm (Hu et al, 2009) PATs were suggested
to be influenced by changes in cerebral hemodynamics (Hu et al.,
2010a; Asgari et al,, 2011; Kim et al,, 2011). Therefore, in this
work, we aimed to extensively analyze how the PATSs of the ICP
and CBFV pulses change during vasoconstriction (induced by
hypocapnia) and vasodilation (accompanying ICP plateau
waves) in TBI patients. Additionally, we aimed to investigate
the relationship between PAT and changes in ICP during
hypocapnia and ICP plateau waves.

Methods
Patient cohort

We analyzed retrospectively high frequency recordings of ICP,
CBFV, and ABP signal from a database of 345 adult TBI patients
hospitalized ~ at ~ Addenbrooke’s  Hospital ~ (Cambridge,
United Kingdom) between 1992 and 2009. The patients were
sedated and mechanically ventilated. Decreases in ABP resulting
in reductions of cerebral perfusion pressure (CPP) below 60 mm Hg
were managed with fluid loading and dopamine injections
(2-15 ug kg™ min™"), and if required, norepinephrine injections at
a rate of 0.5 ug kg™ min™". If ICP rose above 20 mm Hg, boluses of
mannitol were administered (200 ml of 20% solution over a period of
20 min or longer) and the ventilation volume was increased in order
to achieve mild hypocapnia (partial pressure of arterial CO, range:
28-35 mm Hg).

All signals were recorded as part of standard clinical
daily monitoring of
2001). This form of
accepted by the
multidisciplinary Neurosciences Critical Care Unit (NCCU)

procedures aimed at cerebral

autoregulation (Czosnyka et al,

multimodal ~brain monitoring was
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user committee before 1997. After 1997, regional ethical
committee approval was obtained (30 REC 97/291) for
anonymized data recording. The data was fully anonymized
with no risk of any data protection issues and the study was
conducted in accordance with the principles embodied in the
Declaration of Helsinki.

Data acquisition and monitoring

CBFV was monitored in the M1 segment of middle cerebral
artery using transcranial Doppler ultrasonography systems Multi
Dop X4 (DWL Elektronische Systeme, Sipplingen, Germany) or
Neuroguard (Medasonic, CA, United States) with a 2-MHz probe.
The side of TCD monitoring was the same as the side of ICP probe
insertion, which was chosen individually for every patient. ICP was
monitored using intraparenchymal probes (Codman & Shurtleff,
MA, United States or Camino Laboratories, CA, United States). ABP
was monitored invasively from the radial artery using pressure
monitoring kits (Baxter Healthcare CA, United States; Sidcup,
United Kingdom). All signals were recorded simultaneously with
the sampling rate of 50 Hz using an analog-to-digital converter
(DT9801, Data Translation, Marlboro, Mass, United States) and
software for waveform recording (WREC, W. Zabolotny, Warsaw
University of Technology, Poland) or BioSAn (University of
Cambridge, United Kingdom) software. The end tidal CO, level
was controlled but was not monitored continuously.

Plateau waves

A total of 20 TBI patients with recorded ICP plateau waves
were selected for the plateau wave group. Initial inclusion
criterion was simultaneous recordings of ICP and CBFV
signals during an episode of plateau wave. This criterion was
the primary reason for the low number of identified patients as
CBFV was monitored daily for periods of 10 min to 1h and
therefore, the probability of capturing a plateau wave within the
limited time of CBFV monitoring was low. Median age of
patients was 29 years (interquartile range (IQR): 20-44 years)
and 25% of the group were female. Median Glasgow Coma Scale
score at admission was 5 (range: 3-12). Monitoring of the CBFV
signal was associated with a daily investigation of cerebral
autoregulation (Czosnyka et al., 1999).

Plateau waves were identified post-recording during offline
analysis with the following criteria: mean ICP elevation above
40 mm Hg, relative mean ICP increase greater than or equal to
15 mm Hg, and CPP decrease greater than or equal to 10 mm Hg
for over 3 min. The definition of plateau wave followed the
criteria from experimental work (Rosner and Becker, 1984) as
closely as possible but taking into account the clinical
management of prolonged ICP increases.

This material was analyzed in (Kim et al., 2009; De Riva et al.,
2012; Varsos et al., 2013), however not in the context of peak
appearance times.
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Included n=29 TBI patients
with recorded ICP and CBFV
signals during
hypocapnia

Included n=20 TBI patients
with recorded ICP and CBFV
signals during episode of
plateau wave

Excluded (n=18):

* Low quality of ICP signal resulting in
peaks indistinguishability (n=17)

* Invisible P1 or P3 (n=1)

Excluded (n=12):

* Invisible P2 or F2 (n=5)

* Invisible P3 and F3 (n=1)

¢ Low quality of ICP signal resulting in
peaks indistinguishability (n=4)

* Low quality of CBFV signal resulting in
peaks indistinguishability (n=2)

Included (n=11):

* Good quality recordings of both: ICP and
CBFV signal with P1, P2, P3, F1, F2, F3
peaks visible over the whole recording

Included (n=8):

* Good quality recordings of both: ICP and
CBFV signal with P1, P2, P3, F1, F2, F3
peaks visible over the whole recording

FIGURE 2

Flow diagram of the exclusion process performed to select viable signals with a recorded period of hypocapnia or ICP plateau wave.

Hypocapnia

29 TBI patients who underwent (based on clinical indications) a
controlled mild decrease in PaCO, with a simultaneous recording of
ICP and CBFV signals were selected for the hypocapnia group
(Puppo et al., 2020). Median age of the patients was 39 years (range:
17-70 years) and 21% were female. Median Glasgow Coma Scale at
admission was 6 (range: 3-12). To perform CO, change, the
ventilator minute volume was increased by 15-20% after
acquiring baseline data for 20 min. The lowest allowed PaCO,
was 26 mm Hg and the lowest allowed jugular bulb saturation
was 55%. If these values were reached, hyperventilation was
immediately stopped. A 10-min stabilization period was followed
by a 50-min stable hyperventilation period during which the
ventilator settings remained unchanged. PaCO, values were
determined by arterial blood gas analysis at the beginning and at
the end of the stable hyperventilation period to validate end-tidal
carbon dioxide values. The study protocol was presented
prospectively to the multidisciplinary NCCU user committee to
address ethical issues concerning the publication of these data which
were routinely collected as a part of standard clinical monitoring.
The same material was previously analyzed in (Steiner et al.,, 2004;
Carrera et al,, 2011; Puppo et al,, 2020; Ziétkowski et al., 2021a),
however not with reference to peak appearance times. We wish to
thank Dr L. Steiner for sharing the material recorded as a part of his
PhD project in Cambridge.

Data analysis

Pre-processing

Recordings from the preliminarily selected patient groups
were visually inspected in ICM + software (Cambridge Enterprise
Ltd., Cambridge, United Kingdom) to eliminate signals with
insufficient quality or indistinguishable peaks in the ICP or

Frontiers in Physiology

CBFV pulses over the majority of the recording time. The
exclusion process is presented in Figure 2.

Eight recordings with ICP plateau waves and 11 recordings
during hypocapnia (each recording was taken from a different
patient, with no overlapped data) were included in the final
group. Two periods were manually selected from each
recording for further analysis: approximately 15 min (or less if
any gap in the signals occurred) of good quality signals preceding
hypocapnia or ICP plateau wave (baseline period) and a minimum
of 10 min of good quality signals during hypocapnia phase or the
entire plateau wave (stable period). The baseline period was
defined as the part of the recording before the change in ICP
associated with hypocapnia or plateau wave occurred. The plateau
phase was designated as the period in which mean ICP was greater
than or equal to 90% of the maximal ICP value observed during the
plateau wave. The hypocapnia period was selected from the
recording when mean ICP decreased below 110% of minimal
observed ICP value and ended either when mean ICP passed the
110% threshold again or the recording ended or the duration of the
selected interval reached 800s. Duration of selected analysis
periods was affected mainly by the availability of non-disrupted
recordings and the duration of each plateau waves. The
distribution of these times is presented in the Results section.

All signals were up-sampled to the frequency of 200 Hz with
simple linear interpolation to increase their temporal resolution
and enable precise manual annotation of the peaks. In order to
remove high-frequency noise from both ICP and CBFV signals, a
low-pass filter with cut-off frequency of 12 Hz was applied. The
cut-off frequency was selected based on previous analyses
showing that the power of the ICP signal is mostly contained
in the range below 8 Hz (Calisto et al., 2010). Individual pulse
onset points were detected with modified Scholkmann algorithm
(Bishop and Ercole, 2018) and the pulses were normalized to
0-1 range. Heart rate was calculated based on the duration of
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FIGURE 3

An example of smoothed (within the window of 40 pulses) recordings from a single patient during hypocapnia. From top to bottom: intracranial
pressure (ICP), cerebral blood flow velocity (CBFV), peak appearance times (PATs) of the first, second, and third ICP peaks (tpy, tpo, tps) and the first,
second and third CBFV peaks (tr1, tr2, trz). Shaded areas indicate selected periods of baseline and hypocapnia

individual CBFV pulses: 1/duration. Pulse-by-pulse analysis of
the ABP signal was not performed as it could be disturbed by the
(ABP: peripheral
measurement; CBFV and ICP: intracranial measurement).

distance between measurement sites

Peak annotation

A single researcher (AP) annotated all three peaks in every
reliable pulse of ICP and CBFV (P1, P2, P3 and Fl1, F2, F3,
respectively) or marked the pulse as invalid if any of the three
peaks was indistinguishable or the shape of the pulse was distorted.
Distorted pulses were identified based on examples shown in
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previous studies on ICP and CBFV pulse waveforms (Lee et al,
2019; Megjhani et al.,, 2019; Ziotkowski et al., 2021b; Mataczynski
et al, 2021) to exclude, among others, non-physiological signal
values resulting from artifacts at the signal collection stage. The peak
appearance times were then calculated for every reliable pulse as the
time interval between the local minimum preceding the ascending
slope of the pulse and the annotated position of a peak. An example
of ICP and CBFV pulses with peak appearance times is visualized in
Figure 1. The appearance times of the first, second, and third peak
were named tpy, tp; and tps for ICP pulses (Figure 1A) and tg;, tgy, tys
for CBFV pulses (Figure 1B). The annotation process and
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FIGURE 4

An example of smoothed (within the window of 40 pulses) recordings from a single patient during the plateau wave. From top to bottom
intracranial pressure (ICP), cerebral blood flow velocity (CBFV), peak appearance times (PATSs) of the first, second, and third ICP peaks (tpy, tp, tpz) and
the first, second and third CBFV peaks (tri, tro, tr3). Shaded areas indicate selected periods of baseline and the flat part of the plateau wave

calculation of all parameters were performed using programs
custom-written in Python 3.7.

Analysis of changes in peak appearance times

ICP, CBFV (averaged over every single pulse) and PAT time
courses in each recording were smoothed with a moving average
filter (window length: 40 pulses, moved every single pulse). All
physiological signals and PATs were plotted over time
individually for each patient. Examples of such plots are
presented in Figure 3 and Figure 4.
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In further analysis, the mean values of ICP and CBFV peak
appearance times were calculated over every baseline period and
the subsequent period of hypocapnia or plateau phase in order to
assess the direction of changes in each signal.

Statistical analysis

Non-parametric tests were used for statistical analyses
(assumption of normality was rejected by the Shapiro-Wilk test
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TABLE 1 Medians, upper quartiles, and lower quartiles (in brackets) of physiological parameters: intracranial pressure (ICP), arterial blood pressure (ABP),
cerebral blood flow velocity (CBFV) and heart rate (HR).

Parameter

Pre-hypocapnia baseline

n=11

Hypocapnia

Pre-plateau wave baseline

n=28

Plateau wave

ICP [mm Hg] 14.63 (9.10; 16.43) 9.94 (4.30; 12.10) 19.86 (17.84; 24.22) 44.14 (40.50; 46.94)
p = 0.003 p=0012
ABP [mm Hg] 76.67 (71.78; 82.19) 81.80 (74.67; 84.24) 76.56 (73.20; 84.93) 75.76 (72.50; 80.90)
p=ns p=ns
CBFV [em/s] 57.84 (51.95; 69.70) 51.11 (44.51; 55.25) 51.22 (35.53; 58.98) 39.53 (29.29; 56.73)
p = 0.003 p=0.025
HR [1/min] 74.66 (69.75; 78.04) 76.69 (73.04; 80.42) 69.10 (62.66; 79.08) 69.79 (60.43; 80.97)
p=ns p=ns
n-number of patients in the group; p-p-value of Wilcoxon signed rank test; ns means p-value greater than 0.05.
for the majority of variables). The distributions of calculated values and hypocapnia or between baseline and plateau waves. ICP at
of physiological signals and indices were described with the pre-plateau wave baseline was higher than at pre-hypocapnia

median and the upper and lower quartiles. The differences in baseline (p = 0.006).

physiological signals and indices between ICP plateau phase or

hypocapnia and corresponding baselines were tested with

Wilcoxon signed rank test. Spearman’s correlation coefficients Changes in peak appearance times

were calculated individually for each patient between PATs and

ICP time series. The significance level was set at 0.05 in all analyses. PAT of the first peak of ICP and CBFV got shorter during

hypocapnia and longer during plateau waves (see Figure 5).

During plateau waves P3 appeared earlier, whereas

Results F3 appeared later. Second peak of ICP appeared earlier with
hypocapnia. All other appearance times did not change

Number of peak annotations and duration significantly. The direction of changes (acceleration or delay)

of selected analysis periods in PATs during hypocapnia and plateau waves are schematically

presented in selected individual pulses in Figure 6 and Figure 7,

In the plateau wave group of 8 recordings, all three peaks respectively.

were annotated in 11,056 ICP pulses and 9 695 CBFV pulses (8

473 common pulses). In 11 hypocapnia recordings, the peaks

were annotated in 16,991 ICP pulses and 24,111 CBFV pulses Association between changes in peak

(15,567 common pules). The differences in number of annotated appearance times and changes in mean

pulses in ICP and CBFV are mainly due to signal artifacts and intracranial pressure

indistinguishability of any of three peaks in a pulse. Median

length of the hypocapnia period and the baseline preceding The changes in PAT of all three peaks in the CBFV pulses

hypocapnia were 700s (IQR: 673-750s) and 800s (IQR: were positively correlated with changes in ICP in almost all
800-900 s), respectively. Median length of the plateau period individual recordings—see Table 2. This means that during a
and the baseline before the plateau wave were 275s (IQR: decrease in ICP induced by hypocapnia PAT of all three peaks of

223-470s) and 330 s (IQR: 275-425 s), respectively. CBFV pulses got shorter in all individual recordings. Opposite

changes took place during an increase in ICP related to episodes

of ICP plateau waves (PATs of all three peaks in CBFV pulse got

longer in almost all individual recordings except for PAT of the

second CBFV peak. PAT of F2 was not correlated with mean ICP
ICP decreased during hypocapnia and increased during in 1 out of 9 recordings (11%) during plateau waves).

plateau waves (see Table 1). CBFV decreased in both groups, Similar behavior was observed for the first peak of ICP

while ABP remained stable. HR did not change between baseline pulse—see Table 2. PAT of P1 got longer when ICP increased

Changes in physiological signals
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FIGURE 5

Peak appearance times (PATSs) of the first, second and third peaks of intracranial pressure (P1, P2, P3) and cerebral arterial blood flow velocity (F1,
F2, F3). Box-plots in the left column present PATs during hypocapnia and preceding baseline. Right column shows PATs during ICP plateau waves
and corresponding baselines. N—number of patients in the group, p—p-value of Wilcoxon signed rank test, ns—p-values greater than 0.05.
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Observed changes in peak appearance times during hypocapnia presented in handpicked pulse waveforms of intracranial pressure (ICP, left-
hand charts) and pulse cerebral blood flow velocity (CBFV, right-hand charts). The arrows indicate direction of changes in peak appearance times.

during plateau wave and shorter (significant correlations were
found for 75% of analyzed recordings) with decreasing ICP
during hypocapnia. During plateau waves there were also
strong correlations between PAT of the second and third peak
of ICP pulse and ICP (PATs of P2 and P3 got shorter with rising
ICP). Shortening of PATSs of P2 and P3 during a decrease in ICP
associated with hypocapnia was less significant.

Discussion

Potential mechanism of changes in PATs
of CBFV pulse

We observed that the first peak of CBFV pulse appears earlier
during a slight drop in mean ICP induced by hypocapnia and
appears later, together with F3, with a rise in mean ICP during
plateau wave. As both conditions are associated with cerebral
vascular changes, hypocapnia-induced vasoconstriction and
plateau wave-induced vasodilation may be the factors affecting
PATs of CBFV pulses. During hypocapnia, the vessels become
stiffer which causes a decrease in C, (compliance of the cerebral
arterial bed) (Carrera et al., 2011; Ziotkowski et al., 2021a). Under
normal conditions, the ABP forward wave causes an elastic
expansion of the artery against the surrounding tissue. This
expansion is greater if the difference between ABP and ICP is
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bigger. After the maximum of the systolic pressure wave passes,
the artery returns to its original diameter, returning energy to the
flow, which can be observed as acceleration in flow velocity. With
stiffening of the vessels (such as induced by hypocapnia), the
degree of artery expansion is smaller and the velocity of the
forward traveling wave is greater. As a result, the artery wall
transfers the energy to the flow faster (Laurent et al., 2006;
Aggarwal et al., 2008; Fliick et al., 2014), resulting in earlier
appearance of F1.

The vascular changes that take place during ICP plateau
waves are more complex. Firstly, in response to the initial sudden
drop in mean ABP, cerebral vasodilation occurs to sustain
cerebral blood flow at a physiological level. Along with an
increase in mean ICP, it results in an increase in C, (Carrera
etal., 2011; Ziotkowski et al., 2021a). As the ICP plateau phase is
achieved, the vasodilation is sustained until the vasoconstriction
process begins (usually for several minutes), which leads to a
return to the level of vascular tone preceding the plateau or to a
new level of vascular tone (Rosner and Becker, 1984). As
mentioned before, the arterial pressure wave propagation
velocity depends on vascular stiffness. Due to vasodilation at
the beginning of the ICP plateau wave, the vessels become less
stiff, resulting in slower propagation of arterial pressure
waveform and, as a consequence, later appearance of F1 and
F3. Similar observation regarding the latency of CBFV onset was
noted during cerebral vasodilation in (Kim et al., 2011).
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FIGURE 7
Observed changes in peak appearance times during episodes of intracranial pressure (ICP) plateau waves presented in handpicked pulse
waveforms of ICP (left-hand charts) and cerebral blood flow velocity (CBFV, right-hand charts). The arrows indicate direction of changes in peak
appearance times.

TABLE 2 Correlation analysis of individual ICP recordings (the whole monitoring period-from the beginning of baseline to the end of hypocapnia/plateau
wave). Median Spearman’s correlation coefficient (rs) values between mean intracranial pressure (ICP) and mean peak appearance times calculated from all
statistically significant individual correlations with each group.

Group Hypocapnia ICP | Plateau wave ICP
vs mean ICP [mm Hg]

tpy [ms] 0.70 (0.25; 0.79) pgs = 100% 0.77 (0.62; 0.83) py, = 75%
tp, [ms] 0.65 (0.32; 0.78) pes = 100% -0.74 (-0.86; -0.05) p, = 100%
tps [ms] 0.16 (-0.51; 0.32) py, = 100% -0.83 (-0.94; -0.73) pe, = 100%
tpy [ms] 0.56 (0.38; 0.69) pes = 100% 0.79 (0.61; 0.88) p., = 100%
t [ms] 0.32 (0.06; 0.60) pe, = 100% 0.53 (0.35; 0.73) py, = 89%
tes [ms] 0.33 (-0.24; 0.56) pe, = 100% 0.65 (0.55; 0.85) pes = 100%

ton appearance time of the nth peak of the ICP, pulse, tp,-appearance time of the nth peak of the cerebral blood flow velocity (CBFV) pulse. Every cell contains the median of individual r,,
values, interquartile range (in brackets) and the percentage of statistically significant correlations (ps).

Potential mechanism of cha nges in PATs baseline. As both P1 and F1 are associated with the systolic peak
of pUlSG ICP of the ABP pulse (Carrera et al., 2010), the mechanism of changes
in PAT of P1 may also be related to the propagation velocity of

We observed that appearance time of P1 tends to change in the arterial pressure waveform which is modulated by the
the same direction as appearance time of F1 as they appear earlier vascular = stiffness—the stiffer the vessel, the higher the
with hypocapnia and later during plateau wave compared to pressure waveform velocity and the earlier the appearance of
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the first peak. Opposite situation takes place during plateau
wave-the vessel becomes less stiff and the pressure waveform
velocity decreases resulting in later appearance of P1.

In turn, during hypocapnia PAT of P2 shortens. P2 was
suggested to be associated with the maximum of the C,BV pulse,
and the shape of the C,BV pulse was shown to change with mean
ICP level in normal pressure hydrocephalus and in TBI patients
(Carrera et al., 2010). However, the changes in C,BV pulse shape
have not yet been well described, therefore it can only be assumed
that the changes in PAT of P2 are potentially linked to the
changes in C,BV pulse shape. Further studies are required to
answer the question how these shapes of ICP and C,BV pulses
are related to each other and why changes in PAT of P2 are
significant during hypocapnia but are not clearly visible during
ICP plateau waves.

The origin of P3 is still unknown; however, it was
hypothesized to be associated with the shape of the C,BV
pulse (Carrera et al, 2010) or with venous blood outflow
2020).
unpublished observations of the relationship between the

(Czosnyka and Czosnyka, According to our
shapes of C,BV and ICP waveforms, the association between
P3 and the shape of the C,BV waveform is very likely.
Nevertheless, a further study on the shape of C,BV pulses
may help to better understand the mechanism of changes in
PAT of P3 and may lead to establish a new methodology for non-

invasive estimation of the shape of ICP pulse.

Relation with previous studies

Table S1 provided in the Supplementary Materials contains a
synopsis-review of other studies on the morphology of intracerebral
pulse waveforms. It is worth noting that most of previous research
presented in the table focused on peak magnitudes rather than peak
appearance times. Nevertheless, we can refer our results to previous
investigations using the MOCAIP algorithm to derive
morphological characteristics of ICP pulses (Hu et al., 2010b). It
has been shown that under the conditions of increased ICP, the time
period between P3 and P1 decreases in comparison with normal ICP
levels. Therefore, our observations about the decrease in tp; and
increase in tp; during plateau waves are in line with those previous
results. It is also known that the shape of the ICP waveform changes
with rising mean ICP value (Cardoso et al, 1983; Contant et al,
1995). The normal shape of ICP pulse observed while mean ICP is at
a physiological level and cerebrospinal compliance is high resembles
a saw-tooth with three distinct peaks whereas during significantly
elevated ICP, the pulse is pathologically rounded and the peaks
cannot be recognized. In our study, we observed that PAT of
P3 decreases whereas PAT of P1 increases during plateau waves.
This reflects the pathological deformation of ICP pulse waveform
and the transition from the physiological, triphasic waveform to the
pathological, rounded shape with only one distinguishable peak
(P1 and P3 move toward P2, resulting in rounding of the pulsation).
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Such shape transformation, along with observed changes in PATs,
may suggest that with increasing ICP, all ICP peaks are getting closer
to each other. In recent studies conducted in monkeys, human
infants and adults with the use of diffuse correlation spectroscopy
(Fischer et al., 2020; Ruesch et al., 2020), the authors pointed out that
the appearance time of the third peak of CBF is a relevant feature for
the machine learning algorithm to estimate ICP non-invasively. We
also observed that PAT of F3 appears later during the increase in ICP
which suggest that analysis of the third peaks of both CBFV and CBF
pulse waveforms may provide useful information on ICP changes.
Furthermore, analysis of relations in individual recording between
PATs and mean ICP value showed that PATs of all CBFV peaks and
PAT of P1 were significantly correlated with the changes in mean
ICP-these PATs changed in opposite directions during hypocapnia
and ICP plateau waves. This may suggest that analysis of the
appearance times might be sensitive to changes in cerebral
hemodynamics and PATs of CBFV pulse may by useful as non-
invasive indicators of changes in mean ICP value.

Limitations

It is known that the distal systolic pulse amplification impacts
the morphology of ABP pulse waveform (Geddes, 1991;
Karamanoglu et al,, 1993; Gao et al,, 2016; Yao et al.,, 2017).
The peak configuration differs between central and radial arteries
and the second peak of pulse ABP may disappear in the distal
compartment. Therefore, this study was performed without
consideration of potential changes in PATs of ABP pulse
waveform to avoid the error in comparing ABP peaks
measured in the extracranial (and distant) compartment with
single-compartment analysis of CBFV and ICP pulses. This study
was performed in a small number of subjects and therefore the
results should be treated as preliminary. Furthermore, all signals
were up-sampled from 50 Hz to 200 Hz to increase their
temporal resolution. The low pass filtering with cut-off
frequency of 12 Hz was performed prior to analysis and may
have had a minor impact on peak positions and observed changes
in their appearance time. However, if this influence exists, it is
systematical and fully reproducible. We did not perform the
analysis of the influence of HR on PATSs because in our groups
HR did not change significantly between baselines and
corresponding changes (hypocapnia and plateau wave).
Nevertheless, in further studies on PATs we plan to
investigate their relationships with HR or to perform pulse
waveform normalization over time to minimize this influence.
In this study we assumed that the analysis of peaks of CBVF and
ICP is not affected by the state of cerebral autoregulation as the
response time of cerebral autoregulation is about 5s (Zhang et al.,
1998) and becomes longer in TBI patients (Czosnyka et al., 2009)
while PATs are shorter than the cardiac cycle (below 1s).
Moreover, we were not able to measure vasodilation or
vasoconstriction directly; we assumed that vasoconstriction
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happens during hypocapnia and vasodilation is observed during
the plateau phase of ICP plateau wave.

All the peaks of ICP and CBFV pulses were annotated
manually by a single researcher, which may influence the
accuracy of peaks position and may introduce an
experimenter bias. In order to reduce the huge amount of
work required to annotate every pulse manually, we plan to
develop an artificial intelligence system to peak annotation in
further studies. Only pulses with all three peaks visible in both
ICP and corresponding CBFV pulses were included for analysis.
In further studies, we will focus mainly (but not exclusively) on
PATs of F1, F3 and P1 (as they seem to be the most significant
based on our results). This will significantly reduce the number of
rejected pulsations and will allow the analysis of a much larger
amount of data. Furthermore, intensive care unit procedures
may also impact the results. All patients were mechanically
ventilated, which may influence the configuration of the
peaks, especially P3, but its influence on PAT is unknown.
Shape of the pulses may also be affected by the respiration
phase (Foltz et al., 1990). This influence was minimized by
averaging all parameters over baselines and challenges
(hypocapnia/plateau waves) for group analyses and averaging
over 40 pulses for individual analyses. Moreover, we had
no information about the time of administration of medicines
and the group was not big enough to assess the impact
of medicines on the results. Finally, all subjects were patients
with TBI, with TCD measured in the middle cerebral artery.
Thus it is possible that presented results are specific to TBI
patients and observed changes in PATs of CBFV may be specific
to middle cerebral artery. Further research would be required
to assess the relationship between PATs of CBFV and

measurement site.

Conclusion

Our results show that increase in ICP prolongs PATs of
F1 and F3 while decrease in ICP shortens PAT of FI. Similarly,
decrease in ICP shortens PATs of P1 and P2 while rising ICP
during plateau wave delays the P1 and accelerates the appearance
of the P3 in pulse ICP. We have also observed an association in
individual recordings between PATs of all CBFV pulses, PAT of
P1 and mean ICP. The results suggest that PATs of ICP and
CBFV carry additional information about the state of
cerebrospinal hemodynamics and PATs of CBFV pulse may
potentially be used for non-invasive detection of ICP changes.
Further study is needed to confirm these observations.
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Supplementary materials

Table S1. Synopsis of previous research on the subject of morphological analysis of intracranial pressure (ICP) and/or cerebral blood flow
velocity (CBFV) waveforms with a short summary of observed behaviors of peak appearance times and peak heights. Pn — height of the n-th
peak of the ICP pulse in reference to the diastolic value of the pulse, Fn — height of the n-th peak of the CBFV pulse in reference to the diastolic
value of the pulse, |Pn| — absolute height of the n-th peak of the ICP pulse, |Fn| — absolute height of the n-th peak of the CBFV pulse, tpn — the
appearance time of the n-th peak of the ICP pulse, trn — the appearance time of the n-th peak of the CBFV pulse, Vxx — the height of the valley
following peak XX, minXXX — the minimal value of the pulse of XXX. LVO - large vessels occlusion, TBI — traumatic brain injury, SAH —
subarachnoid hemorrhage, NPH — normal pressure hydrocephalus.
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Abstract

Background Normal pressure hydrocephalus (NPH) is often associated with altered cerebral blood flow. Recent research
with the use of the ultrasonic method suggests specific changes in the shape of cardiac-related cerebral arterial blood volume
(C,BV) pulses in NPH patients. Our study aims to provide a quantitative analysis of the shape of C,BV pulses, estimated
based on transcranial Doppler ultrasonography (TCD) in NPH patients and healthy individuals.

Methods The C,BV pulses were estimated using TCD cerebral blood flow velocity signals recorded from probable NPH
adults and age-matched healthy individuals at rest. The shape of the C,BV pulses was compared to a triangular shape with
27 similarity parameters calculated for every reliable C,BV pulse and compared between patients and volunteers. The diag-
nostic accuracy of the most prominent parameter for NPH classification was evaluated using the area under the receiver
operating characteristic curve (AUC).

Results The similarity parameters were calculated for 31 probable NPH patients (age: 59 years (IQR: 47, 67 years), 14
females) and 23 healthy volunteers (age: 54 years (IQR: 43, 61 years), 18 females). Eighteen of 27 parameters were differ-
ent between healthy individuals and NPH patients (p <0.05). The most prominent differences were found for the ascending
slope of the C,BV pulse with the AUC equal to 0.87 (95% confidence interval: 0.77, 0.97, p <0.001).

Conclusions The findings suggest that in NPH, the ascending slope of the C,BV pulse had a slower rise, was more like a
straight line, and generally was less convex than in volunteers. Prospective research is required to verify the clinical utility
of these findings.

Keywords Transcranial Doppler - Cerebral blood flow velocity - Morphological analysis - Pulse shape analysis - Infusion
test - Brain blood circulation

Introduction

Normal pressure hydrocephalus (NPH) is a neurological dis-
order primarily affecting older adults, characterized (among
other features) by the accumulation of cerebrospinal fluid

< Arkadiusz Zi6tkowski
arkadiusz.ziolkowski @pwr.edu.pl

Department of Biomedical Engineering, Faculty
of Fundamental Problems of Technology, Wroctaw
University of Science and Technology, Wroctaw, Poland

Division of Neurosurgery, Department of Clinical
Neurosciences, Addenbrooke’s Hospital, University
of Cambridge, Cambridge, UK

Institute of Electronic Systems, Faculty of Electronics
and Information Technology, Warsaw University
of Technology, Warsaw, Poland

(CSF) in the brain’s ventricles and associated with progres-
sive cognitive and motor dysfunction. Diagnosis of NPH
typically involves a combination of clinical evaluation,
brain imaging, and invasive tests such as the lumbar tap
test and infusion testing to evaluate CSF dynamics [18, 31,
60]. According to the last guidelines for the management of
idiopathic NPH in Japan [52], more than one symptom in
Hakim’s triad [28] should be observed to suspect NPH. The
incidence of the triad syndromes varies across studies: a gait
disturbance exhibits 94-100% of NPH patients, cognitive
impairment is present in 78-98% of NPH patients, and a
urinary dysfunction affects 60-92% of NPH patients [24, 29,
41, 50, 67]. It was reported that a full triad was observed in
approximately 60% of NPH-diagnosed patients [24, 35, 67],
whereas a large-scale questionnaire study in Japan revealed
that a complete triad was exhibited in only 12.1% of NPH
patients [41]. The identification of the triad symptoms is an
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initial step in the further NPH diagnosis procedure. The next
step is usually the assessment of ventriculomegaly based on
CT/MRI images which are also not unified. Several param-
eters related to the ventricle’s size or shape are used in NPH
diagnosis. The most frequently reported parameters are
Evans’ index and callosal angle. A recently published meta-
analysis revealed that the diagnostic performance expressed
as the area under the ROC curve (AUC) was 0.87 (95% CI.:
0.84-0.90) for Evans’ index and 0.97 (95% CI: 0.95-0.98)
for callosal angle [55]. The threshold for both parameters is
not unified and has been reported to be 0.3 [30, 71] or 0.32
[49] for Evans’ index and 90° [30, 46, 57, 61, 71], 100° [49],
and 123° [10] for callosal angle. Another two parameters
useful in MRI image evaluation are the brain-to-ventricle
ratio and the convexity cistern to ventricle ratio. Their accu-
racy in differentiation between NPH patients and healthy
individuals reported as AUC was equal to 0.97 and 0.96 for
the brain-to-ventricle ratio and convexity cistern to ventricle
ratio, respectively [72].

If Hakim’s triad and CT/MRI scan evaluation suggest
the diagnosis of NPH, the CSF tap test or infusion study
is often performed in order to assess the dynamics of CSF
circulation and the probability of benefit from shunting [18,
31, 52, 60]. The tap test is an invasive procedure in which
typically 40-50 ml of CSF is drained from the lumbar space
[66]. According to a systematic review [48], the CSF tap
test has a sensitivity of 58% (range 26-87%) and a speci-
ficity of 75% (range 33-100%). The positive response to
the CSF tap test is an improvement in clinical symptoms
after the test. However, the test is evaluated using different
scores around the world [52]. Alternatively to (or together
with) the CSF tap test, the infusion test is performed [18, 31,
52, 60]. The infusion test is more invasive than the tap test
because it requires the injection of physiological saline or
artificial CSF into the CSF space. During the injection, the
intracranial pressure (ICP) is monitored, and the resistance
to CSF outflow (Rqgp) is calculated based on the pressure
response to a controlled volume increase. The threshold for
Regr is reported to be 13—18 mm Hg/ml/min with a posi-
tive predictive value between 80 and 92% [52]. It was also
reported that analysis of slow waves of ICP, recorded during
overnight monitoring [16, 59, 63, 64], and measurement of
optic nerve sheath diameter [23] may be helpful additional
measures in NPH diagnosis. However, the pathophysiology
of hydrocephalus includes not only impaired CSF circulation
and poor pressure—volume compensation but also the inter-
ference of abnormal CSF with cerebral blood flow (CBF)
[19, 54]. A reduction in CBF associated with increased cer-
ebrovascular resistance and decreased cerebrovascular com-
pliance is frequently noted in NPH patients [4, 7, 8, 14, 27,
38, 39, 42, 45, 53, 65, 68]. The decrease in CBF observed
in NPH is thought to result from increased CSF pressure
and increased ventricular volume [26, 44, 51, 70], leading

@ Springer

to cortical compression and stretching of blood vessels and
white matter fibers [20, 22]. Another study also points out
the role of parallel changes in cardiac function and systemic
blood flow in the decrease of CBF in chronic hydrocepha-
lus [21]. Moreover, underlying cerebrovascular disease is an
important predictor of poor outcomes after the implantation
of a hydrocephalus shunt [7]. Patients with cerebrovascular
disease that prevails over disturbance in CSF circulation and
poor pressure—volume compensation may not exhibit clinical
improvement after shunting [15, 19].

Positron emission tomography (PET) and magnetic
resonance imaging (MRI) can be used to assess alterations
in cerebral blood circulation and cerebral blood volume;
however, the downsides of these advanced imaging tech-
niques are their high cost and low availability. In contrast,
acoustic-based methods provide non-invasive, low-cost, real-
time measures of cerebrovascular function. By transmitting
short ultrasonic pulses from one side of the skull to another
and dynamically measuring the time-of-flight of the pulses
[56, 58], altered shapes of the cerebral arterial blood vol-
ume (C,BV) pulses have been observed in NPH-diagnosed
patients. Following the successful treatment, the shape of
the C,BV pulses became similar to those observed in healthy
volunteers, suggesting it is a possible indicator of effective
NPH treatment [12]. However, this method of measurement
is still under development and is not yet available on the
global market. We recently proposed an ultrasound-based
method for assessing C,BV changes based on the cerebral
blood flow velocity (CBFV) signal measured with a com-
monly available transcranial Doppler (TCD) device and
modeling global cerebrovascular dynamics [37]. In the cur-
rent study, we aim to analyze the shape of the pulse changes
of C,BV in healthy volunteers and probable NPH patients
using this methodology. We hypothesize that the shapes
of C,BV pulses calculated from TCD measurements differ
between healthy individuals and NPH patients and that a
quantitative measure may help to non-invasively identify
patients suffering from hydrocephalus.

Methods
Patient cohort
NPH

Thirty-one non-shunted elderly (age > 35 years) prob-
able NPH patients were selected from a larger database of
42 patients who underwent constant rate infusion tests at
Addenbrooke’s Hospital (Cambridge, UK) combined with
TCD monitoring between 1992 and 2006. All patients had an
Ommaya reservoir implanted to facilitate cerebrospinal fluid
sampling without the need for repeated lumbar punctures
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during the diagnostic process. Additionally, if there was a
clinical indication, the reservoir enabled overnight moni-
toring of ICP. The NPH was diagnosed by a neurosurgeon
specializing in hydrocephalus management based on clini-
cal symptoms (gait disturbance, cognitive impairment, and
impaired bladder control) and CT/MRI imaging. All the sub-
jects had clinical symptoms (at least two symptoms from
Hakim’s triad [52]) and an increased Evan’s ratio (> 0.3
[30, 71]). Patient characteristics (age and sex) and values of
CSF compensatory parameters calculated from the infusion
test (mean ICP, R, and brain elsticity (E)) are provided
in the “Results” section. The authors of this study did not
have access to additional clinical data such as raw CT/MRI
images, the exact values of Evan’s index, and post-shunt
outcomes. The primary selection criterium was a reliable,
continuous recording of the CBFV signal at rest prior to
the test (see the “Data processing” section for details about
the signal inspection and signal reliability). Information on
the patient’s age was missing in 8 cases; 3 patients were
excluded due to the low quality of the CBFV signal, which
was insufficient to analyze the CBFV pulse waveform in the
time domain.

Healthy volunteers

From a database of 26 healthy volunteers for whom CBFV
recordings were performed during spontaneous breath-
ing at rest, 23 people were included in the final analysis.
These data were collected at Wroctaw University of Sci-
ence and Technology (Wroctaw, Poland) between 2014 and
2015. Inclusion criteria were age over 35 years, no smoking,
absence of diseases of the nervous and cardiac systems, and
medications known to affect cardiovascular parameters or
CBF. The inclusion criteria were validated based on an inter-
view before the recording. Three volunteers were excluded
due to missing information on age.

Data acquisition
NPH

In all patients, the infusion test was performed based on
the methodology introduced by Katzman and Hussey [33].
The infusion study is a standard clinical investigation for
NPH patients; thus, approval from the local ethical commit-
tee was waived. Additional non-invasive TCD monitoring
during the test was approved by the local Ethics Committee
in Cambridge (08/H0306/103). ICP was measured using a
hypodermic needle (25 gauge) inserted in a pre-implanted
Ommaya reservoir and connected to a pressure transducer
via a saline-filled tube. The second needle was used for infu-
sion. CBFV in the middle cerebral artery (segment M1) was
monitored through the left or right transtemporal window

using the TCD system (Neuroguard; Medasonics, Fremont,
CA, USA) with a 2-MHz probe. The signals were recorded
using custom software for waveform collection (WREC;
W. Zabototny, Warsaw University of Technology, Warsaw,
Poland) and later by ICM+ (Cambridge Enterprise Ltd.,
UK). Each recording begins with a 5-min baseline preced-
ing the infusion.

Healthy volunteers

The middle cerebral artery (M1) was insonated with TCD
(Doppler BoxX, DWL, Compumedics Germany GmbH,
Singen, Germany) through the left or right transtemporal
window to capture CBFV. A 2 MHz ultrasound probe was
attached to a plastic helmet and immobilized the volunteer’s
head throughout the measurement. The CBFV signal was
recorded with ICM+ software (Cambridge Enterprise Ltd.,
Cambridge, UK) for at least 5 min. The study was approved
by the bioethical committee of Wroctaw Medical University
(permission no. KB-170/2014).

The recordings for both groups

NPH patients and healthy volunteers were curated by the
person who did the measurement. The data curation con-
sisted of reviewing the recording in the ICM+ software and
marking artifacts (e.g., movement artifacts or signal inter-
ruptions), which reduced the final recording time for a part
of the recordings to less than 5 min.

Data processing

Prior to further analysis, all signals were visually inspected
in the ICM+to select good-quality recordings of the CBFV
signal. The good-quality signal (sufficient to analyze in the
time domain) has visible cardiac-related pulses and dis-
tinguishable at least two characteristic peaks: systolic and
diastolic for at least half of the recording duration (distorted
pulses, if any, were subsequently removed from the record-
ing according to procedure described in supplementary
materials). Moreover, the peaks and valleys of the pulses
cannot be flattened (signal saturation), and the mean value
cannot exceed the range of 30-120 cm/s (the range observed
in healthy individuals and NPH patients [2, 3, 32, 40, 43]).
In the group of NPH patients, the longest possible baseline
periods prior to infusion were manually selected. In healthy
volunteers, the whole reliable CBFV recordings were used
for analysis. Values of E and R-gp were calculated from infu-
sion studies in probable NPH patients with the use of the
ICM+ software [62].

Further, the following operations were performed:

Before pulse shape analysis, CBFV signals were up-
sampled to the frequency of 200 Hz with simple cubic
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interpolation to increase their temporal resolution and
enable precise detection of the beginnings of the pulses.
The CBFV signals were then processed with an 8th-order
Chebyshev type I digital low-pass filter with a cutoff fre-
quency of 12 Hz to remove high-frequency noise. Indi-
vidual pulse detection was performed using a modified
Scholkmann algorithm [6]. C,BV pulses were then cal-
culated from the CBFV signal based on the methodology
described [1, 34, 36] and briefly presented in supplemen-
tary materials. The pulses were then detrended and nor-
malized to values between 0 and 1 on the X and Y axes. To
exclude the influence of heart rate on pulse-shape-related
parameters, the X-axis was also normalized by linear
interpolation to a uniform length of 200 samples. Finally,
distorted pulses of C,BV were removed from the analysis
(the exclusion criteria for pulse removal are described in
supplementary materials), triangle similarity parameters
were calculated for each legitimate C,BV pulse, and mean
values of the parameters were calculated for each record-
ing. Python 3.11 was used for all calculations.

Pulse C_BV triangle similarity parameters

To quantify how the pulsation resembled a triangle, a vir-
tual triangle was inscribed on the pulse. The triangle was
defined by three points in the C,BV pulse: the beginning of
the C,BV pulse (minimum value before the ascending slope
of a pulse), the maximum value of the C,BV pulse, and the
end of a pulse (minimum value after the descending slope
of a pulse). By connecting these 3 points, a triangle was
formed—see Fig. la.

Three basic types of parameters were proposed: (a)
distances between the triangle and the C,BV pulse curve,
(b) areas between the triangle and the pulse curve, and (c)
durations of ascending and descending slopes. In total, 27
parameters were proposed. A detailed description of these
parameters is presented in the Supplementary material. In
general, the distance was calculated as the absolute differ-
ence between the values of the C,BV pulse and the triangular
contour at a time point z. The area was calculated by sum-
ming all the distances contained in a given area. The dura-
tion of a slope was expressed as the time difference between

a) Max of C BV pulse -————____ — CBV
— triangle
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N //
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Fig. 1 Visualization of a a triangle inscribed in a cerebral arterial blood volume (C,BV) pulse and b primary triangle similarity parameters
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the end of the slope and its beginning. The proposed param-
eters were calculated (a) separately for each area, (b) as the
sums of the areas where the pulse contour is above or below
the triangle, and (c) as the mean and max of the areas or dis-
tances. A visualization of selected triangle similarity param-
eters is shown in Fig. 1b. The list of all proposed parameters
is presented in Table 1 in the Supplementary material.

Statistical analysis

Mean values of ICP (for probable NPH patients) and CBFV
(for all subjects) were calculated for each recording from
the raw signals. Non-parametric tests were used for statis-
tical analyses (the normality assumption was rejected by
the Shapiro—Wilk test for the majority of variables). To
eliminate the unequal influence of pulse-related parameter
values in the statistics (due to the unequal number of pulses
recorded for each patient or volunteer), the values of the
parameters from each patient and volunteer were provided
as a single mean value (calculated from all pulses belong-
ing to a given patient or volunteer). The distributions of the
mean values of physiological signals and other parameters,
calculated as presented in the “Methods” section, were pro-
vided as the median and the upper and lower quartiles in
the “Results” section. Differences in mean triangle-simi-
larity parameters, age, and mean CBFV between probable
NPH patients and healthy volunteers were tested with Wil-
coxon’s signed rank test. The ROC curve and AUC were
computed to evaluate the diagnostic accuracy of the most
informative parameter for NPH classification. To select
such a parameter, a machine learning predictive model—
the decision tree classifier (described in [13]) of depth 1
with entropy as the optimization goal—was used. Spear-
man’s correlation coefficients were calculated to examine
the relationship between the calculated parameters and age,
mean ICP, and CSF compensatory parameters. The signifi-
cance level was set at 0.05 for all analyses.

Results
Group characterization

The group of probable NPH patients included 14 females
and 17 males with a median age of 59 years (IQR: 47-67
years). An age-matched group of healthy volunteers (age:
54 years (IQR: 43-61 years)) included 18 females and 5
males. There were no differences in age between these two
groups (p=0.100). CBFV was higher in healthy volunteers:
59.5 cm/s (IQR: 50.1-68.3 cm/s) than in probable NPH
patients: 52.9 cm/s (42.4-62.0 cm/s) (p =0.036). The ICP
at the baseline prior infusion was 7.2 mm Hg (IQR: 4.4-9.5
mm Hg), Rogp was 13.9 mm Hg/ml/min (IQR: 11.7-19.7

mm Hg/ml/min), and E was 0.18 1/ml (IQR: 0.12-0.30 1/
ml).

Lengths of the recordings in NPH and controls

The median length of CBFV recordings was 356 s (IQR:
291-410 s) in healthy volunteers and 331 s (IQR: 232455 s)
in probable NPH patients. The total number of pulses
detected in recordings from 23 healthy volunteers and 31
NPH patients was 9666 and 14,923, respectively. Trian-
gle similarity parameters were calculated for 8824 pulses
recorded from healthy volunteers and 13,173 pulses from
probable NPH patients.

Differences in C,BV shape between healthy
volunteers and probable NPH patients

The analysis of the proposed descriptive parameters (see the
“Methods” and “Data processing” sections) for each indi-
vidual C,BV pulse waveform, revealed clear differences in
values of 18 out of the 27 descriptors. The values of all these
parameters are presented in Table 2 in the Supplementary
material. Feature selection based on the decision tree clas-
sifier demonstrated that the most important parameter for
discrimination in our dataset is mean ascending upper dis-
tance (mAUD), see Fig. 1—equivalent to mean ascending
upper area. The AUC of the mAUD was 0.87 (lower and
upper 95% confidence intervals: 0.77, 0.97, p<0.001). This
indicates thatthe ascending slope of the C,BV pulse was less
convex, had a slower rise, and was more like a straight line
in NPH than in volunteers. These differences are visualized
in Fig. 2.

Relationships between triangle similarity
parameters and CSF compensatory parameters

C,BV shape-related parameters did not correlate with
either Rqgp, E, and mean ICP in NPH patients, or age in
any of the group.

Discussion

The results of this study support the hypothesis that the
shape of the TCD-based pulse of C,BV differs between
patients with NPH and healthy individuals. Our analysis
revealed that the rising slope of the C,BV pulse in NPH
patients was less convex and more like a straight line, resem-
bling a triangle arm, while the pulse in healthy individuals
had a more pronounced convexity.

The results are consistent with previous studies that have
reported alterations in cerebral hemodynamics in NPH
patients, including decreased cerebral blood flow, increased
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Fig.2 An example of averaged CBFV (cerebral blood flow velocity)
and C,BV (cerebral arterial blood volume) pulses from recordings
performed in a healthy volunteer (upper plots) and a probable NPH
patient (normal pressure hydrocephalus, lower plots). Dotted lines

cerebral vascular resistance [8, 14, 27, 38, 39, 42, 45, 53, 65,
68], and decreased vascular compliance [4]. The mechanism
underlying these changes is not fully understood, but it has
been suggested that impaired drainage of CSF from the brain
may result in the compression of small cerebral vessels [5, 25],
leading to decreased CBF, which may also influence the shape
of the C,BV pulse. Therefore, the possible mechanism for the
observed changes in C,BV pulse shape can be explained that
in healthy individuals, the cerebral vessels are able to rapidly
accommodate changes in blood flow demand, resulting in a
more pronounced convexity of the C,BV pulse. In contrast,
in NPH patients, impaired cerebral venous drainage may lead
to reduced vascular compliance and increased vascular resist-
ance, which may limit the ability of cerebral vessels to rapidly
accommodate changes in blood flow demand, resulting in a
less convex ascending slope of the C,BV pulse.

Although the alterations in the shape of the C,BV pulse
in NPH patients were previously reported by Chambers et al.
[12], we cannot provide a direct comparison between their
results and ours. Chambers et al. used a method based on
the transmission of short ultrasonic pulses from one side of
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visualize the ascending upper distances (AUD) as the most prominent
differences in C,BV pulse shape between the healthy volunteers and
NPH patients were observed for mean AUD

the skull to another and dynamic measurement of the time-
of-flight of the pulses [56, 58]. This technique is not widely
available. Whereas we used a global model of cerebral blood
circulation and estimated C,BV pulses based on TCD meas-
urement [36]. The shapes of the C,BV pulses differ between
these two methods—the pulses assessed by Chambers et al.
have three clearly distinguishable peaks (see Fig. 1 in [12]),
whereas the C,BV pulses obtained with our method have
barely visible peaks (see, for example, Fig. 2 or [11, 17, 34,
36, 69]). Therefore, Chambers et al. analyzed the heights of
the detected peaks, and we proposed the quantitative similar-
ity parameters. Nevertheless, our results are consistent with
the results obtained by Chambers et al. [12] in the context of
alterations in the C,BV pulse shape in NPH patients.

The proposed C,BV pulse analysis has several advan-
tages. First, it uses a commonly available TCD device. The
method is fully non-invasive and does not require the use
of contrast agents or ionizing radiation, making it safe for
repeated use. It has the potential to provide an objective
and quantitative measure, which can improve the accuracy
and reliability of diagnostic tests and may be especially
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useful in lower-income countries where the availability of
MRI or computer tomography scanners is reduced.

Several limitations should be considered when interpret-
ing the results of the present study. First, the groups of sub-
jects were relatively small. In particular, signals from only
31 probable NPH patients and from 23 healthy individuals
were analyzed. Thus, the findings should be interpreted with
caution and confirmed in larger database. Second, the brain
blood circulation model used in the study for the calcula-
tion of cerebral arterial blood volume was not directly com-
pared with imaging modalities. Therefore, it is necessary to
conduct further research to validate this model. Third, the
custom-written algorithm for distorted pulse removal could
exclude parts of reliable pulses from the analysis, but only
a small percentage of pulses (10.5%) were rejected from the
analysis as distorted. Fourth, the CBFV signals were up-sam-
pled from 50 to 200 Hz to increase their temporal resolution,
and a low-pass filtering with a cut-off frequency of 12 Hz
was performed prior to analysis. It may have had a minor
impact on the pulse shape—pulses became more smoothed
(reduction of high-frequency noise), and both the pulse
onset and the pulse maximum can be detected with width-
augmented precision. It is possible that due to filtering, we
lose important information from the high signal component,
but both ICP and CBFV pulses are similar to some extent,
and it was reported that the power of the ICP signal is mostly
contained in the range below 8 Hz [9]. However, if this influ-
ence exists, it is systematic and fully reproducible. We have
successfully applied the same up-sampling procedure and
filter to CBFV recordings in our previous studies related to
the shape of CBFV pulses [73, 74]. Fifth, we analyzed the
diagnostic accuracy of NPH classification for only one, the
most prominent C,BV shape-related parameter in our dataset.
Studies conducted on larger cohorts are required to evalu-
ate the diagnostic accuracy of this parameter and combina-
tions of the proposed parameters. Sixth, we did not define
the minimum length of the CBFV signal sufficient to evalu-
ate the C,BV pulse shape-related parameters, which should
be done in prospective studies. Finally, we did not find any
significant correlation between the proposed parameters and
CSF compensatory parameters. However, NPH is a hetero-
geneous disease often associated with changes in CBF, and
CSF compensatory parameters themselves do not reflect the
full picture of this complex disorder [47].

Conclusion

The findings suggest that the shape of the C,BV pulse wave-
form differs between healthy individuals and patients with
NPH. Further research is needed to validate these findings and
to determine the optimal parameters for C,BV pulse analysis in
NPH diagnosis and treatment evaluation. However, the potential

benefits of this methodology in terms of cost, accessibility, and
safety makes it a promising avenue for clinical practice.
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Distorted pulses removing

Based on the visual inspection of all detected pulses, the following criteria were applied to the
algorithm written in Python for the automatic removal of distorted pulses: 1) pulse shorter than
0.33 s or longer than 1.5 s (outside the physiological range of pulse length), 2) appearance time of
the maximum CBFV pulse greater than 0.35 s (the maximum associated with a first or second peak

of the CBFV pulse should appear within 0.3 s from the beginning of the pulse [1]), 3) the last



sample of a detrended and normalized C,BV pulse greater than 0.15 (the minimum value of the
detrended C.BV pulse is expected at the end of the pulse, otherwise the pulse is detected
incorrectly), 4) maximum triangle distance between triangle and C.BV pulse curve greater than
0.65 (high amplitude of C,BV oscillation are not expected in the C.BV pulse, based on the shape

of the pulse observed in MRI studies [2]).

CaBYV calculation

To calculate C.BV pulses from the non-invasively measured CBFV signal the constant flow
forward model of cerebral blood circulation was applied [3]. The main assumptions of this model
are that: 1) cerebral blood outflow (CBFow) is significantly less pulsatile than cerebral blood inflow
(CBFin) [4] and therefore CBFout can be approximated by the mean value of CBFin over a 6 seconds
window [3] (see Supplement Figure 1a); 2) cerebral blood inflow can be estimated with CBFV

multiplied by cross-sectional area of insonated artery (see equations in Supplement Figure 1a,b).
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Supplement Figure 1. a): visualization of cerebral blood volume (CBV) calculated over a single
cardiac cycle using invasively measured cerebral blood inflow and cerebral blood outflow (based
on [4]). b): visualization of non-invasively estimated cerebral arterial blood volume (C.BV)
using constant flow forward model and TCD cerebral blood flow velocity signal. For the
description of the assumptions see the content of Supplementary material. to — beginning of a
cardiac cycle, S, — cross-sectional area of the insonated artery.



It was also assumed that the cross-sectional area of the insonated artery remains constant over a
series of cardiac cycles [4], [5]. With these assumptions, the cross-sectional area of the insonated
artery can be neglected in the equation in Figure 1b), and changes in CaBV can be estimated using

Equation (1).

t

AC,BV(t) = f (CBFV(x) — mean(CBFV)) dx [cm] (1)
to

where AC2BYV is the change in cerebral arterial blood volume during a single cardiac cycle, to is
the beginning of a single cardiac cycle, CBFV(x) is cerebral blood flow velocity at the moment t
[cm/s], mean(CBFV) is a mean cerebral blood flow velocity calculated over a 6 seconds window
[cm/s].

It is important to note that AC,BV calculated in this way is normalized (divided) by the unknown
cross-sectional area of the vessel Sa; therefore, units are not units of volume (cm?) but cm and the
value of AC,BV cannot be compared between subjects. This however does not affect the shape of
the CaBV pulse, making the comparison analysis of the pulse shapes between healthy volunteers

and NPH patients possible.

Supplement Table 1. List of all triangle similarity parameters that were analyzed.

Parameter name Acronym Parameter name Acronym
Total Area —sum of all areas mean Ascending Lower Distance
where the CaBV pulse contour is — the average distance calculated
above or below the triangle arm  TA from area where the C,BV contour mALD
on both ascending and is below the triangle on ascending
descending parts of the pulse part of the pulse

Maximum Ascending Lower
Distance — the maximum distance
mD calculated from area where the MALD
CaBV contour is below the triangle
on ascending part of the pulse

mean Distance — the average
distance calculated from all
areas between C,BV pulse
contour and triangle arms



Maximum Distance — the
maximum distance from all
areas between C.BV pulse
contour and triangle arms

Upper Area — sum of areas
where the CaBV pulse contour is
above the triangle arms

mean Upper Distance — the
averaged distance calculated
from all areas where the C.BV
pulse contour is above the
triangle arms

Maximum Upper Distance —
the maximum distance from all
areas where the CaBV pulse
contour is above the triangle
arms

Lower Area — sum of areas
where the CaBV pulse contour is
below the triangle arms

mean Lower Distance — the
averaged distance calculated
from all areas where the C.BV
pulse contour is below the
triangle arms

Maximum Lower Distance —
the maximum distance from all
areas where the C.BV pulse
contour is below the triangle
arms

Lower Upper Area Ratio — the
ratio of the sum of the areas
where the CaBV pulse is above
the arms of the triangle to the
sum of the areas where the

UA

muUD

MUD

LA

mLD

MLD

LUAR

Descending Upper Area — the
area where the C,BV contour is
above the triangle on descending
part of the pulse

mean Descending Upper
Distance — the average distance
calculated from area where the
CaBV contour is above the triangle
on descending part of the pulse
Maximum Descending Upper
Distance — the maximum distance
calculated from area where the
CaBV contour is above the triangle
on descending part of the pulse

Descending Lower Area — the
area where the C,BV contour is
below the triangle on descending
part of the pulse

mean Descending Lower
Distance — the average distance
calculated from area where the
CaBV contour is below the triangle
on descending part of the pulse
Maximum Descending Lower
Distance — the maximum distance
calculated from area where the
CaBV contour is below the triangle
on descending part of the pulse

Ascending Descending Duration
Ratio — the ratio of the duration of
the ascending and descending part
of the C.BV pulse

Frechet Distance — distance
between CaBV pulse contour and
the triangle arms calculated with
the use of frechetdist 0.6 Python
package, based on [6]

DUA

mDUD

MDUD

DLA

mDLD

MDLD

ADDR

FD



CaBV pulse contour is below the
arms of the triangle.

Ascending Upper Area — the
area where the C,BV contour is

Dynamic Time Wrapping
Distance — distance between C.BV

. . AUA pulse contour and the triangle arms DTWD

above the triangle on ascending .
art of the pulse calculated with the use of dtw-
P P python 1.3.0 package, based on [7]
mean Ascending Upper normalized Dynamic Time
Distance — the average distance Wrapping Distance — normalized
calculated from area where the distance between C.BV pulse
CaBV contour is above the mAUD contour and the triangle arms NDTWD
triangle on ascending part of the calculated with the use of dtw-
pulse python 1.3.0 package, based on [7]
Maximum Ascending Upper
Distance — the maximum . .
distance calculated from area Maximum Appearance Time -
. MAUD the time of appearance of the MAT

where the CaBV contour is .

. . maximum value of the C:BV pulse
above the triangle on ascending
part of the pulse
Ascending Lower Area — the
area where the C,BV contour is ALA

below the triangle on ascending
part of the pulse

Supplement Table 2. Medians, lower (Q1) and upper (Q3) quartiles of all triangle similarity
parameters. P-values are from the Wilcoxon signed rank test. Medians and p-values above 0.05
are bolded. Parameter names are given as acronyms, see Table 1 for full names.

Healthy volunteers n=23 NPH patients n=31

Parameter Median Q1 Q3 Median Q1 Q3 p-value

TA 26.45 23.56 27.81 22.47 21.42 27.21 0.025
mD 0.132 0.118 0.139 0.112 0.107 0.136 0.025
MD 0.290 0.251 0.310 0.253 0.215 0.293 0.017
UA 26.13 23.19 27.57 21.82 20.54 27.08 0.017
muUD 0.144 0.129 0.150 0.130 0.122 0.145 0.024
MUD 0.289 0.251 0.308 0.253 0.215 0.293 0.017
LA 0.374 0.265 0.497 0.661 0.344 1.296 0.005
mLD 0.017 0.014 0.021 0.026 0.019 0.032 0.002
MLD 0.033 0.027 0.041 0.050 0.036 0.059 0.003
LUAR 0.017 0.008 0.030 0.031 0.016 0.061 0.048



AUA 10.47 9.775 14.16 6.760 5.497 8.870 <<0.001

mAUD 0.153 0.141 0.170 0.114 0.097 0.130 << 0.001
MAUD 0.258 0.237 0.296 0.183 0.152 0.239 << 0.001
ALA 0.314 0.200 0.452 0.599 0.322 1.241 0.002
mALD 0.021 0.017 0.025 0.031 0.023 0.038 0.003
MALD 0.033 0.026 0.040 0.049 0.035 0.059 0.002
DUA 13.48 12.91 15.08 15.04 12.96 17.21 0.157
mDUD 0.128 0.119 0.135 0.131 0.119 0.143 0.421
MUDD 0.198 0.187 0.213 0.214 0.186 0.230 0.151
DLA 0.043 0.036 0.060 0.046 0.020 0.103 0.958
mDLD 0.005 0.004 0.005 0.004 0.003 0.007 0.875
MDLD 0.008 0.006 0.009 0.007 0.004 0.011 0.875
ADDR 0.802 0.707 0.915 0.688 0.623 0.794 0.002
FD 0.121 0.110 0.140 0.127 0.104 0.155 0.916
DTWD 1.277 1.227 1.341 1.244 1.211 1.443 0.441
nDTWD 0.003 0.003 0.003 0.003 0.003 0.004 0.441
MAT 431.7 408.6 459.4 398.9 377.6 437.5 0.010
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ARTICLE INFO ABSTRACT

Handling Editor: Dr W Peul Introduction: Both intracranial pressure (ICP) and cerebral arterial blood volume (C,BV) have a pulsatile char-
acter related to the cardiac cycle. The evolution of the shape of ICP pulses under increasing ICP or decreasing
intracranial compliance is well documented. Nevertheless, the exact origin of the alterations in the ICP
morphology remains unclear.

Research question: Does ICP pulse waveform become similar to non-invasively estimated C,BV pulse during ICP
plateau waves.

Material and methods: A total of 15 plateau waves recorded in 15 traumatic brain injured patients were analyzed.
C,BV pulse waveforms were calculated using global cerebral blood flow model from transcranial Doppler ce-
rebral blood flow velocity (CBFV) signals. The difference index (DI) was used to quantify the similarity between
ICP and C,BV waveforms. DI was calculated as the sum of absolute sample-by-sample differences between ICP
and C,BV waveforms, representing the area between the pulses.

Results: ICP increased (19.4 mm Hg [Q1-Q3: 18.2-23.4 mm Hg] vs. 42.7 mm Hg [Q1-Q3: 36.5-45.1 mm Hg], p
< 0.001) while CBFV decreased (44.2 cm/s [Q1-Q3: 34.8-69.5 cm/s] vs. 32.9 cm/s [Q1-Q3: 24.7-68.2 cm/s], p
= 0.002) during plateau waves. DI was smaller during the plateau waves (20.4 [Q1-Q3: 15.74-23.0]) compared
to the baselines (26.3 [Q1-Q3: 24.2-34.7], p < 0.001).

Discussion and conclusion: The area between corresponding ICP and C,BV pulse waveforms decreased during the
plateau waves which suggests they became similar in shape. C,BV may play a significant role in determining the
shape of ICP pulses during the plateau waves and might be a driving force in formulating ICP elevation.

Keywords:

Intracranial pressure
Cerebral blood flow velocity
Transcranial Doppler
Morphological analysis
Pulse shape analysis

Brain blood circulation

1. Introduction volume pulse (Carrera et al., 2010). The exact origin of the third peak

(P3) is not clearly understood; however, it is hypothesized that it may be

The normal intracranial pressure (ICP) pulse waveform is often
characterized by three local maxima known as peaks P1, P2, and P3 (see
Fig. 1a) (Cardoso et al., 1983; Dunbar et al., 1966; Germon, 1988). The
first peak (P1) is associated with the systolic peak of both arterial blood
pressure (ABP) and cerebral blood flow velocity (CBFV) pulses while the
second peak is linked with the maximum of cerebral arterial blood

related to venous blood outflow (Czosnyka and Czosnyka, 2020).

The evolution of the shape of the ICP pulse waveform under the
conditions of increasing ICP and/or decreasing compliance is relatively
well known (Kazimierska et al., 2021; Mataczynski et al., 2022; Nucci
et al., 2016). Normally, P1 dominates the waveform, giving it a
saw-tooth appearance (Fig. 1a). However, as mean ICP increases and/or

Abbreviations: ABP, arterial blood pressure [mm Hg]; C,BV, cerebral arterial blood volume standardized by cross-sectional area of insonated artery [cm]; CBFV,
cerebral blood flow velocity [cm/s]; CPP, cerebral perfusion pressure [mm Hg]; ICP, intracranial pressure [mm Hg]; Q1-Q3, first and third quartile; TBI, traumatic

brain injury; TCD, transcranial Doppler.
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compliance decreases, the amplitudes of the characteristic peaks
change. First, P2 and P3 exceed P1, and then the waveform gradually
becomes rounded or triangular, with undistinguishable P1 and P3
(Fig. 1b) (Cardoso et al., 1983; Chopp and Portnoy, 1980; Contant et al.,
1995). This observation led to the idea that the shape of ICP pulse
waveform can be grouped into characteristic classes, ranging from a
normal triphasic shape (class I) to a pathologically rounded shape (class
IV) (Mataczynski et al., 2022; Nucci et al., 2016).

The cerebral arterial blood volume (C,BV) signal is also pulsatile but
there is currently no consensus about the shape of C,BV pulse waveform.
In studies where C,BV was measured using an experimental ultrasound-
based method, the shape of the C,BV pulse was reported to have a saw-
tooth appearance with three identifiable peaks (Chambers et al., 2005).
On the other hand, studies using magnetic resonance imaging (Vallet
et al., 2020; Yiallourou et al., 2015) or a mathematical model of global
cerebral blood flow (Carrera et al., 2010; Czosnyka and Czosnyka, 2020;
Kim et al., 2009; Uryga et al., 2019) reported a more rounded shape,
either with only two visible peaks or without clearly distinguishable
peaks. It has been suggested that during specific vasogenic episodes,
such as ICP plateau waves, the ICP pulse amplitude is strongly associated
with the amplitude of C,BV waveform (Carrera et al., 2010). However,
quantitative comparison between the shape of C,BV and ICP pulses
during plateau waves has not been performed to date. The ICP plateau
wave is associated with a significant increase in mean ICP, often
reaching high levels above 40 mm Hg (Rosner and Becker, 1984),
increased compliance of the arterial part of the cerebral vascular bed,
reduced cerebrospinal compliance, and the occurrence of pathologically
altered shapes of the ICP pulse waveform (Kim et al., 2009). The
important contributing cause of these changes is the cerebral vaso-
dilatory cascade (Rosner’s cascade) in response to a sudden drop in ABP
(vasodilatory stimulus). This leads to a rapid increase in cerebral blood
volume (Hayashi et al., 1985), resulting in elevated ICP and decreased
cerebral perfusion pressure (CPP). Subsequent vasodilation further ele-
vates ICP, continuing this cycle until maximum vasodilation is achieved.
A vasoconstrictive stimulus interrupts this process, reversing the
cascade, initiating a vasoconstrictive cycle, and restoring normal ICP
levels (Rosner and Becker, 1984). Therefore, we hypothesize that the
C,BV pulse may have a dominant impact on the ICP pulse waveform and
the ICP pulse becomes similar to the shape of C,BV pulse waveform
during ICP plateau wave.

2. Material and methods
2.1. Patient cohort
We retrospectively analyzed high-resolution recordings of ICP,

CBFV, and ABP from a database of 345 adult traumatic brain injured
(TBI) patients who were hospitalized at Addenbrooke’s Hospital in
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Cambridge, United Kingdom between 1992 and 2009. These patients
were mechanically ventilated and under sedation. In the event that CPP
fell below 60 mm Hg due to a decrease in ABP, fluid loading and
dopamine injections (2-15 pg kg™' min~!) were administered. If
necessary, norepinephrine injections were given at a rate of 0.5 pg kg™
min~L. To manage ICP levels above 20 mm Hg lasting more than 15 min,
mannitol boluses were administered (200 ml of 20% solution over 20
min or longer) and ventilation volume was increased to achieve mild
hypocapnia, with a partial pressure of arterial CO, ranging from 28 to
35 mm Hg.

All signals were recorded in accordance with the routine clinical
procedures for monitoring cerebral autoregulation (Czosnyka et al.,
2001). This multimodal brain monitoring approach was approved by the
user committee of the multidisciplinary Neurosciences Critical Care Unit
(NCCU) prior to 1997. Subsequently, regional ethical committee
approval (30 REC 97/291) was obtained for the recording of anony-
mized data. The study adhered to the principles outlined in the Decla-
ration of Helsinki, and the data was fully anonymized to eliminate any
risk of data protection issues.

2.2. Data acquisition

The M1 segment of the middle cerebral artery was selected for
monitoring CBFV using Multi Dop X4 (DWL Elektronische Systeme,
Sipplingen, Germany) or Neuroguard (Medasonic, CA, United States)
transcranial Doppler (TCD) ultrasonography system with a 2-MHz
probe. TCD monitoring was performed on the same side as the ICP
probe insertion which was chosen on an individual basis for each pa-
tient. Each TCD recording was done by a single, experienced operator.
ICP was monitored using intraparenchymal probes (Codman & Shurtleff,
MA, United States or Camino Laboratories, CA, United States) while ABP
was invasively monitored from the radial artery using pressure moni-
toring kits (Baxter Healthcare, CA, United States or Sidcup, United
Kingdom). All signals were recorded concurrently at a 50 Hz sampling
rate using an analog-to-digital converter (DT9801, Data Translation,
Marlboro, Mass, United States) and waveform recording software WREC
(W. Zabolotny, Warsaw University of Technology, Poland) or BioSAn (P.
Smielewski, University of Cambridge, United Kingdom). ICP and ABP
were monitored continuously over days, whereas CBFV was assessed at
specific timepoints chosen by a clinician. Although the end-tidal CO,
level was controlled, it was not continuously monitored.

2.3. Data processing

During retrospective analysis performed using ICM+ software
(Cambridge Enterprise Ltd., Cambridge, United Kingdom), plateau
waves were identified based on the following criteria: an increase in
mean ICP above 40 mm Hg, a relative increase in mean ICP equal to or

a) b)
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Fig. 1. Illustrative examples of the shapes of intracranial pressure (ICP) pulse waveform: a) normal saw-tooth shape with three visible peaks (P1, P2, P3), b)
pathologically rounded shape without indistinguishable peaks P1 and P3. The pulses are presented as normalized in terms of duration and pressure level. a.u. -

arbitrary units.
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greater than 15 mm Hg, and a decrease in CPP equal to or greater than
10 mm Hg for at least 3 min. The definition of plateau wave adhered as
closely as possible to the criteria outlined in experimental research
(Rosner and Becker, 1984), but also took into account the clinical
approach to managing prolonged increases in ICP which results in
smaller magnitude of changes observed in actively treated TBI patients.

A total of 20 recordings with identified plateau waves were then
visually inspected in ICM+ software to exclude signals that exhibited
poor quality for most of the recording duration. During this process, 3
recordings were rejected due to low quality of the ICP signal and 2 re-
cordings were excluded due to low quality of the CBFV signal. For
further analysis, two periods were manually selected from each
recording: approximately 4 min of high-quality signals that preceded the
onset of an ICP plateau wave (referred to as the baseline period) and the
entire duration of the plateau phase of the plateau wave which varied in
length. The baseline period was identified as the segment of the
recording before the increase in ICP associated with the plateau wave.
The plateau period was defined as the part of the signal where the
average ICP was equal to or greater than 90% of the maximum ICP value
observed throughout the entire wave. An example of a recording with
selected baseline and plateau period is presented in Fig. 2.

Prior to pulse shape similarity analysis, the ICP and CBFV signals
were up-sampled to a frequency of 200 Hz using linear interpolation to
improve their temporal resolution and to facilitate accurate detection of
pulse onsets. A low-pass filter with a cutoff frequency of 12 Hz was
applied to both signals to eliminate high-frequency noise. The modified
Scholkmann algorithm (Bishop and Ercole, 2018) was used for pulse
onset detection. All of the detected ICP and CBFV pulses were visually
inspected using an application custom-written in Python to remove ar-
tifacts and distorted pulses (e.g. containing short-term disturbances or
non-physiological values and peaks resulting from artifacts at the signal
collection stage) from further analysis.

The C,BV pulses were calculated from all not rejected CBFV pulses
utilizing the constant flow forward (CFF) model of global cerebral cir-
culation described in (Avezaat et al., 1986; Kim et al., 2009; Uryga et al.,
2019). The model is based on the assumption that the change in cerebral
blood volume during one cardiac cycle corresponds to the difference
between arterial inflow and venous outflow (Avezaat and Eijndhoven,
1984). It further assumes that since venous outflow has low pulsatility
compared to arterial inflow and exhibits negligible changes over the
cardiac cycle (Aaslid et al., 1991), venous outflow can be approximated
as the arterial inflow averaged in a longer window (usually 6 s). Finally,
to replace direct cerebral blood flow measurement with non-invasively
recorded CBFV, the model assumes that the cross-sectional area of the
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insonated artery remains constant during the recording. Consequently,
changes in C,BV can be calculated as the time integral of the difference
between pulsatile CBFV and mean CBFV (see Fig. 3). In this study, we
estimated C,BV pulse waveforms from discrete digital recordings of
CBFV according to equation (1):

AC,BV(n)= i [CBFV (i) — mean(CBFV)|At [cm] @

where AC,BV(n) — change in cerebral arterial blood volume; n — the
following number of samples from the beginning of one cardiac cycle,

Cerebral blood flow velocity (CBFV)

Mean cerebral blood
flow velocity (mean(CBFV))

Cerebral arterial
blood volume
(C,BV)

» single cardiac period
t t

0

Fig. 3. Visualization of cerebral arterial blood volume (C,BV) calculated over a
single cardiac cycle using the constant flow forward model based on cerebral
blood flow velocity (CBFV) signal recorded non-invasively in a healthy human
(Kim et al., 2009). to — beginning of the cardiac cycle, t — end of the car-
diac cycle.
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Fig. 2. Illustrative example of mean intracranial pressure (ICP) and mean cerebral blood flow velocity (CBFV) signals recorded in a single patient. Gray areas indicate

the periods selected as baseline and plateau phase of the plateau wave.
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CBFV(i) — cerebral blood flow velocity at each time instant, mean(CBFV)
— cerebral blood flow velocity averaged in a 6-s window, At — the time
interval between two consecutive samples.

Each pair of reliable (not rejected) ICP and C,BV pulses were then
normalized to values range of 0-1 and synchronized with regard to the
beginning of the ascending slopes (the minimum values at the beginning
of the pulses). Finally, the difference index (DI) was calculated as the
sum of absolute differences between values of ICP and C,BV at each time
instant starting from the pulse onset point to the end of the C,BV pulse
(see Fig. 4). Custom-written Python scripts were used for all signal
processing tasks.
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Fig. 4. The top graph shows an example of the cerebral blood flow velocity
(CBFV) pulse waveform used to calculate cerebral arterial blood volume (C,BV)
pulse waveform (middle graph) based on a mathematical model of cerebral
circulation (Kim et al., 2009). In the lower graph, the beginning of the C,BV
pulse waveform is synchronized with the beginning of the corresponding
intracranial pressure (ICP) pulse waveform, and the area representing the
calculated difference index (DI) is highlighted in gray. a.u. - arbitrary units.
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2.4. Statistical analysis

Non-parametric tests were used for statistical analysis as the majority
of variables did not meet the normality assumption tested by the Sha-
piro-Wilk test. Wilcoxon signed-rank test was used to examine the
differences in physiological signals and DI between ICP plateau phase
and the corresponding baselines. Significance level of 0.05 was chosen
for all analyses. Calculated values of physiological signals and indices
are presented using the median and first and third quartiles unless stated
otherwise.

3. Results

15 ICP plateau waves recorded in 11 males and 4 females (median
age: 23 years [Q1-Q3: 17-28 years]) were studied. The values of
physiological signals averaged over the baseline and plateau periods are
presented in Table 1.

A total of 8967 pairs of ICP and C,BV pulses were analyzed (5149 at
baseline and 3818 at plateau phase). The DI was lower during plateau
phase of the ICP plateau wave than at baseline (p < 0.001, see Fig. 5),
indicating that the similarity between the waveforms increased. An
illustrative example of the change in similarity between individual ICP
and C,BV pulses during the periods of baseline and plateau phase in a
single patient is presented in Fig. 6.

4. Discussion

In this study we performed a quantitative analysis to investigate the
similarity between the shape of cardiac-related pulses of ICP and C,BV in
TBI patients during episodes of ICP plateau waves. Our findings revealed
that the area between the corresponding ICP and C,BV pulse waveforms
decreases during the occurrence of ICP plateau waves. This observation
provides support for the hypothesis that during ICP plateau waves the
shape of ICP pulses becomes more similar to that of C,BV pulses. A
comparable observation was previously made by Carrera et al. (2010)
who noted that changes in the pulsatility of C;BV predominantly influ-
enced the amplitude of ICP pulses in TBI patients. Our study further
advances this research by focusing not on the amplitude of ICP pulses
but on their shape and providing a quantitative measure for assessing
their similarity to C,BV.

Pulsatile changes in cerebral blood flow lead to pulse alterations in
C,BV that in turn result in the expansion of cerebral arterial walls. Vessel
expansion is then transmitted to the surrounding brain tissue and ce-
rebrospinal fluid, thereby influencing the shape of the ICP pulse wave-
form. This transmission is likely intensified during ICP plateau waves
due to an increase in cerebral blood volume caused by vasodilation in
response to a drop in ABP. Moreover, TBI patients often experience
disturbances in cerebral autoregulation which can further amplify this
phenomenon. Previous studies have also observed alterations in the
shape of ICP pulse waveforms toward more pathologically rounded
pulses in TBI patients, even at mean ICP levels below 20 mm Hg
(Hawthorne and Piper, 2014; Kazimierska et al., 2021; Mataczynski
et al., 2022; Uryga et al., 2022), which suggests that cerebrospinal
compliance is often reduced in this population. When intracranial

Table 1

Medians, first (Q1) and third (Q3) quartiles of physiological signals during
baseline and plateau phase of the plateau wave with Wilcoxon signed-rank test p
values. ICP - intracranial pressure, CBFV — cerebral blood flow velocity, ABP —
arterial blood pressure. n.s. — result not statistically significant.

Signal Baseline Plateau phase p value
Median Q1-03 Median Q1-0Q3

ICP [mm Hg] 19.4 18.2-23. 4 42.7 36.5-45.1 <0.001

CBFV [cm/s] 44.2 34.8-69.5 32.9 24.7-68.2 0.002

ABP [mm Hg] 93.9 89.2-102.8 93.9 90.6-101.0 n.s.
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Fig. 5. Comparison of the difference index (DI) between the baseline period
and the plateau phase of intracranial pressure plateau wave.

compensatory reserve is depleted (i.e., cerebrospinal compliance is low),
pulsatile changes in C,BV appear to be more directly transmitted to the
ICP signal. During the plateau wave, intracranial compliance decreases,
thus making this transmission even more effective.

It was previously demonstrated that the compliance of the cerebral
arterial bed increases during plateau waves (Kim et al., 2009). The re-
sults of this study indicate that the C,BV pulse is a dominant factor that
shapes the ICP pulse during plateau waves. These observations support
those made by Risberg, Lundberg, and Ingvar (Risberg et al., 1969), who
proposed that the increase in ICP during plateau waves is driven by the
increase in C,BV. Moreover, plateau waves have been observed in
various pathophysiological conditions, including -craniosynostosis
(Renier et al., 1982), benign intracranial hypertension (Hayashi et al.,
1991), head injury (Rosner and Becker, 1984), subarachnoid hemor-
rhage (Hayashi et al., 1984), brain tumors and acute hydrocephalus
(Hayashi et al., 1987). These conditions are all related to disturbances in
intracranial volume, which leads to a decrease in cerebrospinal
compliance. Consequently, we hypothesize the elevated ICP observed
during the plateau phase may be associated with an increase in C,BV
under conditions of low cerebrospinal compliance. This implies that in
individuals with high cerebrospinal compliance, a comparable change in
C,BV would result in a lower increase in ICP, which may not be classified
as a plateau wave.

In recent years, there has been growing interest in non-invasive
estimation of ICP, and numerous studies have been conducted in this
area. The latest solutions allow for monitoring of surrogates of the ICP
signal with pulse waveform analysis (Brasil et al., 2021), which are
likely driven by changes in C,BV. This could potentially be useful in
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detecting increases in ICP. Further research is required to confirm these
hypotheses.

Certain limitations of this study should be noted. It was performed in
a small number of patients due to the low probability of capturing the
occurrence of ICP plateau wave during short-term TCD monitoring.
Therefore, these results should be treated as preliminary and further
research is needed to confirm our observations. Another limitation is
that all signals underwent up-sampling from 50 Hz to 200 Hz to enhance
their temporal resolution followed by low-pass filtering with a cut-off
frequency of 12 Hz. This filtering process might have had a slight ef-
fect on the shape of the pulses and resulting similarity measures.
Nevertheless, if any such influence did occur, it was consistent across all
pulses and can be replicated reliably. The changes in heart rate may also
have impacted the results of this study due to either shortening or
lengthening of the pulses. We plan to normalize the pulse waveforms
along the time axis to exclude this influence in further studies. Finally,
the estimation of C,BV based on TCD measurement relies on the as-
sumptions that: (1) the cerebral blood outflow can be approximated by a
mean value of cerebral blood inflow; and (2) cerebral blood flow can be
replaced with CBFV, i.e. that the diameter of the insonated artery is
constant over a single cardiac period. The equation for C,BV is
normalized by the cross sectional area of the insonated artery and it has
cm units instead of cm®. Therefore, C,BV estimated this way can be used
to observe relative changes in C,BV in a single patient over time, but the
mean value cannot be compared between patients. Moreover, the con-
stant flow forward model of brain blood circulation has not been vali-
dated in large populations and requires further studies to confirm its
reliability. However, it has been successfully used in comparable studies,
including investigations related to ICP plateau waves in TBI patients
(Carrera et al., 2010; Kim et al., 2009).

5. Conclusions

Our study revealed that during ICP plateau waves, there is an in-
crease in the similarity between the waveform shapes of ICP and C,BV
pulses accompanied by a significant reduction in the area between the
corresponding pulse contours. These findings strongly indicate that
changes in C,BV pulsatility primarily dictate the shape of ICP pulses
during ICP plateau waves. The presented methodology may have clinical
applications in quantifying the similarity between ICP and C,BV wave-
forms, potentially offering a non-invasive approach to the detection of
plateau waves.
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nuskryptu (wspierajacy), recenzja i edycja manuskryptu (réwnorzedny), zatwierdze-
nie ostatecznej wersji manuskryptu (réwnorzedny)

AK: analiza wynikéw (réwnorzedny), pisanie manuskryptu (wspierajacy), recenzja i
edycja manuskryptu (réwnorzedny), zatwierdzenie ostatecznej wersji manuskryptu
(réwnorzedny)

MC: konceptualizacja (wspierajacy), metodologia (wspierajacy), interpretacja wyni-
kéw (réwnorzedny), rejestracja danych klinicznych (réwnorzedny), recenzja i edycja
manuskryptu (réwnorzedny), zatwierdzenie ostatecznej wersji manuskryptu (réwno-
rzedny)

ZC: interpretacja wynikéow (réwnorzedny), rejestracja danych klinicznych (réwno-
rzedny), recenzja i edycja manuskryptu (réwnorzedny), zatwierdzenie ostatecznej
wersji manuskryptu (réwnorzedny)

MK: konceptualizacja (wiodacy), metodologia (réwnorzedny ), analiza wynikéw (row-
norzedny ), pisanie manuskryptu (wspierajacy), zatwierdzenie ostatecznej wersji ma-
nuskryptu (réwnorzedny)

2. Ziétkowski, A., Pudetko, A., Kazimierska, A., Uryga, A., Czosnyka, Z., Kaspro-
wicz, M., and Czosnyka, M. (2023). Peak appearance time in pulse waveforms
of intracranial pressure and cerebral blood flow velocity. Frontiers in Physiology,
13(1):1077966



AZ: konceptualizacja i metodologia (wiodacy), analiza danych (wiodacy), interpre-
tacja wynikéw (réwnorzedny), pisanie manuskryptu (wiodacy), zatwierdzenie osta-
tecznej wersji manuskryptu (réwnorzedny)

AP: konceptualizacja i metodologia (wspierajacy), manualne oznaczenia ekstremoéw
fal (wiodacy), interpretacja wynikéow (réwnorzedny), zatwierdzenie ostatecznej wer-
sji manuskryptu (réwnorzedny)

AK: konceptualizacja i metodologia (wspierajacy), interpretacja wynikow (réwno-
rzedny), recenzja i edycja manuskryptu (réwnorzedny), zatwierdzenie ostatecznej
wersji manuskryptu (réwnorzedny)

AU: interpretacja wynikéw (réwnorzedny), recenzja i edycja manuskryptu (réwno-
rzedny), zatwierdzenie ostatecznej wersji manuskryptu (réwnorzedny)

ZC: interpretacja wynikéw (réwnorzedny), recenzja i edycja manuskryptu (réwno-
rzedny), zatwierdzenie ostatecznej wersji manuskryptu (réwnorzedny)

MK: konceptualizacja i metodologia (wspierajacy), interpretacja wynikéw (réwno-
rzedny), recenzja i edycja manuskryptu (réwnorzedny), zatwierdzenie ostatecznej
wersji manuskryptu (réwnorzedny)

MC: konceptualizacja i metodologia (wspierajacy), interpretacja wynikéw (réwno-
rzedny), rejestracja danych klinicznych (wiodacy), recenzja i edycja manuskryptu
(réwnorzedny), zatwierdzenie ostatecznej wersji manuskryptu (réwnorzedny)

. Ziétkowski, A., Kasprowicz, M., Czosnyka, M., and Czosnyka, Z. (2023). Brain
blood flow pulse analysis may help to recognize individuals who suffer from hydro-
cephalus. Acta Neurochirurgica, 165(10):4045-4054

AZ: metodologia (wiodacy), analiza wynikéw (réwnorzedny), oprogramowanie (wio-
dacy), wizualizacja (wiodacy), pisanie manuskryptu (wiodacy)

MK: konceptualizacja (réwnorzedny), metodologia (wspierajacy), nadzor i analiza
wynikéw (réwnorzedny), pisanie manuskryptu (wspierajacy).

MC: konceptualizacja (réwnorzedny), rejestracja danych klinicznych (réwnorzedny),
recenzja i edycja manuskryptu (réwnorzedny).

ZC: rejestracja danych klinicznych (réwnorzedny), recenzja i edycja manuskryptu
(réwnorzedny)

. Ziétkowski, A., Kasprowicz, M., Kazimierska, A., and Czosnyka, M. (2024). Qu-
antitative Analysis of Similarity Between Cerebral Arterial Blood Volume and In-
tracranial Pressure Pulse Waveforms during Intracranial Pressure Plateau Waves

Brain and Spine, special issue The XVIII International Symposium on Intracranial
Pressure and Brain Monitoring (ICP 2022), 102832, doi: 10.1016/j.bas.2024.102832

AZ: metodologia (wiodacy), analiza wynikéw (réwnorzedny), oprogramowanie (wspie-
rajacy), wizualizacja (wiodacy), pisanie manuskryptu (wiodacy)

MK: konceptualizacja (wiodacy), metodologia (wspierajacy), nadzér i analiza wy-
nikéw (wspierajacy), pisanie manuskryptu (wspierajacy).



AK: metodologia (wspierajacy), oprogramowanie (wiodacy), recenzja i edycja ma-
nuskryptu (réwnorzedny).

MC: rejestracja danych klinicznych (wiodacy), recenzja i edycja manuskryptu (réw-
norzedny )
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antitative Analysis of Similarity Between Cerebral Arterial Blood Volume and In-
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nictwo Naukowe TYGIEL, punkty MNiSW: 20

PATENT
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szenie nr P 438553 z 22.07.2021. Czujnik do pomiaru czestotliwo$ci oddychania

i sposéb pomiaru czestotliwosci oddychania / Politechnika Wroctawska, Wroctaw,
PL; Arkadiusz Ziotkowski. 6 s, punkty MNiSW: 75

PREZENTACJE USTNE NA MIEDZYNARODOWYCH KONFERENCJACH

1. Zidtkowski, A., Kasprowicz, M., Czosnyka, M., Czosnyka, Z. Analysis of transcra-
nial Doppler pulse waveforms in the diagnosis of hydrocephalus. Hydrocephalus2023,
the 15th Meeting of the Hydrocephalus Society, Hamburg, Germany, 26-29.08.2023

2. Czosnyka, M., Czosnyka, Z., Lalou, A., Zakrzewska, A., Ziétkowski, A., Kaspro-
wicz, M., Kazimierska, A., Uryga, A., Schmidt, E., Balendent, O. Slow waves of ICP
and blood flow velocity in hydrocephalus. Hydrocephalus2023, The 15th Meeting of

the Hydrocephalus Society, Hamburg, Niemcy, 25-28.08.2023 [zaprezentowane przez
Czosnyka M.]

3. Ziotkowski, A., Kasprowicz, M., Kazimierska, A., Czosnyka, M. Analysis of simi-
larity between cerebral arterial blood volume and intracranial pressure pulse wa-
veforms during plateau waves. 18th International Symposium on Intracranial Pres-
sure and Brain Monitoring (ICP2022), Kapsztad, Republika Poludniowej Afryki,
16.11.2022



4. Zidétkowski, A., Pudetko, A., Kasprowicz, M., Kazimierska, A. The frequency-
domain vs. time-domain methods for transcranial Doppler pulsatility index calcula-

tion. 18th International Symposium on Intracranial Pressure and Brain Monitoring
(ICP2022), Kapsztad, Republika Potudniowej Afryki, 16.11.2022

5. Uryga, A., Zidtkowski, A., Kazimierska, A., Pudetko, A., Mataczynski, C., Czo-
snyka, M., Kasprowicz, M., CENTER-TBI high-resolution sub-study participants
and investigators. The frequency-domain vs. time-domain methods for transcranial
Doppler pulsatility index calculation. 18th International Symposium on Intracra-
nial Pressure and Brain Monitoring (ICP2022), Kapsztad, Republika Potudniowe;j
Afryki, 16.11.2022 [zaprezentowane przez Kasprowicz M. |

6. Kazimierska, A., Uryga, A., Mataczynski, C., Burzynska, M., Zidtkowski, A.,
Rusiecki, A., Kasprowicz, M. Analysis of the shape of intracranial pressure pulse
waveform in traumatic brain injury patients. 43rd Annual International Conference
of the IEEE Engineering in Medicine & Biology Society (EMBC 2021), online, 1—
5.11.2021 [zaprezentowane przez Kazimierska, A.]

7. Zidtkowski A., Pudetko A., Kazimierska A., Czosnyka Z., Czosnyka M., Kaspro-
wicz M., Analysis of intracranial pressure pulse waveforms during infusion tests.
Hydrocephalus2021 The 13th Annual 2021 Meeting of the Hydrocephalus Society,
online, 11.09.2021

PREZENTACJE USTNE NA KRAJOWYCH KONFERENCJACH

1. Hendler, M., Ziétkowski, A., Kasprowicz, M. Change in pulse waveform of cere-
bral blood flow velocity and total hemoglobin concentration in hypercapnia. Inter-
national Medical Congress of Silesia SIMC 2024, Katowice, Polska, 15-17.05.2024
[zaprezentowane przez Hendler M.]

2. Uryga, A., Kazimierska, A., Ziétkowski, A., Kalinowska, K., Popek, M., Czosnyka,
M., Kasprowicz, M. Tympanic membrane displacement may non-invasively measure
a rise in intracranial pressure. XXIII Polish Conference on Biocybernetics and Bio-
medical Engineering (PCBBE), L.6dz, Polska, 27-29.09.2023 [zaprezentowane przez
Uryga A.]

3. Zidtkowski, A., Kazimierska, A., Czosnyka, M., Kasprowicz, M. Analiza zmian
podatnosci mozgowej u pacjentow po urazie czaszkowo-mozgowym podczas umiar-
kowanej hipokapnii. VII Ogdélnopolskie Sympozjum Biomedyczne ESKULAP, Lublin
(udzial zdalny), Polska, 28-29.11.2020

NAGRODY I WYROZNIENIA

1. TIOP Trusted Reviewer status za wnikliwa i terminowa recenzje, 2023

2. Stypendium doktoranckie o zwiekszonej wysokosci na rok akademicki 2022/2023,
2022



3. Finansowanie podniesienia gotowosci wdrozeniowej technologii ,,Czujnik do pomiaru
czestotliwosci oddychania i sposéb pomiaru czestotliwoéci oddychania” (12 000 zt),
przyznane przez Wroctawskie Centrum Transferu Technologii, 2022

4. Nagroda specjalna Rektora Politechniki Swietokrzyskiej w XII edycji Ogdlnopol-
skiego Konkursu Student-Wynalazca za czujnik do pomiaru czestotliwoséci oddycha-
nia i sposéb pomiaru czestotliwosci oddychania, 2022

PROJEKTOWANIE I IMPLEMENTACJA APLIKACJI DO PROJEKTOW
BADAWCZYCH

1. Walidacja czujnika oddechowego, Politechnika Wroctawska, VR Mind Sp. z o.0.,
badania w ramach pracy magisterskiej, 12.2018-06.2019

2. Wirtualna rzeczywisto$¢ w redukeji stresu podczas chemoterapii, Uniwersytet Wro-
ctawski, Takeda Polska Sp. z 0.0., VR Mind Sp. z o.0., kierownik projektu dr Marcin
Czub, 11.2017-09.2018

3. Impact of visual movement on motor function; Respiration entrainment in virtual
reality by using a breathing avatar; Tactile and visual distraction from pain, Uni-
wersytet Wroctawski, kierownik projektu dr Marcin Czub, 02.2017-02.2018

4. Exercise in virtual reality with a muscular avatar influences performance on a we-
ightlifting exercise, Uniwersytet Wroctawski, kierownik projektu dr Marcin Czub,
12.2016-02.2017

5. Skuteczno$¢ redukeji stresu podczas pobierania krwi u dzieci z wykorzystaniem dys-
trakcji w wirtualnej rzeczywistosci, Uniwersytet Wroctawski, Szpital Kliniczny we
Wroctawiu, 10.2016-02.2017

6. Mental imagery vividnes measurement, Uniwersytet Wroctawski, University of Ber-
gen, kierownik projektu dr Marcin Czub, 10.2016-02.2017

UPRAWNIENIA

1. Pelnomocnik i Auditor wewnetrzny systemu zarzadzania jakos$cia dla laboratoriow
badawczych i wzorcujacych zgodnie ze standardem PN-EN ISO 17025:2017, certy-
fikat URS Polska, 2022

2. Instruktor sportu — Lucznictwo, Polska Akademia Rozwoju i Sportu, 2019

3. Pelnomocnik i Auditor wewnetrzny systemu zarzadzania jakoscig dla wyrobéw me-
dyczny zgodnie ze standardem PN-EN ISO 13485:2016, certyfikat URS Polska, 2018



POZOSTALE DOSWIADCZENIE

Czlonek Scientific Advisory Board w programie Unite!Widening
marzec 2024—obecnie
Politechnika Wroctawska

Specjalista ds. projektéow IT
luty 2023-obecnie
Politechnika Wroctawska

Koordynator laboratoriéw akredytowanych Politechniki Wroctawskiej
listopad 2021-obecnie
Politechnika Wroctawska

Broker innowacji
grudzien 2019-styczen 2023
Politechnika Wroctawska

Trener programowania
luty 2019-luty 2021
Software Development Academy (SDA Sp. z 0.0.)

Dyrektor technologiczny i pelnomocnik systemu zarzadzania jako$cig
czerwiec 2018—czerwiec 2019

VR Mind Sp. z o.0.

Programista C#, Java, systemy wbudowane
grudzien 2015-maj 2018
VR Mind Sp. z o.0.

Programista aplikacji badawczych (Unity)
listopad 2014-listopad 2015
Fundacja VR4Health
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