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Abstrakt

P°edkládaná práce se v¥nuje problematice aneurysmat b°i²ní aorty (AAA) s p°i-
hlédnutím k moºnosti vyuºití mechanických zkou²ek tkání aortálních výdutí ke
zlep²ení úrovn¥ jejich konstitutivních model·.

Úvodní £ást se zabývá úvodem do problematiky, popisu struktury st¥ny zdravé
aorty, jejím hlavním komponentám a degenerativním zm¥nám, které vedou aº ke
vzniku AAA. Na tento úvod navazuje stru£ný exkurz do konstitutivního mode-
lování, který se úzce zam¥°uje na popis model· pouºívaných pro popis mechanické-
ho chování m¥kkých tkání. Teoretická £ást je poté dopln¥na uº²ím výb¥rem kon-
stitutivních model· pouºívaných pro modelování st¥ny aorty a intraluminálního
trombu, spole£n¥ s publikovanými výsledky, které jsou v záv¥ru této £ásti zhod-
noceny a diskutovány.

St¥ºejní £ást práce je v¥nována zkou²kám mechanických vlastností arteriál-
ních tkání. Nejprve je p°edstavena metodika testování spole£n¥ s popisem úprav,
kterými pro²lo vybavení laborato°e, spole£n¥ s testovacím za°ízením. Dále je po-
zornost zam¥°ena na výsledky mechanických zkou²ek intraluminálního trombu,
kde jsou prezentovány výsledky jak z jednoosých tahových zkou²ek, tak i z ekvib-
iaxiálního testování a je zde vy²et°ován vliv vzdálenosti ILT od krevního °e£i²t¥
na mechanické vlastnosti trombu.

Dal²í oblast, které je v¥nována pozornost, je vy²et°ení vlivu elastázy na zm¥nu
mechanických vlastností prase£í aorty. V tomto p°ípad¥ jsou vzorky prase£ích aort
experimentáln¥ testovány pouze pomocí dvouosých zkou²ek a je zde analyzována
doba p·sobení elastázy na zm¥nu mechanických vlastností tak, aby výsledná tká¬
m¥la podobnou deforma£n¥-nap¥´ovou odezvu jako tká¬ aneurysmatická. Na záv¥r
jsou shrnuty dosaºené výsledky experimentálního m¥°ení, limitace a také navrºeny
dal²í moºné sm¥ry výzkumu.



Abstract

This paper deals with the problem of abdominal aortic aneurysms (AAA), taking
into account the possibility of using mechanical tests of aortic tissues for improve-
ment of level of their constitutive models.

First part of thesis deals with the introduction into the problem, description
of the structure of the wall of the healthy aorta, its main components and the
degenerative changes which lead to formation of AAA. This is followed by a brief
excursion into constitutive modeling, which focuses closely on the description of
the models used to describe the mechanical behavior of soft tissues. The theo-
retical part is then supplemented by a narrower selection of constitutive models
used for modeling aortic wall and intraluminal thrombus, together with published
results, which are reviewed and discussed at the end of this section.

The main part of this thesis is devoted to tests of mechanical properties of
arterial tissues. First, the methodology is presented together with the description
of the customizations of the laboratory equipments together with the test rig. In
addition, attention is focused on the results of mechanical tests of intraluminal
thrombus, where the results of both uniaxial tensile tests and equbiaxial testing
are presented. Also the in�uence of distance ILT from the lumen on the mechani-
cal properties of the thrombus is examined.

Another area of interest is the investigation of the e�ect of elastase on the
chnage of mechanical properties of pig aorta. In this case, porcine aortas are ex-
perimentally tested only by biaxial testing, and the time of elastase action to alter
the mechanical properties is analyzed so that the resulting tissue has a similar
stress-strain response as aneurysmal tissue. Finally, the results of experimental
measurements, limitations and other possible ways of research are summarized.

Vysázeno pomocí balí£ku Thesis verze 1.42; od autor· Steven Gunn a Sunil Patel;
http://www.latextemplates.com, který byl modi�kován pro vlastní pot°eby.
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Kapitola 1

Úvod

Jako aneurysma b°i²ní aorty (AAA) se ozna£uje lokální roz²í°ení jejího normál-
ního pr·svitu o více neº 50%. Jeho r·st trvá °adu let a jeho pr·b¥h je v¥t²inou
asymptomatický, dokud nedojde k jeho náhlému protrºení a krvácení. Rizikovou
skupinu tvo°í p°eváºn¥ star²í lidé nad 65 let (Kent et al., 2010). A£koliv patogeneze
stále není jednozna£n¥ vysv¥tlena, existuje mnoho studií popisujících biologické a
patofyziologické pochody, klinické projevy, stejn¥ jako mechanické vlastnosti AAA.
V posledních letech je patrný zna£ný vývoj v oblasti biomechanického modelování
(Wilson et al., 2013), coº má za následek vzr·stající zájem o podrobn¥j²í výzkum
jev·, které se objevují spole£n¥ s AAA a mohou ovlivnit celkovou pevnost aneurys-
matu. Mezi n¥ lze °adit intraluminální trombus (ILT) a kalci�kace. Zejména úloha
ILT v pr·b¥hu r·stu AAA, p°enosu tlaku a ovlivn¥ní rizika ruptury AAA je stále
diskutabilní. V¥°ím, ºe klí£em ke zlep²ení dosavadních biomechanických model·
je lep²í porozum¥ní rozdílným deforma£ním odezvám m¥kkých tkání na zatíºení
a jejich lep²í konstitutivní popis, £ehoº lze docílit d·kladn¥j²ím experimentálním
vy²et°ováním jejich deforma£n¥�nap¥´ových závislostí.
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Kapitola 1. Úvod 2

1.1 Stanovené cíle práce

i. Vypracovat p°ehled literatury týkající se mechanických vlastností lidské aorty
s p°ihlédnutím k AAA, jejich souvislost s histologií a moºnosti modelování
pomocí konstitutivních model·.

ii. Provést re²er²ní studii publikovaných m¥°ení mechanických vlastností intralu-
minálního trombu.

iii. Pomocí jednoosé a dvouosé tahové zkou²ky provést analýzu mechanických
vlastností intraluminálního trombu v závislosti na jeho stá°í (vzdálenosti od
lumenu).

iv. Vy²et°it vliv elastázy na mechanickou odezvu st¥ny prase£í aorty p°i dvouosé
tahové zkou²ce.



Kapitola 2

Struktura tkán¥ st¥ny aorty

V této kapitole bude v¥nována pozornost histologii a mechanickému chování arte-

riální, p°edev²ím aortální st¥ny, jejich vzájemným souvislostem a degenerativním

zm¥nám souvisejícím se vznikem AAA.

Pochopení a znalost základní morfologické struktury aortální st¥ny spole£n¥
se znalostí hlavních komponent, které se podílejí na deforma£ním procesu, jsou
zásadní pro efektivní popis mechanického chování pomocí konstitutivních model·.
Pro jasn¥j²í p°edstavu o stavb¥ st¥ny tepny je zde uveden stru£ný makroskopický
(�2.1) a mikroskopický (�2.2) popis zdravé tepny dopln¥ný patologickými zm¥nami
tepny v d·sledku AAA.

2.1 Stavba zdravé st¥ny aorty

Obecn¥ m·ºeme tepny rozd¥lit do t°í skupin: elastické, svalové a arterioly. Ela-
stické arterie jsou umíst¥ny proximáln¥ (blíºe srdci) a mají pom¥rn¥ velký pr·m¥r,
arterie svalového typu se vyskytují více distáln¥ v periferních oblastech a arteri-
oly tvo°í spolu s kapilárami nejjemn¥j²í cévní sí´. V²echny tepny mají v zásad¥
podobnou stavbu, ov²em svoji pozornost ohledn¥ mikroskopické struktury budeme
v¥novat p°edev²ím prvnímu typu � elastickým arteriím. Tepny jsou tvo°eny ze t°í
odli²ných vrstev intima (tunica intima), media (tunica media) a adventitia (tunica

externa). Na obr. 2.1 je znázorn¥n schématický model zdravé tepny.

3



Kapitola 2. Struktura tkán¥ st¥ny aorty 4

Obr. 2.1: Schéma stavby zdravé aorty. P°evzato z (Holzapfel et al., 2000).

2.1.1 Intima

Intima je nejvnit°n¥j²í arteriální vrstvou. Typicky je sloºena z jedné vrstvy en-
dotelových bun¥k, spo£ívající na tenké lamina basalis, a ze subendotelové vrstvy
s prom¥nlivou tlou²´kou (která závisí na vzdálenosti aorty od srdce, v¥ku a zdravot-
ním stavu) (Clark & Glagov, 1985, Gasser et al., 2006). Vlákna obsaºená v suben-
dotelové vrstv¥ jsou orientována v axiálním sm¥ru (p°ená²ejí smykové nap¥tí od
krevního toku), zatímco s p°ibývající vzdáleností od lumenu � krevního °e£i²t¥ � se
m¥ní jejich uspo°ádání dominantn¥ do sm¥ru obvodového (pro p°enesení zatíºení
v d·sledku roztahování a smr²´ování tepny) (Timmins et al., 2010). Hlavní kompo-
nentou, která se nachází v intim¥, je kolagen I. a III. druhu, spole£n¥ s elastinem,
který vytvá°í prostorovou sí´ elastických vláken (Fratzl, 2008). Hlavní funkcí en-
dotelové vrstvy je utvo°ení hladké výstelky, která odd¥luje vysoce trombogenní
komponenty obsaºené ve st¥n¥ (kolagen I a III) od krevního °e£i²t¥. Zárove¬ také
umoº¬uje vým¥nu látek mezi krví a st¥nou, p°i£emº funguje také jako selektivní
bariéra (Fung, 1993). S p°ibývajícím v¥kem a r·znými patologickými zm¥nami
(nap°. arteriosklerosa) dochází ke zm¥nám jejích geometrických a mechanických
vlastností, p°edev²ím nár·stu její tuhosti a zv¥t²ení tlou²´ky aº o 27% (Fratzl,
2008).
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2.1.2 Media

Prost°ední, nejvíce objemná £ást artérie je tvo°ena medií, která se skládá ze t°ídi-
mensionální sít¥ svazk· kolagenních vláken, hladkých svalových bun¥k a elastinu.
V²echny tyto £ásti jsou uspo°ádány do tenkých vrstev a p°eváºn¥ orientovány
v obvodovém sm¥ru (O'Connell et al., 2008). Nejv¥t²í £ást fyziologického tlaku
je u zdravého jedince p°ená²ena práv¥ medií. Toto zatíºení je p°ená²eno p°eváºn¥
elastinem a hladkými svalovými bu¬kami, které umoº¬ují remodelaci v závislosti
na dlouhodobých zm¥nách krevního tlaku. Dle studie O'Connella et al. (O'Connell
et al., 2008) zaujímá p°ibliºn¥ jenom 6�7% kolagenních svazk· shodnou orientaci
s fyziologickým zatíºením. Zbylá £ást je rozprost°ená nezávisle na p°evládajícím
sm¥ru zatíºení. Rozprost°ení kolagenních vláken ve st¥n¥ aorty jsme se v¥novali
v práci (Polzer et al., 2015), kde je na histologických snímcích patrná dominantní
orientace kolagenních vláken v obvodovém sm¥ru. Kolagenní vlákna jsou v²ak
v porovnání s adventicií mnohem mén¥ zvln¥ná (viz Polzer et al. (2015) obr. 1).
Tyto výsledky podporují my²lenku, ºe kolagenní vlákna rozprost°ená v médii se
spolupodílejí na p°ená²ení fyziologického zatíºení (nízkých deformacích) v mnohem
v¥t²í mí°e neº bylo publikováno d°íve (O'Connell et al., 2008).

2.1.3 Adventitia

Nejvzdálen¥j²í vrstvou tepny od lumenu (krevního °e£i²t¥) je adventitia, která
p°eváºn¥ sestává z �broblast·, �brocyt·1 a kolagenních vláken p°eváºn¥ I. druhu,
uspo°ádaných do tlustých a velmi zvln¥ných svazk· (Chow et al., 2014, Polzer
et al., 2015). To podporuje teorii, ºe adventicie (díky relativn¥ vysokému podílu
�brocyt· a také uspo°ádání kolagenních vláken) je primárn¥ uzp·sobena jako
ochrana tepny p°ed p°etíºením v podélném i obvodovém sm¥ru. U velkých te-
pen je navíc adventitia protkána jemnou sítí tepének a ºilek vasa vasorum, která
ji prokrvuje, protoºe vzdálenost od lumenu uº je p°íli² velká pro látkovou vým¥nu
zaloºenou na difuzi. K vý²e uvedenému je pot°eba dodat, ºe pomocí adventicie je
aorta �xována k okolním tkáním.

1Vazivové bu¬ky, které mimo jiného produkují tropokolagen � p°edstupe¬ pro tvorbu kola-
genu, ale také molekuly elastinu.
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2.2 Hlavní komponenty st¥ny aorty

2.2.1 Hladké svalové bu¬ky

Hladké svalové bu¬ky (smooth muscle cells - SMC) se p°eváºn¥ vyskytují v médii
a jejich hlavním úkolem je jednak tvorba a organizace extracelulární matrice
(ECM) a také regulace pr·svitu u men²ích tepen. Tato matrice je tvo°ena proteiny
elastinu a kolagenu, které podstatn¥ ur£ují mechanické vlastnosti cévní st¥ny2

(Chow et al., 2014, Wagenseil & Mecham, 2009). Hladké svalové bu¬ky tedy
reagují na aktuální stav deformace a napjatosti ve st¥n¥ aorty a pomocí zvý²ené
nebo sníºené produkce elastinu a kolagenu udrºují fyziologický stav úrovn¥ zatíºení
bun¥k ve st¥n¥ aorty (Wagenseil & Mecham, 2009). Práv¥ t¥mto dv¥ma sloºkám
budou v¥novány následující dva odstavce. Mimo jiº uvedeného, tedy p°enosu fyzi-
ologického zatíºení a remodelace tkán¥ v závislosti na zatíºení (Tremblay et al.,
2010), se hladké svalové bu¬ky podílejí významn¥ na viskoelastickém chování st¥ny
aorty, tedy na nár·stu tuhosti tepny se zvy²ováním rychlosti zat¥ºování.

2.2.2 Elastin

Elastin je jedním z hlavních protein· ECM a je hlavní p°í£inou p°eváºn¥ elastického
chování st¥ny tepny. Domnívám se, ºe je na tomto míst¥ vhodné uvést rozdíl mezi
elastinem jako základní stavební jednotkou a elastinovými vlákny. Samotný elastin
má amorfní podobu, zatímco elastinová vlákna uº jsou prostorov¥ uspo°ádána
a jsou sloºena jak z elastinu, tak z mikro�bril (Wagenseil & Mecham, 2009). V¥-
dom si tohoto rozdílu budu v dal²ím textu pro jednoduchost pouºívat termín
elastin i pro elastinová vlákna, pokud nebude uvedeno jinak.

Elastin se jeví jako pom¥rn¥ neobvyklý protein, jelikoº si ho t¥lo, na rozdíl od
jiných protein· (nap°. kolagenu), neumí v dosp¥losti jiº znovu vytvá°et (Shapiro
et al., 1991). Tudíº zásoba elastinu syntetizovaná v pr·b¥hu vývoje musí pokrýt
celou ºivotnost organismu � u £lov¥ka se tato doba udává v rozmezí 60 ÷ 80 let
(Gosline et al., 2002). Ze své podstaty je elastin velmi poddajný a vydrºí velký
po£et zát¥ºných cykl· bez viditelného poru²ení, zejména pro niº²í hodnoty nap¥tí
(Gosline et al., 2002). Z toho lze usuzovat, ºe práv¥ elastin p°ená²í po£áte£ní nízká
zatíºení aorty a primárn¥ se podílí na p°enosu velkých opakujících se deformací �
srde£ního tepu.

Elastinová vlákna jsou orientována v adventicii a intim¥ v axiálním sm¥ru,
zatímco v mediální vrstv¥ jsou orientována sm¥rem obvodovým. Nicmén¥ se zdá,

2Kolagen a elastin tvo°í p°ibliºn¥ 50% hmotnosti tepny zbavené vody (O'Connell et al., 2008).
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ºe celkový pom¥r orientace vláken do jednotlivých sm¥r· je stejný (Gundiah et al.,
2007). Práv¥ díky tomuto prostorovému uspo°ádání ve st¥n¥ aorty p°ená²í elastin
nap¥tí v obvodovém i podélném sm¥ru a vytvá°í také axiální p°edp¥tí tepny (Do-
brin, 1984, Dobrin et al., 1990). Z mechanického pohledu vykazuje elastin izotropní
chování, které m·ºe být popsáno neo-Hookeovskou rovnicí energie napjatosti Ψ

(SEDF � Strain Energy Density Function), která pro nestla£itelný materiál nabývá
následujícího tvaru (Gundiah et al., 2007):

Ψ = c10(I1 − 3), (2.1)

kde I1 p°edstavuje první invariant pravého Cauchy-Greenova deforma£ního ten-
zoru a parametr c10 [Pa] de�nuje tuhost materiálu (polovina po£áte£ního modulu
pruºnosti ve smyku). Hodnoty c10 získané pomocí r·zných metod separace elastinu
jsou v rozmezí 77�163 kPa (Gundiah et al., 2007).

2.2.3 Kolagen

Druhým d·leºitým proteinem ECM je kolagen, který má mnoho r·zných podob.
V lidském t¥le bylo doposud rozli²eno p°es 25 typ· kolagenních protein·. Z me-
chanického pohledu jsou významné ty proteiny, které jsou schopny se seskupovat
ve �brily. Mezi n¥ pat°í kolageny I. a III. druhu, které jsou práv¥ obsaºeny v cévní
st¥n¥ a jsou zodpov¥dné za její deforma£ní zpev¬ování. Prostorov¥ vytvá°ejí tyto
kolagenní proteiny troj²roubovice skládající se z polypeptických °et¥zc·, které
se navzájem spojují a utvá°ejí kolagenní vlákna. Velikost °et¥zc·, zp·sob jejich
propojení, stejn¥ jako mnoºství proteoglykemických vazeb zásadn¥ ovliv¬uje me-
chanické vlastnosti kolagenních vláken. Zejména pevnost kolagenního vlákna je
závislá na enzymatických vazbách proteinu lysyl oxidasy (LOX) mezi jednotlivými
polypeptickými °et¥zci a �brilami (Carlisle et al., 2010, Wagenseil & Mecham,
2009). Oproti elastinu vykazuje kolagen velmi malé p°etvo°ení (p°ibliºn¥ do 10 %
(Fratzl, 2008)) a vysokou pevnost v tahu udávanou v °ádech GPa. Práv¥ tato
vysoká pevnost vede na my²lenku, ºe nízké hodnoty zatíºení jsou p°ená²eny elasti-
novými vlákny, zatímco vy²²í hodnoty a p°ípadné p°etíºení je absorbováno kola-
genními vlákny.

Orientace kolagenních vláken je ve zdravé aort¥ p°eváºn¥ v obvodovém sm¥ru
(Fratzl, 2008). Experimentální data uvedená v práci Polzer et al. (Polzer et al.,
2015) nazna£ují, ºe se ve st¥n¥ postupn¥ m¥ní sm¥rový rozptyl kolagenních vláken
s nar·stající vzdáleností od lumenu. P·vodn¥ velmi anizotropní rozptyl v luminál-
ních vrstvách p°echází postupn¥ do tém¥° izotropního rozptylu kolagenních vláken
v adventicii.
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Z experimentálních studií pojednávajících o orientaci kolagenních vláken v arter-
iální st¥n¥ bych zde uvedl práci (Canham et al., 1989), kde stanovili jednu skupinu
kolagenních vláken, dv¥ skupiny vláken publikovali (Canham et al., 1992, Finlay
et al., 1995), zatímco (Rezakhaniha et al., 2012) identi�kovali tyto skupiny £ty°i.
Nicmén¥ pro jednozna£né rohodnutí je zapot°ebí dal²ího výzkumu, i kdyº £ty°i
skupiny vláken se zahrnutím jejich rozptylu uº se velmi blíºí jejich izotropnímu
sm¥rovému rozd¥lení.

2.3 Degenerativní zm¥ny ve st¥n¥ AAA

Po£átek a r·st AAA bývá spojován se zm¥nami pojivové tkán¥ uvnit° medie a ad-
venticie, zejména s proteolytickým rozpadem elastinu, úbytkem hladkých svalo-
vých bun¥k a remodelací mezibun¥£né struktury v d·sledku genetických dispozic
nebo mechanických a biochemických proces· (Alexander, 2004, Sakalihasan et al.,
2005). Porovnání procentuálního zastoupení jednotlivých sloºek normální aorty
a tkán¥ AAA je uvedeno v tab. 2.1. Jedním z hlavních biochemických faktor·
podílejících se na rozpadu mezibun¥£né sít¥ je zvý²ená aktivita metalloproteináz

(MMPs). Tyto speci�cké enzymy (MMP-2 a MMP-9) jsou ve st¥n¥ tepny pro-
dukovány hladkými svalovými bu¬kami, uvnit° trombu je syntetizují leukocyty
(Kazi et al., 2005, Swedenborg & Eriksson, 2006). V d·sledku p·sobení MMPs
dochází v tkáni k úbytku elastinu, který je kompenzován zvý²enou produkcí kola-
genních vláken I. a III. typu. Tím tepna zna£n¥ m¥ní svoje elastické vlastnosti,
dochází k jejímu postupnému roz²i°ování a sniºování axiálního p°edepnutí. Úbytek
jednotlivých sloºek spole£n¥ s poru²ením struktury pojivové tkán¥ zp·sobuje také
zmen²ení tlou²´ky st¥ny (p°eváºn¥ medie) (Alexander, 2004). V d·sledku roz²í°ení
aorty a snahy t¥la zachovat laminární proud¥ní v pro�lu krevního toku (tzv. lu-
menu) se u v¥t²iny AAA vytvá°í také intraluminální trombus (Hans et al., 2005),
jemuº je v¥nována pozornost v �2.4. Na obr. 2.2 jsou shrnuty podstatné faktory,
které se podílejí na vzniku a r·stu AAA.

2.4 Struktura a patogeneze intraluminálního

trombu

U zdravého £lov¥ka není intraluminální trombus (ILT) v aort¥ p°ítomen, av²ak
vzniká v d·sledku degenerativních zm¥n a objevuje se u v¥t²iny aortálních výdutí
(Hans et al., 2005). Otázka jeho vlivu na rizikovost aneurysmatu (tedy moºnost
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Obr. 2.2: Zjednodu²ený p°ehled vzájemného p·sobení r·zných vliv· na vznik
a vývoj arteriálního aneurysmatu. P°evzato z Lasheras (2007).

jeho ruptury) není stále je²t¥ jednozna£n¥ zodpov¥zena. Z posledních studií se jeví,
ºe ILT podléhá stálé remodelaci, zejména �brinové struktury a také degradaci,
jeº je u star²ího trombu nejvíce z°etelná v blízkosti st¥ny (Adolph et al., 1997,
Ashton et al., 2009, Wang et al., 2001). Tyto degenerativní zm¥ny jsou také
z°ejmé ze snímk· po°ízených elektronovou mikroskopií (Adolph et al., 1997, Gasser
et al., 2010b, Wang et al., 2001), na kterých je patrný rozpad �brinové struktury
spole£n¥ s významn¥j²í tvorbou kavit s nar·stající vzdáleností od lumenu (obr. 2.3
a obr. 2.4).

Zdravá aorta (%) Aneurysma (%)

E
la
st
in Pr·m¥r 22,7 2,4

Maximum 32,5 6,7
Minimum 16,1 0,2

SM
C
s Pr·m¥r 22,6 2,2

Maximum 33,6 6,4
Minimum 15,5 0,4

K
ol
ag
en Pr·m¥r 54,8 95,5

Maximum 63 98
Minimum 48 91,4

Tabulka 2.1: P°ehled procentuálního zastoupení základních stavebních sloºek
pro zdravou aortu a aneurysmatickou tká¬. P°evzato z Bessa et al. (2012).
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Obr. 2.3: Histologické °ezy ze vzork· trombu. Dutinky procházejí
nap°í£ tlou²´kou a jejich podíl nar·stá s p°ibývající vzdáleností od lu-
menu (uvedena v pravém dolním rohu kaºdého obrázku). P·vodní zv¥t²ení,

100×. P°evzato z Adolph et al. (1997).
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Obr. 2.4: Mikrostruktura jednotlivých vrstev ILT. P°evzato z (Wang et al.,
2001).

Z makroskopického pohledu v¥t²ina autor· rozli²uje u ILT t°i základní vrstvy,
které lze v¥t²inou od sebe rozpoznat pouhým okem (viz obr. 2.5 a), a to luminální
(L � nejblíºe °e£i²ti), mediální (M � st°ední) a abluminální vrstvu (A � nejblíºe
aortální st¥n¥). Luminální vrstva bývá pov¥t²inou jasn¥ £ervená díky p°ítomnosti
£ervených krvinek, mediální vrstva má sv¥tlej²í barvu a nejhlub²í abluminální
vrstva m·ºe být sv¥tle hn¥dá aº tém¥° £erná. V pr·b¥hu formování ILT není

Obr. 2.5: Vzorky ILT: a) se z°etelnou laminární strukturou a znázorn¥nými
hranicemi mezi jednotlivými vrstvami; b) nekompaktní � �rosolovitá� struktura

utvo°eného trombu
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v²ak nutné, aby se pln¥ vyvinuly v²echny fáze. Toho si lze pov²imnout zejména
u tromb· s malou tlou²´kou (∼5 mm), kde p°evládá �£erstvá� luminální vrstva.

Struktura utvá°eného trombu se pacient od pacienta li²í. Ve v¥t²in¥ p°í-
pad· m·ºeme nalézt pom¥rn¥ z°etelnou laminární strukturu (obr. 2.5 a). N¥kdy
je v²ak vytvo°ený trombus nekompaktní a svou konzistencí p°ipomíná spí²e rosol
(obr. 2.5 b). Tento typ trombu je nemoºné testovat pomocí mechanických zkou²ek.

Stanovení p°esné hranice mezi jednotlivými regiony je velmi závislé na posou-
zení operátorem a podle mého názoru bez histologické analýzy naprosto nemoºné.
Nicmén¥ se domnívám se, ºe ur£ení p°esného rozhraní jednotlivých vrstev není
podstatné, jelikoº m·ºe vést k nep°esné interpretaci, ºe mechanické vlastnosti
vrstev ILT se skokov¥ m¥ní. Podíváme-li se totiº na strukturu trombu, neshledáme
pro takovouto domn¥nku ºádné opodstatn¥ní, protoºe jednotlivé vrstvy mezi sebou
postupn¥ p°echázejí. Na základ¥ prostudované literatury a vlastního pozorování
se mi zdá d·leºité p°ipomenout na tomto míst¥ jednu samoz°ejmou skute£nost.
Kaºdý £lov¥k je jedine£ný a tudíº i utvo°ený trombus je jiný a tlou²´ky jednotlivých
vrstev se od sebe li²í. Proto m·ºe být obtíºné rozhodnout, zda porovnávat mezi se-
bou vzorky ze stejné vrstvy, anebo je vzájemn¥ p°i°azovat spí²e podle srovnatelné
vzdálenosti od lumenu.

Z tohoto d·vodu se zdá vhodn¥j²í vztahovat mechanické vlastnosti trombu
k vzdálenosti od lumenu. Z £ehoº vyplývá, ºe mechanické chování by m¥lo být
popsáno spojit¥ a m¥nit se spole£n¥ s nar·stající tlou²´kou trombu, respektive
vzdáleností od lumenu (Gasser et al., 2008, Polzer et al., 2013b). Nicmén¥ pro
nedostatek vhodn¥j²í terminologie, ale i s ohledem na jinde publikované výsledky,
bude v dal²ím textu nadále pouºíváno jiº zavedené £len¥ní trombu (luminální,
mediální, abluminální vrstva).

Zam¥°íme-li se nyní na mikroskopickou úrove¬, tak zjistíme, ºe heterogenita
ILT je zp·sobena rozdílným zastoupením strukturních komponent. Mezi n¥ pat°í
hlavn¥ �brinová vlákna, krevní desti£ky, £ervené a bílé krvinky, lipidy, bu¬ky a je-
jich zbytky (Adolph et al., 1997, Kar²aj & Humphrey, 2009, Ryan et al., 1999,
Sagan et al., 2012, Tong, 2013). Nejvíce bun¥£ných aktivit probíhá v luminální
vrstv¥, formuje se zde �brin a za£ínají zde také sráºecí procesy. Její jasn¥ £er-
vená barva je práv¥ zp·sobena p°evaºujícím podílem krevních bun¥k. Mediální
vrstva je jiº tvo°ena p°eváºn¥ �brinovou strukturou, která p°echází ve vrstvu ab-
luminální. Jelikoº s p°ibývajícím stá°ím trombu a vzdáleností od lumenu dochází
k výraznému úbytku bun¥k a následné neschopnosti nové syntézy, obsahuje ablu-
minální vrstva p°eváºn¥ degradovanou �brinovou sí´ a zbytkové proteiny. Nicmén¥
podíl zmín¥ných stavebních komponent se ve stejné vzdálenosti od lumenu m·ºe
pacient od pacienta velmi li²it v d·sledku rozdílné proteolytické aktivity (Tong
et al., 2011, Wilson et al., 2013).



Kapitola 3

Konstitutivní modelování

Pro výpo£tové modelování jsou klí£ové t°i submodely, zahrnující základní vstupní

informace: geometrie, pouºité zatíºení�okrajové podmínky a mechanické vlastnosti

materiálu. Tato kapitola je v¥nována poslední z nich, tedy p°ehledu konstitutivních

model· pouºívaných pro popis arteriální tkán¥ a ILT.

3.1 Obecné p°edpoklady

Základní my²lenkou konstitutivních model· je snaha o matematický popis mecha-
nických vlastností materiálu. Hovo°íme tedy o vyjád°ení vztah· mezi stavovými
prom¥nnými materiálu (tenzorem deformace a tenzorem nap¥tí). Ze v²ech hyper-
elastických model· navrºených v pr·b¥hu posledních desetiletí se omezíme na ty,
které jsou pouºívané pro popis mechanického chování m¥kkých tkání. V²echny
uvedené modely budou nadále uvaºovány jako nestla£itelné (z d·vodu velkého ob-
sahu vody uvnit° tkán¥) a také u nich nebude bráno v potaz viskoelastické chování
stejn¥ tak jako moºný r·st a remodelace tkán¥. Popisují tedy pseudoelastické
chování m¥kkých tkání. Tyto modely m·ºeme rozd¥lit na dva typy: fenomenolog-
ické a strukturní. Dále si pro oba dva typy stanovíme ur£ité p°edpoklady, které
nám usnadní matematický zápis.

13
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3.2 P°ehled model·

3.2.1 Fenomenologické modely

Modely zaloºené na tomto p°ístupu se nesnaºí postihnout pomocí matematického
popisu strukturu tkán¥, ale její celkovou odezvu. Jejich omezením je fakt, ºe
konstanty v¥t²inou nemají jasný fyzikální význam, tudíº z jejich velikosti nelze
usuzovat na vlastnosti tepny a modely £asto nemají dobré prediktivní vlastnosti
v oblasti (rozsahu sloºek p°etvo°ení), kde nebyly �továny na experimentální data.

3.2.1.1 Polynomické modely

Model Neo-Hooke Tento nejjednodu²²í hyperelastický polynomický model je
velmi £asto vyuºíván pro popis mechanických vlastností elastinu (�2.2.2) a ex-
tracelulární matrice u strukturních model·1 (�3.2.2); matematický zápis byl uve-
den v rov. 2.1. Je zde pot°eba zmínit, ºe jeho predik£ní schopnosti jsou platné
hlavn¥ pro oblast nekone£n¥ malých deformací.

Model Mooney�Rivlin Hyperelastický izotropní model materiálu p·vodn¥
navrºený pro gumové materiály, bez uvaºování objemové zm¥ny (Mooney, 1940):

Ψ =
N∑

i,j=0

cij (I1 − 3)i (I2 − 3)j , (3.1)

kde I2 je druhý invariant pravého Cauchy�Greenova deforma£ního tenzoru a kom-
binace konstant cij [Pa] ur£uje tuhost materiálu a její závislost na velikosti defor-
mace (zpevn¥ní). Obvykle se pouºívá pro N ≤ 3.

Model Yeoh Yeoh je hyperelastický izotropní model p·vodn¥ navrºený pro
deforma£n¥-nap¥´ové stavy gumy s obsahem plniv a v obecné podob¥ m·ºe být
zapsán následovn¥2 (Yeoh, 1990):

Ψ =
N∑
i=1

ci0 (I1 − 3)i. (3.2)

1A£koliv bývá °azen k fenomenologickým model·m, lze ho odvodit z entropického chování
polymer·, p°i£emº smykový modul je moºno stanovit z Boltzmannovy konstanty. Tudíº na jisté
elementární úrovni zohled¬uje strukturu materiálu.

2Jedná se o upravenou podobu modelu Mooney�Rivlin (rov. 3.1) pro j=0, tedy je vynechán
invariant I2.
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Model Yeoh je obecn¥ v·£i modelu Mooney�Rivlin robustn¥j²í v predikci jiných
deforma£n¥ nap¥´ových stav· (pokud je zaru£ena kladná hodnota jeho konstant)
a konstanty ci0 [Pa] mají jasn¥j²í vztah k tuhosti materiálu a její progresivit¥
s rostoucí deformací.

3.2.1.2 Modely zaloºené na hlavních protaºeních

Ogden model Hyperelastický izotropní model materiálu, který byl p·vodn¥
navrºený Ogdenem pro gumové materiály (Ogden, 1972) v podob¥ SEDF:

Ψ =
3∑
r=1

µr
αr

(λαr
1 + λαr

2 + λαr
3 − 3) . (3.3)

Zde λ1, λ2, λ3 jsou hlavní pom¥rná protaºení, parametr µr [Pa] ur£uje tuhost ma-
teriálu a αr [�] je bezrozm¥rný materiálový parametr.

3.2.1.3 Exponenciální modely

Veronda�Westmann model P·vodn¥ byl tento exponenciální model navrºen
v obecn¥j²í podob¥ pro vyjád°ení deforma£n¥-nap¥´ové závislosti pro k·ºi (Veronda
& Westmann, 1970). Jeho p°epsáním do speciálního tvaru obdrºel Demiray i-
zotropní hyperelastický model materiálu, který dokáºe velmi dob°e postihnout
zpev¬ující charakter m¥kké tkán¥ (Demiray, 1981) a je vyjád°ený SEDF:

Ψ =
a

b

(
e

b
2

(I1−3) − 1
)
, (3.4)

kde a [Pa] je materiálový parametr ur£ující tuhost materiálu a b [�] de�nuje pro-
gresi deforma£n¥-nap¥´ové k°ivky. Del�no (Del�no et al., 1997) ho je²t¥ roz²í°il
o £len popisující objemovou stla£itelnost, takºe bývá £asto ozna£ován jménem n¥-
kterého z nich.

Model Fung Pro popsání arteriální st¥ny byl Fungem et al. (Fung et al.,
1979) navrºen pln¥ fenomenologický hyperelastický anizotropní model formulovaný
pomocí tenzoru p°etvo°ení v hlavních materiálových osách (R � radiální,
Θ � obvodový, Z � axialní sm¥r arteriální st¥ny), z nichº je SEDF vyjád°ená
vztahem:

Ψ =
c

2

(
eQ − 1

)
, (3.5)
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kde c [Pa] je materiálový parametr vztahující se k tuhosti a exponent Q je pro
obecnou formu modelu zapsán následovn¥:

Q = b1E
2
ΘΘ + b2E

2
ZZ + b3E

2
RR + 2b4EΘΘEZZ + 2b5EZZERR + 2b6ERREΘΘ. (3.6)

Zde bi [�] jsou dal²í materiálové parametry, zatímco Eii jsou hlavní komponenty
Green-Lagrangeova tenzoru p°etvo°ení spojené s cylindrickým sou°adnicovým sys-
témem arteriální st¥ny (R, Θ, Z) v referen£ní pozici.

Model Choi�Vito Zcela fenomenologický hyperelastický anizotropní model
materiálu p·vodn¥ navrºený pro psí perikard v práci Choi�Vito (Choi & Vito,
1990). A£koliv v zápisu SEDF není uvedeno p°etvo°ení ve t°etím sm¥ru, jde o t°í
dimenzionální model, jelikoº p°etvo°ení ve t°etím (radiálním) sm¥ru je nep°ímo
ur£eno prost°ednictvím EΘΘ a ELL v d·sledku p°edpokladu nestla£itelnosti. Nic-
mén¥ z nutnosti dopo£ítání t°etí sloºky p°etvo°ení z p°edchozích dvou sm¥r· vy-
plývá, ºe i tuhost v radiálním sm¥ru je funkcí zbývajících dvou. Tudíº model v
této podob¥ nem·ºe postihnout obecnou prostorovou ortotropii. Uvád¥né sou°ad-
nice Θ, L p°edstavují obvodový respektive podélný sm¥r ortotropického materiálu
(Sacks & Chuong, 1998) a SEDF je ur£ená vztahem:

ΨE = b0

(
e

1
2
b1E2

ΘΘ + e
1
2
b2E2

LL + eb3EΘΘELL − 3
)
, (3.7)

kde Eii jsou hlavní komponenty Green�Lagrangeova tenzoru p°etvo°ení vztaºené
k hlavním ortotropickým osám materiálu (Θ, L); b0 [Pa], b1, b2, b3 [�] jsou pak
materiálové parametry.

3.2.2 Strukturní modely

Základní my²lenkou tohoto p°ístupu je vytvo°ení takového modelu materiálu,
který bude zohled¬ovat histologickou strukturu aortální st¥ny (zejména orientaci
vláken). Nejpropracovan¥j²í je v tomto sm¥ru asi model Lanir (1983), který v²ak
pro svou sloºitost nebývá p°íli² £asto vyuºíván ani citován. Jednodu²²í modely
uvád¥né tomto odstavci pat°í k tzv. model·m zaloºeným na struktu°e, tedy
zohled¬ují strukturu materiálu aspo¬ do ur£ité míry. Jsou zde uvedeny modely,
které vycházejí z teorie mechaniky vláknových kompozit· (ve velkých deformacích)
a jsou navrºeny primárn¥ pro st¥nu tepny.
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Model Holzapfel, Gasser, Ogden (HGO) Tento hyperealastický anizo-
tropní model byl uveden v práci Holzapfel et al. (2000) pro popsání deforma£n¥-
nap¥´ové závislosti jedné vrstvy arteriální st¥ny. SEDF je rozd¥lena na izotrop-
ickou a anizotropickou £ást:

Ψ(I1, I4, I6) = Ψg(I1) + Ψf(I4, I6), (3.8)

p°i£emº izotropní sloºka (matrice) je popsána neo-Hookeovskýmmodelem (rov. 2.1)
a anizotropní £ást, p°edstavující dv¥ skupiny symetrických (a mechanicky ekviva-
lentních) kolagenních vláken, následující funkcí:

Ψ̄f(I4, I6) =
k1

2k2

∑
i=4,6

(
ek2(Ii−1)2 − 1

)
, (3.9)

kde I4 a I6 jsou (pseudo) invarianty pravého Cauchy�Greenova tenzoru p°etvo°ení
a p°edstavují (za p°edpokladu a�nní deformace, tj. stejné pro matrici i vlákna)
druhou mocninu pom¥rného protaºení vláken v p°íslu²ném sm¥ru, parametry k1 [Pa],
k2 [�] > 0 jsou spojeny s mechanickými vlastnostmi vláken. Tento model p°ed-
pokládá, ºe se vlákna zapojují pouze p°i jejich protaºení (I4 > 1, I6 > 1). To
znamená, ºe pokud je I4 (nebo I6) men²í nebo rovno jedné, je p°ísp¥vek odezvy
dané skupiny vláken uvaºován jako nulový (to reprezentuje nulovou tuhost vláken
v tlaku). Pokud jsou ob¥ skupiny vláken v tlaku, je zatíºení p°ená²eno pouze ma-
tricí s £ist¥ izotropní odezvou (Holzapfel et al., 2000). Tato situace v²ak u tepen
obvykle nenastává.

Model Holzapfel, Sommer, Gasser (Holzapfel, 2005) Hyperelastický ani-
zotropní model p°edstavený Holzapfel et al. (2005) je popsán SEDF v podob¥
Ψ (I1, I4) = Ψg (I1) + Ψf (I1, I4),

Ψg (I1) = µ (I1 − 3) (3.10)

Ψf (I1, I4) =
k1

2k2

∑
i=1,2

(
ek2[(1−ρ)(I1−3)2+ρ(I4,i−1)2] − 1

)
. (3.11)

Jedná se o roz²í°ení p°edcházejícího modelu (HGO)3, které spo£ívá ve snaze za-
hrnout i rozptyl sm¥r· vláken, respektive dosáhnout také izotropní sloºky defor-
ma£ního zpevn¥ní, které u modelu neo-Hooke chybí (Holzapfel et al., 2005). SEDF
pro matrici (Ψg (I1)) odpovídá neo-Hookeovskému modelu (rov. 2.1). Fyzikální
význam ostatních parametr· je stejný jako u p°edcházejícího modelu, ρ ∈ 〈0, 1〉 [�]
p°edstavuje váhový faktor mezi úplnou izotropií a transversální izotropií p°ísp¥vku

3Oproti n¥mu m¥ní ozna£ení invariant· I4 a I6 na I4,1, I4,2 respektive.
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kaºdé skupiny vláken. Hodnota ρ = 1 koresponduje s jednosm¥rnou orientací v²ech
vláken v rámci dané skupiny vláken (tj. bez rozptylu vláken) a vztah (rov. 3.11)
následn¥ p°echází do modelu HGO (rov. 3.9) se dv¥ma osnovami vláken, zatímco
pro spodní limit ρ = 0 platí izotropní distribuce vláken (Holzapfel & Ogden, 2010).

Model Gasser, Ogden, Holzapfel (GOH) Obdobn¥ jako p°edchozí dva
modely, byl anizotropický hyperelastický model materiálu navrºen Gasserem et al.

pro popis mechanických vlastností arteriálních vrstev, ve formálním zápisu (Gasser
et al., 2006):

Ψ (C,Bi) = Ψg (C) +
∑
i=1,2

Ψf,i (C,Hi (a0i, κ)). (3.12)

Model navrhuje vlákna s axisymetrickým rozptylem (nap°. i do radiálního sm¥ru
u cévních st¥n), který je popsán distribu£ní funkcí charakterizovanou parametrem
rozptylu κ. Nekolagenní matrice je uvaºována jako nestla£itelná, izotropní a je
popsána neo-Hookeovským modelem (rov. 2.1). Je vyztuºena dv¥ma symetrický-
mi (mechanicky stejnými) p°í£n¥ izotropickými skupinami vláken. Navrhovaná
SEDF pro i -tou skupinu vláken je ve tvaru (Gasser et al., 2006):

Ψf,i (C ,H i) =
k1

2k2

(
ek2E2

i − 1
)
, i = 1, 2, (3.13)

Ei = H i : C − 1, H i = κI + (1− 3κ) (a0i ⊗ a0i) , (3.14)

kde H i je zobecn¥ný strukturální tensor a C p°edstavuje pravý Cauchy�Green·v
deforma£ní tenzor. Dále je zavedena míra deformace v preferen£ním (st°edním)
sm¥ru skupiny vláken Ei. Parametry k1 [Pa], k2 [�] > 0 jsou ur£ovány z mechani-
ckých zkou²ek, zatímco parametry a0i a κ by mohly (a m¥ly) být stanoveny z hi-
stologické analýzy. a0i jsou sm¥rové vektory ur£ující st°ední orientaci jednotlivých
skupin vláken a κ ∈

〈
0, 1

3

〉
bývá ozna£ován jako parametr disperze a charakterizuje

rozptyl sm¥r· kolagenních vláken. Dolní hranice κ = 0 pak odpovídá nulovému
rozptylu � v²echna vlákna dané skupiny jsou ve stejném sm¥ru a model se blíºí
modelu HGO (rov. 3.9), horní mez κ = 1

3
stanovuje maximální rozptyl vláken

odpovídající izotropní distribuci (Gasser et al., 2006). Zavedení strukturního ten-
zoru namísto sloºit¥j²í integrace p°es kouli v²ak vná²í do modelu chybu, která roste
s velikostí rozptylu (Skacel & Bursa, 2014).

Martu��Gasser Konstitutivní model p°edstavený Martu�m a Gasserem nava-
zuje na p·vodní Lanir·v model s uvaºováním vlnitosti vláken (Lanir, 1983). Celko-
vá SEDF m·ºe být op¥t zapsána formálním vztahem Ψ (C ) = Ψg (C) + Ψf (C, ρρρ),
kde pro nekolagenní matrici (Ψg (C)) je zvolena neo-Hookeovská SEDF (rov. 2.1).
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V jejich úprav¥ uvaºují anizotropní hyperelastickou strukturu arteriální st¥ny se
dv¥ma skupinami vláken s axisymetrickým rozptylem tak jako p°edchozí model
GOH (Gasser et al., 2006), na rozdíl od n¥j v²ak k°ivka zpevn¥ní vláken není
popsána £ist¥ fenomenologicky exponenciální funkcí, ale pomocí funkce hustoty
pravd¥podobnosti ρ , která ur£uje distribuci vlnitosti r·zných kolagenních vláken
(Martu� & Gasser, 2011). Distribu£ní funkce vlnitosti m·ºe být obecná, ale
nutnost numerické integrace jednotlivých p°ísp¥vk· vláken ze v²ech prostorových
sm¥r· omezuje sloºitost reáln¥ pouºitelných distribu£ních funkcí.

Výztuºná kolagenní vlákna jsou tedy uvaºována jako zvln¥ná a míra jejich zvl-
n¥ní je popsaná pravd¥podobnostní funkcí s bilineární symetrickou trojúhelníkovou
distribucí vlnitosti λ, která vede na následující deforma£n¥-nap¥´ovou závislost
jednosm¥rn¥ orientovaných vláken:

T (λ) =


0, 0 < λ ≤ λmin

2k
3a2 (λ− λmin)3 , λmin < λ ≤ b

k
[
λ− 2(λ−λmax)3

3a2 − b
]
, b < λ ≤ λmax

k (λ− b) , λmax < λ <∞.

(3.15)

Zde a = λmax − λmin, b = (λmin + λmax) /2, T [Pa] je první Piola�Kirchho�ovo
nap¥tí. Parametr k ur£uje tuhost kolagenních vláken, λ [�] p°edstavuje pom¥rné
protaºení vláken. λmin, λmax [�] jsou protaºení vláken související s mezními hodno-
tami jejich vlnitosti, p°i£emº pro malá protaºení λ < λmin je zapojena pouze elasti-
nová matrice. Pro nar·stající hodnoty protaºení dochází k postupnému nap°i-
mování a zapojování kolagenních vláken, kdy pro λ > λmax uº jsou nap°ímena a
tudíº zapojena v²echna kolagenní vlákna (Martu� & Gasser, 2011).

3.3 Vyuºití konstitutivních model· pro modelo-

vání st¥ny AAA

V této £ásti jsou vybrány konstitutivní modely, které jsou pouºívány pro popis

deforma£n¥-nap¥´ové odezvy st¥ny AAA na základ¥ jejích mechanických zkou²ek.

Pravd¥podobn¥ nejvíce vºitým konstitutivním modelem pouºívaným pro tká¬
AAA je Yeoh druhého °ádu (rov. 3.2), £asto ozna£ovaný jako RV�model (Ragha-
van�Vorp model). Jeho materiálové parametry (c10 = 177 kPa, c20 = 1881 kPa)
byly stanoveny z jednoosých tahových zkou²ek aneurysmatické tkán¥ v obvodovém
a axiálním sm¥ru (Raghavan & Vorp, 2000, Raghavan et al., 1996). RV�model je
hojn¥ vyuºívaný v °ad¥ výpo£tových simulací AAA (Doyle et al., 2009, Fillinger
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Tabulka 3.1: St°ední hodnoty materiálových konstant pro VG�model.

Model
Materiálový parametr

b0 [kPa] b1 [�] b2 [�] b3 [�]

VG�model � AAA 0,14 477 416,4 408,3

VG�model � A 0,32 141,1 143,3 127,9

Data jsou získaná z biaxiálních zkou²ek zdravé (A) a aneurysmatické st¥ny (AAA)
Vande Geest et al. (2006b).

et al., 2003, 2002, Maier et al., 2010, Polzer et al., 2013c, Reeps et al., 2010, Speel-
man et al., 2010), i kdyº mírn¥ nadhodnocuje nap¥tí ve st¥n¥ (o ∼ 30kPa) (Polzer
et al., 2013c). To m·ºe být zap°í£in¥no práv¥ �továním materiálových konstant
z jednoosých zkou²ek, a£koliv je ve st¥n¥ AAA in vivo obecn¥ prostorová napjatost,
jejíº p°im¥°enou aproximací m·ºe být spí²e napjatost dvouosá (radiální nap¥tí je
obvykle významn¥ men²í oproti ostatním sloºkám).

Pom¥rn¥ odli²né výsledky p°inesl £lánek Vande Geest et al. (2006b), kde pu-
blikovali výsledky biaxiálních tahových zkou²ek na vzorcích obdrºených ze zdra-
vých (A) a aneurysmatických aort. Získaná data �tovali anizotropním modelem
Choi�Vito (rov. 3.7) s pr·m¥rnými hodnotami konstant pro st¥nu AAA uvedenými
v tab. 3.1. Tento model je dále ozna£ován jako VG�model. Aneurysmatická tká¬
vykazovala niº²í po£áte£ní tuhost (souvisící s konstantou b0) a mnohem výrazn¥j²í
zpevn¥ní (dané ostatními konstantami modelu) jak v porovnání se zdravou aortou
(A), tak s daty, které publikoval Raghavan et al. (viz obr. 6 v práci Ragha-
van & Vorp (2000)). Práce na²eho týmu ukázala, ºe VG�model, i kdyº pouºívá
pr·m¥rované hodnoty koe�cient· p°es v²echny vzorky, dává podobné hodnoty
maximálních nap¥tí ve st¥n¥ (peak wall stress � PWS) jako konstitutivní model
(p¥tiparametrický Yeoh � rov. 3.2) odpovídající konkrétním pacient·m (patient
speci�c � PS) (Polzer et al., 2013c). Nicmén¥ pouºití VG�modelu (bez zahrnutí
zbytkové napjatosti) vede k nezanedbatelnému gradientu nap¥tí po tlou²´ce st¥ny
(Polzer et al., 2013c), coº je v rozporu s p°edpokladem o rovnom¥rném rozloºení
nap¥tí po tlou²´ce st¥ny (Fung, 1991).

P°ehled fenomenologických model· pouºívaných pro konstitutivní modelování
st¥ny AAA uzavírá model navrºený Demirayem et al. (rov. 3.4) pouºitý v pracích
(Polzer et al., 2013b, Rodríguez et al., 2008). A£koliv ob¥ práce vycházejí ze stej-
ných experimentálních dat publikovaných Vande Geestem et al. (Vande Geest
et al., 2006b), jsou hodnoty konstant uvedených v (tab. 3.2) velmi rozdílné. To je
patrn¥ zp·sobeno odli²ným zp·sobem �tování materiálových konstant. Zatímco
v £lánku Polzer et al. (2013b) byl model materiálu prokládán daty z biaxiálních
zkou²ek ode v²ech pacient· sou£asn¥, v publikaci Rodríguez et al. (2008) byla
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pouºita data pouze vybraného reprezentativního pacienta.

Tabulka 3.2: Materiálové konstanty pro Demiray model st¥ny AAA.

Autor
Materiálový parametr

a [kPa] b [�]

Rodriguez, et al. 1,04 280,4

Polzer, et al. 17 88

U vý²e uvedených model· nebyla zatím brána v potaz histologická stavba
tepny. Její strukturu se snaºí postihnout následující matematické modely. Model
publikovaný Holzapfelem et al. (Holzapfel et al., 2000) v roce 2000 (rov. 3.8) �
p·vodn¥ pro zdravou cévní st¥nu, byl pro st¥nu AAA upraven Tongem et al. (Tong
et al., 2011) do následující podoby:

Ψ = µ (I1 − 3) +
k1

2k2

(
ek2[(1−ρ)(I1−3)2+ρ(I4−1)2] − 1

)
. (3.16)

To je vlastn¥ shodný model jako Holzapfel, 2005 (rov. 3.10, rov. 3.11), pouze
omezený na jednu skupinu vláken. Zde bych cht¥l zmínit, ºe pouze jednu skupinu
kolagenních vláken ve st¥n¥ zdravé prase£í aorty potvrdily i na²e vlastní výsledky
(Polzer et al., 2015). Hodnoty jednotlivých parametr· ur£ené na základ¥ experi-
mentálního m¥°ení jsou uvedeny v tab. 3.3.

Tabulka 3.3: St°ední hodnoty materiálových parametr· pro st¥nu AAA podle
Tong et al. (2011).

Materiálový parametr

Model Holzapfel, 2005 µ [kPa] k1 [kPa] k2 [�] ϕ [◦] ρ [�] R2

7,1 61 114,7 31,9 0,32 0,95

Parametr ϕ de�nuje úhel sm¥ru vláken od obvodového sm¥ru, ρ podíl vláken
rozloºených v daném sm¥ru (anizotropn¥) (Tong et al., 2011).

Stejný p°ístup pouºil také Rodríguez et al. (2008), kde p°edpokládali dv¥
symetrické skupiny vláken se stejnými mechanickými vlastnostmi a matematickým
zápisem SEDF v následujícím tvaru:

Ψ = µ (I1 − 3) +
k1

2k2

{
e
k2

[
(1−ρ)(I1−3)2+ρ(I4−I0

4)
2
]
− 1

}
+

+
k3

2k4

{
e
k4

[
(1−ρ)(I1−3)2+ρ(I6−I0

6)
2
]
− 1

}
. (3.17)
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V modi�kované podob¥ pouºilo model Holzapfel, 2005 také n¥kolik dal²ích autor·,
kte°í p·vodní p°edpoklad o dvou skupinách kolagenních vláken roz²í°ili o dal²í dv¥
skupiny (Hu et al., 2007), o dv¥ aº osm dal²ích skupin (Zeinali-Davarani et al.,
2009) nebo libovolný po£et skupin kolagenních vláken Baek et al. (2007).

Takovéto p°idávání skupin vláken je nicmén¥ pouze um¥lým krokem, který má
zajistit lep²í numerickou stabilitu prokládaného modelu. Významným omezením
p°i pouºívání model· HGO, 2000 a Holzapfel, 2005 je nedostatek histologicky
zji²t¥ných dat; a£koliv jsou tyto modely ozna£ovány jako strukturní, materiálové
i strukturní parametry byly ur£eny pouze z mechanických zkou²ek, tedy bez histo-
logické analýzy uspo°ádání kolagenních vláken po tlou²´ce st¥ny, £ímº se vytrácí
jejich strukturní podstata. Úhel vláken i váhový faktor transversální izotropie
ρ se tím totiº stávají pouze dal²ími volnými parametry umoº¬ujícími dosáhnout
lep²í kvality �tu (shody s experimentem) za cenu ztráty jednozna£nosti �tu a
tím hlavní p°ednosti strukturních model·, tedy jejich lep²í predik£ní schopnosti.
Krom¥ toho numerická simulace jednoosé tahové zkou²ky (v axiálním i obvodovém
sm¥ru) ukázala, ºe p°i pouºití tohoto modelu s nulovým rozptylem sm¥r· vláken
(ρ = 0) p°i ní dochází k r·stu tlou²´ky vzorku s protaºením(�5.2.1 v Gasser et al.
(2006), Skacel & Bursa (2015)).

V roce 2006 publikoval (Gasser et al., 2006) práci, ve které se zabýval zahrnu-
tím rozptylu kolagenních vláken do strukturního modelu materiálu. Motivací této
práce bylo práv¥ zohledn¥ní sm¥rového rozptylu kolagenních vláken a vytvo°ení
obecn¥j²ího konstitutivního modelu materiálu pro hyperelastické vlákny vyztuºené
materiály.

Navrhovaná SEDF odpovídá rov. 3.12. Materiálové a strukturní parametry
uvedené v tab. 3.4 byly získány z jednoosých tahových zkou²ek ilické tepny v ob-
vodovém, respektive axiálním, sm¥ru (Gasser et al., 2006). To znamená, ºe struk-
turní parametry γ (úhel de�nující st°ední sm¥rový vektor skupiny vláken a0i) a κ
op¥t nebyly ur£eny z histologických snímk· a nemusí tudíº odpovídat skute£nému
uspo°ádání kolagenních vláken ve st¥n¥.

Tabulka 3.4: Materiálové a strukturní parametry pro ky£elní tepnu (a. iliaca).

Materiálový parametr

Model GOH c [kPa] k1 [kPa] k2 [�] γ [◦] κ [�]

7,64 996,6 524,6 49,98 0,226

Parametr γ de�nuje úhel st°ední orientace jednotlivých skupin vláken, κ charakterizuje
rozptyl sm¥r· kolagenních vláken (Gasser et al., 2006).
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Posledním zde uvedeným strukturn¥ motivovaným modelem je Martu��Ga-

sser model (rov. 3.15). Ten uvaºuje kolagenní vlákna navzájem provázaná pro-
teoglykemickými m·stky kolagenních �bril, která vyztuºují jinak izotropní ma-
trici. Novátorským krokem je my²lenka, jak je zatíºení p°ená²eno kolagenními
vlákny. Protaºení vlákna za£íná nejd°íve postupným zapojováním kolagenních
�bril, které teprve po dosaºení ur£ité hodnoty protaºení (λst) za£nou p°ená²et
zatíºení (Martu� & Gasser, 2011). To znamená, ºe v d·sledku vn¥j²ího zatíºení
dochází k postupnému narovnávání a zapojování zvln¥ných kolagenních vláken do
celkové mechanické odezvy tkán¥. SEDF a první Piola�Kirchho�ovo nap¥tí pro
danou skupinu vláken se následn¥ dá ur£it z integrace jejich p°ísp¥vk· ze v²ech
prostorových sm¥r· � to jest jejich úhlovou integrací po jednotkové kouli (Lanir,
1983). Pro sníºení výpo£tové náro£nosti model· tohoto typu je namísto nume-
ricky mnohem náro£n¥j²í úhlové integrace vyuºíván zobecn¥ný strukturní tenzor
(Gasser et al., 2006)4, který ale dává výsledky s chybou rostoucí s mírou sm¥rového
rozptylu vláken (Skacel & Bursa, 2014).

V tab. 3.5 jsou uvedeny materiálové a strukturní parametry pro zdravou a
aneurysmatickou st¥nu, které publikovali ve své práci (Martu� & Gasser, 2011).
Nicmén¥ i v tomto p°ípad¥ nebyly strukturní parametry ur£eny z histologických
snímk· vzorku, na kterém byly provedeny mechanické zkou²ky. Podkladem pro
ur£ení parametr· byla práce (Vande Geest et al., 2006b) odkud byly p°evzaty
st°ední hodnoty konstant modelu Choi�Vito pro zdravou i aneurysmatickou tká¬.
Na jejich základ¥ byly vytvo°eny odpovídající deforma£n¥-nap¥´ové závislosti, ze
kterých byly �továny parametry pro Martu��Gasser model (Martu� & Gasser,
2011).

Tabulka 3.5: Materiálové a strukturní parametry pro model Martu��Gasser.

Model
Materiálový parametr

c [MPa] k [MPa/sr] ρ [1/sr] λmin [�] λmax [�]

Martu��Gasser � A 0,012 40 1/4π 1,034 1,276

Martu��Gasser � AAA 0,021 63 1,35/4π 1,045 1,117

A - zdravá aorta, AAA - aneurysmatická st¥na, ρ je hustota pravd¥podobnosti
orientace vlákna, λmin a λmax limitní hodnoty nap°ímení zvln¥ných vláken, dle
(Martu� & Gasser, 2011).

A£koliv byly konstanty ur£eny na základ¥ dat jednoosých tahových zkou²ek, bylo
ukázáno, ºe navrºený model má dobré prediktivní schopnosti i pro dvouosou na-
pjatost (viz obr. 5 v (Martu� & Gasser, 2011)). Navíc mají tyto konstanty oproti

4Pro detailn¥j²í srovnání obou p°ístup· viz Cortes et al. (2010).
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fenomenologickým model·m jasný fyzikální význam. Samotný model Martu��

Gasser, dopln¥ný o údaje z polarizované mikroskopie (PLM), byl úsp¥²n¥ pouºit
pro predikci deforma£n¥-nap¥´ové odezvy na prase£ích aortách v £lánku (Polzer
et al., 2015).

3.3.1 Zhodnocení model· pouºívaných pro st¥nu AAA

Z �3.3 je vyplývá, ºe výpo£tové modelování AAA trpí podstatným nedostatkem
experimentálních dat (zejména z dvouosých zkou²ek), na kterých by mohly být
navrhované konstitutivní modely ov¥°eny z hlediska jejich predik£ní schopnosti,
p°edev²ím, pokud jsou zaloºeny pouze na jednoosých zkou²kách. Speci�ckým a
£asto opomíjeným problémem je také získávání pr·m¥rných odezev z testované
skupiny vzork·, které bych cht¥l na tomto míst¥ rozebrat.

Jedním z p°ístup· je pr·m¥rování parametr· konstitutivních model· ob-
drºených pro jednotlivé vzorky (pacienty). Tento postup m·ºe být pon¥kud di-
skutabilní nejen u fenomenologických model·, kde chybí jasný fyzikální význam
jednotlivých parametr· a tudíº tyto jsou vzájemn¥ závislé, tzn., ºe stejnou defor-
ma£n¥�nap¥´ovou k°ivku m·ºeme získat r·znou kombinací parametr·. Pr·m¥rné
hodnoty jednotlivých konstant pak nemusejí znamenat pr·m¥rnou odezvu.

Dal²í moºností je vytvo°ení �pr·m¥rné� deforma£n¥-nap¥´ové k°ivky z n¥ko-
lika k°ivek z individuálních m¥°ení (Tong et al., 2011, Vande Geest et al., 2006b).
Tady je problémem rozhodnout, zda pr·m¥rovat nap¥tí (p°i zvolených hodnotách
p°etvo°ení), nebo naopak p°etvo°ení (p°i zvolených hodnotách nap¥tí). Oba p°í-
stupy mohou dávat významn¥ rozdílné pr·m¥rné k°ivky, p°edev²ím v p°ípad¥ siln¥
nelineárních pr·b¥h·, coº je typické pro tkán¥ AAA. Tento problém m·ºe být je²t¥
umocn¥n nestejným rozsahem jednotlivých k°ivek.

Posledním zde uvedeným postupem je ten, který jsme pouºili v (Polzer et al.,
2015), kde jsme konstitutivní model prokládali v²emi obdrºenými deforma£n¥�
nap¥´ovými k°ivkami (n = 90) sou£asn¥. Tím je zaji²t¥na skute£ná minimalizace
odchylky v·£i v²em nam¥°eným dat·m. Rozdílný rozsah k°ivek je tím také zcela
korektn¥ zohledn¥n, protoºe ºádné experimentální body nejsou vypu²t¥ny a v t¥ch
rozsazích p°etvo°ení a nap¥tí, kam n¥které z k°ivek jiº nezasahují, je men²í husto-
ta experimentálních bod· a tím má tato £ást men²í váhu p°i �tování pr·m¥rné
odezvy. Nicmén¥ je t°eba podotknout, ºe tento postup m·ºe vést k mén¥ progre-
sivn¥ zpev¬ujícím k°ivkám neº odezvy pro jednotlivé pacienty. To je zap°í£in¥no
tím, ºe vyhodnocující algoritmus zpracovává �pouze� mrak bod·, za kterými jiº
nevidí diskrétní reprezentaci k°ivek, u nichº by m¥l drºet n¥jaký tvar.

Dal²ím podstatným faktorem, který by m¥l být v konstitutivním modelu zo-
hledn¥n, je struktura st¥ny tepny, zejména uspo°ádání kolagenních vláken nap°í£
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st¥nou, s £ímº souvisí pouºití strukturních model·. Zde je pot°eba podotknout,
ºe míra anizotropie vzorku je individuáln¥ siln¥ prom¥nná a i v p°ípad¥, ºe je-
dnotlivé vzorky jsou siln¥ anizotropní, jejich pr·m¥rná odezva se od izotropního
materiálu li²í podstatn¥ mén¥. Proto jsou izotropní modely stále velmi hojn¥
pouºívány pro popis pr·m¥rné odezvy ve výpo£tovém modelování AAA (Fillinger
et al., 2002, Gasser et al., 2010a, Polzer et al., 2013c, Raghavan & Vorp, 2000,
Venkatasubramaniam et al., 2004). Jejich nahrazení strukturními modely se jeví
jako opodstatn¥né pouze v p°ípad¥, pokud ke vzork·m tkán¥, na kterých byly
provád¥ny mechanické zkou²ky, budeme mít k dispozici i údaje o její struktu°e
s vyuºitím PLM (Novak et al., 2015, Polzer et al., 2013a). V opa£ném p°ípad¥
nenachází pouºívání anizotropních model· dostate£né zd·vodn¥ní, jelikoº jejich
strukturní parametry nejsou podloºeny histologickou analýzou a tím se ztrácí je-
jich fyzikální interpretace. Pak je moºné jako nejlep²í �t dostat nejen hodnoty
odli²né od reality, ale dokonce i fyzikáln¥ nesmyslné. Vý²e uvedené poznámky k
maximální dosaºitelné kvalit¥ modelu by se daly shrnout do následujících n¥kolika
doporu£ení:

a) Mít k dispozici v¥t²í soubor dat aneurysmatické tkán¥ z r·zných typ· dvou-
osých tahových zkou²ek.

b) Ke kaºdému takto otestovanému vzorku znát jeho strukturu z histologických
°ez· (PLM).

c) Pouºívat strukturní model (nap°. Martu��Gasser) pro výpo£tové modelování
AAA má smysl jedin¥ tehdy, pokud jsou spln¥ny body a) a b).

d) Hodnoty materiálových konstant by se m¥ly stanovovat ze v²ech nam¥°ených
dat sou£asn¥.



Kapitola 3. Konstitutivní modelování 26

3.4 Mechanické vlastnosti intraluminálního trom-

bu a jeho konstitutivní modely

Tato sekce shrnuje poznatky z posledních let ohledn¥ mechanických zkou²ek intra-

luminálního trombu a konstitutivních model· pouºívaných pro jeho modelování.

Jedna z prvních experimentálních studií zabývajících se mechanickými vlastnostmi
intraluminálního trombu byla publikována v práci Di Martino et al. (1998). Od
²esti pacient· po°ídili soubor vzork· trombu (n = 21) pro jednoosou tahovou zkou-
²ku. V²echny vzorky byly z obvodového sm¥ru a v pr·b¥hu testování pozorovali
lineární odezvu mezi zát¥ºnou silou a posuvem, tedy odpovídající Hookeovu zá-
konu. Hodnota Youngova modulu pruºnosti se pohybovala v rozmezí 50�200 kPa,
p°i£emº jeho st°ední hodnota byla 131 kPa a pr·m¥rná (smluvní) pevnost dosaºená
p°i p°etrºení vzorku byla 85 kPa. Jak auto°i sami uvád¥jí, omezením této studie je
malý po£et vzork· a nep°esné ur£ení tlou²´ky vzorku, které m·ºe do zna£né míry
ovlivnit výsledné hodnoty nap¥tí.

Jiná práce, která se zabývala mechanickými vlastnostmi ILT, byla publikována
o t°i roky pozd¥ji Wangem et al. (Wang et al., 2001). Vzorky pro jednoosé tahové
zkou²ky (n = 50) byly po°ízeny od 14 pacient· a rozd¥leny dle sm¥ru na obvodové
a axiální a taktéº dle vrstvy, ze které byly po°ízeny (mediální a luminální). V
tab. 3.6 jsou uvedeny pevnosti ve smyslu Cauchyho hodnoty dosaºených nap¥tí a
maximálních inkrementálních tuhostí (max IT)5 pro jednotlivé vrstvy i sm¥ry.

Tabulka 3.6: Pr·m¥rné hodnoty mechanických vlastností jednotlivých vrstev
ILT v obvodovém a axiálním sm¥ru.

Vrstva ILT Sm¥r max IT [kPa] Pevnost [kPa]

Luminální
Axiální 540± 70 520± 70

Obvodový 570± 70 540± 70

Mediální
Axiální 330± 70 300± 70

Obvodový 270± 40 220± 40

max IT � maximální inkrementální tuhost. P°evzato z Wang et al. (2001).

Z uvedených hodnot vyplývá, ºe luminální vrstva je tuº²í neº vrstva mediální.
5Inkrementální tuhost byla de�nována jako sklon te£ny k deforma£n¥-nap¥´ové k°ivce

v sou°adnicích pom¥rné protaºení�Cauchyho nap¥tí.
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Tabulka 3.7: Hodnoty materiálových parametr· pro ILT: pr·m¥r ze v²ech
jednotlivých vzork·; �t pro jednu skupinu dat obsahující odezvy ze v²ech vzork·

v p°íslu²ných sm¥rech.

Vrstva ILT Sm¥r
c1 [kPa] c2 [kPa]

Pr·m¥r ±SEM Skupina Pr·m¥r ±SEM Skupina

Luminální
Axiální 28, 9± 4 31,2 31± 5 33,9
Obvodový 31, 9± 5 36,2 29, 3± 4 35,5

Mediální
Axiální 20, 6± 3 27,7 17, 7± 3 21,1
Obvodový 22, 1± 5 18 25, 7± 4 23,8

P°evzato z Wang et al. (2001).

Statisticky významné rozdíly ov²em mezi jednotlivými sm¥ry u mediální ani lu-
minální vrstvy nebyly prokázány, z £ehoº lze usuzovat na izotropické chování je-
dnotlivých vrstev ILT. Na základ¥ tohoto p°edpokladu byla v uvedené práci for-
mulována SEDF pro ILT v podob¥:

Ψ = c1(I2 − 3) + 2c2(I2 − 3)2. (3.18)

Jedná se o upravenou podobu Mooney�Rivlin modelu (rov. 3.1), kde je p°edpo-
kládaná závislost SEDF pouze na I2 (druhém invariantu levého Cauchy�Greenova
deforma£ního tenzoru), c1 [Pa] a c2 [Pa] jsou materiálové parametry, které popisují
chování ILT. Parametry byly v této studii stanoveny dv¥ma zp·soby. Za prvé byl
kaºdý vzorek �tován samostatn¥, za druhé byla data ze v²ech vzork· seskupena
do skupin odpovídajících anatomickému sm¥ru a vrstv¥. Pro kaºdou takovouto
skupinu byly stanoveny materiálové parametry, p°i£emº jejich hodnoty získané
ob¥ma p°ístupy jsou uvedeny v tab. 3.7. Statistické zpracování dat (Student·v
t-test, Wilcoxon·v test) neprokázalo významné rozdíly v parametrech c1 a c2 ani
mezi obvodovým a axiálním sm¥rem, ani mezi vrstvami, zatímco ANOVA test in-
dikoval, ºe parametry jsou v odpovídajících sm¥rech významn¥ vy²²í pro luminální
vrstvu neº pro vrstvu mediální. Pro lep²í názornost byla na základ¥ hodnot ze
skupinového �tu (tab. 3.7) vytvo°ena jednoosá deforma£n¥�nap¥´ová odezva pro
jednotlivé vrstvy a anatomické sm¥ry obr. 3.1.

Stejný model materiálu (rov. 3.18) ov²em s jinými materiálovými parametry
pouºil Wang et al. ve výpo£tové analýze, která se zabývá distribucí nap¥tí ve
st¥n¥ aorty. Novým krokem bylo vyuºití reálného, tedy patient�speci�c, modelu
geometrie (zaloºeného na CT snímcích). A£koliv má tato práce n¥kolik omezení,
podporuje hypotézu, ºe p°ítomnost intraluminálního trombu redukuje maximální
nap¥tí ve st¥n¥ aorty, coº ov²em nemusí znamenat niº²í riziko ruptury AAA (Wang
et al., 2002).
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Obr. 3.1: Jednoosé deforma£n¥-nap¥´ové odezvy (body) pro ILT zkonstruo-
vané na základ¥ publikovaných materiálových parametr· pro kaºdou skupinu
dle tab. 3.7. Plnou £arou je vykreslena odezva pro jednoosou tahovou zkou²ku
a £árkovaná linie odpovídá ekvibiaxiální odezv¥. Ob¥ tyto k°ivky byly namode-

lovaná z parametr· uvedených v Vande Geest et al. (2006a).

Prozatím se auto°i zam¥°ovali pouze na jednoosé tahové zkou²ky ILT. To se
zm¥nilo v roce 2006, kdy Vande Geest et al. publikoval výsledky z mechanických
zkou²ek ILT (Vande Geest et al., 2006a). Kaºdý z testovaných vzork· (n = 9 )
byl získán od jiného pacienta a pocházel z luminální vrstvy. V²echny vzorky
byly testovány v p¥ti r·zných biaxiálních protokolech a krom¥ celkového protaºení
vzorku byla u nich také ur£ována maximální tuhost v jednotlivých sm¥rech 6 a její
statisticky zpracované hodnoty jsou uvedeny v tab. 3.8. (Z textu £lánku ov²em
nejde jednozna£n¥ rozli²it, zda se jedná o hodnoty 1. Piola�Kirchho�ova nap¥tí
nebo Cauchyho.) Nam¥°ená data neukazují statisticky významné rozdíly v inkre-
mentálních tuhostech mezi jednotlivými sm¥ry a jsou tedy v souladu s p°edchozím
pozorováním (Wang et al., 2001), ºe ILT se chová izotropn¥. Na základ¥ tohoto

6Ta byla obdobn¥ jako inkrementální tuhost v práci Wang et al. (2001) stanovena z maximál-
ního sklonu deforma£n¥�nap¥´ové k°ivky na konci ekvibiaxiálního protokolu v kaºdém sm¥ru.
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Tabulka 3.8: Maximální inkrementální tuhosti a pr·m¥rná maximální pro-
taºení p°i dvouosé napjatosti vzork· ILT z luminální vrstvy.

Obvodový sm¥r Axiální sm¥r

St°ední hodnota [kPa] 201 231
± SD 16 29

Pr·m¥rné maximální protaºení 1,18 1,13
± SD 0,02 0,02

P°evzato z Vande Geest et al. (2006a).

p°edpokladu potom pro popsání mechanické odezvy ILT pouºili SEDF v podob¥:

Ψ = c1(I1 − 3) + c2(I1 − 3)2, (3.19)

která odpovídá modelu Yeoh druhého °ádu (rov. 3.2) s materiálovými konstan-
tami c1 = 7, 98 kPa, c2 = 8, 71 kPa. Pro porovnání s vý²e uvedenou prací (Wang
et al., 2001) byl i pro tyto materiálové parametry spo£ítána deforma£n¥�nap¥´ová
odezva jak pro jednoosý tah tak i pro ekvibiaxiální zkou²ku. Tyto k°ivky jsou
vykresleny plnou respektive £erchovanou £arou na obr. 3.1. Porovnáme-li inkre-
mentální tuhosti v po£áte£ní oblasti mezi datasety (Wang�luminální a Vande
Geest) zjistíme, ºe po£áte£ní tuhost je u Wanga p°ibliºn¥ 8× v¥t²í, zatímco v kon-
cové oblasti jsou tyto inkrementální tuhosti jiº °ádov¥ stejné. P°í£ina takovéhoto
výrazného rozdílu v po£áte£ních tuhostech m·ºe být vysv¥tlena rozdílným zp·-
sobem testování.

Dal²í zna£n¥ rozsáhlá experimentální studie zabývající se mechanickým chová-
ním intraluminálního trombu v jednoosé napjatosti, byla provedena Gasserem et al.

(Gasser et al., 2008). Testovali soubor vzork·, který pocházel z obvodového sm¥ru
a ze v²ech vrstev trombu � luminální, mediální, respektive abluminální. Hlavním
cílem bylo sice uskute£n¥ní únavových zkou²ek na vzorcích ILT z r·zné vzdálenosti
od lumenu, ale s tím souviselo i ur£ení maximální pevnosti, na kterou se nyní
omezím. Pro její stanovení bylo poºito celkem 24 vzork·, u kterých byla snímána
maximální dosaºená síla a protaºení. Závislost mezi zaznamenanou silou a pro-
taºením trombu byla tém¥° lineární a se vzdáleností od lumenu byla sou£asn¥
pozorována klesající tendence v dosaºené pevnosti. Ta, ve smyslu Cauchyho
nap¥tí, nabývala pro luminální, mediální a abluminální vrstvu následujících hod-
not (±SD): 156 kPa (±58), 92 kPa (±38), 48 kPa (±23) (Gasser et al., 2008).
Pro popsání mechanické odezvy trombu byla poté navrhnuta SEDF vycházející
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z Ogdenova modelu (rov. 3.3) v podob¥:

Ψ = c
3∑
i=1

(λ4
i − 1). (3.20)

Pro jednotlivé vrstvy byly ur£eny následující materiálové parametry (°azeno od lu-
minální vrstvy): c = 2,62 kPa, 1,98 kPa a 1,73 kPa (Gasser et al., 2008).

V roce 2009 Ashton et al. provedli volnou tlakovou zkou²ku p°i 5% stla£ení
na souboru vzork· ILT (n = 47; 14 abluminálních, 15 mediálních a 18 luminál-
ních) (Ashton et al., 2009). Na jejím základ¥ publikovali moduly pruºnosti pro
jednotlivé vrstvy uvedené v tab. 3.9. Hodnoty modul· jsou °ádov¥ niº²í neº mo-
duly v tahu v práci (Di Martino et al., 1998), takºe podle o£ekávání se chování
ILT v tahu a tlaku zásadn¥ li²í, z°ejm¥ vlivem jeho vláknité a porézní struktury.
Je t°eba si také pov²imnout, ºe abluminální vrstva je výrazn¥ tuº²í v porovnání
se zbývajícími dv¥mi. To v²e je t°eba mít na pam¥ti p°i modelování 3D napjatosti
ILT, kde rozli²ení mezi tahem a tlakem nemusí být triviální.

Tabulka 3.9: Moduly pruºnosti pro jednotlivé vrstvy ILT (Ashton et al., 2009).

Elum ± SE [kPa] Emed ± SE [kPa] Eabl ± SE [kPa]

1, 5± 0, 22 2, 5± 0, 54 19, 3± 5, 3

Dal²í obsáhlá studie v¥nující se dvouosým mechanickým zkou²kám byla pu-
blikována Tongem et al. (Tong et al., 2011), kde se krom¥ ILT v¥novali i testování
aortální st¥ny. U n¥kolika vzork· (n = 10) z luminální vrstvy bylo zji²t¥no ani-
zotropické chování pro λmax, nicmén¥ v¥t²ina testovaných vzork· z mediální, ablu-
minální i luminální vrstvy (n = 57) vykazovala izotropní chování. V tab. 3.10 jsou
uvedeny dosaºené hodnoty inkrementálních tuhostí a maximálních protaºení p°i
ekvibiaxiální zkou²ce pro obvodový respektive axiální sm¥r (ve smyslu Cauchyho
nap¥tí). P°es nepatrnou míru anizotropie pouºili pro popis mechanických

Tabulka 3.10: St°ední hodnoty ± SD inkrementálních tuhostí a protaºení pro
vzorky z jednotlivých vrstev ILT.

Vrstva ILT λΘ,max [�] λA,max [�] max ITΘ [kPa] max ITA [kPa]

Luminální (anizo) 1, 17± 0, 03 1, 09± 0, 02 208± 55 291± 69
Luminální (izo) 1, 15± 0, 05 1, 13± 0, 04 189± 48 206± 71
Mediální 1, 21± 0, 03 1, 20± 0, 04 137± 36 145± 47
Abluminální 1, 25± 0, 04 1, 27± 0, 05 108± 31 102± 23

max IT � maximální inkrementální tuhost, Θ � obvodový sm¥r, A � axiální sm¥r.
P°evzato z Tong et al. (2011).
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vlastností ILT stejný anizotropický model jako pro st¥nu AAA (rov. 3.16), pro
který stanovili st°ední hodnoty materiálových konstant uvedených v tab. 3.11.

Tabulka 3.11: St°ední hodnoty ± SD materiálových parametr· pro jednotlivé
vrstvy ILT Tong et al. (2011).

Vrstva ILT µ [kPa] k1 [kPa] k2 [�] ϕ [◦] ρ [�]

Luminální (anizo) 9, 7± 1, 5 15, 9± 4, 3 2, 7± 1, 4 84, 1± 10, 7 0, 33± 0, 07
Luminální (izo) 8, 2± 1, 7 12, 3± 3, 7 0, 6± 0, 3 89, 3± 2, 3 0, 03± 0, 02
Mediální 7, 1± 1, 9 6, 0± 2, 2 0, 07± 0, 1 86, 7± 7, 5 0, 05± 0, 05
Abluminální 5, 1± 1, 1 2, 9± 1, 0 0, 03± 0, 01 89, 1± 1, 1 0, 05± 0, 01

Pro v¥t²inu vzork· je parametr anizotropie (ρ) blízký nule. V souvislosti s tím
se nabízí otázka, zda je smysluplné pouºívat anizotropní model materiálu v p°í-
pad¥, kdy se materiál jeví jako izotropní. Dal²í otázka je spojena s v¥rohodností
ur£ení úhlu vláken z mechanických zkou²ek; je pon¥kud zavád¥jící, ºe p°estoºe
podle tab. 3.10 je obvodový sm¥r tuº²í neº podélný pro abluminální vrstvu a pro
ostatní vrstvy je tomu naopak, pro vlákna byl stanoven úhel φ (mezi vláknem
a obvodovým sm¥rem) p°ibliºn¥ 90◦ pro v²echny vrstvy bez výjimky. A£ko-
liv je uvaºován jako fenomenologická prom¥nná, m·ºe být jeho hodnota zna£n¥
diskutabilní.

Jak jiº bylo zmín¥no, strukturní parametry by se m¥ly stanovit z histologic-
kých °ez·. Pokud tomu tak není, m·ºe být jejich vypovídající hodnota zna£n¥
diskutabilní, protoºe se tím ztrácí jejich strukturní podstata.

Otázkou, zda existují rozdíly v biomechanických vlastnostech ILT mezi muºi
a ºenami, se zabývali Tong et al. ve své následující studii (Tong et al., 2013).
Na vzorcích z intraluminálního trombu (n = 109) uskute£nili ekvibiaxiální tahové
zkou²ky, p°i£emº maximální inkrementální tuhosti, stejn¥ jako maximální hodno-
ty protaºení pro obvodový a axiální sm¥r pro jednotlivé vrstvy i pohlaví, jsou
v tab. 3.12. Statisticky významné rozdíly mezi pohlavími byly zji²t¥ny v maxi-
málních protaºeních u luminální a mediální vrstvy v obou sm¥rech, nicmén¥ u
inkrementálních tuhostí pouze u luminální vrstvy a to v axiálním sm¥ru. Lu-
minální a mediální vrstva se tedy u ºen m·ºe jevit více poddajná neº u muº·.
U abluminální vrstvy uº rozdíl mezi pohlavími nebyl významný. S poukazem
na hodnoty uvedené v tab. 3.12 lze konstatovat, ºe s p°ibývající vzdáleností od
lumenu má maximální protaºení nar·stající tendenci, zatímco maximální inkre-
mentální tuhost klesá a to jak u ºen, tak i u muº·.

Jednu z nejnov¥j²ích studií v¥nující se mechanickým vlastnostem ILT p°ed-
stavil O'Leary et al. (O'Leary et al., 2014). Odebrané tromby rozd¥lili po-
dle morfologie do t°í kategorií � typ 1 : silný n¥kolikavrstevný trombus; typ 2 :
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Tabulka 3.12: St°ední hodnoty (±SD) maximálních protaºení a inkrementál-
ních tuhostí pro jednotlivé sm¥ry a vrstvy obdrºené z ekvibiaxiálních zkou²ek.

Vrstva ILT Muºi �eny

Luminální

λΘ,max [�] 1, 16± 0, 05 1, 20± 0, 03
λA,max [�] 1, 12± 0, 03 1, 15± 0, 02

max ITΘ [kPa] 196± 48 161± 31
max ITA [kPa] 290± 52 246± 39

Mediální

λΘ,max [�] 1, 23± 0, 04 1, 27± 0, 03
λA,max [�] 1, 20± 0, 05 1, 25± 0, 03

max ITΘ [kPa] 143± 35 125± 29
max ITA [kPa] 158± 41 130± 32

Abluminální

λΘ,max [�] 1, 28± 0, 04 1, 30± 0, 03
λA,max [�] 1, 30± 0, 05 1, 33± 0, 03

max ITΘ [kPa] 110± 33 101± 21
max ITA [kPa] 105± 25 93± 18

max IT � maximální inkrementální tuhost, Θ � obvodový sm¥r, A � axiální sm¥r.
P°evzato z Tong et al. (2013).

podobný p°edchozímu, ale s výrazn¥ ten£í nebo degradovanou mediální a ablu-
minální vrstvou; typ 3 : jednovrstvý homogenní nov¥ utvo°ený trombus (O'Leary
et al., 2014). Z provedených ekvibiaxiálních zkou²ek a porovnáním hodnot Cauchy-
ho nap¥tí a maximálních inkrementálních tuhostí v axiálním a obvodovém sm¥ru
p°i hodnot¥ protaºení λ = 1, 14 do²li k záv¥ru, ºe ILT nemá statisticky odli²né
vlastnosti v obvodovém a axiálním sm¥ru � tedy vykazuje izotropní chování. Tyto
záv¥ry jsou v souladu s p°edchozím pozorováním luminální vrstvy u Vande Geesta
et al. (Vande Geest et al., 2006a) a mediální a abluminální vrstvy u Tonga et al.

(Tong et al., 2011). Zárove¬ je v²ak v rozporu se zji²t¥ným anizotropním chováním
luminální vrstvy publikované Tongem et al. (Tong et al., 2011). Nam¥°ené hod-
noty Cauchyho nap¥tí a maximálních inkrementálních tuhostí pro jednotlivé sm¥ry
a typy ILT p°i ekvibiaxiálním testovacím protokolu jsou uvedeny v tab. 3.13.

V¥t²ina vý²e zmín¥ných studií zkoumala mechanické vlastnosti ILT z ta-
hových zkou²ek. Hinnen et al. (Hinnen et al., 2007) zvolili jiný experimentální
p°ístup na vzorcích ILT (n = 10) od ²esti pacient· (nebyla rozli²ována orien-
tace vzorku ani vzdálenost od lumenu) provedli tlakové a smykové zkou²ky. Ze
smykových zkou²ek a vzájemné relace E = 2(1+ν)G byl poté pro ILT vyhodnocen
modul pruºnosti s pr·m¥rnou hodnotou E = 37 kPa. Dále zjistili, ºe Poisson·v
pom¥r je velmi blízký 0,5 a tudíº lze na trombus nahlíºet jako na nestla£itelný
materiál.

Z histologických snímk· struktury trombu (Adolph et al., 1997, Gasser et al.,
2010b) je v²ak patrné, ºe trombus obsahuje póry, £ímº umoº¬uje transportovat
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Tabulka 3.13: St°ední hodnoty Cauchyho nap¥tí a maximálních inkrementál-
ních tuhostí (±SD) pro jednotlivé typy a vrstvy ILT.

Vrstva ILT σΘ [kPa] σA [kPa] maxITΘ [kPa] maxITA [kPa]

Typ 1
Luminální 8, 3± 2, 1 9, 3± 2, 5 100± 28 121± 42
Mediální 8± 4 8, 2± 2, 4 95± 29 95± 23
Mediální/Abluminální 6, 4± 2, 5 6, 5± 2, 5 65± 27 68± 29

Typ 2
Luminální 11, 2± 2, 7 13± 3 135± 40 148± 30
Mediální 3, 9± 2 5, 8± 3 39± 19 61± 34

Typ 3
Luminální 3, 2± 1, 5 3, 3± 1, 4 44± 31 38± 18

max IT � maximální inkrementální tuhost, Θ � obvodový sm¥r, A � axiální sm¥r.
P°evzato z O'Leary et al. (2014).

tekutiny a bu¬ky z lumenu k cévní tkáni. Práv¥ tato pórovitá struktura umoº¬uje
p°ená²et krevní tlak na cévní st¥nu, jak ukazují n¥které experimentální a výpo£-
tové studie (Ayyalasomayajula et al., 2010, Meyer et al., 2010, Polzer et al., 2012a,
Schurink et al., 2000). Výsledná velikost p°eneseného tlaku m·ºe být ovlivn¥na
jak mechanickými vlastnostmi trombu, tak i tuhostí cévní st¥ny (Hinnen et al.,
2005). Zahrnutí ILT do výpo£tových studií má tedy své opodstatn¥ní a dokonce
se ukazuje, ºe se trombus podílí na sníºení maximálního nap¥tí ve st¥n¥ aneurys-
matu (Di Martino et al., 1998, Mower et al., 1997, Polzer, 2012b, Reeps et al.,
2010, Wang et al., 2002). P°i modelování trombu se ov²em dostáváme do rozporu
s úplnou nestla£itelností, jak ji stanovil Hinnen et al. (Hinnen et al., 2007), je-
likoº poroelastický materiál s hyperelastickou tuhou fází nem·ºe být nestla£itelný.
Nestla£itelnost, která byla ur£ena v této práci (Hinnen et al., 2007), si m·ºeme
vysv¥tlit pouºitou metodikou m¥°ení, podobnou jako u st¥ny tepny (viz Carew et

al. (Carew et al., 1968)). Jestliºe m¥°íme nestla£itelnost materiálu pomocí zatíºení
tlakem kapaliny, nem·ºe se na výsledku projevit kapalina vytla£ená z pór· tkán¥.
Tudíº se poroelastický materiál jeví jako nestla£itelný, p°estoºe jinou metodikou
bychom mohli zjistit stla£itelnost, moºná významn¥ závislou na rychlosti zkou²ky.

Jedno z mála experimentálních m¥°ení týkající se permeability ILT bylo prove-
deno Adolphem et al. (Adolph et al., 1997), který stanovil permeabilitu trombu
pomocí Darcyho zákona:

k =
4Qh

πd2∆P
. (3.21)

Q [m3/s] p°edstavuje pr·tok tekutiny p°es tlou²´ku h vzorku, d je jeho pr·m¥r
a ∆P je hydrostatický tlak odpovídající ρgH s hustotou kapaliny ρ, gravita£ní
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konstantou g a vý²kou sloupce tekutiny H nad vzorkem (Adolph et al., 1997).
Experimentální m¥°ení ukázalo, ºe trombus vykazuje propustné chování s perme-
abilitou k = 0.9 ± 0.54mm4/N · s. To je hodnota cca o 3 °ády vy²²í neº u cévní
st¥ny, takºe lze p°edpokládat, ºe tekutina a malé molekuly se sítí drobných kanálk·
mohou do jisté míry ²í°it po tlou²´ce trombu (Adolph et al., 1997), coº korespon-
duje s jiº zmín¥nými fakty. Na tomto míst¥ je nutno podotknout, ºe je pot°eba
intenzivn¥j²ího výzkumu v této oblasti, jelikoº je velmi málo publikovaných prací
zabývajících se poroelastickými vlastnostmi trombu i jeho stla£itelností.

3.4.1 Intraluminální trombus � zhodnocení

V porovnání se st¥nou AAA trpí ur£ování mechanických vlastností intraluminál-
ního trombu zásadním nedostatkem experimentálních dat z dvouosých zkou²ek,
které by p°edstavovaly adekvátní vstupy pro moºné konstitutivní modely. Tento
evidentní nedostatek je s nejv¥t²í pravd¥podobností zap°í£in¥n pom¥rn¥ pozd¥j²ím
nástupem zájmu o mechanické vlastnosti ILT a jeho vlivu na riziko ruptury AAA,
zejména v²ak mnohem obtíºn¥j²ím testováním v porovnání se st¥nou AAA. Zde se
totiº zásadn¥ projevuje prom¥nlivost struktury ILT (viz. �2.4), která v n¥kterých
p°ípadech znemoº¬uje mechanické zkou²ky ILT.

Podíváme-li se na vý²e uvedené výsledky, je pon¥kud obtíºné je mezi sebou
srovnávat, jelikoº auto°i pracují s r·znými koncepty nap¥tí (Cauchyho × 1.Piola�
Kirchho�ovo, vzájemný p°epo£et není z publikovaných dat moºný, jelikoº se jedná
o stla£itelný materiál) a také rozdílnými zp·soby mechanických zkou²ek (zejména
jednoosá × dvouosá tahová zkou²ka). Nicmén¥ jsem tato data sumarizoval do
tab. 3.14 a spole£n¥ s prezentovanou re²er²ní studií lze u£init následující záv¥ry:

a) Z doposud publikovaných dat se jeví, ºe ILT vykazuje izotropní chování s malou
nelinearitou deforma£n¥-nap¥´ové závislosti. Tedy pro jeho konstitutivní mo-
delování m·ºeme pouºít izotropní fenomenologický model (nap°. Ogdenova
typu). Dokud nebudeme mít k dispozici údaje o jeho struktu°e (z analýzy
obrazu, nap°. PLM), je pouºívání strukturního modelu materiálu bezp°ed-
m¥tné. Dosavadní experimenty ani neukazují pot°ebu studovat sm¥rovou struk-
turu jednotlivých komponent ILT.

b) Pevnost a modul pruºnosti ILT v tahu klesá se vzdáleností od lumenu v d·-
sledku degradace jeho struktury (se stá°ím ILT).

c) Stejn¥ jako u st¥ny AAA i u ILT platí, ºe pouºitelné fenomenologické modely
nejsou schopny predikovat odezvu v biaxiálním reºimu na základ¥ dat z jedno-
osých zkou²ek.
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d) Mechanická separace trombu na jednotlivé vrstvy je velmi subjektivní záleºi-
tostí, jelikoº jednotlivé vrstvy do sebe postupn¥ p°echázejí. V návaznosti na
bod b) z toho plyne, ºe korektn¥j²í by bylo stanovovat jeho vlastnosti vzhledem
ke vzdálenosti od lumenu.

e) Obdobn¥ jako u st¥ny tepny by se hodnoty materiálových konstant m¥ly ur£o-
vat ze v²ech m¥°ených dat sou£asn¥.

f) Otázka permeability ILT není stále je²t¥ jasn¥ zodpov¥zená.
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Tabulka 3.14: Shrnutí publikovaných hodnot mechanických vlastností ILT
(v²echny v kPa).

Autor Vrstva ILT Sm¥r maxIT Pevnost Modul pruºnosti

Di Martino et al. (1998)∗♦ � Θ 85 131

Wang et al. (2001)∗#
L

A 540 520
Θ 570 540

M
A 330 300
Θ 270 220

Vande Geest et al. (2006a)†# L
A 230
Θ 210

Hinnen et al. (2007)‡ 37

Gasser et al. (2008)∗#
L

Θ
156

M 92
Ab 48

Ashton et al. (2009)‡
L

�
1,5

M 2,5
Ab 19,3

Tong et al. (2011)†#

L
A 206
Θ 189

M
A 145
Θ 137

Ab
A 102
Θ 108

Tong et al. (2013)†#

L
A 290
Θ 196

M
A 158
Θ 143

Ab
A 105
Θ 110

O'Leary et al. (2014)†#

L
A 121 9,3
Θ 100 8,3

M
A 95 8,2
Θ 95 8

Ab
A 68 6,5
Θ 65 6,4

L � luminální vrstva, M � mediální vrstva, Ab � abluminální vrstva, ��� bez rozli²ení,
max IT � maximální inkrementální tuhost, Θ � obvodový sm¥r, A � axiální sm¥r
∗ jednoosá tahová zkou²ka, † biaxiální tahová zkou²ka, ‡ tlaková-smyková zkou²ka,
♦ 1.Piolla�Kirchho�ovo nap¥tí, # Cauchyho nap¥tí
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Publika£ní £innost

4.1 Komentá°e k publikovaným pracím

Doposud jsem se autorsky podílel na ²esti £láncích v odborných £asopisech. Z n¥-
kterých £lánk· jiº bylo v tomto pojednání £erpáno, nicmén¥ bych se jim v dal²ím
textu rád v¥noval podrobn¥ji a speci�koval sv·j podíl na nich.

Importance of material model in wall stress prediction in abdominal

aortic aneurysms Polzer et al. (2013c)
První z t¥chto £lánk· se zabýval vlivem modelu materiálu na nap¥tí ve st¥n¥

AAA. Zde se nám poda°ilo propojit modely geometrie vycházející z CT-A snímk·
konkrétních pacient· (patient-speci�c) s materiálovými parametry, které byly ro-
vn¥º stanoveny z experimentálních dat z biaxiálních zkou²ek aneurysmatické st¥ny
p°ímo t¥chto pacient·. Výsledná pole nap¥tí byla porovnána s rozloºením nap¥tí
u model·, které po£ítaly s materiálovými parametry uvád¥nými v literatu°e. U-
kázali jsme, ºe typ pouºitého konstitutivního modelu výrazn¥ ovliv¬uje rozloºení
nap¥tí ve st¥n¥ AAA. Zatímco konstitutivní modely pouºívající pr·m¥rná data
z dvouosých tahových zkou²ek dávají celkov¥ stejná pole nap¥tí jako patient-
speci�c modely, materiálové modely zaloºené na jednoosých zkou²kách nadho-
dnocují nap¥tí ve st¥n¥ v pr·m¥ru o 30 kPa. Mým p°ísp¥vkem v této publikaci
byla experimentální £ást � biaxiální tahové zkou²ky na vzorcích AAA a následné
zpracování a vyhodnocení m¥°ení, na jejichº základ¥ jsme získali pot°ebná patient-
speci�c data pro zvolený konstitutivní model.
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Structure-based constitutive model can accurately predict planar bia-

xial properties of aortic wall tissue Polzer et al. (2015)
Tato druhá publikace, které jsem spoluautorem, se vztahuje ke konstitu-

tivnímu modelování a to strukturnímu konstitutivnímu modelu Martu�-Gasser

a validaci jeho schopnosti predikovat dvouosou odezvu arteriální st¥ny. Mechanické
parametry pocházející z biaxiálních zkou²ek byly dopln¥ny strukturními parame-
try z analýzy obrazu (pomocí PLM). Pouºitý konstitutivní model velmi dob°e
popisuje biaxiální chování prase£í aorty (R2 = 0, 95 ± 0, 03). Zárove¬ byly zkou-
mány i jeho prediktivní vlastnosti. Testování predikce bylo zaloºeno na otázce,
zda data z jediného biaxiálního testovacího protokolu (uc : ua = 2 : 1 nebo
uc : ua = 5 : 1) jsou pouºitelná pro stanovení v²ech materiálových parametr·
pouºitého modelu. A dále, zda model s t¥mito konstantami je schopen popsat
deforma£n¥-nap¥´ovou odezvu pro zbývající £ty°i testovací protokoly. Arteriální
st¥na je uvaºována, ºe je sloºena ze dvou vrstev � medie a adventicie, p°i£emº
kaºdá vrstva má sv·j konstitutivní model materiálu, tedy celý model st¥ny m·ºe
být ozna£en jako dvouvrstvý. Z provedeného srovnání vy²lo, ºe referen£ní testo-
vací protokol uc : ua = 2 : 1 má lep²í prediktivní vlastnosti (R2 = 0, 92 ± 0, 04).
Z toho lze usuzovat, ºe dvouvrstvý model materiálu dopln¥ný reálnými mikro-
histologickými daty, m·ºe úsp¥²n¥ p°edvídat makroskopické nelineární vlastnosti
aortální st¥ny i z omezeného rozsahu mechanických zkou²ek. P°i p°íprav¥ tohoto
£lánku jsem m¥l na starosti mechanické testování prase£ích aort a zpracování dat
pro ur£ování materiálových parametr· a validaci modelu.

Analysis of accuracy of biaxial tests based on their computational si-

mulations Slazansky et al. (2016)
Ve sv¥tle vý²e uvedeného se objevila otázka, jakým zp·sobem ovliv¬ují ur£ité

parametry experiment· ve dvouosé napjatosti, pro niº není zkou²ka normali-
zována, p°esnost dosaºených výsledk· (samotná metodika testování m¥kkých tkání
je popsána dále, viz �5). K nalezení odpov¥di byla vytvo°ena studie zaloºená
na kone£noprvkové simulaci experiment·, která se zam¥°ila na následující aspe-
kty: zp·sob uchycení vzorku, po£et míst uchycení, velikost upínacích element·
(tlou²´ka há£k·, ²í°ka svorek), rozm¥ry vzorku, protokol testování a také ma-
teriál vzorku. Výsledky numerické analýzy byly porovnány s experimentálním
m¥°ením, které jsem uskute£nil na vzorcích prase£ích aort, p°i£emº jsme mimo jiné
porovnávali námi pouºívaný zp·sob uchycení vzork· pomocí svorek s postupem
pouºívaným na jiných pracovi²tích, kde jsou vyuºívány há£ky. Z publikovaných
výsledk· m·ºeme konstatovat, ºe a£koliv mezi zp·soby uchycení (há£ky×svorky)
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existují statisticky významné rozdíly, tak p°i vhodné volb¥ po£tu a rozm¥r· upí-
nacích prvk· mohou oba p°ístupy poskytnout relevantní experimentální data pro
jakékoliv m¥kké tkán¥.

In�uence of mesh density on calculated extreme stresses in aortic aneu-

rysms Man et al. (2016)
S rozvojem výpo£tové a zobrazovací techniky nastal i vývoj úrovn¥ modelování

aneurysmat. Od jednoduchých 2D model· p°es idealizované tvary aº k patient-
speci�c model·m, coº bylo také doprovázeno rozvojem pouºívaných model· ma-
teriálu. Zejména pro výpo£tové modelování aneurysmat je speci�cké, ºe £ím ne-
lineárn¥j²í materiál pouºijeme, tím obdrºíme v¥t²í gradient nap¥tí po tlou²´ce
st¥ny. Velikost gradientu závisí na pouºitém modelu materiálu a také na po£tu
element· po tlou²´ce st¥ny. Tyto údaje nebývají ve v¥t²in¥ prací uvád¥ny. V¥domi
si t¥chto fakt· jsme publikovali �pilotní studii�, ve které jsme se zabývali vlivem
hustoty sít¥ na maximální nap¥tí ve st¥n¥ aneurysmatu. Na £ty°ech reálných
AAA jsem vy²et°oval vliv po£tu element· po tlou²´ce st¥ny na rozloºení nap¥tí,
p°i£emº byl také brán v potaz r·zný konstitutivní model materiálu a zahrnutí
nebo naopak pominutí vlivu zbytkové napjatosti. Po£et element· po tlou²´ce
má vºdy podstatný vliv, pro jakýkoliv konstitutivní model materiálu. Podstat-
n¥j²ím záv¥rem ov²em bylo zji²t¥ní, ºe bez zahrnutí zbytkového nap¥tí se v n¥-
kterých p°ípadech nepoda°ilo obdrºet výsledky nezávislé na síti (po£tu element·
p°es tlou²´ku), zatímco s uvaºováním zbytkové napjatosti tento problém nenastal
v d·sledku výrazn¥ men²ího gradientu nap¥tí po tlou²´ce st¥ny. Nicmén¥ je
pot°eba konstatovat, ºe pro malý po£et vy²et°ovaných p°ípad· nelze zatím po-
dat ºádné obecné doporu£ení pro po£et element· po tlou²´ce st¥ny.

Predictive capabilities of various constitutive models for arterial tissue

Schroeder et al. (2017)
Ve výpo£tovém modelování je volba vhodného konstitutivního modelu ma-

teriálu naprosto zásadní pro obdrºení realistických výsledk·, p°i£emº zejména u
modelování arteriálních tkání m·ºe být obtíºné zvolit model materiálu nejvíce
odpovídající skute£nosti. O pouºitelnosti daného modelu m·ºe v tomto p°ípad¥ ro-
zhodnout jeho schopnost popsat a také p°edpov¥d¥t deforma£n¥-nap¥´ovou odezvu
p°i jednoosém a dvouosém zat¥ºování a to bylo také cílem této studie. Na 14 vzor-
cích prase£ích aort byly provedeny jednoosé a dvouosé tahové zkou²ky, p°i£emº
nam¥°ená data slouºila pro validaci £ty° konstitutivních model· materiálu (HGO
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model, model zaloºený na zobecn¥ném strukturním tenzoru � GST, Four-Fiber-
Family model � FFF a Micro�ber model). Nejprve byla zvlá²´ �tována data z je-
dnoosých a dvouosých tahových zkou²ek v²emi modely a byly porovnávány jejich
popisné vlastnosti. V druhém kroku byla ov¥°ována jejich schopnost predikce. Ta
probíhala dvoustup¬ov¥. Nejprve byly na�továny materiálové parametry z 5 bi-
axiálních tahových zkou²ek a následn¥ byla vyhodnocena predikce pro jednoosou
odezvu v obou sm¥rech. Poté byl celý postup zopakován, pouze v obráceném
po°adí � tedy na základ¥ údaj· z jednoosé zkou²ky byly p°edpovídány odezvy
v 5 biaxiálních testovacích reºimech. Popisné vlastnosti v²ech porovnávaných mo-
del· byly výborné, nicmén¥ z publikovaných výsledk· je patrné, ºe HGO model
a GST model nejsou schopné smyslupln¥ p°edpov¥d¥t biaxiální odezvu z uniaxiál-
ních experimentálních dat. Nejrobustn¥j²í predik£ní schopnosti z porovnávaných
model· ukázal FFF model. Na této práci jsem se podílel, provedením £ásti expe-
rimentálního m¥°ení a popisu metodiky testování.

Impact of isotropic constitutive descriptions on the predicted peak wall

stress in abdominal aortic aneurysms Man et al. (2018)
V této práci jsem £áste£n¥ vycházel z problematiky, na kterou jsme narazili

p°i výpo£tovém modelování u p°edchozí publikace (Man et al., 2016), kdy výpo£-
tové £asy u n¥kterých patient-speci�c model· byly p°íli² velké nebo výpo£tová
úloha nebyla dokon£ena v d·sledku p°íli² velkých nelinearit. Ve sv¥tle tohoto
jsme vytvo°ili studii, kde jsem na idealizovaných a patient-speci�c modelech ge-
ometrie AAA porovnával vliv p¥ti rozdílných izotropických konstitutivních mode-
l· materiálu st¥ny AAA. Modely materiálu odpovídaly reálnému nelineárnímu
chování, um¥le (p°i men²ích deformacích) zpev¬ujícímu nelineárnímu pr·b¥hu
nebo nep°irozenému velmi tuhému a tém¥° lineárnímu popisu deforma£n¥-nap¥´o-
vé závislosti st¥ny AAA. Na základ¥ uve°ejn¥ných výsledk· m·ºeme konstatovat,
ºe pokud ve výpo£tovém modelování AAA pouºijeme kvalitativn¥ podobný ne-
lineární konstitutivní model, s nízkou po£áte£ní tuhostí a se zpevn¥ním v pr·b¥hu
deformace, tak se p°i vyhodnocování maximálního nap¥tí ve st¥n¥ (PWS) nedo-
pustíme výrazné nep°esnosti. Takovéto vyuºití um¥le zpev¬ujícího modelu m·ºe
zkrátit výpo£tový £as aº o 30%, aniº by do²lo k zásadním zm¥nám v PWS. Naopak
tomu um¥le tuhý, tém¥° lineární model materiálu m·ºe výrazn¥ podhodnotit PWS
a není tedy v¥rohodný pro výpo£et nap¥tí ve st¥n¥ AAA.
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Zkou²ky mechanických vlastností

arteriálních tkání

Tato kapitola je v¥nována roz²í°enému popisu metodiky a praktických aspekt·
týkajících se mechanického testování tkání tepen. Shrnuje problematiku experi-
ment· z pohledu výsledk· celého týmu, s odli²ením mého vlastního podílu od
práce ostatních spolupracovník·. Výsledky a postup jsme úsp¥²n¥ publikovali
v odborných £asopisech (Polzer et al., 2013c, 2015), zatímco praktické zku²enosti
spojené s testováním jsem prezentoval na konferenci ESB 2015 v Praze.

Pro popis mechanických vlastností hyperelastických materiál· jsou jednoosé
zkou²ky nedosta£ující, jelikoº nedokáºou dostate£n¥ pokrýt ²irokou oblast mo-
ºných deforma£n¥�nap¥´ových stav· v m¥kké tkáni tepen. P°esnost pouºívaného
výpo£tového modelu tepny siln¥ závisí na pouºitém modelu materiálu a jeho
predik£ní schopnosti, která je obzvlá²´ u fenomenologických model· obecn¥ ²patná.
Z tohoto d·vodu je pot°eba jednoosé zkou²ky doplnit zkou²kami dvouosými a práv¥
jim bude v¥nován dal²í text.

5.1 Metodika testování

5.1.1 Popis za°ízení

Mechanické zkou²ky jsou provád¥ny na dvouosém experimentálním za°ízení (Ca-
mea s.r.o., CZ, viz obr. 5.1 a), které bylo touto �rmou vyvinuto ve spolupráci
s na²ím ústavem. Jeho konstrukce je podobná n¥kterým komer£ním za°ízením pro
biaxiální tahové zkou²ky. Mechanický posuv je realizován pomocí dvou symetric-
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Obr. 5.1: Experimentální za°ízení Camea pro dvouosou tahovou zkou²ku: a)
celkový pohled, b) horní pohled, c) detailní záb¥r uchyceného vzorku s markery

a sklen¥ným krytem.

kých lineárních krokových motor·, nad nimiº je umíst¥n plastový kryt s nádrºí na
fyziologický roztok. Oblast vzorku je shora snímána pomocí kamery s CCD £ipem
a rozli²ením 0,02 mm/pixel.

Pro uchycení vzork· pouºíváme speciální svorky s vym¥nitelnými pruºinami,
které umoº¬ují p°izp·sobit sev°ení £elistí aktuáln¥ testovanému vzorku. Systém
svorek a pruºin s r·znými tuhostmi nám umoº¬uje nejen bezpe£né a velmi rychlé
upnutí a odepnutí testovaného vzorku, ale také moºnost testování m¥kkých tkání
s velmi odli²nými vlastnostmi � od pom¥rn¥ pevných prase£ích aort, p°es tká¬
AAA aº po velmi m¥kkou tká¬ ILT. P°estoºe svorky nám svou velikostí nedovolují
pro dostupné rozm¥ry tkání AAA (obvykle 18 mm × 18 mm) pouºití více neº dvou
svorek na hranu, je p°esnost získaných deforma£n¥�nap¥´ových k°ivek srovnatelná
s p°esností p°i pouºití vy²²ího po£tu upínacích prvk· (3�5 há£k·) (Polzer et al.,
2013c, Slazansky et al., 2016).

Mechanické zkou²ky se realizují v lázni, temperované na poºadovanou teplotu
(b¥ºn¥ 37± 0, 5 ◦C), p°i£emº £tvercový vzorek je uchycen na kaºdé stran¥ dv¥ma
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svorkami (obr. 5.1 c). Po upnutí vzorku svorkami je p°es nádrº umíst¥n sklen¥ný
kryt (obr. 5.1 b). Pro zaznamenání síly b¥hem zkou²ky je experimentální za°ízení
vybaveno tenzometrickými hlavami PW4MC3 (HBM, GmbH) s maximálním do-
voleným zatíºením do 20 N.

5.1.2 Úpravy experimentálního za°ízení a roz²í°ení stáva-

jícího vybavení

P·vodní experimentální za°ízení doznalo v pr·b¥hu posledních let n¥kolika zm¥n.
V prvním provedení byla plastová nádrº bezodtoková, tudíº po ukon£ení testování
musely být nejprve odejmuty snímací hlavy a následn¥ i samotná nádrº. Zejména
kv·li vy²²í bezpe£nosti a snadn¥j²í manipulaci b¥hem vypou²t¥ní a £i²t¥ní nádrºe,
jsem navrhl nový plastový kryt s odtokovým ventilem. V návaznosti na novou
nádrº bylo pot°eba provést také úpravy na vodících trnech a vahadlech pro tenzo-
metrické hlavy, které jsem taktéº navrhoval.

Obr. 5.2: Pohled na vysekávací noºe pro p°ípravu vzork· na jednoosou tahovou
zkou²ku. Odstup¬ováno dle ²í°ky kr£ku a) 8 mm; b) 4 mm a c) 2 mm.

Sou£asn¥ s vý²e popsanou úpravou celého za°ízení se nám jevilo jako naprosto
logické p°idat k dvouosým tahovým zkou²kám jako b¥ºný standard i zkou²ku je-
dnoosou1. S ohledem na snadnost p°ípravy a stejný tvar vzork·, jsem na základ¥
návrhu svého ²kolitele specialisty Ing. Polzera, vytvo°il výkresovou dokumentaci
pro výrobu vysekávacích noº· pro jednoosé tahové zkou²ky (obr. 5.2). V �5.1.1
bylo uvedeno, ºe pro dvouosé tahové zkou²ky jsou pouºívány úzké svorky podobné
peanu (obr. 5.3 a). �í°ka jejich £elistí je pouze 2 mm, coº pro jednoosé tahové

1Jedin¥ p°i ní je totiº moºné ur£ovat pevnost zkou²ených materiál·, protoºe p°i dvouosé
zkou²ce dochází ke koncentraci nap¥tí a p°ed£asnému poru²ení v rozích vzorku.
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zkou²ky na vzorcích s ²ir²í lopatkou (obr. 5.2 a, b) není ideální. Navíc p°i jedno-
osých zkou²kách na vep°ových aortách docházelo k vysmeknutí vzorku ze svorek
je²t¥ p°ed jeho p°etrºením. Z tohoto d·vodu bylo pot°eba modi�kovat svorky
pro jednoosou tahovou zkou²ku. P°i úprav¥ jsem vycházel z p·vodního návrhu a
u nové svorky jsem roz²í°il £elisti na 10 mm, aby mohl být vzorek uchycen po celé
své ²í°ce. Jelikoº p°i prvních testech docházelo k vysmeknutí vzorku z £elistí p°ed
dosaºením poºadovaného protaºení, bylo je²t¥ nutné doplnit tyto svorky siln¥j²ími
pruºinami. Kone£ná podoba svorky se siln¥j²í pruºinou je na obr. 5.3 b.

Obr. 5.3: a) Detail svorky pro biaxiální zkou²ky, b) celkový pohled na svorku
pro jednoosou tahovou zkou²ku, c) externí vyh°ívací láze¬ pro vzorky b¥hem

jejich zpracování.

K dal²ím úpravám, které pozitivn¥ ovlivnily p°esnost m¥°ení, pat°í bezes-
poru jiº zmín¥ný sklen¥ný kryt (obr. 5.4 a) navrºený Ing. Skácelem. Tento p°ík-
lop je umíst¥n nad vzorkem a jeho spodní £ást spo£ívá pod hladinou. Tímto
se nám poda°ilo eliminovat nejen vln¥ní vzniklé pohybem vahadel se svorkami,
ale také tukové skvrny a fragmenty tkání plujících po hladin¥ (obr. 5.4 b). Ty
mohly p°i pr·chodu p°es snímanou oblast vná²et ²um do snímk· a zp·sobovat tak
nep°esnosti ve vyhodnocování p°etvo°ení ze zaznamenávaných obraz·. K posled-
nímu dopln¥ní stávajícího experimentálního za°ízení pat°í samostatná vyh°ívaná
láze¬ (obr. 5.3 c), díky které m·ºeme uchovávat vzorky tkání p°ed m¥°ením p°i
poºadované teplot¥. Ta byla taktéº vytvo°ená Ing. Skácelem.
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Obr. 5.4: a) Detail experimentálního za°ízení s umíst¥ným sklen¥ným krytem.
b) Snímek st¥ny AAA se zvýrazn¥nými plovoucími objekty.

5.1.3 P°íprava vzork·

V následujících odstavcích shrnuji své n¥kolikaleté praktické zku²enosti z mecha-
nických zkou²ek m¥kkých tkání � lidských i prase£ích. P°íprava t¥chto vzork· má
jistá speci�ka, která bych zde rád uvedl. Pro v¥t²í názornost je rozd¥lím podle
typ· zkou²ené tkán¥, p°i£emº v¥t²í pozornost bude v¥nována vzork·m pro dvouosé
zkou²ky.

Za£átkem je dobré p°ipomenout, ºe zkoumaná tká¬ nesmí oschnout. Z tohoto
d·vodu jsou v²echny vzorky p°ed testováním i tká¬, se kterou se momentáln¥
nepracuje, udrºovány ve vyh°ívané lázni s fyziologickým roztokem (37 ± 0, 5 ◦C)
(obr. 5.3c)).

a) Prase£í aorta

Nejprve musí být prase£í aorta podéln¥ rozst°ihnuta na stran¥, zpravidla od-
stupují arteriae intercostales posteriores (resp. arteriae lumbales) vúseku a.
abdominalis. Z vn¥j²í strany aorty se nachází vazivová tká¬, kterou je pot°eba
p°ed vyseknutím vzorku odstranit. Z vnit°ní strany je tká¬ hladká (endotel) a
nevyºaduje tudíº ºádné mechanické zásahy. Z takto p°ipravené tkán¥ je poté
pomocí raznice vyseknut £tvercový vzorek (18 mm × 18 mm)2 pro biaxiál-
ní tahovou zkou²ku, p°ípadn¥ vzorek ve tvaru dvojité lopatky pro jednoosou
zkou²ku za pouºití p°íslu²ného vysekávacího noºe (obr. 5.2), v poºadovaném
sm¥ru. U £tvercového vzorku je následn¥ je v pravém dolním rohu lihovým
popisova£em ozna£ena anatomická orientace vzorku, stejn¥ jako ideální pozice
svorek po obvodu (obr. 5.5 a).
2Tento rozm¥r vzorku byl optimalizován numerickým modelováním a odpovídá minimální

velikosti vzorku, který dokáºe u na²eho za°ízení poskytnout výsledky s nejlep²í dosaºitelnou
p°esností.
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b) St¥na AAA

Podíváme-li se na st¥nu AAA (obr. 5.5 b), v²imneme si jiº na první pohled
°ady odli²ností v porovnání s prase£í aortou. Nez°ídka bývá na vnit°ní stran¥
st¥ny AAA trombus, který se musí v prvním kroku od st¥ny opatrn¥ odd¥lit,
aby jej bylo moºno pouºít pro samostatné testování. Následn¥ je pot°eba jeho
zbytky ze st¥ny jemn¥ se²krábnout skalpelem. V oblasti rozhraní mezi st¥nou a
trombem (na vnit°ní stran¥ tepny) se m·ºou navíc vyskytovat aterosklerotické
pláty. Pokud nejsou p°íli² soudrºné se st¥nou, m·ºou být odstran¥ny obdobným
zp·sobem jako zbytky trombu. V opa£ném p°ípad¥ jsou ponechány na vzorku.
Z vn¥j²í strany aorty je spole£n¥ s vazivovou tkání odpreparována také tuková
tká¬ a p°ípadné odbo£ující tepny tak, aby nebyla po²kozena samotná st¥na.
Jakmile je tká¬ takto p°ipravena, m·ºe být vyseknut vzorek pro dvouosou
p°ípadn¥ jednoosou tahovou zkou²ku, na n¥mº je ozna£en anatomický sm¥r a
pozice svorek.

c) ILT

V p°edchozím odstavci bylo zmín¥no, ºe spole£n¥ s cévní st¥nou £asto z odb¥ru
tkán¥ p°i operaci AAA obdrºíme také intraluminální trombus3. Mimo samotné
struktury ILT je v porovnání se st¥nou AAA hlavním rozdílem jeho tlou²´ka.
Ta se pohybuje od jednotek aº k desítkám milimetr·. Po odd¥lení trombu od

3Odb¥r vzork· cévních tkání byl provád¥n v rámci projektu GA�R a byl schválen etickou
komisí Fakultní nemocnice u sv. Anny v Brn¥, referen£ní £íslo 49V/2010.

Obr. 5.5: Typické vzorky pro biaxiální tahovou zkou²ku. a) Prase£í aorta s
ozna£enou anatomickou orientací, pozicí svorek a markery ve st°edové oblasti;

b) Aneurysmatická st¥na s nazna£enou hranicí vyseknutého vzorku.
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st¥ny je zm¥°ena jeho celková tlou²´ka a pak je podéln¥ roz°ezán na jednotli-
vé vrstvy. Pokud je mi známo, neexistuje v tomto bod¥ zatím ºádné pevné
pravidlo, jak vést jednotlivé °ezy. P°i separaci vrstev postupuji od luminální
strany k abluminální, p°i£emº se snaºím o p°ibliºn¥ stejnou tlou²´ku °ez·, p°í-
padn¥ vyuºívám hranic mezi jednotlivými stádii trombu, pokud jsou na vzorku
viditelné. Z kaºdé takto odd¥lené vrstvy je po°ízen poºadovaný vzorek a za-
znamenána jak jeho tlou²´ka, tak i vzdálenost jeho vnit°ní plochy od lumenu �
vnit°ní plochou je my²lena ta strana vzorku, která je nejblíºe lumenu. Dále je
pozna£ena jeho anatomická orientace a pozice svorek stejn¥, jako v p°edcháze-
jících p°ípadech.

5.1.4 Metodika testování cévních tkání

Postup p°i dvouosých zkou²kách je ve své podstat¥ stejný pro v²echny vý²e uve-
dené tkán¥. Vzorek je nejprve uchycen do testovacího za°ízení a p°edcyklován
rychlostí posuvu 0,333 mm.s−1 a posuvem odpovídajícímu ekvibiaxiálnímu reºimu
(tab. 5.1), dokud není spln¥na podmínka maximálního rozdílu v m¥°ených silách
mezi dv¥ma bezprost°edn¥ následujícími cykly (< 0, 02 N). Této hranice je v¥t²i-
nou dosaºeno mezi 5. aº 10. testovacím cyklem. S ohledem na to, ºe b¥hem
p°edcyklování docházelo k £astému poru²ení vzorku, neprovádíme u vzork· ILT
p°edcyklování. Mimo nastavení maximálních posuv· je d·leºitým doporu£eným
omezením maximální síla, které m·ºe být b¥hem testování dosaºeno, aniº by do²lo
k poru²ení vzorku. U prase£í aorty byla tato hodnota experimentáln¥ stanovena
na 15 N, u aneurysmatické tkán¥ a trombu na 6 N.

Po p°edcyklování je vzorek odepnut, poloºen mezi dv¥ laboratorní sklí£ka
a je zm¥°ena jeho tlou²´ka pomocí digitálního tlou²´kom¥ru v p¥ti místech jeho
st°edové oblasti. P°iloºené sklí£ko spole£n¥ s velmi malým p°ítla£ným tlakem
1, 0± 0, 1 kPa umoº¬ují vyrovnání vzorku, zabra¬ují vtla£ení indentoru do tkán¥
a tím zaji²´ují optimální reprodukovatelnost m¥°ení.

Následn¥ jsou na vzorek ve st°edové oblasti umíst¥ny markery pro sledování
p°etvo°ení (obr. 5.5 a). Takto p°ipravený vzorek je poté op¥t p°ichycen svorkami,
p°es nádrº je umíst¥n sklen¥ný p°íklop a na vzorek je aplikováno p°edepnutí silou
0,1 N4. Tím je dosaºena dostate£ná rovinnost vzorku a eliminuje se vliv p°ípad-
ných ohybových efekt·. V této kon�guraci je taktéº po°ízen referen£ní snímek.
Samotné testování probíhá v p¥ti zat¥ºovacích protokolech (tab. 5.1), p°i£emº
p°ed kaºdým typem zat¥ºovacího protokolu dojde k p°edcyklování v odpovída-
jícím módu, dokud op¥t není spln¥na podmínka maximální odchylky mezi dv¥ma

4Men²í hodnota p°edpnutí není pro na²e testovací za°ízení pouºitelná, protoºe u men²ích sil
dochází k výraznému vlivu t°ení v £epech na vahadlech a svorkách a m¥°ení nejsou opakovatelná.
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po sob¥ jdoucími cykly. Hodnoty posuv· v jednotlivých reºimech jsou nastaveny
tak, aby celkový posuv u (u =

√
u2
c + u2

a) odpovídal posuvu v ekvibiaxiálním
reºimu a poºadovanému procentu deformace z ideálního rozm¥ru vzorku.

Reºim testování uc : ua 2uc : ua 5uc : ua uc : 2ua uc : 5ua

Prase£í aorta
posuv x [mm] 6,3 8,0 8,7 4,0 1,8
posuv y [mm] 6,3 4,0 1,8 8,0 8,7

St¥na AAA
posuv x [mm] 3,6 4,6 5,0 2,3 1,0
posuv y [mm] 3,6 2,3 1,0 4,6 5,0

ILT
posuv x [mm] 2,7 3,4 3,75 1,7 0,75
posuv y [mm] 2,7 1,7 0,75 3,4 3,75

Tabulka 5.1: Nastavení posuv· pro prase£í aortu, aneurysmatickou st¥nu a
ILT. Index c ozna£uje obvodový sm¥r, a axiální sm¥r. Osa x odpovídá ob-

vodovému sm¥ru na tepn¥, zatímco osa y je totoºná s axiálním sm¥rem.

Na tomto míst¥ je vhodné zmínit n¥která omezení vý²e uvedeného p°ístupu.
Ve²kerá testování probíhají v protokolech °ízených posuvy (p°ípadn¥ silou) a sou-
£asná koncepce nám neumoº¬uje protokol °ízený p°etvo°ením, který vyºaduje zp¥t-
novazebnou smy£ku zaloºenou na okamºitém vyhodnocování p°etvo°ení. Dal²ím
moºným omezením jsou krokové motory, jejichº technické parametry nedovolují
vy²²í p°esnost °ízení zat¥ºovacího procesu.
Záv¥rem je nutno podotknout, ºe skute£ností, která v sou£asné dob¥ asi nejvíce
ovliv¬uje p°esnost výsledk·, je kvalita a kontrast marker·. S ohledem na tento
fakt pro²ly markery ur£itým vývojem a práv¥ jemu je v¥nována následující £ást
�5.1.5.

5.1.5 Speci�ka testování tkání AAA

Správné stanovení deformace pomocí optických metod je závislé na p°esném ur£ení
polohy sledovaného objektu, v na²em p°ípad¥ marker·. Tento fakt se stal markant-
ním se za£átkem mechanických zkou²ek lidských aort. Oproti velmi hladké a ho-
mogenní struktu°e endotelu prase£í aorty (obr. 5.6 a) vykazuje po²kozená st¥na
AAA (obr. 5.6 b) zna£né rozdíly ve struktu°e povrchu, ale také kontrastu a kvalit¥
marker·. To se odráºí zejména na p°esnosti detekce marker·, která m·ºe být za-
tíºena výrazným ²umem zp·sobeným deformaci marker· a v n¥kterých p°ípadech
m·ºe tato automatická detekce dokonce selhat vlivem zachycení tmavých skvrn
na samotném povrchu tkán¥ namísto samotných marker·.

Ukázky obdrºených k°ivek nap¥tí�protaºení pro prase£í aortu a st¥nu AAA,
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Obr. 5.6: K°ivky nap¥tí-protaºení získané z ekvibiaxiální tahové zkou²ky.
�azeno zleva: prase£í aorta, st¥na AAA s markery vyzna£enými barvivem p°ímo

na vzorek, st¥na AAA s markery ze ²pendlík·.

testovaných za stejných podmínek s pouºitím marker· umíst¥ných p°ímo na po-
vrch tkán¥, jsou znázorn¥ny na (obr. 5.6 a, respektive obr. 5.6 b). Jiº na první
pohled je patrné, ºe zatímco pro prase£í aortu jsou markery vytvo°ené lihovým
popisova£em dosta£ující, pro st¥nu aneurysmatické aorty je tento typ marker· v
d·sledku velkého ²umu tak°ka nepouºitelný. Z tohoto d·vodu byly pro st¥nu i ILT
p·vodní markery umíst¥né p°ímo na tká¬ nahrazeny tenkými ²pendlíky (φ 0,5 mm)
s plastovou plo²kou, na níº je umíst¥n referen£ní bod (obr. 5.6 c). Tímto °e²ením
byl významným zp·sobem zlep²en kontrast marker· a jejich detekce, jelikoº nyní
nezávisí na struktu°e tkán¥, coº se odráºí i v získané k°ivce nap¥tí�protaºení
(obr. 5.6 c), která jiº není zatíºena tak výrazným ²umem. Sou£asn¥ také dochází
k pr·m¥rování deformace po tlou²´ce a je tak eliminován vliv moºného rozdíl-
ného posuvu jednotlivých vrstev aorty (oproti uchycení pomocí há£k· je zatíºení
svorkami p°ená²eno jen na povrchové vrstvy vzorku). Podstatnou nevýhodou
pouºívání ²pendlíkových marker· je fakt, ºe jsou náchylné na naklán¥ní, coº musí
být v co nejv¥t²í moºné mí°e vylou£eno operátorem. I p°es ve²kerou snahu p°i
umis´ování marker· jsme museli od tohoto zp·sobu upustit, jelikoº efekty zp·-
sobené naklán¥ním marker· nebyly zanedbatelné. Vrátili jsme se tedy k umíst¥ní
marker· p°ímo na tká¬. P·vodní koncepci £ty° te£ek jsem zkusil nahradit nane-
sením kontrastního nást°iku (paternu) na celý vzorek. V sou£asné dob¥ porovná-
váme dva zp·soby tvorby paternu:

a) Tmavý patern

Tento zp·sob je technologicky velmi jednoduchý, jelikoº nepot°ebuje ºádný
mezikrok. Na o£i²t¥né a lehce povrchov¥ osu²ené tkáni je akrylovým sprejem
p°ímo vytvo°en tmavý patern (obr. 5.7a) a po krátkém zaschnutí je vzorek
p°ipraven k testování.
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b) Sv¥tlý patern

Na rozdíl od p°edchozího zp·sobu je pot°eba nejprve provést �barevnou ho-
mogenizaci� povrchu tkán¥. Pot°ebné ztmavení docílíme pono°ením vzorku do
roztoku toluidinové mod°i po dobu p°ibliºn¥ jedné minuty. Na osu²eném vzorku
je následn¥ vytvo°en bílý patern lihovým popisova£em na sklo (obr. 5.7 b). Po
krátkém zaschnutí paternu je vzorek p°ipraven k testování.

Obr. 5.7: a) Tmavý patern na st¥n¥ AAA vytvo°ený akrylovým sprejem.
b) Sv¥tlý patern vytvo°ený lihovým popisova£em na vzorku st¥ny AAA.

Který z t¥chto dvou uvedených p°ístup· je vhodn¥j²í, je prozatím p°edm¥tem
dal²ího zkoumání. Z dosavadních výsledk· se zdá, ºe oba p°ístupy si jsou rovno-
cenné. S namo£ením celého vzorku do barviva ov²em vyvstává otázka, zda pouºí-
vané barvivo neznemoºní následné histologické zpracování zkoumaných vzork·,
£ímº bychom ztratili moºnost získat informace o struktu°e tkán¥. I toto je p°ed-
m¥tem pokra£ujícího výzkumu.

5.2 Vyhodnocení m¥°ení

Po ukon£ení m¥°ení je k dispozici soubor snímk·, který odpovídá p°íslu²nému
testovacímu protokolu v£etn¥ okamºitých hodnot m¥°ených zat¥ºovacích sil v obou
sm¥rech Fc, Fa. Po£áte£ní rozm¥ry vzorku La v axiálním a Lc v obvodovém sm¥ru
jsou stanoveny na základ¥ pixelové velikosti z referen£ního snímku, po°ízeného
p°ed za£átkem testování. Tlou²´ka T0 je stanovena jako pr·m¥r z nam¥°ených
hodnot po p°edcyklování vzorku.
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Protaºení a v²echny komponenty deforma£ního tenzoru jsou následn¥ vyho-
dnoceny ze zaznamenaných snímk· za pouºití softwaru Tibixus (ÚMTMB, Brno).
První Piola�Kirchho�ovo nap¥tí v axiálním σa, respektive v obvodovém σc sm¥ru:

σa =
Fa
LcT

; σc =
Fc
LaT

, (5.1)

je následn¥ dopo£ítáno v makru programu MATLAB (MathWorks, 2012b, USA,).
Z modelového vyobrazení pr·b¥h· zat¥ºovacích protokol· na prase£í aort¥

(obr. 5.8) je patrné, ºe uvedeným nastavením (tab. 5.1) jsme schopni pokrýt
v¥t²inu zatíºení, která mohou v aort¥ nastat. Tudíº tak získáváme adekvátní
vstupy do konstitutivních model·. Podíváme-li se detailn¥ji na obr. 5.8a) m·ºeme

Obr. 5.8: Znázorn¥ní zat¥ºovacích protokol· pro prase£í aortu v sou°adnicích:
a) pom¥rných protaºení λ v obvodovém a axiálním sm¥ru, b) smluvních nap¥tí

v obvodovém a axiálním sm¥ru.

si pov²imnout, ºe pom¥rná protaºení nevycházejí z nulových hodnot. To je za-
p°í£in¥no po£áte£ním p°edepnutím vzorku pot°ebným pro jeho vyrovnání5. Tento
jev je mnohem více patrný u tkání s niº²í po£áte£ní tuhostí, kde malé zm¥ny
v silách zp·sobují v¥t²í protaºení vzorku.

Záv¥re£ným krokem ve zpracování m¥°ení je stanovení materiálových konstant
pro poºadovaný konstitutivní model materiálu. Z obr. 5.8 je z°ejmé, ºe posuvy
°ízený testovací protokol není schopen zajistit proporcionalitu ani v protaºeních
ani v nap¥tích. To znemoº¬uje �tování modelu ve v¥t²in¥ komer£ních kone£no-
prvkových program·, nap°. ANSYSu, tudíº je nutné pouºít vhodný program
(nap°. Hyper�t6, vytvo°ený Ing. Skácelem na ÚMTMB), který dokáºe postihnout
prakticky libovolnou trajektorii zat¥ºování. P°i pouºití takového programu se ale

5To stejné platí i pro sílu (resp. nap¥tí), coº o v²em není p°i daném rozli²ení grafu tak patrné.
6www.hyper�t.wz.cz
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tato zdánlivá nevýhoda m¥ní naopak v p°ednost, protoºe platí, ºe £ím je rozloºení
experimentálních dat v prostoru daném sou°adnicemi p°etvo°ení rovnom¥rn¥j²í,
tím je lep²í kvalita �tu a sou£asn¥ se také zlep²uje predik£ní schopnost pouºitého
konstitutivního modelu.



Kapitola 6

Výsledky experiment·

Tato kapitola bude rozd¥lena do dvou tématických celk·, ve kterých budou prezen-
továny experimentální výsledky z mechanických zkou²ek ILT a poté vzork· pra-
se£ích aort vystavených ú£ink·m elastázy.

Ve²keré mechanické zkou²ky byly uskute£n¥ny v laborato°i ÚMTMB na ex-
perimentálním za°ízení, které bylo popsáno v �5.1.1.

6.1 Mechanické zkou²ky ILT

Jak bylo zmín¥no v �3.4.1, v dostupné literatu°e dosud nebylo publikováno p°íli²
mnoho experimentálních dat ze dvouosých zkou²ek ILT. Ve sv¥tle tohoto faktu se
nám jevilo jako významné zabývat se touto tématikou a pokusit se tak roz²í°it
momentální stav na²eho poznání. Hlavním cílem bylo pokusit se získat na základ¥
mechanických zkou²ek parametry zvoleného konstitutivního modelu materiálu a
stanovit mez pevnosti, obojí v závislosti na vzdálenosti od lumenu.

6.1.1 Získání a p°íprava vzork·

Soubor vzork· ILT pochází celkem od 28 pacient· (19 muº·, 9 ºen), kte°í pod-
stoupili elektivní operaci AAA a jejichº základní údaje jsou shrnuty v tab. 6.1.
Mechanické vlastnosti byly na vzorcích stanovovány z tahových zkou²ek a ve²keré
testování se uskute£nilo do 4 hodin po získání vzorku b¥hem operace. Vzorky
tkán¥ byly po odebrání uchovány ve fyziologickém roztoku o teplot¥ (37±0, 5 ◦C).
Celkov¥ bylo takto nashromáºd¥no 25 vzork· pro biaxiální tahovou zkou²ku a
97 vzork· pro ur£ení pevnosti v tahu. Nakládání se vzorky cévních tkání bylo

53
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schváleno etickou komisí Fakultní nemocnice u sv. Anny v Brn¥, referen£ní £íslo
49V/2010.

U kaºdého zkoumaného vzorku trombu byla zaznamenána jeho celková tlou-
²´ka, rozm¥ry, stru£ný popis struktury a p°ípadn¥ také po°ízena fotogra�e. Poté
byl vzorek rozd¥len dle aktuální dispozice na vrstvy (viz �6.2.2) a byla zapsána
vzdálenost vnit°ní plochy kaºdého vzorku od lumenu.

Tabulka 6.1: P°ehled základních údaj· o pacientech.

od do pr·m¥r ± SD Medián
V¥k 64 84 72, 4± 5, 0 73
Pr·m¥r AAA [mm] 44 90 60, 6± 11, 1 57
Tlou²´ka ILT [mm] 4,8 41 15, 9± 9, 9 12

Klinický nález Ano Ne Bývalí ku°áci
Hypertenze 26 2 -
HLP† 17 11 -
CHOPN†† 10 18 -
Ku°ák 11 5 12
†Zvý²ená hladina krevních tuk·
††Chronická obstruk£ní plicní nemoc

6.1.2 Mechanické zkou²ky

Soubor vzork· pro biaxiální tahovou zkou²ku (n = 25) pocházel od 18 pacient·,
vzorky pro stanovení pevnosti v tahu (n = 97) byly od 28 pacient·. U v²ech vzork·
byla zaznamenána celková tlou²´ka ILT, vzdálenost od lumenu a u vzork· pro je-
dnoosou pevnost byla dále pozna£ena jejich orientace (axiální, obvodový sm¥r).
Pr·b¥h testování byl detailn¥ji popsán v �5.1.4, na tomto míst¥ jenom p°ipomenu,
ºe dvouosé zkou²ky probíhaly v posuvy °ízených testovacích protokolech s nasta-
vením uvedeným v tab. 5.1 a pro vyhodnocení deformace bylo pouºito marker· ve
form¥ te£ek i tmavého paternu.

Vzorky pro jednoosou pevnost v tahu byly vyseknuty z jednotlivých vrstev
pomocí vysekávacího noºe (obr. 5.2 c), s typickými rozm¥ry 30 mm× 4 mm a nomi-
nální ²í°kou kr£ku 2 mm. Následn¥ byla poznamenána jejich anatomická orientace
a zm¥°ena jejich tlou²´ka ve t°ech st°edových bodech kr£ku, stejným zp·sobem jako
u £tvercového vzorku. Po té byl vzorek uchycen svorkami v testovacím za°ízení
s respektováním os p°ístroje a anatomické orientace vzorku (osa x � obvodový
sm¥r, osa y � axiální sm¥r). Na takto uchyceném vzorku bylo aplikováno po£áte£ní
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p°edpnutí (0,1 N) pot°ebné pro jeho vyrovnání. Po dosaºení poºadovaného p°edp-
nutí byl po°ízen referen£ní snímek. Ke stanovení meze pevnosti bylo pouºito po-
suvem °ízeného protokolu s rychlostí posuvu 0,333 m/s a experiment byl ukon£en
p°i dosaºení maximální síly p°ed poru²ením vzorku.

6.1.3 Vyhodnocení m¥°ení ILT

U v²ech vzork· byla ur£ována jejich vzdálenost od lumenu jako sou£et zm¥°ené
vzdálenosti odseparované vrstvy a poloviny tlou²´ky vzorku. U jednoosých taho-
vých zkou²ek byla stanovena maximální pevnost v tahu σmax ve smyslu 1. PK
nap¥tí následovn¥:

σmax =
Fmax
S0

, (6.1)

kde Fmax ozna£uje maximální dosaºenou sílu p°ed p°etrºením vzorku a S0 je
po£áte£ní pr·°ez vzorku.

Experimentální data z dvouosých zkou²ek byla vyhodnocena v programu
Tibixus (ÚMTMB, Brno), p°i£emº 1. PK�nap¥tí bylo na základ¥ p°edpokladu
o homogenní napjatosti po pr·°ezu dopo£ítáno ze vztahu rov. 5.1. K ur£ení ma-
teriálových parametr· ILT byl pouºit software Hyper�t (www.hyper�t.wz.cz). Pro
�tování materiálových parametr· byly pro porovnání zvoleny dva modely materi-
álu uvád¥né v literatu°e:

a) SEDF popsaná modelem Yeoh druhého °ádu (rov. 3.19)

Ψ = c1(I1 − 3) + c2(I1 − 3)2, (6.2)

b) SEDF vycházející z Ogdenova modelu (rov. 3.20)

Ψ = c
3∑
i=1

(λ4
i − 1). (6.3)

Podrobn¥j²í popis celé metodiky vyhodnocení je zmín¥n v �6.1.3. Statistické
analýzy byly zpracovány v programu MiniTab (15.1.1, Minitab Inc.,USA.) a byla
u nich uvaºována hladina statistické významnosti α = 0.05, coº znamená, ºe rozdíl
mezi testovanými soubory povaºujeme za statisticky významný, pokud je p < 0.05.
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6.1.4 Výsledky tahových zkou²ek

Jednoosá pevnost v tahu

Na obr. 6.1 jsou pro v²echny testované vzorky vykresleny nam¥°ené pevnosti
spole£n¥ se vzdáleností od lumenu (rozd¥leno dle anatomické orientace).

Obr. 6.1: Pevnosti ILT pro v²echny vzorky v závislosti na vzdálenosti od lu-
menu.

Pro vystihnutí trendu byly v²echny zm¥°ené hodnoty rozd¥leny do £ty° skupin
dle vzdálenosti od lumenu a s respektováním anatomické orientace. Pro kaºdou
skupinu byl poté stanoven medián a interkvartilní rozptyl jak pro vzdálenost od
lumenu � hcirc,axial tak i pro maximální pevnost, p°i£emº zpracované hodnoty jsou
uvedeny v tab. 6.2.

Jelikoº je na ILT velmi £asto nahlíºeno jako na izotropní materiál, byla pro
porovnání vytvo°ena tab. 6.3, kde jsou vzdálenosti a pevnosti rozd¥leny stejným
zp·sobem jako v p°edchozím p°ípad¥, ov²em bez rozli²ení anatomické orientace.

Biaxiální tahová zkou²ka

Také u dvouosých tahových zkou²ek byl hledán vztah mezi nar·stající vzdáleností
od lumenu a zm¥nou mechanických vlastností. Obdobn¥ jako v p°edchozím p°í-
pad¥ byla i experimentální data z dvouosých tahových zkou²ek roz£len¥na do
t°í skupin dle vzdálenosti od lumenu (h), p°i£emº d¥lící hodnotou byla zvolena
pr·m¥rná tlou²´ka v²ech vzork· (t = 3,4 mm). Na takto roz£len¥ném datovém
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Tabulka 6.2: Rozd¥lení nam¥°ených maximálních pevností ILT a vzdáleností
od lumenu do jednotlivých skupin s uvaºováním anatomické orientace.

Vzdálenost
od lumenu

hcirc [mm] σcirc [kPa] haxial [mm] σaxial [kPa]

Medián (Q0,25 ÷Q0,75) Medián (Q0,25 ÷Q0,75)

0 � 2 mm
0,8 67,4 0,9 61,8
(0,6 ÷ 1,0) (28,1 ÷ 99,5) (0,7 ÷ 1,0) (33,0 ÷ 81,9)

2 � 4 mm
2,9 38,2 3,1 60,2
(2,5 ÷ 3,8) (37,3 ÷ 48,8) (2,8 ÷ 3,5) (43,8 ÷ 72,3)

4 � 6 mm
5,0 37,0 4,6 39,7
(4,3 ÷ 5,2) (30,5 ÷ 43,3) (4,5 ÷ 5,4) (22,9 ÷ 58,6)

6 mm � více
7,5 27,6 7,7 33,1
(6,7 ÷ 10,5) (21,1 ÷ 38,0) (6,4 ÷ 10,8) (25,1 ÷ 38,9)

circ � obvodový sm¥r, axial � axiální sm¥r.

souboru byly vypo£teny moduly tuhosti v po£áte£ní a koncové oblasti deforma£n¥-
nap¥´ové k°ivky pro kaºdý vzorek a anatomický sm¥r. Pro vyhodnocování byl v
návaznosti na d°íve publikované výsledky ekvibiaxiální testovací reºim (uc : ua). Z
t¥chto modul· tuhosti byl stanoven medián a spole£n¥ s interkvartilním rozptylem
jsou tyto hodnoty uvedeny v tab. 6.5.

Mimo jiº zmín¥ných modul· byly jednotlivé skupiny �továny dv¥ma vý²e uve-
denými konstitutivními modely materiálu a statistický popis (medián a interkvar-
tilní rozptyl) jejich jednotlivých parametr· je spole£n¥ se vzdáleností od lumenu
uveden v tab. 6.4 a tab. 6.6. Pro dopln¥ní byl proveden statistický popis mater-
iálových parametr· pro oba modely, aniº by u nich byla zohledn¥na vzdálenost
vzorku od lumenu tab. 6.7.
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Tabulka 6.7: Statistický popis jednotlivých konstant získaných z �tování ex-
perimentálních dat pro uvaºované typy materiálu pro v²echny vzorky bez ro-

zli²ení vzdálenosti od lumenu.

Parametry Medián (Q0,25 ÷Q0,75) R2 [�]

Model Yeoh
c10 7,19 (5,08 ÷ 8,17) 0,68
c20 0,22 (0 ÷ 2,58) (0,58 ÷ 0,77)

Ogden model

µ1 0,22 (0 ÷ 0,62)
α1 0 (0 ÷ 0)
µ2 5,3 (2,5 ÷ 8,73) 0,75
α2 5,29 (3,25 ÷ 8,15) (0,56 ÷ 0,86)
µ3 31,26 (0 ÷ 125,41)
α3 0,07 (0 ÷ 0,24)

6.1.5 Interpretace a zhodnocení výsledk·, limitace

Maximální pevnost v tahu

Výsledné hodnoty dosaºených maximálních pevností ILT uvedených v tab. 6.2
a tab. 6.3 ukazují, ºe s p°ibývající vzdáleností od lumenu dochází k pom¥rn¥ k
výraznému poklesu maximální pevnosti ILT v obou sm¥rech. P°i porovnání ne-
jbliº²í a nejvzdálen¥j²í oblasti od lumenu je tento pokles na 6 mm vzdálenosti
p°ibliºn¥ polovi£ní.

Celkový trend tohoto poklesu maximálních pevností s p°ibývající vzdáleností
od lumenu taktéº odpovídá výsledk·m jiných autor· uvedeným v tab. 3.14. Pokud
bychom porovnávali konkrétní hodnoty, blíºím se svými výsledky práci (Di Martino
et al., 1998). Pro srovnání s ostatními autory uvedenými v tab. 3.14 pot°ebujeme v
prvé °ad¥ sjednotit koncepce nap¥tí. K tomu m·ºe dopomoci pom¥rn¥ jednoduchý
my²lenkový konstrukt, kdy Cachyho nap¥tí z tab. 6.2 respektive tab. 6.3 vyná-
sobíme pom¥rným protaºením λ = 1, 5. Tato hodnota je £ist¥ ilustrativní a
odpovídá p°ibliºn¥ maximálnímu moºnému protaºení uniaxiálních vzork·. Po
tomto kroku je jiº více z°etelná kvalitativní podobnost s výsledky (Gasser et al.,
2008), zatímco v porovnání s prací (Wang et al., 2001) jsou moje výsledky asi
p¥tinásobn¥ men²í a oproti (O'Leary et al., 2014) zase p°ibliºn¥ dev¥tkrát v¥t²í.

Samoz°ejm¥ pokud bych m¥l k dispozici údaj o skute£ném protaºení, m¥lo by
takovéto porovnání v¥t²í vypovídající hodnotu, stejn¥ tak by se daly porovnávat i
maximální inkrementální tuhosti. Tohoto nedostatku jsem si v¥dom a v následu-
jících provád¥ných m¥°eních bude pr·b¥h deformace jiº zaznamenáván.
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Biaxiální tahová zkou²ka

P°i porovnání po£áte£ních a koncových modul· tuhosti tab. 6.5 nenajdeme pro
v²echny hodnoty jednozna£ný spole£ný trend. Nicmén¥ v návaznosti nejen na
p°edchozí £ást, byla experimentální data �tována na dva modely materiálu, je-
jichº parametry spole£n¥ s mírou kvality �tu (R2) a zohledn¥ním vzdálenosti od
lumenu jsou uvedeny v tab. 6.4 a tab. 6.6. Ten stejný postup jsem zopakoval
je²t¥ jednou, ov²em bez uvaºování vzdálenosti od lumenu a výsledné materiálové
parametry jsou zapsány v tab. 6.7. M·ºeme si pov²imnout, ºe model Ogden posti-
huje deforma£n¥-nap¥´ovou odezvu o n¥co lépe neº model Yeoh. P°i porovnání s
hodnotami v tab. 6.6 ov²em vidíme, ºe rozd¥lením ILT na jednotlivé vrstvy p°es-
nost �tování výrazn¥ nezlep²íme.

Pom¥rn¥ nízká hodnota p°esnosti m·ºe mít p°í£inu v °ad¥ jev·. Základním
je velký rozptyl výsledk·, daný z°ejm¥ tím, ºe kaºdý odebraný trombus má jinou
strukturu. Dal²ím m·ºe být fakt, ºe jsme nem¥li ºádné praktické zku²enosti, a´
uº se jednalo o p°ípravu vzork·, kontrast marker· nebo o strukturu ILT, která si
mimo jiné vyºádala výrazn¥ poddajn¥j²í pruºiny pro uchycení (viz �5.1).

Dále bych cht¥l zmínit, ºe p°i p°íprav¥ vzork· se mohou vyskytnout n¥k-
teré aspekty, které je pot°eba uvést. Jako nejvíce problematická se mi v pr·b¥hu
testování jeví separace trombu na jednotlivé vzorky. Je totiº pom¥rn¥ obtíºné za-
jistit stejnou tlou²´ku po celém pr·°ezu vzorku, zejména u vzork· pro dvouosou
tahovou zkou²ku. Tento fakt mohl jistým zp·sobem ovlivnit m¥°ené deforma£n¥-
nap¥´ové charakteristiky, minimáln¥ tím, ºe pr·°ez vzork· a tudíº i nap¥tí nebylo
po pr·°ezu homogenní. To by se nap°íklad dalo vy°e²it výrobou vhodného uni-
verzálního p°ípravku pro °ezání trombu na pot°ebné pláty.

Jako dal²í pom¥rn¥ obtíºnou £ást vidím m¥°ení mechanických vlastností ablu-
minální vrstvy ILT. V tomto p°ípad¥ mám na mysli tu £ást, která p°ímo dosedá na
st¥nu aorty, p°ípadn¥ je v jejím nejbliº²ím okolí (≈ 3 mm). Tato vrstva je totiº v
naprosté v¥t²in¥ p°ípad· nesoudrºná nebo zna£n¥ poru²ená a pro vytvo°ení vzorku
pro jednoosou nebo dvouosou tahovou zkou²ku nepouºitelná. Doposud se mi nepo-
da°ilo najít n¥jaký spole£ný ukazatel, který by mohl uº dop°edu nazna£it míru
nekonzistentnosti této vrstvy. Domnívám se, ºe v d·sledku degrada£ních prote-
olytických proces· je kompaktnost této vrstvy velmi nízká, stejn¥ tak jako spojení
mezi ILT a st¥nou aorty. Takºe p°i roz°íznutí st¥ny a ILT b¥hem operace dojde k
výraznému naru²ení této �k°ehké� rovnováhy a samovolnému lokálnímu odd¥lení
trombu od st¥ny. Základem pro formulaci této domn¥nky se stalo vlastní po-
zorování a fotodokumentace p°i elektivních operacích a následném odb¥ru vzork·
AAA. Ve sv¥tle vý²e uvedeného se domnívám, ºe by se tento fakt m¥l zohlednit i
do výpo£tového modelu, nap°íklad sníºením tuhostních parametr· této vrstvy ILT
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nebo volbou jiného neº svázaného kontaktu mezi st¥nou a trombem. Stanovení
míry takovéhoto sníºení si nicmén¥ vyºaduje dal²ího pozorování.

6.2 Vliv elastázy na zm¥nu mechanických vlast-

ností prase£í aorty

6.2.1 Motivace

Jedním z významných omezení pro klinickou pouºitelnost výpo£tových model·
predikce ruptury AAA je nemoºnost jejich ov¥°ení (validace) u reálných pacient·.
Vytvo°ení AAA u animálního modelového objektu by umoºnilo simulovat rup-
turu a tím ov¥°it jak úrove¬ tlaku, tak i lokalizaci ruptury predikovanou pomocí
výpo£tového modelu a tím urychlit jeho klinické vyuºití. Protoºe podle posledních
poznatk· je vznik a vývoj AAA dán postupnou degradací a úbytkem elastinu ve
st¥n¥ aorty (White, 1994), prvním krokem v tomto sm¥ru by m¥lo být ov¥°ení, zda
jsme schopni um¥le vytvo°it AAA u pokusného zví°ete, tedy zm¥nit mechanické
vlastnosti zdravé aorty tak, aby se blíºily vlastnostem st¥ny AAA. Jelikoº elastin
i kolagen tvo°í komplexní prostorovou strukturu, je pot°eba vyuºít vhodného bio-
chemického p·sobení k jejich separaci, nap°. enzymatické proteolytické procesy.
Nej£ast¥ji je k tomu pouºívána kolagenáza (rozkládající kolagen) a elastáza (rozk-
ládající elastin).

Ve zdravé cévní st¥n¥ jsou vý²e uvedené proteázy (elastáza a kolagenáza)
spole£n¥ s MMPs (metalloproteinázami) p°ítomny v latentní podob¥ a k jejich akti-
vaci dochází aº v¥t²inou v d·sledku po²kození st¥ny, genetickými zm¥nami, zán¥ty
nebo jiným onemocn¥ním. Jejich zvý²ená p°ítomnost byla také zji²t¥na v aneurys-
matické tkáni (�2.3), kde jsou práv¥ zodpov¥dné za postupnou degradaci kolagen-
ové a elastinové matrice a následný r·st výdut¥. Leukocyty, které produkují speci-
�cké enzymy MMP-9 a elastázu, byly mimo st¥nu identi�kovány i uvnit° trombu
(Kazi et al., 2005). Práv¥ jejich vysoká koncentrace ve st¥n¥ aneurysmatu vedla k
my²lence vytvo°it pomocí enzymatického p·sobení tká¬ podobnou AAA in vivo1

(Coutard et al., 2010) nebo in vitro.

1Tento zp·sob m·ºe být ov²em pon¥kud diskutabilní, jelikoº u pokusných zví°at dochází
ke ztrát¥ elastinu v d·sledku enzymatického p·sobení v °ádech týdn·. To je ov²em v rozporu
s r·stem AAA, která trvá v °ádech rok·. Rychlý úbytek elastinu nem·ºe být pln¥ nahrazen
kolagenem. To se m·ºe projevit jednak v deforma£n¥�nap¥´ovém chování arteriální st¥ny, ale
také ve struktu°e ILT, který bude v celém svém objemu tvo°en p°eváºn¥ �£erstvým� trombem s
p°evaºujícím podílem krevních bun¥k.



Kapitola 6. Výsledky experiment· 63

Tkání upravenou in vitro se zabývala °ada výzkumných tým·, z nichº bych
cht¥l uvést zejména t°i následující. Gundiah et al. (Gundiah et al., 2013) provedl
na prase£ích aortách vystavených ú£ink·m kolagenázy a elastázy ekvibiaxiální
tahové zkou²ky, p°i£emº u vzork· má£ených v elastáze pozorovali výrazné defor-
ma£ní zpevn¥ní. Naproti tomu publikovali Weisbecker et al. (Weisbecker et al.,
2013) studii, kde má elastáza zm¥k£ující u£ínek na deforma£n¥�nap¥´ovou k°ivku.
Tento výzkum byl ov²em uskute£n¥n na vzorcích lidských hrudních aort � z pitev,
na kterých byly provedeny jednoosé tahové zkou²ky. Poslední zde uvedená studie
byla p°edstavena Chow et al. (Chow et al., 2013), kde na prase£ích aortách vys-
tavených p·sobení elastázy pozorovali nejprve deforma£ní zm¥k£ení, které s nar·s-
tající dobou p·sobení elastázy p°echázelo do deforma£ního zpevn¥ní.

Na základ¥ t¥chto t°í prací a ur£itého rozporu mezi nimi, jsme se rozhodli
uskute£nit vlastní pilotní experimentální vy²et°ení vlivu elastázy na mechanické
vlastnosti prase£í aorty2. Hlavním cílem bylo nalezení optimální koncentrace
elastázy, spole£n¥ s dobou expozice, p°i které bude dosaºeno tkán¥, která se
bude mechanicky chovat podobn¥ jako tká¬ AAA (s nízkou po£áte£ní tuhostí a
s výrazným deforma£ním zpevn¥ním). Na základ¥ t¥chto výsledk·, by bylo poté
moºné vytvá°et pokusné vzorky s odezvou blízkou AAA a vylep²ovat tak doposud
provád¥ná m¥°ení.

6.2.2 P°íprava vzork·

Pro prvotní studii bylo pouºito £ty°, p°ibliºn¥ 20 cm dlouhých, úsek· prase£í
aorty, které byly získány z místních jatek a uchovány v mrazni£ce p°i teplot¥
−18◦C. P°ed testováním byly pozvolna rozmrazeny ve fyziologickém roztoku p°i
pokojové teplot¥ (∼ 20◦C). Po odseparování p°ebyte£né tukové a pojivové tkán¥
byl z kaºdého aortálního segmentu vyseknut jeden vzorek pro dvouosou tahovou
zkou²ku, p°ibliºn¥ ve stejné vzdálenosti (∼ 5 cm) od aortálního oblouku. Dále
byla ozna£ena jejich anatomická orientace a kv·li zamezení dehydratace byly p°e-
chovávány ve fyziologickém roztoku vyh°ívaném na 37◦C.

6.2.3 O²et°ení elastázou

Pro postupnou degradaci vzork· aort byl pouºit 5 U/ml kultiva£ní roztok prase£í
pankreatické elastázy typu I (Sigma-Aldrich, CZ) a fyziologického roztoku (0,9%

2Ú£inek kolagenázy nebyl do tohoto experimentu zahrnut, protoºe v po²kozené tkáni AAA
dochází zejména k úbytku elastinu a jeho nahrazování kolagenními vlákny.
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NaCl)3. V roztoku elastázy byly vzorky udrºovány p°i teplot¥ 37◦C po dobu 12 h
(Time 1), 15 h (Time 2) a 24 h (Time 3), poté vyjmuty a p°ed kaºdým testováním
ustáleny ve fyziologickém roztoku.

6.2.4 Dvouosá tahová zkou²ka

Kaºdý vzorek byl nejprve p°edcyklován v proporcionálním testovacím protokolu
uc : ua, s posuvy odpovídajícími 35% deformace z ideálního rozm¥ru vzorku, s
omezením maximální dovolené síly na 8 N a po£áte£ním p°edepnutím vzorku 0,1 N.
Poté byl vzorek poloºen mezi dv¥ laboratorní sklí£ka a byla zm¥°ena jeho tlou²´ka
v p¥ti místech ve st°edové oblasti pomocí digitálního tlou²´kom¥ru. Výsledná
hodnota je pr·m¥rem z nam¥°ených hodnot. Po p°edcyklování a ur£ení tlou²´ky
byly vzorky otestovány ve t°ech proporcionálních testovacích reºimech uc : ua,
2uc : ua a uc : 2ua. Tento výchozí stav je dále ozna£ován jako Time 0. Popsaná
metodika experimentu byla zachována i v následujících £asech (Time 1, Time 2 a
Time 3).

S ohledem na fakt, ºe b¥hem p·sobení elastázy dochází k naru²ení povrchu
vzorku, byly na vzorcích testovány následující 3 druhy paternu:

a) £ty°i te£ky � vytvo°ené lihovým popisova£em (viz obr. 5.5 a).

b) tmavý patern � kontrastní nást°ik akrylovým sprejem (viz obr. 5.7 a).

c) plastové ter£íky � £erné plastové markery (hrana ∼ 1, 5 mm, tlou²´ka 0,5 mm)
nalepené minimálním mnoºstvím kyanoakrylátového lepidla na povrch vzorku,
uspo°ádané stejn¥ jako v prvním bod¥.

P°ed za£átkem celého m¥°ení byly �izolované� markery vytvo°eny od kaºdého typu
po jednom, zatímco kontrastní patern byl na vzorcích dvou. Po prvním vyjmutí
vzork· z lázn¥ (+12 hod � Time 1) do²lo ke smytí barvených marker·, tudíº
byly nahrazeny plastikovými ter£íky. Na jednom vzorku z·stal p·vodní patern.
V £ase +15 hod (Time 2) byly plastové markery dolepeny i na poslední vzorek.

Obdobn¥ jako u ILT (�6.1.3) bylo 1.PK�nap¥tí vypo£ítáno z rovnice rov. 5.1
a dále byly vykresleny deforma£n¥-nap¥´ové k°ivky pro jednotlivé £asy i vzorky.

3V souladu s prací Weisbecker et al. (Weisbecker et al., 2013) nebyl do lázn¥ p°idán trypsin
pro zamezení rozkladu proteoglykan· a moºného ovlivn¥ní kolagenem.
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6.2.5 Vliv elastázy � výsledky

6.2.5.1 Zm¥na rozm¥r· v pr·b¥hu enzymatického p·sobení

Jak jiº bylo nazna£eno, dochází v d·sledku p·sobení elastázy k zásadním struk-
turním zm¥nám. Kvantitativn¥ lze tyto zm¥ny pozorovat i pouhým okem, jelikoº
dochází k p°echodu pevné struktury vzorku do struktury podobné hustému gelu.
U neo²et°ených aort se tlou²´ka vzork· pohybovala od 1,92 do 2,14 mm (pr·m¥r
2,05 ± 0,086 mm), zatímco s p°ibývající dobou expozice jejich tlou²´ka klesala jak
je patrno na obr. 6.2. Toto postupné �roztékání� vzork· m¥lo za následek taktéº
pozvolný nár·st délkových rozm¥r· vzork·, coº se nejvíce projevilo po 24 hodi-
nách (tab. 6.8).

Obr. 6.2: Znázorn¥ní pr·b¥hu zm¥n tlou²´ky vzork· v d·sledku p·sobení
elastázy v jednotlivých £asech.

6.2.5.2 Deforma£n¥-nap¥´ové k°ivky a moduly pruºnosti

Nam¥°ená data byla vyhodnocena, dle jiº d°íve uvedeného postupu (�5.2) a pro
kaºdý vzorek byla vykreslena deforma£n¥-nap¥´ová závislost. A£koliv byly vzorky
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testovány v r·zných proporcionálních testovacích reºimech (2uc : ua;uc : 2ua),
budou zde pro diskutovány pouze výsledky z ekvibiaxiálního testovacího reºimu
(uc : ua), jelikoº vý²e uvedení auto°i publikovali také pouze ekvibiaxiální experi-
mentální data. Pr·b¥hy nam¥°ených deforma£n¥-nap¥´ových závislostí z na²eho
testování jsou vykresleny na obr. 6.3 a budou detailn¥ji diskutovány v následu-
jící £ásti. Ke kvanti�kaci zm¥n mechanických vlastností mezi stanovenými fázemi
degradace elastinu byl zvolen po£áte£ní a koncový inkrementální tuhosti, jenº je
de�novaný sklonem deforma£n¥-nap¥´ové k°ivky v poºadované oblasti. Pro kaºdý
sm¥r byl vypo£ten medián, chybové úse£ky v p°íslu²ných grafech obr. 6.4 p°ed-
stavují maximální respektive minimální dosaºené hodnoty.

6.2.6 Diskuze k výsledk·m a limitace

V této p°edb¥ºné studii byly vzorky prase£ích aort vystaveny, ve t°ech £asových
odstupech, ú£ink·m elastázy k postihnutí pr·b¥hu zm¥n jejich mechanických vlast-
ností. Z uskute£n¥ných m¥°ení lze usuzovat, ºe vlivem degradace elastinu dochází
k nár·stu délkových rozm¥r· vzork· v obvodovém i axiálním sm¥ru, zatímco
tlou²´ka vzork· klesá.

Po£áte£ním nebo také referen£ním stavem je ozna£en £as Time 0. Pr·b¥hy
deforma£n¥-nap¥´ových závislostí (obr. 6.3a) pokrývají v prostoru pom¥rn¥ úzkou
oblast, lze konstatovat, ºe v²echny posuzované vzorky m¥ly podobné mechanické
vlastnosti v obou anatomických sm¥rech, protoºe ani po£áte£ní ani koncové inkre-
mentální moduly se od sebe statisticky významn¥ neli²í. Ze statistického zpracov-
ání modul· tuhosti pro £asy Time 1 a Time 2 vyplývá, ºe moduly jsou na sob¥
statisticky nezávislé.

Záv¥re£né testování bylo provedeno v £ase Time 3 (+24hod) (obr. 6.3 d).
Z deforma£n¥-nap¥´ových závislostí je pom¥rn¥ jednozna£n¥ z°ejmé, ºe zkoumané
vzorky mají podobné mechanické vlastnosti jako aneurysmatická tká¬, tedy nízkou

Tabulka 6.8: Pr·m¥rné hodnoty (±SD) délek hran vzork· v závislosti na dob¥
p·sobení elastázy.

L0 circ (mm) L0 axial (mm)

Time 0 17, 2± 0, 26 18, 1± 0, 21
Time 1 17, 4± 0, 56 18, 2± 0, 38
Time 2 17, 7± 0, 51 18, 5± 0, 38
Time 3 21, 1± 0, 58 25, 7± 2, 33

circ � obvodový sm¥r, axial � axiální sm¥r.
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Obr. 6.3: Pr·b¥hy deforma£n¥-nap¥´ových závislostí v r·zných £asových inter-
valech pro proporcionální testovací reºim uc : ua.

po£áte£ní tuhost, která s p°ibývajícím zatíºením prudce nar·stá, tedy výrazné de-
forma£ní zpevn¥ní coº potvrzují i zji²t¥né po£áte£ní a koncové moduly. Vysoké
hodnoty po£áte£ních modul· n¥kterých vzork· ukazují, ºe se kolagenní vlákna
zapojují do p°enosu zatíºení významn¥ jiº prakticky od nezatíºeného stavu, z°e-
jm¥ pozorované zv¥t²ení rozm¥r· vzorku po degradaci elastinu posta£uje k jejich
£áste£nému nap°ímení. Tento rozdíl oproti tkáni AAA m·ºe být zp·soben rychlou
degradací elastinu, jejíº £as je nedostate£ný pro tvorbu a remodelaci kolagenu.

Z pr·b¥hu provedeného experimentu bych zde rád uvedl n¥kolik poznatk·.
Co se tý£e otázky pouºitých marker·, (viz �6.2.4) se mi jeví jako nejvhodn¥j²í
aplikace plastových marker· p°ímo na tká¬, jelikoº si tento typ uchovával v celém
pr·b¥hu testování jak sv·j tvar i kontrast. Oproti po£áte£ní domn¥nce nebylo
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Obr. 6.4: Zm¥ny po£áte£ních a koncových inkrementálních modul· v závislosti
p·sobení elastázy pro jednotlivé sm¥ry.

t°eba v pr·b¥hu experimentu m¥nit pruºiny ve svorkách za poddajn¥j²í. A£ko-
liv se mi poda°ilo otestovat vzorky i po 24 hodinách, musím podotknout, ºe tyto
výsledky povaºuji spí²e za ilustrativní vzhledem k pozorovanému stavu tkán¥. Po
tomto £ase totiº do²lo k takovému �natrávení� vzorku, ºe s ním jakákoliv ma-
nipulace byla velmi obtíºná, coº pom¥rn¥ zna£n¥ omezovalo p°esné stanovení jak
po£áte£ních rozm¥r·, tak i nezatíºeného stavu. Toho nebylo prakticky moºno
dosáhnout, jelikoº i p°i nepatrném zatíºení docházelo ke �roztékání� vzork·. Na
základ¥ tohoto i nam¥°ených veli£in se domnívám, ºe za vý²e stanovených pod-
mínek je pot°ebná doba expozice cca 18 hod. K potvrzení nebo vyvrácení tohoto
p°edpokladu je samoz°ejm¥ pot°eba jak dal²ího experimentálního m¥°ení, tak i
v¥t²ího souboru zkoumaných vzork·.



Kapitola 7

Shrnutí a budoucí práce

7.1 Budoucí práce

Domnívám se, ºe jsem v této práci blíºe speci�koval a ujasnil n¥které aspekty
týkající se problematiky vyuºití experiment· ke zlep²ení úrovn¥ konstitutivních
model· tkání AAA. Nicmén¥ je je²t¥ n¥kolik úkol·, které je pot°eba dokon£it.
Ve sv¥tle tohoto jsem sestavil následující seznam moºných úkol·, které by mohly
dotvo°it celkový obraz testování m¥kkých tkání AAA:

i. Provést dal²í sérii experimentálního m¥°ení mechanických vlastností ILT ze-
jména na dvouosých vzorcích, dopln¥né výsledky z jednoosé tahové zkou²ky a
pokusit se tak jednozna£n¥ speci�kovat vztah mezi mechanickými vlastnostmi
a vzdáleností od lumenu.

ii. Uskute£nit rozsáhlej²í studii vlivu elastázy na mechanickou odezvu st¥ny pra-
se£í aorty, tedy navázat na úvodní studii uvedenou v této práci a stanovit
pot°ebný £as a podmínky pro vytvo°ení tkán¥ podobné AAA.

7.2 Záv¥r

V této práci jsem shrnul své zku²enosti a poznatky v pr·b¥hu mého Ph.D. stu-
dia týkající se jak problematiky testování m¥kkých tkání, tak i konstitutivního
modelování a stru£ného p°ehledu fyziologie a patologie st¥ny aorty. B¥hem mého
studia se mi poda°ilo vylep²it stávající experimentální za°ízení a také upravit
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metodiku testování m¥kkých tkání, v£etn¥ osvojení jejích speci�k. A´ uº se jed-
nalo o vzorky prase£ích aort a nebo díky spolupráci s FN u sv. Anny v Brn¥
o vzorky lidských tkání AAA. Mimo samotné experimentální £ásti jsem se také
v¥noval zahrnutí zji²t¥ných poznatk· do výpo£tového modelování jak ideálních,
tak i patient-speci�c model· AAA.

Na tomto míst¥ bych rád zmínil jednu limitaci této práce. Jak jiº bylo
d°íve zmín¥no v textu, tak b¥hem elektivní operace AAA jsme získávali p°eváºn¥
aneurysmatickou st¥nu a v n¥kterých p°ípadech také ILT. Na vzorcích st¥ny byly
provád¥ny nejprve dvouosé tahové zkou²ky, pozd¥ji se p°idaly jednoosé tahové zk-
ou²ky. A£koliv metodika testování st¥ny AAA uvedená v �5.1.4 je tak°ka totoºná s
testováním prase£ích aort, tak se mi doposud nepoda°ilo u st¥ny AAA dosáhnout
podobné p°esnosti�kvality �tu jako u prase£ích aort nebo u ILT. Z tohoto d·vodu
nebyly výsledky z experimentálního m¥°ení st¥ny AAA v této práci ²í°eji prezen-
továny. Vysv¥tlením tohoto faktu m·ºe být anizotropní chování st¥ny AAA, ale
také moºná nep°esná detekce deformace vzorku nap°. d·sledku ²umu. Nicmén¥
pro jednozna£né zodpov¥zení této otázky je zapot°ebí dal²ího m¥°ení a výzkumu
vzork· st¥ny AAA. �ímº bych roz²í°il stávající seznam budoucí práce �7.1.

I p°es toto omezení v¥°ím, ºe výsledky mé práce pomohou jak ke zlep²ení
experimentálního m¥°ení m¥kkých tkání, tak i úrovn¥ konstitutivního modelování
AAA.
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