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Abstrakt

Predkladana prace se vénuje problematice aneurysmat bfisni aorty (AAA) s pii-
hlédnutim k moznosti vyuziti mechanickych zkousek tkani aortalnich vyduti ke
zlepseni Grovné jejich konstitutivnich modeli.

Uvodni ¢ast se zabyva tivodem do problematiky, popisu struktury stény zdraveé
aorty, jejim hlavnim komponentam a degenerativnim zménam, které vedou az ke
vzniku AAA. Na tento uvod navazuje struény exkurz do konstitutivniho mode-
lovani, ktery se tizce zaméiuje na popis modeli pouzivanych pro popis mechanické-
ho chovani mékkych tkani. Teoreticka ¢ast je poté doplnéna uzsim vybérem kon-
stitutivnich modelt pouzivanych pro modelovani stény aorty a intraluminalniho
trombu, spole¢né s publikovanymi vysledky, které jsou v zavéru této ¢asti zhod-
noceny a diskutovany.

Stézejni ¢ast prace je vénovana zkouskam mechanickych vlastnosti arterial-
nich tkani. Nejprve je predstavena metodika testovani spole¢né s popisem tprav,
kterymi proslo vybaveni laboratofe, spolecné s testovacim zafizenim. Dale je po-
zornost zameéfena na vysledky mechanickych zkouSek intraluminélniho trombu,
kde jsou prezentovany vysledky jak z jednoosych tahovych zkousek, tak i z ekvib-
iaxidlnitho testovani a je zde vySetfovan vliv vzdalenosti ILT od krevniho fecisté
na mechanické vlastnosti trombu.

Dalsi oblast, které je vénovana pozornost, je vySetieni vlivu elastazy na zménu
mechanickych vlastnosti prasec¢i aorty. V tomto piipadé jsou vzorky prasecich aort
experimentalné testovany pouze pomoci dvouosych zkousek a je zde analyzovina
doba plisobeni elastazy na zménu mechanickych vlastnosti tak, aby vysledné tkan
méla podobnou deformac¢né-napétovou odezvu jako tkan aneurysmaticka. Na zavér
jsou shrnuty dosazené vysledky experimentalniho méfeni, limitace a také navrzeny
dalsi mozné sméry vyzkumu.



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 influence 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 effect 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.

Vysazeno pomoci balicku Thesis verze 1.42; od autoru Steven Gunn a Sunil Patel;
http://www.latextemplates.com, ktery byl modifikovan pro vlastni potieby.
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Kapitola 1
Uvod

Jako aneurysma biisni aorty (AAA) se oznacuje lokalni rozsiteni jejtho normal-
niho prisvitu o vice nez 50%. Jeho riist trva fadu let a jeho prubéh je vétSinou
asymptomaticky, dokud nedojde k jeho nahlému protrzeni a krvaceni. Rizikovou
skupinu tvoii prevazné starsi lidé nad 65 let (I<ent et al., 2010). Ac¢koliv patogeneze
stale neni jednoznac¢né vysvétlena, existuje mnoho studii popisujicich biologické a
patofyziologické pochody, klinické projevy, stejné jako mechanické vlastnosti AAA.
V poslednich letech je patrny znac¢ny vyvoj v oblasti biomechanického modelovani
(Wilson et al.; 2013), coz ma za nasledek vzrustajici zajem o podrobnéjsi vyzkum
jevi, které se objevuji spolecné s AAA a mohou ovlivnit celkovou pevnost aneurys-
matu. Mezi né lze fadit intraluminalni trombus (ILT) a kalcifikace. Zejména tloha
ILT v prubéhu rustu AAA, prenosu tlaku a ovlivnéni rizika ruptury AAA je stale
diskutabilni. Veéfim, Ze klicem ke zlepSeni dosavadnich biomechanickych modeli
je lepsi porozuméni rozdilnym deformacnim odezvim mékkych tkani na zatizeni
a jejich lepsi konstitutivni popis, ¢ehoz 1ze docilit dikladnéjsim experimentalnim

vySetfovanim jejich deformac¢né—napétovych zavislosti.
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1.1 Stanovené cile prace

i. Vypracovat prehled literatury tykajici se mechanickych vlastnosti lidské aorty
s piihlédnutim k AAA, jejich souvislost s histologii a moznosti modelovani

pomoci konstitutivnich modelu.

ii. Provést reSer$ni studii publikovanych méfeni mechanickych vlastnosti intralu-

minalniho trombu.

iii. Pomoci jednoosé a dvouosé tahové zkousky provést analyzu mechanickych
vlastnosti intraluminélniho trombu v zavislosti na jeho sta¥i (vzdalenosti od

lumenu).

iv. VySetfit vliv elastazy na mechanickou odezvu stény praseci aorty pii dvouosé
tahové zkousce.



Kapitola 2
Struktura tkané stény aorty

V této kapitole bude vénovdina pozornost histologii a mechanickému chovdni arte-
ridlni, predevsim aortdlni stény, jejich vzdjemnym souvislostem a degenerativnim

zméndm souvisejicim se vznikem AAA.

Pochopeni a znalost zakladni morfologické struktury aortalni stény spole¢né
se znalosti hlavnich komponent, které se podileji na deforma¢nim procesu, jsou
zasadni pro efektivni popis mechanického chovani pomoci konstitutivnich modelii.
Pro jasnéjsi pfedstavu o stavbé stény tepny je zde uveden stru¢ny makroskopicky
(§2.1) a mikroskopicky (§2.2) popis zdravé tepny doplnény patologickymi zménami
tepny v dusledku AAA.

2.1 Stavba zdravé stény aorty

Obecné muzeme tepny rozdélit do tii skupin: elastické, svalové a arterioly. Ela-
stické arterie jsou umistény proximalné (blize srdci) a maji pomérné velky priumér,
arterie svalového typu se vyskytuji vice distdlné v perifernich oblastech a arteri-
oly tvoii spolu s kapilarami nejjemnéjsi cévni sit. VSechny tepny maji v zasadé
podobnou stavbu, ovSem svoji pozornost ohledné mikroskopické struktury budeme
vénovat predevsim prvnimu typu — elastickym arteriim. Tepny jsou tvoreny ze tii
odlisnych vrstev intima (tunica intima), media (tunica media) a adventitia (tunica

externa). Na obr. 2.1 je znazornén schématicky model zdravé tepny.
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OBR. 2.1: Schéma stavby zdravé aorty. Prevzato z (Holzapfel et al., 2000).
2.1.1 Intima

Intima je nejvnitinéjsi arterialni vrstvou. Typicky je sloZena z jedné vrstvy en-
dotelovych bunék, spoc¢ivajici na tenké lamina basalis, a ze subendotelové vrstvy
s proménlivou tloustkou (ktera zavisi na vzdalenosti aorty od srdce, véku a zdravot-
nim stavu) (Clark & Glagov, 1985, Gasser et al.,, 2006). V1akna obsazena v suben-
dotelové vrstvé jsou orientovana v axiadlnim sméru (pfenaseji smykové napéti od
krevniho toku), zatimco s pfibyvajici vzdalenosti od lumenu — krevniho fe¢isté — se
méni jejich uspofadani dominantné do sméru obvodového (pro pieneseni zatizeni
v diisledku roztahovani a smrstovani tepny) (Timmins et al., 2010). Hlavni kompo-
nentou, kterd se nachazi v intimeé, je kolagen I. a III. druhu, spole¢né s elastinem,
ktery vytvaii prostorovou sit elastickych vlaken (Fratzl, 2008). Hlavni funkei en-
dotelové vrstvy je utvoreni hladké vystelky, kterd oddéluje vysoce trombogenni
komponenty obsazené ve sténé (kolagen I a III) od krevniho Fecisté. Zaroven také
umozihuje vyménu latek mezi krvi a sténou, pficemz funguje také jako selektivni
bariéra (Fung, 1993). S piibyvajicim vékem a ruznymi patologickymi zménami
(napt. arteriosklerosa) dochazi ke zménam jejich geometrickych a mechanickych
vlastnosti, predev§im nartstu jeji tuhosti a zvétSeni tloustky az o 27% (Fratzl,
2008).
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2.1.2 Media

Prostfedni, nejvice objemna ¢ast artérie je tvorena medii, ktera se sklada ze tridi-
mensionalni sité svazkl kolagennich vldken, hladkych svalovych bunék a elastinu.
VS8echny tyto casti jsou uspofadany do tenkych vrstev a prevazné orientovany
v obvodovém sméru (O’Connell et al.; 2008). Nejvétsi ¢ast fyziologického tlaku
je u zdravého jedince prenaSena pravé medii. Toto zatizeni je prenasSeno prevazné
elastinem a hladkymi svalovymi bunkami, které umoznuji remodelaci v zavislosti
na dlouhodobych zménach krevniho tlaku. Dle studie O’Connella et al. (O’Connell
et al., 2008) zaujima p¥iblizné jenom 6-7% kolagennich svazkii shodnou orientaci
s fyziologickym zatizenim. Zbyla ¢ést je rozprostfena nezévisle na pirevladajicim
sméru zatizeni. Rozprostieni kolagennich vlaken ve sténé aorty jsme se vénovali
v praci (Polzer et al., 2015), kde je na histologickych snimcich patrna dominantni
orientace kolagennich vldken v obvodovém sméru. Kolagenni vldkna jsou vSak
v porovnani s adventicii mnohem méné zvinéna (viz Polzer et al. (2015) obr. 1).
Tyto vysledky podporuji myslenku, Ze kolagenni vldkna rozprostfend v médii se
spolupodileji na pienaseni fyziologického zatizeni (nizkych deformacich) v mnohem

vétsi mife nez bylo publikovano diive (O’'Connell et al., 2008).

2.1.3 Adventitia

Nejvzdalengjsi vrstvou tepny od lumenu (krevniho fecisté) je adventitia, ktera
pievazné sestava z fibroblastii, fibrocyt' a kolagennich vlaken pievazné I. druhu,
usporadanych do tlustych a velmi zvinénych svazki (Chow et al., 2014, Polzer
et al., 2015). To podporuje teorii, Ze adventicie (diky relativné vysokému podilu
fibrocytu a také uspotfadani kolagennich vldken) je primarné uzpusobena jako
ochrana tepny pred pretizenim v podélném i obvodovém sméru. U velkych te-
pen je navic adventitia protkana jemnou siti tepének a zilek vasa vasorum, ktera
ji prokrvuje, protoze vzdalenost od lumenu uz je prilis velkd pro latkovou vyménu
zalozenou na difuzi. K vyse uvedenému je potieba dodat, Zze pomoci adventicie je

aorta fixovana k okolnim tkanim.

Vazivové buiky, které mimo jiného produkuji tropokolagen — piedstupein pro tvorbu kola-
genu, ale také molekuly elastinu.
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2.2 Hlavni komponenty stény aorty

2.2.1 Hladké svalové bunky

Hladké svalové buiiky (smooth muscle cells - SMC) se prevazné vyskytuji v médii
a jejich hlavnim tkolem je jednak tvorba a organizace extracelularni matrice
(ECM) a také regulace prasvitu u mensich tepen. Tato matrice je tvofena proteiny
elastinu a kolagenu, které podstatnd ur¢uji mechanické vlastnosti cévni stény?
(Chow et al., 2014, Wagenseil & Mecham, 2009). Hladké svalové buiiky tedy
reaguji na aktualni stav deformace a napjatosti ve sténé aorty a pomoci zvysené
nebo snizené produkce elastinu a kolagenu udrzuji fyziologicky stav drovné zatizeni
bunék ve sténé aorty (Wagenseil & Mecham, 2009). Pravé témto dvéma slozkam
budou vénovany nasledujici dva odstavce. Mimo jiz uvedeného, tedy prenosu fyzi-
ologického zatiZeni a remodelace tkané v zavislosti na zatizeni (Tremblay et al.,
2010), se hladké svalové buiiky podileji vyznamné na viskoelastickém chovani stény

aorty, tedy na nartstu tuhosti tepny se zvySovanim rychlosti zatézovani.

2.2.2 Elastin

Elastin je jednim z hlavnich proteinii ECM a je hlavni pti¢inou prevazné elastického
chovani stény tepny. Domnivam se, Ze je na tomto misté vhodné uvést rozdil mezi
elastinem jako zakladni stavebni jednotkou a elastinovymi vlakny. Samotny elastin
mé amorfni podobu, zatimco elastinova vlakna uz jsou prostorové usporadéna
a jsou sloZena jak z elastinu, tak z mikrofibril (Wagenseil & Mecham, 2009). Vé-
dom si tohoto rozdilu budu v dalsim textu pro jednoduchost pouzivat termin
elastin i pro elastinova vlakna, pokud nebude uvedeno jinak.

Elastin se jevi jako pomérné neobvykly protein, jelikoz si ho télo, na rozdil od
jinych proteinii (nap¥. kolagenu), neumi v dospélosti jiZz znovu vytvaiet (Shapiro
et al., 1991). Tudiz zasoba elastinu syntetizovana v prabéhu vyvoje musi pokryt
celou zivotnost organismu — u ¢lovéka se tato doba udava v rozmezi 60 = 80 let
(Gosline et al.; 2002). Ze své podstaty je elastin velmi poddajny a vydrzi velky
pocet zatéznych cyklu bez viditelného poruseni, zejména pro nizsi hodnoty napéti
(Gosline et al., 2002). Z toho lze usuzovat, ze pravé elastin pfenasi pocatecni nizka
zatizeni aorty a primarné se podili na pfenosu velkych opakujicich se deformaci —
srde¢ntho tepu.

Elastinova vldkna jsou orientovédna v adventicii a intimé v axidlnim sméru,

zatimco v medidlni vrstvé jsou orientovana smérem obvodovym. Nicméné se zda,

2Kolagen a elastin tvoii piiblizné 50% hmotnosti tepny zbavené vody (O’Connell et al., 2008).
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ze celkovy pomér orientace vldken do jednotlivych sméri je stejny (Gundiah et al.,
2007). Pravé diky tomuto prostorovému uspoiadani ve sténé aorty pienasi elastin
napéti v obvodovém i podélném sméru a vytvaii také axialni predpéti tepny (Do-
brin, 1984, Dobrin et al., 1990). Z mechanického pohledu vykazuje elastin izotropni
chovani, které muze byt popsidno neo-Hookeovskou rovnici energie napjatosti ¥
(SEDF — Strain Energy Density Function), ktera pro nestlacitelny material nabyva
nasledujictho tvaru (Gundiah et al., 2007):

U = ci(I, — 3), (2.1)

kde I predstavuje prvni invariant pravého Cauchy-Greenova deformadniho ten-
zoru a parametr ¢y [Pa] definuje tuhost materialu (polovina poc¢ate¢niho modulu
pruznosti ve smyku). Hodnoty ¢ ziskané pomoci riznych metod separace elastinu
jsou v rozmezi 77-163 kPa (Gundiah et al., 2007).

2.2.3 Kolagen

Druhym dilezitym proteinem ECM je kolagen, ktery ma mnoho riznych podob.
V lidském téle bylo doposud rozliseno pies 25 typu kolagennich proteini. Z me-
chanického pohledu jsou vyznamné ty proteiny, které jsou schopny se seskupovat
ve fibrily. Mezi né patii kolageny I. a III. druhu, které jsou pravé obsazeny v cévni
sténé a jsou zodpovédné za jeji deformacni zpeviovani. Prostorové vytvareji tyto
kolagenni proteiny trojSroubovice skladajici se z polypeptickych fetézcu, které
se navzajem spojuji a utvareji kolagenni vldkna. Velikost fetézci, zpusob jejich
propojeni, stejné jako mnozstvi proteoglykemickych vazeb zasadné ovliviiuje me-
chanické vlastnosti kolagennich vlaken. Zejména pevnost kolagenniho vldkna je
zéavisla na enzymatickych vazbéch proteinu lysyl oxidasy (LOX) mezi jednotlivymi
polypeptickymi Fetézci a fibrilami (Carlisle et al., 2010, Wagenseil & Mecham,
2009). Oproti elastinu vykazuje kolagen velmi malé pretvofeni (pfiblizné do 10 %
(Fratzl, 2008)) a vysokou pevnost v tahu udavanou v fadech GPa. Pravé tato
vysoka pevnost vede na myslenku, ze nizké hodnoty zatizeni jsou prenaseny elasti-
novymi vldkny, zatimco vyssi hodnoty a pripadné pietizeni je absorbovano kola-
gennimi vlakny.

Orientace kolagennich vldken je ve zdravé aorté prevazné v obvodovém sméru
(Fratzl, 2008). Experimentalni data uvedena v préaci Polzer et al. (Polzer et al,
2015) naznacuji, Ze se ve sténé postupné méni smérovy rozptyl kolagennich vlaken
s naristajici vzdéalenosti od lumenu. Pivodné velmi anizotropni rozptyl v luminéal-
nich vrstvach prechézi postupné do témér izotropniho rozptylu kolagennich vldken

v adventicii.
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Z experimentalnich studii pojednévajicich o orientaci kolagennich vldken v arter-
ialni sténé bych zde uvedl praci (Canham et al.; 1989), kde stanovili jednu skupinu
kolagennich vlaken, dvé skupiny vldken publikovali (Canham et al.; 1992, Finlay
et al., 1995), zatimco (Rezakhaniha et al.; 2012) identifikovali tyto skupiny ¢tyfi.
Nicméné pro jednoznacné rohodnuti je zapotiebi dalsiho vyzkumu, i kdyz ¢tyti
skupiny vlaken se zahrnutim jejich rozptylu uz se velmi blizi jejich izotropnimu

smérovému rozdéleni.

2.3 Degenerativni zmény ve sténé AAA

Pocatek a rust AAA byva spojovan se zménami pojivové tkané uvniti medie a ad-
venticie, zejména s proteolytickym rozpadem elastinu, ibytkem hladkych svalo-
vych bunék a remodelaci mezibunééné struktury v disledku genetickych dispozic
nebo mechanickych a biochemickych procesi (Alexander, 2004, Sakalihasan et al.,
2005). Porovnani procentualniho zastoupeni jednotlivych slozek normalni aorty
a tkané AAA je uvedeno v tab. 2.1. Jednim z hlavnich biochemickych faktoru
podilejicich se na rozpadu mezibunécné sité je zvysSena aktivita metalloproteindz
(MMPs). Tyto specifické enzymy (MMP-2 a MMP-9) jsou ve sténé tepny pro-
dukovany hladkymi svalovymi buinkami, uvniti trombu je syntetizuji leukocyty
(Kazi et al., 2005, Swedenborg & Eriksson, 2006). V dusledku pasobeni MMPs
dochézi v tkani k tubytku elastinu, ktery je kompenzovan zvysenou produkei kola-
gennich vlaken I. a III. typu. Tim tepna znac¢né méni svoje elastické vlastnosti,
dochézi k jejimu postupnému rozsifovani a snizovani axialniho piedepnuti. Ubytek
jednotlivych slozek spole¢né s porusenim struktury pojivové tkané zptisobuje také
zmenseni tloustky stény (prevazné medie) (Alexander, 2004). V disledku rozsiteni
aorty a snahy téla zachovat laminarni proudéni v profilu krevniho toku (tzv. lu-
menu) se u vétsiny AAA vytvaii také intraluminalni trombus (Hans et al.; 2005),
jemuz je vénovana pozornost v §2.4. Na obr. 2.2 jsou shrnuty podstatné faktory,

které se podileji na vzniku a ristu AAA.

2.4 Struktura a patogeneze intraluminalniho

trombu

U zdravého ¢lovéka neni intraluminélni trombus (ILT) v aorté pfitomen, avSak
vznikd v disledku degenerativnich zmén a objevuje se u vétsiny aortalnich vyduti

(Hans et al., 2005). Otazka jeho vlivu na rizikovost aneurysmatu (tedy moznost
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OBR. 2.2: ZjednoduSeny piehled vzajemného piisobeni riiznych vlivii na vznik
a vyvoj arteridlniho aneurysmatu. Pfevzato z Lasheras (2007).

jeho ruptury) neni stéle jesté jednoznacné zodpovézena. Z poslednich studii se jevi,
ze ILT podléha stélé remodelaci, zejména fibrinové struktury a také degradaci,
jez je u starsiho trombu nejvice zfetelna v blizkosti stény (Adolph et al., 1997,
Ashton et al., 2009, Wang et al.,, 2001). Tyto degenerativni zmény jsou také
zFejmé ze snimki potizenych elektronovou mikroskopii (Adolph et al.; 1997, Gasser
et al., 2010b, Wang et al., 2001), na kterych je patrny rozpad fibrinové struktury
spolecné s vyznamnéjsi tvorbou kavit s narastajici vzdalenosti od lumenu (obr. 2.3
a obr. 2.4).

Zdrava aorta (%) Aneurysma (%)
= Prumér 22,7 2,4
% Maximum 32,5 6,7
= Minimum 16,1 0,2
® Priumér 22,6 2,2
% Maximum 33.6 6,4
n Minimum 15,5 0,4
g Pramér 54,8 95,5
= Maximum 63 98
S Minimum 48 91,4

TABULKA 2.1: Pfehled procentualniho zastoupeni zakladnich stavebnich slozek
pro zdravou aortu a aneurysmatickou tkan. Prevzato z Bessa et al. (2012).
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OBR. 2.3: Histologické Tezy ze vzorkd trombu. Dutinky prochéazeji

nap¥i¢ tloustkou a jejich podil nardstd s ptibyvajici vzdéalenosti od lu-

menu (uvedena v pravém dolnim rohu kazdého obrazku). Puvodni zvétSen,
100x. Pievzato z Adolph et al. (1997).
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OBR. 2.4: Mikrostruktura jednotlivych vrstev ILT. Pfevzato z (Wang et al.,
2001).

7 makroskopického pohledu vétsina autoru rozlisuje u ILT tfi zakladni vrstvy,
které 1ze vétsinou od sebe rozpoznat pouhym okem (viz obr. 2.5 a), a to luminalni
(L — nejblize fecisti), medialni (M — st¥edni) a abluminalni vrstvu (A — nejblize
aortalni sténé). Luminélni vrstva byva povétsinou jasné ¢ervena diky piitomnosti
cervenych krvinek, medialni vrstva méa svétlejsi barvu a nejhlubsi abluminalni

vrstva muze byt svétle hnéda az témér cerna. V pribéhu formovani ILT neni

OBR. 2.5: Vzorky ILT: a) se zfetelnou laminarni strukturou a znazornénymi
hranicemi mezi jednotlivymi vrstvami; b) nekompaktni — “rosolovita” struktura
utvofeného trombu
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vSak nutné, aby se plné vyvinuly vSechny faze. Toho si lze povS§imnout zejména
u trombi s malou tloustkou (~5 mm), kde prevlada ,Cerstva“ luminalni vrstva.

Struktura utvafeného trombu se pacient od pacienta lisi. Ve vétSiné pii-
padi muzeme nalézt pomérné zietelnou laminarni strukturu (obr. 2.5 a). Nékdy
je vsak vytvoreny trombus nekompaktni a svou konzistenci pifipomind spiSe rosol
(obr. 2.5 b). Tento typ trombu je nemozné testovat pomoci mechanickych zkousek.

Stanoveni pfesné hranice mezi jednotlivymi regiony je velmi zavislé na posou-
zeni operatorem a podle mého nézoru bez histologické analyzy naprosto nemozné.
Nicméné se domnivam se, Ze urceni piesného rozhrani jednotlivych vrstev neni
podstatné, jelikoz muze vést k nepresné interpretaci, Zze mechanické vlastnosti
vrstev ILT se skokové méni. Podivame-li se totiz na strukturu trombu, neshledame
pro takovouto domnénku zadné opodstatnéni, protoze jednotlivé vrstvy mezi sebou
postupné prechézeji. Na zakladé prostudované literatury a vlastniho pozorovani
se mi zda dulezité pfipomenout na tomto misté jednu samoziejmou skutec¢nost.
Kazdy c¢lovek je jedine¢ny a tudiz i utvoreny trombus je jiny a tloustky jednotlivych
vrstev se od sebe lisi. Proto muze byt obtizné rozhodnout, zda porovnéavat mezi se-
bou vzorky ze stejné vrstvy, anebo je vzajemné piirfazovat spiSe podle srovnatelné
vzdalenosti od lumenu.

7 tohoto divodu se zda vhodnéjsi vztahovat mechanické vlastnosti trombu
k vzdalenosti od lumenu. 7 c¢ehoz vyplyva, Ze mechanické chovani by mélo byt
popsédno spojité a ménit se spoledné s nartstajici tloustkou trombu, respektive
vzdélenosti od lumenu (Gasser et al., 2008, Polzer et al.; 2013b). Nicméné pro
nedostatek vhodnéjsi terminologie, ale i s ohledem na jinde publikované vysledky,
bude v dalsim textu nadéle pouzivano jiz zavedené ¢lenéni trombu (luminélni,
medialni, abluminélni vrstva).

Zameérime-li se nyni na mikroskopickou troven, tak zjistime, Ze heterogenita
ILT je zptusobena rozdilnym zastoupenim strukturnich komponent. Mezi né patii
hlavné fibrinova vldkna, krevni desticky, cervené a bilé krvinky, lipidy, buniky a je-
jich zbytky (Adolph et al., 1997, Karsaj & Humphrey, 2009, Ryan et al., 1999,
Sagan et al.; 2012, Tong, 2013). Nejvice bunéénych aktivit probiha v luminalni
vrstve, formuje se zde fibrin a zac¢inaji zde také srazeci procesy. Jeji jasné cer-
vena barva je pravé zpusobena pfevazujicim podilem krevnich bunék. Medialni
vrstva je jiz tvofena pfevazné fibrinovou strukturou, ktera piechéazi ve vrstvu ab-
luminalni. Jelikoz s ptibyvajicim stafim trombu a vzdalenosti od lumenu dochézi
k vyraznému tubytku bunék a néasledné neschopnosti nové syntézy, obsahuje ablu-
minalni vrstva prevazné degradovanou fibrinovou sit a zbytkové proteiny. Nicméné
podil zminénych stavebnich komponent se ve stejné vzdalenosti od lumenu mize
pacient od pacienta velmi ligit v dusledku rozdilné proteolytické aktivity (Tong
et al., 2011, Wilson et al., 2013).



Kapitola 3

Konstitutivni modelovani

Pro vypoctové modelovani jsou klicové tri submodely, zahrnujici zdkladni vstupni
informace: geometrie, pouZité zatiZeni—okrajové podminky a mechanické vlastnosti
materidlu. Tato kapitola je vénovdna posledni z nich, tedy prehledu konstitutivnich

modeli pouZivanych pro popis arteridlni tkané a ILT.

3.1 Obecné predpoklady

Zakladni myslenkou konstitutivnich modeli je snaha o matematicky popis mecha-
nickych vlastnosti materialu. Hovofime tedy o vyjadieni vztahti mezi stavovymi
proménnymi materidlu (tenzorem deformace a tenzorem napéti). Ze vSech hyper-
elastickych modeli navrzenych v pribéhu poslednich desetileti se omezime na ty,
které jsou pouzivané pro popis mechanického chovani mékkych tkani. VsSechny
uvedené modely budou nadale uvazovany jako nestlacitelné (z duvodu velkého ob-
sahu vody uvnitf tkané) a také u nich nebude brano v potaz viskoelastické chovani
stejné tak jako mozny rist a remodelace tkané. Popisuji tedy pseudoelastické
chovani mékkych tkani. Tyto modely mizZeme rozdélit na dva typy: fenomenolog-
ické a strukturni. Daéle si pro oba dva typy stanovime urcité predpoklady, které

nam usnadni matematicky zapis.

13
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3.2 Prehled modela

3.2.1 Fenomenologické modely

Modely zaloZené na tomto piistupu se nesnazi postihnout pomoci matematického
popisu strukturu tkané, ale jeji celkovou odezvu. Jejich omezenim je fakt, ze
konstanty vétsinou nemaji jasny fyzikdlni vyznam, tudiz z jejich velikosti nelze
usuzovat na vlastnosti tepny a modely ¢asto nemaji dobré prediktivni vlastnosti

v oblasti (rozsahu slozek pretvoreni), kde nebyly fitovany na experimentalni data.

3.2.1.1 Polynomické modely

Model Neo-Hooke Tento nejjednodussi hyperelasticky polynomicky model je
velmi Casto vyuzivan pro popis mechanickych vlastnosti elastinu (§2.2.2) a ex-
tracelularni matrice u strukturnich modelii' (§3.2.2); matematicky zapis byl uve-
den v rov. 2.1. Je zde potieba zminit, Ze jeho predikéni schopnosti jsou platné

hlavné pro oblast nekone¢né malych deformaci.

Model Mooney—Rivlin  Hyperelasticky izotropni model materidlu ptivodné

navrzeny pro gumové materidly, bez uvazovani objemové zmény (Mooney, 1940):

U = Z Cij (Il - S)Z (]2 - 3)] s (31)

kde I je druhy invariant pravého Cauchy—Greenova deformacéniho tenzoru a kom-
binace konstant ¢;; [Pa| ur¢uje tuhost materialu a jeji zavislost na velikosti defor-

mace (zpevnéni). Obvykle se pouziva pro N < 3.

Model Yeoh  Yeoh je hyperelasticky izotropni model ptivodné navrzeny pro
deformac¢né-napétové stavy gumy s obsahem plniv a v obecné podobé miize byt

zapsan nasledovn&® (Yeoh, 1990):

U=> co(l -3). (3.2)

L A¢koliv byva fazen k fenomenologickym modeliim, lze ho odvodit z entropického chovani
polymerti, pricemz smykovy modul je mozno stanovit z Boltzmannovy konstanty. Tudiz na jisté
elementarni irovni zohlediiuje strukturu materialu.

2Jedna se o upravenou podobu modelu Mooney—Rivlin (rov. 3.1) pro j=0, tedy je vynechan
invariant I.



Kapitola 3. Konstitutivni modelovdnt 15

Model Yeoh je obecné vuci modelu Mooney-Rivlin robustnéjsi v predikei jinych
deformacéné napéfovych stavii (pokud je zarucena kladna hodnota jeho konstant)
a konstanty c¢;o [Pa] maji jasnéjsi vztah k tuhosti materidlu a jeji progresivité

s rostouci deformaci.

3.2.1.2 Modely zalozené na hlavnich protaZenich

Ogden model Hyperelasticky izotropni model materidlu, ktery byl pivodné
navrzeny Ogdenem pro gumové materily (Ogden, 1972) v podobé SEDF:

3
U= A g - 3). (3.3)

r=1 "

Zde A1, Ao, A3 jsou hlavni pomérna protazeni, parametr p, [Pa| ur¢uje tuhost ma-

teridlu a «,. [-] je bezrozmérny materialovy parametr.

3.2.1.3 Exponenciilni modely

Veronda—Westmann model Puvodné byl tento exponencidlni model navrzen
v obecnéjsi podobé pro vyjadieni deforma¢né-napétové zavislosti pro kuzi (Veronda
& Westmann, 1970).  Jeho prepsanim do specidlniho tvaru obdrzel Demiray i-
zotropni hyperelasticky model materiadlu, ktery dokéze velmi dobte postihnout
zpevijici charakter mékké tkané (Demiray, 1981) a je vyjadieny SEDF:

V= % (e%Ul—f‘) - 1) , (3.4)
kde a [Pa] je materidlovy parametr ur¢ujici tuhost materialu a b [-| definuje pro-
gresi deformac¢né-napétové kiivky. Delfino (Delfino et al.; 1997) ho jesté rozsitil
o ¢len popisujici objemovou stlacitelnost, takze byva ¢asto oznacovan jménem né-

kterého z nich.

Model Fung Pro popsani arterialni stény byl Fungem et al. (Fung et al.,
1979) navrzen plné fenomenologicky hyperelasticky anizotropni model formulovany
pomoci tenzoru pietvoreni v hlavnich materialovych osach (R — radiélni,

© — obvodovy, Z — axialni smér arteridlni stény), z nichz je SEDF vyjadiena
vztahem:

(e?—1), (3.5)
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kde ¢ |[Pa| je materidlovy parametr vztahujici se k tuhosti a exponent @ je pro

obecnou formu modelu zapsan néasledovné:
Q=bE3g + By, + b3E%p + 2b,EeoEyy + 2bsE 7 Erp + 2bs ErrFoo. (3.6)

Zde b; || jsou dalsi materidlové parametry, zatimco Ej; jsou hlavni komponenty
Green-Lagrangeova tenzoru pfetvofeni spojené s cylindrickym soutfadnicovym sys-

témem arteridlni stény (R, ©, Z) v referen¢ni pozici.

Model Choi—Vito Zcela fenomenologicky hyperelasticky anizotropni model
materidlu ptvodné navrzeny pro psi perikard v praci Choi—Vito (Choi & Vito,
1990). Ac¢koliv v zapisu SEDF neni uvedeno pfetvoreni ve tietim sméru, jde o t¥i
dimenzionalni model, jelikoz pfetvoreni ve tfetim (radiadlnim) sméru je nepiimo
urceno prostfednictvim Fgg a Ep; v disledku predpokladu nestlacitelnosti. Nic-
méné 7 nutnosti dopocitani treti slozky pfetvoteni z predchozich dvou sméri vy-
plyva, Ze i tuhost v radidlnim sméru je funkeci zbyvajicich dvou. Tudiz model v
této podobé nemiize postihnout obecnou prostorovou ortotropii. Uvadéné souiad-
nice O, L pfedstavuji obvodovy respektive podélny smér ortotropického materialu
(Sacks & Chuong, 1998) a SEDF je urcend vztahem:

Wy = by (e3P0 4 3Py 4 (hPoolin _ 3}, (3.7)

kde E;; jsou hlavni komponenty Green-Lagrangeova tenzoru pietvoreni vztazené
k hlavnim ortotropickym osam materidlu (©, L); by [Pal, b1, b2, b3 [-] jsou pak

materidlové parametry.

3.2.2 Strukturni modely

Zakladni mysSlenkou tohoto piistupu je vytvoreni takového modelu materidlu,
ktery bude zohledhovat histologickou strukturu aortalni stény (zejména orientaci
vlaken). Nejpropracovanéjsi je v tomto sméru asi model Lanir (1983), ktery v8ak
pro svou slozitost nebyva prilis ¢asto vyuzivan ani citovan. Jednodu$si modely
uvadéné tomto odstavci patii k tzv. modelim zalozenym na struktufe, tedy
zohlediuji strukturu materidlu asponn do urcité miry. Jsou zde uvedeny modely,
které vychazeji z teorie mechaniky vldknovych kompoziti (ve velkych deformacich)

a jsou navrzeny primarné pro sténu tepny.
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Model Holzapfel, Gasser, Ogden (HGO) Tento hyperealasticky anizo-
tropni model byl uveden v praci Holzapfel et al. (2000) pro popsani deformac¢né-
napétové zavislosti jedné vrstvy arteridlni stény. SEDF je rozdélena na izotrop-

ickou a anizotropickou cast:
@(11,14716) - \I/g<11) +‘I’f([4,[6>, (38)

pfi¢emz izotropni slozka (matrice) je popsana neo-Hookeovskym modelem (rov. 2.1)
a anizotropni ¢ast, predstavujici dvé skupiny symetrickych (a mechanicky ekviva-

lentnich) kolagennich vldken, nasledujici funkei:

Ty(Iy, Ig) = o 3 (e@(n—nz N 1), (3.9)

kde I a Ig jsou (pseudo) invarianty pravého Cauchy-Greenova tenzoru pietvoteni
a predstavuji (za predpokladu afinni deformace, tj. stejné pro matrici i vldkna)
druhou mocninu pomérného protazeni vlaken v piislusném sméru, parametry k; [Pal,
> |-] > 0 jsou spojeny s mechanickymi vlastnostmi vldken. Tento model pied-
poklada, ze se vlakna zapojuji pouze pii jejich protazeni (Iy > 1, I > 1). To
znamend, 7e pokud je Iy (nebo Is) mensi nebo rovno jedné, je prispévek odezvy
dané skupiny vlaken uvazovéan jako nulovy (to reprezentuje nulovou tuhost vlaken
v tlaku). Pokud jsou obé skupiny vlaken v tlaku, je zatiZeni pfenaSeno pouze ma-
trici s ¢isté izotropni odezvou (Holzapfel et al.; 2000). Tato situace viak u tepen

obvykle nenastava.

Model Holzapfel, Sommer, Gasser (Holzapfel, 2005) Hyperelasticky ani-
zotropni model predstaveny Holzapfel et al. (2005) je popsan SEDF v podobé
\I[ ([17 I4) = \Ilg (Il> + qu <[17 [4>7

Uy (L) = p(lh —3) (3.10)

n=3)*+p(lei—1)°] _
U (I, 1) = %2 Z ( 1). (3.11)

Jedn4 se o rozsifeni piedchazejictho modelu (HGO)?, které spociva ve snaze za-
hrnout i rozptyl sméra vlaken, respektive dosahnout také izotropni slozky defor-
macniho zpevnéni, které u modelu neo-Hooke chybi (Holzapfel et al.; 2005). SEDF
pro matrici (U, (f;)) odpovida neo-Hookeovskému modelu (rov. 2.1). Fyzikaln{
vyznam ostatnich parametri je stejny jako u predchézejiciho modelu, p € (0,1) [

predstavuje vahovy faktor mezi iplnou izotropii a transversalni izotropii prispévku

30proti nému méni oznadeni invariantt I a Is na 141, 14,2 respektive.



Kapitola 3. Konstitutivni modelovdnt 18

kazdé skupiny vldken. Hodnota p = 1 koresponduje s jednosmérnou orientaci vSech
vlaken v ramci dané skupiny vldken (tj. bez rozptylu vlaken) a vztah (rov. 3.11)
nésledné prechazi do modelu HGO (rov. 3.9) se dvéma osnovami vlaken, zatimco

pro spodni limit p = 0 plati izotropni distribuce vlaken (Holzapfel & Ogden, 2010).

Model Gasser, Ogden, Holzapfel (GOH) Obdobné jako piedchozi dva
modely, byl anizotropicky hyperelasticky model materidlu navrzen Gasserem et al.
pro popis mechanickych vlastnosti arterialnich vrstev, ve formalnim zapisu (Gasser
et al., 2006):

U(C,B) =V, (C)+ > Wy (C, H (o, k). (3.12)

i=1,2

Model navrhuje vldkna s axisymetrickym rozptylem (napf. i do radialniho sméru
u cévnich stén), ktery je popsan distribu¢ni funkei charakterizovanou parametrem
rozptylu k. Nekolagenni matrice je uvazovana jako nestlacitelnd, izotropni a je
popséna neo-Hookeovskym modelem (rov. 2.1). Je vyztuZena dvéma symetricky-
mi (mechanicky stejnymi) pii¢né izotropickymi skupinami vlaken. Navrhovana

SEDF pro i-tou skupinu vlaken je ve tvaru (Gasser et al.; 2006):

2
U, (C, Hy) = ~L <ek2Ei2 _ 1) =12 (3.13)
: 2y
Ez:H7,C—1, HZ:I*{I+(1—3I{)((IOZ®GOZ), (314)

kde H; je zobecnény strukturalni tensor a C piedstavuje pravy Cauchy-Greentv
deformacni tenzor. Dale je zavedena mira deformace v preferen¢nim (stiednim)
sméru skupiny vlaken F;. Parametry k; |Pa|, ks |-] > 0 jsou urcovany z mechani-
ckych zkousek, zatimco parametry ag; a £ by mohly (a mély) byt stanoveny z hi-
stologické analyzy. ag; jsou smérové vektory urcujici stfedni orientaci jednotlivych
skupin vlaken a k € <0, %> byva oznacovan jako parametr disperze a charakterizuje
rozptyl sméru kolagennich vlaken. Dolni hranice k = 0 pak odpovida nulovému
rozptylu — v8echna vlakna dané skupiny jsou ve stejném sméru a model se blizi
modelu HGO (rov. 3.9), horni mez x = 3 stanovuje maximélni rozptyl vlaken
odpovidajici izotropni distribuci (Gasser et al., 2006). Zavedeni strukturniho ten-
zoru namisto slozitéjsi integrace pres kouli vSak vnasi do modelu chybu, ktera roste

s velikosti rozptylu (Skacel & Bursa, 2014).

Martufi—-Gasser Konstitutivni model predstaveny Martufim a Gasserem nava-
zuje na puvodni Lanirav model s uvazovanim vlnitosti vlaken (Lanir, 1983). Celko-
va SEDF miize byt opét zapsana formalnim vztahem ¥ (C) = ¥, (C) + V¢ (C, p),
kde pro nekolagenni matrici (¥, (C)) je zvolena neo-Hookeovskd SEDF (rov. 2.1).
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V jejich upravé uvazuji anizotropni hyperelastickou strukturu arteridlni stény se
dvéma skupinami vlaken s axisymetrickym rozptylem tak jako piedchozi model
GOH (Gasser et al., 2006), na rozdil od né&j vsak kiivka zpevnéni vlaken neni
popséna cisté fenomenologicky exponencialni funkci, ale pomoci funkce hustoty
pravdépodobnosti p , kterd urcuje distribuci vinitosti riznych kolagennich vldken
(Martufi & Gasser, 2011). Distribuéni funkce vlnitosti muze byt obecna, ale
nutnost numerické integrace jednotlivych prispévkl vlaken ze vSech prostorovych
sméru omezuje slozitost redlné pouzitelnych distribu¢nich funkei.

Vyztuzna kolagenni vlakna jsou tedy uvazovana jako zvlnéna a mira jejich zvl-
néni je popsand pravdépodobnostni funkci s bilineadrni symetrickou trojihelnikovou
distribuci vlnitosti A\, kterd vede na néasledujici deformac¢né-napétovou zavislost

jednosmérné orientovanych vlaken:

0, 0< X <Apin
ZE (A = Amin)”, Amin <A <D

T(A) = : 2(/\;/(\1,;&,()3 o] b A< A (3.15)
k(A—0), Amax < A < 00.

Zde a = Amax — Amins © = (Amin + Amax) /2, T [Pa] je prvni Piola—Kirchhoffovo
napéti. Parametr k urcuje tuhost kolagennich vldken, A [-] pfedstavuje pomérné
protazeni vlaken. Amin, Amax [-] jsou protazeni vlaken souvisejici s meznimi hodno-
tami jejich vlnitosti, pfi¢emz pro mala protazeni A < A, je zapojena pouze elasti-
nova matrice. Pro naristajici hodnoty protazeni dochézi k postupnému napii-
movani a zapojovani kolagennich vlaken, kdy pro A > An.x Uz jsou napiimena a

tudiz zapojena vSechna kolagenni vlakna (Martufi & Gasser, 2011).

3.3 Vyuziti konstitutivnich modeli pro modelo-
vani stény AAA

V této casti jsou wvybrdny konstitutivni modely, které jsou pouZivany pro popis

deformacné-napetové odezvy stény AAA na zdkladée jejich mechanickijch zkousek.

Pravdépodobné nejvice vzitym konstitutivnim modelem pouzivanym pro tkan

AAA je Yeoh druhého fadu (rov. 3.2), ¢asto oznacovany jako RV-model (Ragha-
van—Vorp model). Jeho materidlové parametry (¢ = 177 kPa, c¢op = 1881 kPa)
byly stanoveny z jednoosych tahovych zkousek aneurysmatické tkané v obvodovém
a axialnim sméru (Raghavan & Vorp, 2000, Raghavan et al.,; 1996). RV-model je

hojné vyuzivany v fadé vypoctovych simulaci AAA (Doyle et al., 2009, Fillinger
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TABULKA 3.1: Stf¥edni hodnoty materidlovych konstant pro VG—model.

Materidlovy parametr

Model

bo [kPa] by [-] by [-] bs [-]
VG-model — AAA 0,14 477 416,4 408,3
VG—model — A 0,32 141,1 143,3 127.9

Data jsou ziskana z biaxialnich zkousek zdravé (A) a aneurysmatické stény (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), 1 kdyz mirné nadhodnocuje napéti ve sténé (o ~ 30kPa) (Polzer
et al., 2013¢). To muze byt zapfi¢inéno pravé fitovanim materidlovych konstant
z jednoosych zkousek, ackoliv je ve sténé AAA in vivo obecné prostorovi napjatost,
jejiz priméfenou aproximaci mize byt spiSe napjatost dvouosa (radidlni napéti je
obvykle vyznamné mensi oproti ostatnim slozkam).

Pomérné odlisné vysledky piinesl ¢lanek Vande Geest et al. (2006b), kde pu-
blikovali vysledky biaxialnich tahovych zkouSek na vzorcich obdrzenych ze zdra-
vych (A) a aneurysmatickych aort. Ziskana data fitovali anizotropnim modelem
Choi-Vito (rov. 3.7) s pramérnymi hodnotami konstant pro sténu AAA uvedenymi
v tab. 3.1. Tento model je dale oznacovan jako VG—model. Aneurysmaticka tkan
vykazovala nizsi pocate¢ni tuhost (souvisici s konstantou by) a mnohem vyraznéjsi
zpevnéni (dané ostatnimi konstantami modelu) jak v porovnani se zdravou aortou
(A), tak s daty, které publikoval Raghavan et al. (viz obr. 6 v praci Ragha-
van & Vorp (2000)). Préace naseho tymu ukazala, ze VG—model, i kdyZ pouZiva
prumeérované hodnoty koeficientu pres vSechny vzorky, dava podobné hodnoty
maximalnich napéti ve sténé (peak wall stress — PWS) jako konstitutivni model
(pétiparametricky Yeoh — rov. 3.2) odpovidajici konkrétnim pacientum (patient
specific — PS) (Polzer et al., 2013¢). Nicméné pouziti VG-modelu (bez zahrnuti
zbytkové napjatosti) vede k nezanedbatelnému gradientu napéti po tloustce stény
(Polzer et al., 2013¢), coz je v rozporu s pfedpokladem o rovnomérném rozlozeni
napéti po tloustee stény (Fung, 1991).

Prehled fenomenologickych modeli pouzivanych pro konstitutivni modelovani
stény AAA uzavird model navrzeny Demirayem et al. (rov. 3.4) pouzity v pracich
(Polzer et al., 2013b, Rodriguez et al., 2008). A¢koliv obé prace vychazeji ze stej-
nych experimentalnich dat publikovanych Vande Geestem et al. (Vande Geest
et al., 2006b), jsou hodnoty konstant uvedenych v (tab. 3.2) velmi rozdilné. To je
patrné zpusobeno odlisSnym zpusobem fitovani materidlovych konstant. Zatimco
v ¢lanku Polzer et al. (2013b) byl model materialu prokladan daty z biaxialnich

zkousek ode vSech pacienti soucasné, v publikaci Rodriguez et al. (2008) byla
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pouzita data pouze vybraného reprezentativniho pacienta.

TABULKA 3.2: Materidlové konstanty pro Demiray model stény AAA.

Materidlovy parametr

Autor

a [kPa| b [
Rodriguez, et al. 1,04 280,4
Polzer, et al. 17 88

U vySe uvedenych modeli nebyla zatim brana v potaz histologickd stavba
tepny. Jeji strukturu se snazi postihnout néasledujici matematické modely. Model
publikovany Holzapfelem et al. (Holzapfel et al., 2000) v roce 2000 (rov. 3.8) —
pavodné pro zdravou cévni sténu, byl pro sténu AAA upraven Tongem et al. (Tong
et al., 2011) do nasledujici podoby:

U= (L —3) 4+ 2 (ekQ[(l_p)(ll_?’)er"(I‘l_l)g] - 1) . (3.16)
2ks

To je vlastné shodny model jako Holzapfel, 2005 (rov. 3.10, rov. 3.11), pouze

omezeny na jednu skupinu vldken. Zde bych chtél zminit, Ze pouze jednu skupinu

kolagennich vldken ve sténé zdravé praseci aorty potvrdily i naSe vlastni vysledky

(Polzer et al., 2015). Hodnoty jednotlivych parametrii uréené na zékladé experi-

mentalniho méfeni jsou uvedeny v tab. 3.3.

TABULKA 3.3: Stfedni hodnoty materidlovych parametri pro sténu AAA podle
Tong et al. (2011).

Materidlovy parametr
Model Holzapfel, 2005  u [kPa] ki [kPa] ke [-] ¢ ][]  p[] R?
7,1 61 114,7 31,9 0,32 0,95

Parametr ¢ definuje thel sméru vlaken od obvodového sméru, p podil vldken
rozlozenych v daném sméru (anizotropné) (Tong et al., 2011).

Stejny piistup pouzil také Rodriguez et al. (2008), kde predpokladali dve
symetrické skupiny vlaken se stejnymi mechanickymi vlastnostmi a matematickym

zapisem SEDF v néasledujicim tvaru:

k )11 —3)2 _10)?
qf:u(f1—3)+j{€k2[(l P(1=3)2+p(1a—19)"] _1}+
2

+ﬁ 6/€4[(1—p)([1—3)2+l)([6_[g)2] 1\ (3.17)
2ky
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V modifikované podobé pouzilo model Holzapfel, 2005 také nékolik dalsich autori,
kteri ptivodni predpoklad o dvou skupinach kolagennich vldken rozsitili o dalsi dvé
skupiny (Hu et al., 2007), o dvé az osm dalsich skupin (Zeinali-Davarani et al.,
2009) nebo libovolny pocet skupin kolagennich vldken Baek et al. (2007).

Takovéto pridavani skupin vldken je nicméné pouze umélym krokem, ktery ma
zajistit lep$i numerickou stabilitu prokladaného modelu. Vyznamnym omezenim
pii pouzivani modela HGO, 2000 a Holzapfel, 2005 je nedostatek histologicky
zjisténych dat; ackoliv jsou tyto modely oznacovany jako strukturni, materidlové
i strukturni parametry byly uréeny pouze z mechanickych zkousek, tedy bez histo-
logické analyzy uspoiadani kolagennich vlaken po tloustce stény, ¢imz se vytraci
jejich strukturni podstata. Uhel vlaken i vahovy faktor transversalni izotropie
p se tim totiz stavaji pouze dals§imi volnymi parametry umoznujicimi dosahnout
lepsi kvality fitu (shody s experimentem) za cenu ztraty jednoznac¢nosti fitu a
tim hlavni pfednosti strukturnich modelt, tedy jejich lepsi predikéni schopnosti.
Kromé toho numericka simulace jednoosé tahové zkousky (v axialnim i obvodovém
sméru) ukazala, ze pii pouziti tohoto modelu s nulovym rozptylem sméria vlaken
(p = 0) pfi ni dochézi k ristu tloustky vzorku s protazenim(§5.2.1 v Gasser et al.
(2006), Skacel & Bursa (2015)).

V roce 2006 publikoval (Gasser et al., 2006) praci, ve které se zabyval zahrnu-
tim rozptylu kolagennich vlaken do strukturniho modelu materialu. Motivaci této
prace bylo pravé zohlednéni smérového rozptylu kolagennich vldken a vytvoreni
obecnéjsiho konstitutivniho modelu materidlu pro hyperelastické vlakny vyztuzené
materidly.

Navrhovana SEDF odpovidé4 rov. 3.12. Materidlové a strukturni parametry
uvedené v tab. 3.4 byly ziskany z jednoosych tahovych zkou$ek ilické tepny v ob-
vodovém, respektive axialnim, sméru (Gasser et al., 2006). To znamené, Ze struk-
turni parametry ~y (hel definujici stiedni smérovy vektor skupiny vldken ag;) a &
opé€t nebyly urceny z histologickych snimkt a nemusi tudiz odpovidat skute¢nému

usporadéani kolagennich vldken ve sténé.

TABULKA 3.4: Materialové a strukturni parametry pro ky¢elni tepnu (a. iliaca).

Materialovy parametr
Model GOH c |kPal ki [kPal ks [ v |° k[
7,64 996,6 524,6 49,98 0,226

Parametr v definuje thel stiedni orientace jednotlivych skupin vldken, k charakterizuje
rozptyl sméru kolagennich vldken (Gasser et al., 2006).
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Poslednim zde uvedenym strukturné motivovanym modelem je Martufi-Ga-
sser model (rov. 3.15). Ten uvazuje kolagenni vldkna navzajem provazana pro-
teoglykemickymi mistky kolagennich fibril, ktera vyztuzuji jinak izotropni ma-
trici. Novatorskym krokem je myslenka, jak je zatiZzeni prenaseno kolagennimi
vlakny. Protazeni vldkna zac¢ind nejdiive postupnym zapojovanim kolagennich
fibril, které¢ teprve po dosazeni urcité hodnoty protazeni ()\y) zacnou prenaset
zatizeni (Martufi & Gasser, 2011). To znamend, ze v dusledku vnéjsiho zatizeni
dochazi k postupnému narovnavani a zapojovani zvlnénych kolagennich vldken do
celkové mechanické odezvy tkané. SEDF a prvni Piola—Kirchhoffovo napéti pro
danou skupinu vlaken se nasledné da urcit z integrace jejich piispévku ze vSech
prostorovych sméra — to jest jejich thlovou integraci po jednotkové kouli (Lanir,
1983). Pro snizeni vypoctové naro¢nosti modeli tohoto typu je namisto nume-
ricky mnohem néro¢néjsi ihlové integrace vyuzivan zobecnény strukturni tenzor
(Gasser et al., 2006)%, ktery ale déavé vysledky s chybou rostouci s mirou smérového
rozptylu vlaken (Skacel & Bursa, 2014).

V tab. 3.5 jsou uvedeny materidlové a strukturni parametry pro zdravou a
aneurysmatickou sténu, které publikovali ve své praci (Martufi & Gasser, 2011).
Nicméné i v tomto piipadé nebyly strukturni parametry urceny z histologickych
snimki vzorku, na kterém byly provedeny mechanické zkousky. Podkladem pro
urCeni parametru byla prace (Vande Geest et al.; 2006b) odkud byly prevzaty
stfedni hodnoty konstant modelu Choi—Vito pro zdravou i aneurysmatickou tkan.
Na jejich zakladé byly vytvoreny odpovidajici deformac¢né-napétové zavislosti, ze
kterych byly fitovany parametry pro Martufi-Gasser model (Martufi & Gasser,
2011).

TABULKA 3.5: Materidlové a strukturni parametry pro model Martufi-Gasser.

Materidlovy parametr

Model

c [MPa] k& [MPa/st| p[1/st]  Amin [ Amae [H
Martufi-Gasser — A 0,012 40 1/4m 1,034 1,276
Martufi-Casser — AAA 0,021 63 1,35/4r 1,045 1,117

A - zdrava aorta, AAA - aneurysmaticka sténa, p je hustota pravdépodobnosti
orientace vlakna, Ain @ A\mae limitni hodnoty napfimeni zvlnénych vldken, dle
(Martufi & Gasser, 2011).

Ackoliv byly konstanty urceny na zakladé dat jednoosych tahovych zkousek, bylo
ukézano, ze navrzeny model ma dobré prediktivni schopnosti i pro dvouosou na-

pjatost (viz obr. 5 v (Martufi & Gasser, 2011)). Navic maji tyto konstanty oproti

4Pro detailn&jsi srovnani obou piistupi viz Cortes et al. (2010).
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fenomenologickym modelim jasny fyzikdlni vyznam. Samotny model Martufi-
Gasser, doplnény o udaje z polarizované mikroskopie (PLM), byl uspésné pouzit
pro predikci deformagné-napétové odezvy na prasecich aortach v ¢lanku (Polzer
et al., 2015).

3.3.1 Zhodnoceni modelti pouzivanych pro sténu AAA

Z §3.3 je vyplyva, ze vypoc¢tové modelovani AAA trpi podstatnym nedostatkem
experimentalnich dat (zejména z dvouosych zkousek), na kterych by mohly byt
navrhované konstitutivni modely ovéfeny z hlediska jejich predikéni schopnosti,
predevsim, pokud jsou zalozeny pouze na jednoosych zkouskéch. Specifickym a
¢asto opomijenym problémem je také ziskavani primeérnych odezev z testované
skupiny vzorkii, které bych chtél na tomto misté rozebrat.

Jednim z pristupi je primérovani parametri konstitutivnich modeli ob-
drzenych pro jednotlivé vzorky (pacienty). Tento postup muZe byt ponékud di-
skutabilni nejen u fenomenologickych modelt, kde chybi jasny fyzikalni vyznam
jednotlivych parametru a tudiz tyto jsou vzajemné zavislé, tzn., Ze stejnou defor-
macné-napétovou kiivku muzeme ziskat ruiznou kombinaci parametru. Prumeérné
hodnoty jednotlivych konstant pak nemuseji znamenat primérnou odezvu.

Dalsi moznosti je vytvoreni ,primérné” deformacné-napétové kiivky z néko-
lika kiivek z individudlnich méfeni (Tong et al., 2011, Vande Geest et al., 2006b).
Tady je problémem rozhodnout, zda primérovat napéti (pii zvolenych hodnotéch
pietvoreni), nebo naopak pietvoreni (pii zvolenych hodnotach napéti). Oba pii-
stupy mohou davat vyznamné rozdilné prumérné kiivky, predevsim v pripadé silné
nelinearnich pribéht, coz je typické pro tkiné AAA. Tento problém muze byt jesté
umocnén nestejnym rozsahem jednotlivych kiivek.

Poslednim zde uvedenym postupem je ten, ktery jsme pouzili v (Polzer et al.,
2015), kde jsme konstitutivni model prokladali v8emi obdrZzenymi deformacné—
napétovymi kiivkami (n = 90) soucasné. Tim je zajisténa skute¢na minimalizace
odchylky viici vSsem naméfenym datim. Rozdilny rozsah kiivek je tim také zcela
korektné zohlednén, protoze zadné experimentilni body nejsou vypustény a v téch
rozsazich pretvoreni a napéti, kam nékteré z kiivek jiz nezasahuji, je mensi husto-
ta experimentalnich bodi a tim ma tato ¢ast mensi vahu pii fitovani priumérné
odezvy. Nicméné je tieba podotknout, Ze tento postup miize vést k méné progre-
tim, Ze vyhodnocujici algoritmus zpracovava ,pouze* mrak bodu, za kterymi jiz
nevidi diskrétni reprezentaci kiivek, u nichz by mél drzet néjaky tvar.

Dalsim podstatnym faktorem, ktery by mél byt v konstitutivnim modelu zo-

hlednén, je struktura stény tepny, zejména uspoiadani kolagennich vldken napiic



Kapitola 3. Konstitutivni modelovdnt 25

sténou, s ¢imz souvisi pouziti strukturnich modeli. Zde je potieba podotknout,
7e mira anizotropie vzorku je individualné silné proménna a i v pripadé, Ze je-
dnotlivé vzorky jsou silné anizotropni, jejich primérna odezva se od izotropniho
materidlu lisi podstatné méné. Proto jsou izotropni modely stale velmi hojné
pouZivany pro popis prumérné odezvy ve vypoc¢tovém modelovani AAA (Fillinger
et al., 2002, Gasser et al., 2010a, Polzer et al., 2013c, Raghavan & Vorp, 2000,
Venkatasubramaniam et al., 2004). Jejich nahrazeni strukturnimi modely se jevi
jako opodstatnéné pouze v piipadé, pokud ke vzorkim tkané, na kterych byly
provadény mechanické zkousky, budeme mit k dispozici i udaje o jeji struktuie
s vyuzitim PLM (Novak et al.; 2015, Polzer et al.; 2013a). V opafném piipadé
nenachéazi pouzivani anizotropnich modeli dostatecné zdavodnéni, jelikoz jejich
strukturni parametry nejsou podlozeny histologickou analyzou a tim se ztraci je-
jich fyzikalni interpretace. Pak je mozné jako nejlepsi fit dostat nejen hodnoty
odli$né od reality, ale dokonce i fyzikdlné nesmyslné. Vyse uvedené poznamky k
maximalni dosazitelné kvalité modelu by se daly shrnout do nasledujicich nékolika
doporuceni:

a) Mit k dispozici vétsi soubor dat aneurysmatické tkané z riznych typi dvou-
osych tahovych zkousek.

b) Ke kazdému takto otestovanému vzorku znat jeho strukturu z histologickych
feza (PLM).

¢) Pouzivat strukturni model (napf. Martufi—-Gasser) pro vypoc¢tové modelovani

AAA mé smysl jediné tehdy, pokud jsou splnény body a) a b).

d) Hodnoty materidlovych konstant by se mély stanovovat ze vSech naméfenych

dat soucasné.
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3.4 Mechanické vlastnosti intraluminalniho trom-

bu a jeho konstitutivni modely

Tato sekce shrnuje poznatky z poslednich let ohledné mechanickijch zkouSek intra-

lumandlniho trombu a konstitutivnich modeld pouZivanych pro jeho modelovdni.

Jedna z prvnich experimentalnich studii zabyvajicich se mechanickymi vlastnostmi
intraluminalniho trombu byla publikovana v praci Di Martino et al. (1998). Od
Sesti pacientii pofidili soubor vzorki trombu (n = 21) pro jednoosou tahovou zkou-
Sku. V8echny vzorky byly z obvodového sméru a v prubéhu testovani pozorovali
linearni odezvu mezi zatéznou silou a posuvem, tedy odpovidajici Hookeovu za-
konu. Hodnota Youngova modulu pruznosti se pohybovala v rozmezi 50-200 kPa,
pfi¢emz jeho stfedni hodnota byla 131 kPa a priamérna (smluvni) pevnost dosazené
pri pretrzeni vzorku byla 85 kPa. Jak autori sami uvadéji, omezenim této studie je
maly pocet vzorki a nepresné urceni tloustky vzorku, které mize do znac¢né miry
ovlivnit vysledné hodnoty napéti.

Jina prace, ktera se zabyvala mechanickymi vlastnostmi ILT, byla publikovana
o tii roky pozdé&ji Wangem et al. (Wang et al., 2001). Vzorky pro jednoosé tahové
zkousky (n = 50) byly pofizeny od 14 pacienti a rozdéleny dle sméru na obvodové
a axialni a taktéz dle vrstvy, ze které byly pofizeny (medialni a luminélni). V
tab. 3.6 jsou uvedeny pevnosti ve smyslu Cauchyho hodnoty dosaZzenych napéti a

maximélnich inkrementalnich tuhosti (mazIT)° pro jednotlivé vrstvy i sméry.

TABULKA 3.6: Primérné hodnoty mechanickych vlastnost{ jednotlivych vrstev
ILT v obvodovém a axidlnim sméru.

Vrstva ILT Smér mazIT [kPal Pevnost |kPal

L uminalnd Axialni 540 &= 70 520+ 70
Obvodovy 570 £ 70 540 =70

Medialni Axialni 330 £ 70 300+ 70
Obvodovy 970 + 40 990 + 40

mazIT — maximalni inkrementalni tuhost. Prevzato z Wang et al. (2001).

7 uvedenych hodnot vyplyva, ze luminalni vrstva je tuz$i nez vrstva medialni.

SInkrementalni tuhost byla definovana jako sklon teény k deformacné-napétové kiivce
v soufadnicich pomérné protazeni—Cauchyho napéti.
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TABULKA 3.7: Hodnoty materidlovych parametrt pro ILT: primeér ze vSech
jednotlivych vzorki; fit pro jednu skupinu dat obsahujici odezvy ze vSech vzorkt
v prislusnych smérech.

<. (&1 [kPa] Co [kPa]
Vistva ILT - Smér Primér +SEM  Skupina Primér £SEM  Skupina
Lo Axidlnd 28,044 31,2 3145 33,9
mina Obvodovy 31,945 36,2 929,344 35,5
Medialni Axialni 20,6 +3 27,7 17,7+ 3 211
Obvodovy 22,145 18 25,7+ 4 23,8

Prevzato z Wang et al. (2001).

Statisticky vyznamné rozdily ovSem mezi jednotlivimi sméry u medidlni ani lu-
mindlni vrstvy nebyly prokazany, z ¢ehoz lze usuzovat na izotropické chovani je-
dnotlivych vrstev ILT. Na zakladé tohoto pfedpokladu byla v uvedené praci for-
mulovana SEDF pro ILT v podobé:

U = cy(Iy — 3) + 2¢5(15 — 3)°. (3.18)

Jedné se o upravenou podobu Mooney—Rivlin modelu (rov. 3.1), kde je piedpo-
kladana zavislost SEDF pouze na 5 (druhém invariantu levého Cauchy—Greenova
deformacniho tenzoru), ¢; [Pa] a ¢y [Pa] jsou materidlové parametry, které popisuji
chovani ILT. Parametry byly v této studii stanoveny dvéma zptisoby. Za prvé byl
kazdy vzorek fitovin samostatné, za druhé byla data ze vSech vzorkiu seskupena
do skupin odpovidajicich anatomickému sméru a vrstvé. Pro kazdou takovouto
skupinu byly stanoveny materidlové parametry, piicemz jejich hodnoty ziskané
obéma pristupy jsou uvedeny v tab. 3.7. Statistické zpracovani dat (Studentav
t-test, Wilcoxonuv test) neprokazalo vyznamné rozdily v parametrech ¢; a ¢o ani
mezi obvodovym a axidlnim smérem, ani mezi vrstvami, zatimco ANOVA test in-
dikoval, ze parametry jsou v odpovidajicich smérech vyznamné vyssi pro luminalni
vrstvu nez pro vrstvu medialni. Pro lepsi nazornost byla na zakladé hodnot ze
skupinového fitu (tab. 3.7) vytvofena jednoosa deformacné—napétova odezva pro
jednotlivé vrstvy a anatomické sméry obr. 3.1.

Stejny model materidlu (rov. 3.18) ovSem s jinymi materidlovymi parametry
pouzil Wang et al. ve vypoctové analyze, kterda se zabyva distribuci napéti ve
sténé aorty. Novym krokem bylo vyuziti redlného, tedy patient—specific, modelu
geometrie (zaloZzeného na CT snimcich). Ackoliv ma tato prace nékolik omezeni,
podporuje hypotézu, ze pfitomnost intraluminélniho trombu redukuje maximalni
napéti ve sténé aorty, coz oviem nemusi znamenat nizsi riziko ruptury AAA (Wang
et al., 2002).
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OBR. 3.1: Jednoosé deformacné-napétové odezvy (body) pro ILT zkonstruo-

vané na zakladé publikovanych materidlovych parametri pro kazdou skupinu

dle tab. 3.7. Plnou ¢arou je vykreslena odezva pro jednoosou tahovou zkougku

a tarkovana linie odpovida ekvibiaxidlni odezvé. Obé tyto k¥ivky byly namode-
lovana z parametrii uvedenych v Vande Geest et al. (2006a).

Prozatim se autofi zamétrovali pouze na jednoosé tahové zkousky ILT. To se
zménilo v roce 2006, kdy Vande Geest et al. publikoval vysledky z mechanickych
zkousek ILT (Vande Geest et al., 2006a). Kazdy z testovanych vzorka (n = 9)
byl ziskan od jiného pacienta a pochazel z luminalni vrstvy. VSechny vzorky
byly testovany v péti riznych biaxidlnich protokolech a kromé celkového protazeni
vzorku byla u nich také uréovina maximalni tuhost v jednotlivych smérech © a jeji
statisticky zpracované hodnoty jsou uvedeny v tab. 3.8. (Z textu ¢lanku ovSem
nejde jednoznac¢né rozlisit, zda se jednd o hodnoty 1. Piola—Kirchhoffova napéti
nebo Cauchyho.) Naméfena data neukazuji statisticky vyznamné rozdily v inkre-
mentélnich tuhostech mezi jednotlivymi sméry a jsou tedy v souladu s pfedchozim

pozorovanim (Wang et al., 2001), ze ILT se chova izotropné. Na zékladé tohoto

6Ta byla obdobné jako inkrementalni tuhost v praci Wang et al. (2001) stanovena z maximal-
niho sklonu deforma¢né-napétové kiivky na konci ekvibiaxidlniho protokolu v kazdém sméru.
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TABULKA 3.8: Maximalni inkrementalni tuhosti a primérnd maximdélni pro-
tazeni pri dvouosé napjatosti vzorku ILT z luminalni vrstvy.

Obvodovy smér Axialni smér
Stiedni hodnota [kPa] 201 231
+ SD 16 29
Prumérné maximalni protazeni 1,18 1,13
+ SD 0,02 0,02

Pievzato z Vande Geest et al. (2006a).

predpokladu potom pro popsani mechanické odezvy ILT pouzili SEDF v podobé:
U =ci(I; — 3) + co(I; — 3)% (3.19)

ktera odpovida modelu Yeoh druhého ¥adu (rov. 3.2) s materidlovymi konstan-
tami ¢; = 7,98 kPa, co = 8,71 kPa. Pro porovnani s vyse uvedenou praci (Wang
et al.,; 2001) byl i pro tyto materidlové parametry spocitana deformacné—napétova
odezva jak pro jednoosy tah tak i pro ekvibiaxialni zkousku. Tyto kfivky jsou
vykresleny plnou respektive ¢erchovanou carou na obr. 3.1. Porovname-li inkre-
mentalni tuhosti v poc¢atecni oblasti mezi datasety (Wang—luminalni a Vande
Geest) zjistime, ze pocatecni tuhost je u Wanga piiblizné 8 x vétsi, zatimco v kon-
cové oblasti jsou tyto inkrementalni tuhosti jiz fadové stejné. Pri¢ina takovéhoto
vyrazného rozdilu v pocatecnich tuhostech mize byt vysvétlena rozdilnym zpi-
sobem testovani.

Dalsi znacné rozsahla experimentalni studie zabyvajici se mechanickym chovéa-
nim intraluminéalniho trombu v jednoosé napjatosti, byla provedena Gasserem et al.
(Gasser et al., 2008). Testovali soubor vzorki, ktery pochézel z obvodového sméru
a ze vSech vrstev trombu — lumindlni, medidlni, respektive abluminalni. Hlavnim
cilem bylo sice uskutec¢néni inavovych zkousek na vzorcich ILT z rizné vzdalenosti
od lumenu, ale s tim souviselo i urceni maximéalni pevnosti, na kterou se nyni
omezim. Pro jeji stanoveni bylo pozito celkem 24 vzorkt, u kterych byla sniména
maximalni dosazend sila a protazeni. Zavislost mezi zaznamenanou silou a pro-
tazenim trombu byla téméf linedrni a se vzdalenosti od lumenu byla soucasné
pozorovana klesajici tendence v dosazené pevnosti. Ta, ve smyslu Cauchyho
napéti, nabyvala pro luminalni, medialni a abluminalni vrstvu néasledujicich hod-
not (£SD): 156 kPa (£58), 92 kPa (438), 48 kPa (£23) (Gasser et al., 2008).

Pro popsani mechanické odezvy trombu byla poté navrhnuta SEDF vychazejici
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z Ogdenova modelu (rov. 3.3) v podobé:

3

T=c) (A -1). (3.20)

i=1

Pro jednotlivé vrstvy byly uréeny nasledujici materiadlové parametry (fazeno od lu-
minalni vrstvy): ¢ = 2,62 kPa, 1,98 kPa a 1,73 kPa (Gasser et al., 2008).

V roce 2009 Ashton et al. provedli volnou tlakovou zkougku pii 5% stlaceni
na souboru vzorku ILT (n = 47; 14 abluminélnich, 15 medialnich a 18 luminal-
nich) (Ashton et al., 2009). Na jejim zakladé publikovali moduly pruznosti pro
jednotlivé vrstvy uvedené v tab. 3.9. Hodnoty moduli jsou fadoveé nizsi nez mo-
duly v tahu v praci (Di Martino et al., 1998), takze podle o¢ekavani se chovani
ILT v tahu a tlaku zasadné lisi, zfejmé vlivem jeho vladknité a porézni struktury.
Je tieba si také povSimnout, ze abluminalni vrstva je vyrazné tuzsi v porovnani
se zbyvajicimi dvémi. To vSe je tieba mit na paméti pti modelovani 3D napjatosti

ILT, kde rozliSeni mezi tahem a tlakem nemusi byt trivialni.

TABULKA 3.9: Moduly pruznosti 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

Dalsi obsahla studie vénujici se dvouosym mechanickym zkouskam byla pu-
blikovana Tongem et al. (Tong et al.; 2011), kde se kromé& ILT vénovali i testovani
aortalni stény. U nékolika vzorki (n = 10) z luminélni vrstvy bylo zjisténo ani-
zotropické chovani pro \,,q., nicméné vétsina testovanych vzorki z medialni, ablu-
mindlni i luminaln{ vrstvy (n = 57) vykazovala izotropni chovani. V tab. 3.10 jsou
uvedeny dosazené hodnoty inkrementalnich tuhosti a maximalnich protazeni pii
ekvibiaxialni zkousce pro obvodovy respektive axialni smér (ve smyslu Cauchyho

napéti). Pfes nepatrnou miru anizotropie pouzili pro popis mechanickych

TABULKA 3.10: Stfedn{ hodnoty 4+ SD inkrementalnich tuhosti a protazeni pro
vzorky z jednotlivych vrstev ILT.

Vrstva ILT Ao maz |- Amaz |- mazlTe [kPa] mazIT4 [kPal
Luminélni (anizo) 1,17+0,03 1,09 £ 0,02 208 4+ 55 291 £ 69
Luminalni (izo) 1,154+ 0,05 1,13+0,04 189 + 48 206 £ 71
Medidln{ 1,2140,03 1,2040,04 137+ 36 145 + 47
Abluminalni 1,2540,04 1,2740,05 108431 102 + 23

mazIT — maximélni inkrementaln{ tuhost, © — obvodovy smér, A — axialni smér.
Pievzato z Tong et al. (2011).
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vlastnosti ILT stejny anizotropicky model jako pro sténu AAA (rov. 3.16), pro

ktery stanovili stfedni hodnoty materialovych konstant uvedenych v tab. 3.11.

TABULKA 3.11: Stfedni hodnoty 4+ SD materidlovych parametri pro jednotlivé
vrstvy ILT Tong et al. (2011).

Vrstva ILT u |kPal ky [kPal ko [ ¢ [°] p |

Luminalni (anizo) 9,7+1,5 159+4,3 2 7+1,4 84,1+10,7 0,33+0,07
Lumindlni (izo)  8,2+1,7 12,3+3,7 0,62+0,3 89,3+£2,3 0,03 +0,02
Mediélni 7.14£1,9 6,0422 0,07+£0,1 86,7+7,5 0,05+0,05
Abluminalni 514£1,1 2,941,0 0,03+0,01 89,14+1,1 0,05+0,01

Pro vét$inu vzorku je parametr anizotropie (p) blizky nule. V souvislosti s tim
se nabizi otazka, zda je smysluplné pouzivat anizotropni model materidlu v pii-
padé, kdy se materidl jevi jako izotropni. Dalsi otazka je spojena s vérohodnosti
urceni uhlu vldken z mechanickych zkousek; je ponékud zavadéjici, Zze prestoze
podle tab. 3.10 je obvodovy smér tuzsi nez podélny pro abluminélni vrstvu a pro
ostatni vrstvy je tomu naopak, pro vlakna byl stanoven thel ¢ (mezi vldknem
a obvodovym smérem) piiblizné 90° pro v8echny vrstvy bez vyjimky. Acko-
liv je uvazovan jako fenomenologickd proménnda, muze byt jeho hodnota znacné
diskutabilni.

Jak jiz bylo zminéno, strukturni parametry by se mély stanovit z histologic-
kych tezii. Pokud tomu tak neni, muze byt jejich vypovidajici hodnota znacné
diskutabilni, protoze se tim ztraci jejich strukturni podstata.

Otéazkou, zda existuji rozdily v biomechanickych vlastnostech ILT mezi muzi
a Zenami, se zabyvali Tong et al. ve své nasledujici studii (Tong et al., 2013).
Na vzorcich z intraluminélniho trombu (n = 109) uskute¢nili ekvibiaxialni tahové
zkousky, pricemz maximalni inkrementalni tuhosti, stejné jako maximalni hodno-
ty protazeni pro obvodovy a axidlni smér pro jednotlivé vrstvy i pohlavi, jsou
v tab. 3.12. Statisticky vyznamné rozdily mezi pohlavimi byly zjistény v maxi-
malnich protazenich u luminalni a medidlni vrstvy v obou smérech, nicméné u
inkrementélnich tuhosti pouze u luminalni vrstvy a to v axialnim sméru. Lu-
minédlni a medidlni vrstva se tedy u Zen miize jevit vice poddajna nez u muzi.
U abluminalni vrstvy uz rozdil mezi pohlavimi nebyl vyznamny. S poukazem
na hodnoty uvedené v tab. 3.12 lze konstatovat, 7e s piibyvajici vzdalenosti od
lumenu ma maximalni protazeni naristajici tendenci, zatimco maximalni inkre-
mentalni tuhost klesé a to jak u Zen, tak i u muzu.

Jednu z nejnovéjsich studii vénujici se mechanickym vlastnostem ILT pied-
stavil O'Leary et al. (O’Leary et al., 2014). Odebrané tromby rozdélili po-
dle morfologie do tii kategorii — typ 1: silny nékolikavrstevny trombus; typ 2:
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TABULKA 3.12: Stfedn{ hodnoty (£SD) maximalnich protazeni a inkremental-
nich tuhosti pro jednotlivé sméry a vrstvy obdrzené z ekvibiaxidlnich zkousek.

Vrstva ILT Muzi Zeny

Ao maz |- 1,16 £ 0,05 1,20 £ 0,03
[ uminalni Mmaz | 1,12+ 0,03 1,15+ 0,02
mazITe [kPal 196 £ 48 161 £ 31
mazIT 4 [kPal 290 £+ 52 246 + 39

Ao .maz |- 1,23+£0,04 1,27+0,03

. A maz | 1,20 £ 0,05 1,25 +0,03
Medidlni mazITe [kPa] 143 + 35 125 + 29
mazIT 4 [kPal 158 £41 130 £ 32

Ao maz [ 1,28+ 0,04 1,30 £ 0,03

L Mmaz | 1,30 £ 0,05 1,33 +£0,03
Abluminalnf maz]Te [kPa] 110 + 33 101 + 21
mazIT 4 [kPal 105 £ 25 93 + 18

mazlT — maximalni inkrementalni tuhost, ©® — obvodovy smér, A — axialni smér.
Prevzato z Tong et al. (2013).

podobny predchozimu, ale s vyrazné tenc¢i nebo degradovanou medidlni a ablu-
minalni vrstvou; typ 3: jednovrstvy homogenni nové utvofeny trombus (O'Leary
et al., 2014). Z provedenych ekvibiaxialnich zkousek a porovnanim hodnot Cauchy-
ho napéti a maximéalnich inkrementalnich tuhosti v axidlnim a obvodovém sméru
pii hodnoté protazeni A = 1,14 dosli k zavéru, ze ILT nemd statisticky odlisné
vlastnosti v obvodovém a axidlnim sméru — tedy vykazuje izotropni chovani. Tyto
zavery jsou v souladu s pfedchozim pozorovanim luminalni vrstvy u Vande Geesta
et al. (Vande Geest et al., 2006a) a medialni a abluminalni vrstvy u Tonga et al.
(Tong et al., 2011). Zaroven je v8ak v rozporu se zjisténym anizotropnim chovanim
luminélni vrstvy publikované Tongem et al. (Tong et al., 2011). Naméfené hod-
noty Cauchyho napéti a maximalnich inkrementalnich tuhosti pro jednotlivé sméry
a typy ILT pfi ekvibiaxidlnim testovacim protokolu jsou uvedeny v tab. 3.13.
Vétsina vySe zminénych studii zkoumala mechanické vlastnosti ILT z ta-
hovych zkousek. Hinnen et al. (Hinnen et al., 2007) zvolili jiny experimentalni
pristup na vzorcich ILT (n = 10) od Sesti pacienti (nebyla rozliSovana orien-
tace vzorku ani vzdalenost od lumenu) provedli tlakové a smykové zkousky. Ze
smykovych zkousek a vzajemné relace E' = 2(1+v)G byl poté pro ILT vyhodnocen
modul pruznosti s primérnou hodnotou F = 37 kPa. Déle zjistili, Ze Poissoniv
pomér je velmi blizky 0,5 a tudiz lze na trombus nahlizet jako na nestlacitelny
materiél.
Z histologickych snimku struktury trombu (Adolph et al.; 1997, Gasser et al.,

2010b) je v8ak patrné, ze trombus obsahuje pory, ¢imZ umoziiuje transportovat
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TABULKA 3.13: Stfedni hodnoty Cauchyho napéti a maximalnich inkremental-
nich tuhosti (£SD) pro jednotlivé typy a vrstvy ILT.

Vrstva ILT oo |kPa] o4 [kPa] maxITe [kPa] maxIT, [kPal
Typ 1

Luminalni 8,3+2,1 9,3£25 100 £ 28 121 £ 42

Medialni 8+4  82+24 95 4 29 95 + 23

Medialni/Abluminalni  6,4+2/5 6,5+2,5 65 £ 27 68 £ 29
Typ 2

Luminalni 11,2+ 27 13+£3 135 £ 40 148 £+ 30

Medialni 3,9£2 5,83 39+£19 61+ 34
Typ 3

Luminalni 3,2x1,5 3,3£1,4 44 £ 31 38 £18

mazlT — maximalni inkrementalni tuhost, ©® — obvodovy smér, A — axialn{ smér.
Pievzato z O'Leary et al. (2014).

tekutiny a buiiky z lumenu k cévni tkani. Pravé tato porovita struktura umoziuje
prenéasSet krevni tlak na cévni sténu, jak ukazuji nékteré experimentalni a vypoc-
tové studie (Ayyalasomayajula et al., 2010, Meyer et al., 2010, Polzer et al., 2012a,
Schurink et al., 2000). Vysledna velikost pfeneseného tlaku muze byt ovlivnéna
jak mechanickymi vlastnostmi trombu, tak i tuhosti cévni stény (Hinnen et al.,
2005). Zahrnuti ILT do vypoc¢tovych studii mé tedy své opodstatnéni a dokonce
se ukazuje, Ze se trombus podili na sniZzeni maximalniho napéti ve sténé aneurys-
matu (Di Martino et al., 1998, Mower et al., 1997, Polzer, 2012b, Reeps et al.,
2010, Wang et al., 2002). P¥i modelovani trombu se ovSem dostavame do rozporu
s uplnou nestlacitelnosti, jak ji stanovil Hinnen et al. (Hinnen et al., 2007), je-
likoz poroelasticky material s hyperelastickou tuhou fazi nemize byt nestlacitelny.
Nestlacitelnost, kterd byla urcena v této praci (Hinnen et al., 2007), si mazeme
vysvétlit pouzitou metodikou méfeni, podobnou jako u stény tepny (viz Carew et
al. (Carew et al., 1968)). Jestlize méfime nestlacitelnost materialu pomoci zatizeni
tlakem kapaliny, nemuze se na vysledku projevit kapalina vytlac¢ena z poru tkané.
Tudiz se poroelasticky material jevi jako nestlacitelny, prestoze jinou metodikou
bychom mohli zjistit stlacitelnost, mozna vyznamné zavislou na rychlosti zkousky.
Jedno z méla experimentalnich méfeni tykajici se permeability ILT bylo prove-
deno Adolphem et al. (Adolph et al., 1997), ktery stanovil permeabilitu trombu

pomoci Darcyho zakona:
k= 4Q—h . (3.21)

Td?AP

Q |[m3/s] predstavuje pritok tekutiny pres tloustku h vzorku, d je jeho primér
a AP je hydrostaticky tlak odpovidajici pgH s hustotou kapaliny p, gravita¢ni
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konstantou g a vyskou sloupce tekutiny H nad vzorkem (Adolph et al., 1997).
Experimentalni méteni ukazalo, ze trombus vykazuje propustné chovani s perme-
abilitou k& = 0.9 4 0.54mm*/N - s. To je hodnota cca o 3 Fady vys&i nez u cévni
stény, takze lze predpokladat, zZe tekutina a malé molekuly se siti drobnych kanalki
mohou do jisté miry $ifit po tloustce trombu (Adolph et al., 1997), coZ korespon-
duje s jiz zminénymi fakty. Na tomto misté je nutno podotknout, Ze je potieba
intenzivnéjsiho vyzkumu v této oblasti, jelikoz je velmi mélo publikovanych praci

zabyvajicich se poroelastickymi vlastnostmi trombu i jeho stlacitelnosti.

3.4.1 Intraluminalni trombus — zhodnoceni

V porovnani se sténou AAA trpi ur¢ovani mechanickych vlastnosti intraluminéal-
niho trombu zasadnim nedostatkem experimentalnich dat z dvouosych zkousek,

které by predstavovaly adekvatni vstupy pro mozné konstitutivni modely. Tento

N

vvvvvv

totiz zasadné projevuje proménlivost struktury ILT (viz. §2.4), kterd v nékterych
pripadech znemoziuje mechanické zkousky ILT.

Podivame-li se na vyse uvedené vysledky, je ponékud obtiZzné je mezi sebou
srovnévat, jelikoZ autofi pracuji s riznymi koncepty napéti (Cauchyho x 1.Piola—
Kirchhoffovo, vzajemny ptrepocet neni z publikovanych dat mozny, jelikoz se jedna
o stlacitelny material) a také rozdilnymi zpusoby mechanickych zkousek (zejména
jednoosa x dvouosa tahova zkouska). Nicméné jsem tato data sumarizoval do

tab. 3.14 a spole¢né s prezentovanou reSersni studii lze ucinit nasledujici zavéry:

a) Z doposud publikovanych dat se jevi, ze ILT vykazuje izotropni chovani s malou
nelinearitou deformacné-napétové zavislosti. Tedy pro jeho konstitutivni mo-
delovani muzeme pouzit izotropni fenomenologicky model (napf. Ogdenova
typu). Dokud nebudeme mit k dispozici tdaje o jeho struktufe (z analyzy
obrazu, napi. PLM), je pouzivani strukturniho modelu materidlu bezpied-
métné. Dosavadni experimenty ani neukazuji potifebu studovat smérovou struk-

turu jednotlivych komponent ILT.

b) Pevnost a modul pruznosti ILT v tahu klesa se vzdalenosti od lumenu v du-

sledku degradace jeho struktury (se starim ILT).

¢) Stejné jako u stény AAA i u ILT plati, Ze pouZitelné fenomenologické modely
nejsou schopny predikovat odezvu v biaxidlnim rezimu na zakladé dat z jedno-

osych zkousek.
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d) Mechanick4 separace trombu na jednotlivé vrstvy je velmi subjektivni zaleZi-
tosti, jelikoz jednotlivé vrstvy do sebe postupné prechéazeji. V navaznosti na
bod b) z toho plyne, 7ze korektnéjsi by bylo stanovovat jeho vlastnosti vzhledem

ke vzdéalenosti od lumenu.

e) Obdobné jako u stény tepny by se hodnoty materialovych konstant mély urco-

vat ze vSech mérenych dat soucasné.

f) Otéazka permeability ILT neni stale jesté jasné zodpovézena.
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TABULKA 3.14: Shrnuti publikovanych hodnot mechanickych vlastnosti ILT

(vSechny v kPa).

Autor Vrstva ILT Smér maxIT Pevnost Modul pruznosti
Di Martino et al. (1998)* - S 85 131
L A 540 520
Wang et al. (2001)*# © 570 540
M A 330 300
) 270 220
. - A 230
ande Geest et al. (2006a)#
Vande Geest et al. (2006a) L o 510
Hinnen et al. (2007)* 37
L 156
Gasser et al. (2008)*# M ) 92
Ab 48
L 1,5
Ashton et al. (2009)? M 2,5
Ab 19,3
A 206
L © 189
Tong et al. (2011)# M A 145
© 137
A 102
Ab © 108
A 290
L © 196
Tong et al. (2013)1# M A 158
© 143
A 105
Ab S) 110
L A 121 9,3
© 100 8,3
O’Leary et al. (2014)™# M A 95 8,2
S) 95 8
A 68 6,5
Ab S) 65 6,4
L — lumindlni vrstva, M — medialni vrstva, Ab — abluminalni vrstva, ,,— bez rozliSent,

mazIT — maximalni inkrementalni tuhost, ©® — obvodovy smér, A — axialni smér
* jednoosa tahova zkouska, ' biaxialni tahova zkouska,  tlakova-smykova zkouska,

¥ 1.Piolla-Kirchhoffovo napéti, # Cauchyho napéti
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Publikac¢éni ¢innost

4.1 Komentare k publikovanym pracim

Doposud jsem se autorsky podilel na Sesti ¢lancich v odbornych ¢asopisech. Z né-
kterych ¢lanki jiz bylo v tomto pojednani ¢erpano, nicméné bych se jim v dalsim

textu rad vénoval podrobnéji a specifikoval sviij podil na nich.

Importance of material model in wall stress prediction in abdominal
aortic aneurysms  Polzer et al. (2013¢)

Prvni z téchto ¢lanki se zabyval vlivem modelu materidlu na napéti ve sténé
AAA. Zde se nam podafilo propojit modely geometrie vychazejici z CT-A snimku
konkrétnich pacienti (patient-specific) s materidlovymi parametry, které byly ro-
vnéz stanoveny z experimentalnich dat z biaxidlnich zkousek aneurysmatické stény
piimo téchto pacientu. Vysledna pole napéti byla porovnana s rozlozenim napéti
u modeli, které pocitaly s materidlovymi parametry uvadénymi v literatuie. U-
kézali jsme, Ze typ pouzitého konstitutivniho modelu vyrazné ovliviiuje rozlozeni
napéti ve sténé AAA. Zatimco konstitutivni modely pouzivajici prumérna data
z dvouosych tahovych zkousek dévaji celkové stejnd pole napéti jako patient-
specific modely, materidlové modely zalozené na jednoosych zkouskadch nadho-
dnocuji napéti ve sténé v priméru o 30 kPa. Mym piispévkem v této publikaci
byla experimentalni ¢ast — biaxidlni tahové zkousky na vzorcich AAA a nésledné
zpracovani a vyhodnoceni méteni, na jejichz zékladé jsme ziskali potfebna patient-

specific data pro zvoleny konstitutivni 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 druha publikace, které jsem spoluautorem, se vztahuje ke konstitu-
tivnimu modelovani a to strukturnimu konstitutivnimu modelu Martufi-Gasser
a validaci jeho schopnosti predikovat dvouosou odezvu arteridlni stény. Mechanické
parametry pochazejici z biaxidlnich zkousek byly doplnény strukturnimi parame-
try z analyzy obrazu (pomoci PLM). Pouzity konstitutivni model velmi dobie
popisuje biaxialni chovani praseci aorty (R* = 0,95 £ 0,03). Zaroveii byly zkou-
méany i jeho prediktivni vlastnosti. Testovani predikce bylo zaloZeno na otazce,
zda data z jediného biaxialniho testovaciho protokolu (u. : u, = 2 : 1 nebo
Ue © Uy = D : 1) jsou pouzitelnd pro stanoveni vSech materidlovych parametri
pouzitého modelu. A dale, zda model s témito konstantami je schopen popsat
deformacné-napétovou odezvu pro zbyvajici ¢tyii testovaci protokoly. Arteridlni
sténa je uvazovana, ze je slozena ze dvou vrstev — medie a adventicie, pficemz
kazda vrstva ma svij konstitutivni model materidlu, tedy cely model stény mize
byt oznacen jako dvouvrstvy. Z provedeného srovnéni vyslo, Ze referenc¢ni testo-
vaci protokol u, : u, = 2 : 1 ma lepsf prediktivni vlastnosti (R? = 0,92 + 0,04).
Z toho lze usuzovat, Ze dvouvrstvy model materidlu doplnény redlnymi mikro-
histologickymi daty, mtize tspésné piedvidat makroskopické nelinearni vlastnosti
aortalni stény i z omezeného rozsahu mechanickych zkousek. Pti pripravé tohoto
¢lanku jsem mél na starosti mechanické testovani prasecich aort a zpracovani dat

pro urc¢ovani materidlovych parametri a validaci modelu.

Analysis of accuracy of biaxial tests based on their computational si-
mulations  Slazansky et al. (2016)

Ve svétle vyse uvedeného se objevila otdzka, jakym zptsobem ovliviiuji urcité
parametry experimentti ve dvouosé napjatosti, pro niz neni zkouska normali-
zovana, presnost dosazenych vysledka (samotna metodika testovani mékkych tkani
je popsana dale, viz §5). K nalezeni odpovédi byla vytvorena studie zalozena
na kone¢noprvkové simulaci experimentii, kterd se zamérila na nésledujici aspe-
kty: zptsob uchyceni vzorku, pocet mist uchyceni, velikost upinacich elementt
(tloustka hacka, sitka svorek), rozméry vzorku, protokol testovani a také ma-
teridl vzorku. Vysledky numerické analyzy byly porovnany s experimentalnim
méfenim, které jsem uskutec¢nil na vzorcich prasecich aort, pfi¢emz jsme mimo jiné
porovnavali ndmi pouzivany zptusob uchyceni vzorki pomoci svorek s postupem
pouzivanym na jinych pracovistich, kde jsou vyuzivany héacky. Z publikovanych

vysledki miizeme konstatovat, ze ac¢koliv mezi zptsoby uchyceni (hacky xsvorky)
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existuji statisticky vyznamné rozdily, tak pti vhodné volbé poc¢tu a rozméri upi-
nacich prvki mohou oba pristupy poskytnout relevantni experimentalni data pro

jakékoliv mékké tkané.

Influence of mesh density on calculated extreme stresses in aortic aneu-
rysms Man et al. (2016)

S rozvojem vypoctové a zobrazovaci techniky nastal i vyvoj trovné modelovani
aneurysmat. Od jednoduchych 2D modeli ptes idealizované tvary az k patient-
specific modelim, coz bylo také doprovazeno rozvojem pouzivanych modeli ma-
teridlu. Zejména pro vypoctové modelovani aneurysmat je specifické, ze ¢im ne-
linearnéjsi material pouzijeme, tim obdrzime vétsi gradient napéti po tloustce
stény. Velikost gradientu zavisi na pouzitém modelu materidlu a také na poctu
elementt po tloustce stény. Tyto tdaje nebyvaji ve vétsiné praci uvadény. Védomi
si téchto fakti jsme publikovali ,pilotni studii, ve které jsme se zabyvali vlivem
hustoty sité na maximalni napéti ve sténé aneurysmatu. Na c¢tyfech redlnych
AAA jsem vySetfoval vliv po¢tu elementi po tloustce stény na rozlozeni napéti,
pricemz byl také bran v potaz ruzny konstitutivni model materidlu a zahrnuti
nebo naopak pominuti vlivu zbytkové napjatosti. Pocet elementi po tloustce
mé vzdy podstatny vliv, pro jakykoliv konstitutivni model materidlu. Podstat-
néjsim zavérem ovsem bylo zjisténi, ze bez zahrnuti zbytkového napéti se v né-
kterych piipadech nepodafilo obdrzet vysledky nezavislé na siti (poc¢tu elementu
pres tloustku), zatimco s uvazovanim zbytkové napjatosti tento problém nenastal
v dusledku vyrazné mensiho gradientu napéti po tloustce stény. Nicméné je
potfeba konstatovat, 7ze pro maly pocet vySetifovanych piipadil nelze zatim po-

dat zadné obecné doporuceni pro pocet elementi po tloustce stény.

Predictive capabilities of various constitutive models for arterial tissue
Schroeder et al. (2017)

Ve vypoc¢tovém modelovani je volba vhodného konstitutivhiho modelu ma-
terialu naprosto zasadni pro obdrzeni realistickych vysledki, ptficemz zejména u
modelovani arteridlnich tkadni mize byt obtizné zvolit model materidlu nejvice
odpovidajici skutecnosti. O pouzitelnosti daného modelu miize v tomto piipadé ro-
zhodnout jeho schopnost popsat a také predpovédét deformacéné-napétovou odezvu
pri jednoosém a dvouosém zatézovani a to bylo také cilem této studie. Na 14 vzor-
cich prasecich aort byly provedeny jednoosé a dvouosé tahové zkousky, piicemz

naméiena data slouzila pro validaci ¢tyf konstitutivnich modeli materialu (HGO



Kapitola 4. Publikacni ¢innost 40

model, model zaloZeny na zobecnéném strukturnim tenzoru — GST, Four-Fiber-
Family model - FFF a Microfiber model). Nejprve byla zvlast fitovana data z je-
dnoosych a dvouosych tahovych zkousek vSsemi modely a byly porovnavany jejich
popisné vlastnosti. V druhém kroku byla ovéfovana jejich schopnost predikce. Ta
probihala dvoustupiiové. Nejprve byly nafitoviny materidlové parametry z 5 bi-
axialnich tahovych zkousek a nasledné byla vyhodnocena predikce pro jednoosou
odezvu v obou smérech. Poté byl cely postup zopakovan, pouze v obraceném
poradi — tedy na zékladé tdaju z jednoosé zkousky byly predpovidiny odezvy
v 5 biaxialnich testovacich rezimech. Popisné vlastnosti v§ech porovnavanych mo-
delt byly vyborné, nicméné z publikovanych vysledki je patrné, ze HGO model
a GST model nejsou schopné smysluplné predpovédét biaxialni odezvu z uniaxial-
nich experimentélnich dat. Nejrobustnéjsi predikéni schopnosti z porovnavanych
modeli ukédzal FFF model. Na této préaci jsem se podilel, provedenim ¢asti expe-

rimentalntho méfeni a popisu metodiky testovani.

Impact of isotropic constitutive descriptions on the predicted peak wall
stress in abdominal aortic aneurysms Man et al. (2018)

V této praci jsem cCastecné vychézel z problematiky, na kterou jsme narazili
pii vypocétovém modelovani u predchozi publikace (Man et al., 2016), kdy vypoc-
tové casy u nékterych patient-specific modelt byly prilis velké nebo vypoctova
tloha nebyla dokoncena v disledku prili§ velkych nelinearit. Ve svétle tohoto
jsme vytvorili studii, kde jsem na idealizovanych a patient-specific modelech ge-
ometrie AAA porovnéval vliv péti rozdilnych izotropickych konstitutivnich mode-
li materidlu stény AAA. Modely materidlu odpovidaly redlnému nelinearnimu
chovani, uméle (pii mensich deformacich) zpeviiujicimu nelinedrnimu pribéhu
nebo nepfirozenému velmi tuhému a témér linedrnimu popisu deformacéné-napéto-
vé zavislosti stény AAA. Na zékladé uverejnénych vysledkit muzeme konstatovat,
ze pokud ve vypoctovém modelovani AAA pouzijeme kvalitativné podobny ne-
linearni konstitutivni model, s nizkou pocatecni tuhosti a se zpevnénim v prubéhu
deformace, tak se pii vyhodnocovani maximalniho napéti ve sténé (PWS) nedo-
pustime vyrazné nepiesnosti. Takovéto vyuziti uméle zpeviujictho modelu mize
zkratit vypoctovy ¢as az o 30%, aniz by doglo k zdsadnim zménam v PWS. Naopak
tomu uméle tuhy, témeér linedrni model materidlu miize vyrazné podhodnotit PWS

a neni tedy vérohodny pro vypocet napéti ve sténé AAA.



Kapitola 5

Zkousky mechanickych vlastnosti

arterialnich tkani

Tato kapitola je vénovana rozsifenému popisu metodiky a praktickych aspekti
tykajicich se mechanického testovani tkani tepen. Shrnuje problematiku experi-
mentlt z pohledu vysledki celého tymu, s odliSenim mého vlastniho podilu od
prace ostatnich spolupracovnikii. Vysledky a postup jsme tspésné publikovali
v odbornych ¢asopisech (Polzer et al., 2013¢, 2015), zatimco praktické zkuSenosti
spojené s testovanim jsem prezentoval na konferenci ESB 2015 v Praze.

Pro popis mechanickych vlastnosti hyperelastickych materiali jsou jednoosé
zkousky nedostacujici, jelikoz nedokdZou dostatecné pokryt Sirokou oblast mo-
znych deformac¢né—napétovych stavi v mékké tkani tepen. Presnost pouzivaného
vypoc¢tového modelu tepny silné zavisi na pouzitém modelu materidlu a jeho
predikéni schopnosti, ktera je obzvlast u fenomenologickych modelu obecné §patna.
Z tohoto divodu je potieba jednoosé zkousky doplnit zkouskami dvouosymi a prave

jim bude vénovan dalsi text.

5.1 Metodika testovani

5.1.1 Popis zafizeni

Mechanické zkousky jsou provadény na dvouosém experimentalnim zafizeni (Ca-
mea s.r.o., CZ, viz obr. 5.1 a), které bylo touto firmou vyvinuto ve spolupraci
s nasim ustavem. Jeho konstrukce je podobna nékterym komerénim zatizenim pro

biaxialni tahové zkousky. Mechanicky posuv je realizovan pomoci dvou symetric-
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OBR. 5.1: Experimentalni zafizeni Camea pro dvouosou tahovou zkousku: a)
celkovy pohled, b) horni pohled, ¢) detailni zabér uchyceného vzorku s markery
a sklenénym krytem.

kych linearnich krokovych motort, nad nimiz je umistén plastovy kryt s nadrzi na
fyziologicky roztok. Oblast vzorku je shora snimana pomoci kamery s CCD ¢ipem
a rozlisenim 0,02 mm/pixel.

Pro uchyceni vzorku pouzivame specialni svorky s vyménitelnymi pruzinami,
které umozinuji prizpusobit sevieni celisti aktualné testovanému vzorku. Systém
svorek a pruzin s riznymi tuhostmi ndm umoziuje nejen bezpecné a velmi rychlé
upnuti a odepnuti testovaného vzorku, ale také moznost testovani mékkych tkani
s velmi odliSnymi vlastnostmi — od pomérné pevnych prasecich aort, pres tkan
AAA az po velmi mékkou tkan ILT. Prestoze svorky nam svou velikosti nedovoluji
pro dostupné rozméry tkani AAA (obvykle 18 mm x 18 mm) pouziti vice nez dvou
svorek na hranu, je presnost ziskanych deformac¢né—napétovych kiivek srovnatelna
s presnosti pii pouziti vyssiho po¢tu upinacich prvka (3-5 hacka) (Polzer et al.,
2013c, Slazansky et al., 2016).

Mechanické zkousky se realizuji v lazni, temperované na pozadovanou teplotu

(bézné 37 £ 0,5 °C'), pficemz Etvercovy vzorek je uchycen na kazdé strané dvéma
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svorkami (obr. 5.1 ¢). Po upnuti vzorku svorkami je pfes nadrz umistén sklenény
kryt (obr. 5.1 b). Pro zaznamenéani sily béhem zkousky je experimentalni zafizeni
vybaveno tenzometrickymi hlavami PW4MC3 (HBM, GmbH) s maximalnim do-

volenym zatizenim do 20 N.

,

5.1.2 Upravy experimentalniho zarizeni a rozsireni stava-

*.

jiciho vybaveni

Puvodni experimentalni zafizeni doznalo v pribéhu poslednich let nékolika zmén.
V prvnim provedeni byla plastova nadrz bezodtokova, tudiz po ukonceni testovani
musely byt nejprve odejmuty snimaci hlavy a nasledné i samotna nadrz. Zejména
kvili vyssi bezpecnosti a snadnéjsi manipulaci béhem vypousténi a ¢isténi nadrze,
jsem navrhl novy plastovy kryt s odtokovym ventilem. V navaznosti na novou
nadrz bylo potieba provést také ipravy na vodicich trnech a vahadlech pro tenzo-

metrické hlavy, které jsem taktéz navrhoval.

OBR. 5.2: Pohled na vysekivaci noze pro pfipravu vzorkl na jednoosou tahovou
zkousku. Odstupiiovano dle §itky kréku a) 8 mm; b) 4 mm a c¢) 2 mm.

Soucasné s vyse popsanou apravou celého zafizeni se nam jevilo jako naprosto
logické pridat k dvouosym tahovym zkouskdm jako bézny standard i zkousku je-
dnoosou'. S ohledem na snadnost p¥ipravy a stejny tvar vzorki, jsem na zakladé
navrhu svého Skolitele specialisty Ing. Polzera, vytvoril vykresovou dokumentaci
pro vyrobu vysekévacich nozii pro jednoosé tahové zkousky (obr. 5.2). V §5.1.1
bylo uvedeno, ze pro dvouosé tahové zkousky jsou pouzivany tizké svorky podobné

peanu (obr. 5.3 a). Siika jejich celisti je pouze 2 mm, coz pro jednoosé tahové

!Jeding pii ni je totiz moZné urfovat pevnost zkouSenych materiala, protoze p¥i dvouosé
zkou§ce dochézi ke koncentraci napéti a pfedéasnému poruseni v rozich vzorku.
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zkousky na vzorcich s irsi lopatkou (obr. 5.2 a, b) neni idealni. Navic pii jedno-
osych zkouskach na veprovych aortach dochazelo k vysmeknuti vzorku ze svorek
jesté pred jeho pretrzenim. Z tohoto divodu bylo potifeba modifikovat svorky
pro jednoosou tahovou zkousku. Pfi upravé jsem vychéazel z pivodniho navrhu a
své §ifce. Jelikoz pii prvnich testech dochazelo k vysmeknuti vzorku z celisti pred
dosazenim pozadovaného protazeni, bylo jesté nutné doplnit tyto svorky silnéjsimi

pruzinami. Kone¢ni podoba svorky se silnéjsi pruzinou je na obr. 5.3 b.

OBR. 5.3: a) Detail svorky pro biaxidlni zkougky, b) celkovy pohled na svorku
pro jednoosou tahovou zkousku, c¢) externi vyhfivaci lazei pro vzorky béhem
jejich zpracovani.

K dalsim dpravam, které pozitivné ovlivnily presnost méreni, patii bezes-
poru jiz zminény sklenény kryt (obr. 5.4 a) navrzeny Ing. Skacelem. Tento piik-
lop je umistén nad vzorkem a jeho spodni ¢ast spociva pod hladinou. Timto
se nam podarilo eliminovat nejen vlnéni vzniklé pohybem vahadel se svorkami,
ale také tukové skvrny a fragmenty tkani plujicich po hlading (obr. 5.4b). Ty
mohly pii priichodu pies snimanou oblast vnaset Sum do snimki a zplisobovat tak
nepfesnosti ve vyhodnocovani pretvoreni ze zaznamenavanych obrazi. K posled-
nimu doplnéni stavajictho experimentélniho zafizeni patii samostatna vyhfivana
lazenn (obr. 5.3 ¢), diky které muZeme uchovavat vzorky tkani pfed méfenim pii

pozadované teploté. Ta byla taktéz vytvorena Ing. Skacelem.
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OBR. 5.4: a) Detail experimentéalniho zafizeni s umisténym sklenénym krytem.
b) Snimek stény AAA se zvyraznénymi plovoucimi objekty.

5.1.3 Priprava vzorku

V nésledujicich odstavcich shrnuji své nékolikaleté praktické zkuSenosti z mecha-
nickych zkousek mékkych tkani — lidskych i prasecich. Ptiprava téchto vzorki mé
jista specifika, ktera bych zde rad uvedl. Pro vét$i nédzornost je rozdélim podle
typt zkousené tkané, pricemz vétsi pozornost bude vénovana vzorkiim pro dvouosé
zkousky.

Zacatkem je dobré pfipomenout, ze zkoumana tkan nesmi oschnout. Z tohoto
divodu jsou vSechny vzorky pred testovanim i tkan, se kterou se momentalné
nepracuje, udrzovany ve vyhfivané lazni s fyziologickym roztokem (37 + 0,5 °C)
(obr. 5.3¢)).

a) Prasedi aorta

Nejprve musi byt praseci aorta podélné rozstfihnuta na strané, zpravidla od-
stupuji arteriae intercostales posteriores (resp. arteriae lumbales) vuseku a.
abdominalis. Z vnéjsi strany aorty se nachazi vazivova tkan, kterou je potieba
pfed vyseknutim vzorku odstranit. 7Z vnitini strany je tkan hladka (endotel) a
nevyzaduje tudiz zadné mechanické zasahy. 7 takto pfipravené tkané je poté
pomoci raznice vyseknut ¢tvercovy vzorek (18 mm x 18 mm)? pro biaxil-
ni tahovou zkousku, piipadné vzorek ve tvaru dvojité lopatky pro jednoosou
zkousku za pouziti pfislusného vysekavactho noze (obr. 5.2), v pozadovaném
sméru. U ¢tvercového vzorku je nasledné je v pravém dolnim rohu lihovym
popisovacem oznacena anatomicka orientace vzorku, stejné jako idealni pozice

svorek po obvodu (obr. 5.5 a).

2Tento rozmér vzorku byl optimalizovan numerickym modelovinim a odpovidd miniméalni
velikosti vzorku, ktery dokdZe u naSeho zafizeni poskytnout vysledky s nejlepsi dosaZzitelnou
piesnosti.
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b) Sténa AAA

Podivame-li se na sténu AAA (obr. 5.5b), vSimneme si jiz na prvni pohled
fady odliSnosti v porovnani s prasec¢i aortou. Neziidka byva na vnitin{ strané
stény AAA trombus, ktery se musi v prvnim kroku od stény opatrné oddélit,
aby jej bylo mozno pouzit pro samostatné testovani. Nasledné je potteba jeho
zbytky ze stény jemné seSkrabnout skalpelem. V oblasti rozhrani mezi sténou a
trombem (na vnitini strané tepny) se mizou navic vyskytovat aterosklerotické
platy. Pokud nejsou pfili§ soudrzné se sténou, mizou byt odstranény obdobnym
zpusobem jako zbytky trombu. V opa¢ném piipadé jsou ponechany na vzorku.
7 vnéjsi strany aorty je spolecné s vazivovou tkani odpreparovana také tukova
tkan a pripadné odbocujici tepny tak, aby nebyla poskozena samotnd sténa.
Jakmile je tkan takto pripravena, miuze byt vyseknut vzorek pro dvouosou
pfipadné jednoosou tahovou zkousku, na némz je oznaCen anatomicky smér a

pozice svorek.

¢) ILT

V predchozim odstavci bylo zminéno, Ze spole¢né s cévni sténou ¢asto z odbéru
tkané pii operaci AAA obdrzime také intraluminalni trombus®. Mimo samotné
struktury ILT je v porovnani se sténou AAA hlavnim rozdilem jeho tloustka.

Ta se pohybuje od jednotek az k desitkdim milimetri. Po oddéleni trombu od

30dbér vzorki cévnich tkani byl provadén v ramei projektu GACR a byl schvalen etickou
komisi Fakultni nemocnice u sv. Anny v Brné, referenc¢ni ¢islo 49V /2010.
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OBR. 5.5: Typické vzorky pro biaxialni tahovou zkousku. a) Prasedi aorta s
oznacenou anatomickou orientaci, pozic{ svorek a markery ve stfedové oblasti;
b) Aneurysmatickd sténa s naznacenou hranici vyseknutého vzorku.
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stény je zméiena jeho celkova tloustka a pak je podélné roziezan na jednotli-
vé vrstvy. Pokud je mi znamo, neexistuje v tomto bodé zatim zadné pevné
pravidlo, jak vést jednotlivé fezy. Pfi separaci vrstev postupuji od luminélni
strany k abluminalni, pficemz se snazim o piiblizné stejnou tloustku fezi, pii-
padné vyuzivam hranic mezi jednotlivymi stadii trombu, pokud jsou na vzorku
viditelné. 7Z kazdé takto oddélené vrstvy je porizen pozadovany vzorek a za-
znamenana jak jeho tloustka, tak i vzdalenost jeho vnitini plochy od lumenu —
vnitini plochou je myS$lena ta strana vzorku, kterad je nejblize lumenu. Déle je
poznacena jeho anatomické orientace a pozice svorek stejné, jako v predchéze-

jicich pripadech.

5.1.4 Metodika testovani cévnich tkani

Postup pfi dvouosych zkouskach je ve své podstaté stejny pro vSechny vysSe uve-
dené tkané. Vzorek je nejprve uchycen do testovaciho zafizeni a predcyklovan
rychlosti posuvu 0,333 mm.s~! a posuvem odpovidajicimu ekvibiaxialnimu reZimu
(tab. 5.1), dokud neni splnéna podminka maximalniho rozdilu v métenych silach
mezi dvéma bezprostiedné nasledujicimi cykly (< 0,02 N). Této hranice je vétsi-
nou dosazeno mezi 5. az 10. testovacim cyklem. S ohledem na to, Ze béhem
predcyklovani dochézelo k ¢astému poruseni vzorku, neprovidime u vzorku ILT
predcyklovani. Mimo nastaveni maximalnich posuvi je dilezitym doporucenym
omezenim maximalni sila, které mtize byt béhem testovani dosazeno, aniz by doslo
k poruseni vzorku. U praseci aorty byla tato hodnota experimentalné stanovena
na 15 N, u aneurysmatické tkané a trombu na 6 N.

Po pfedcyklovani je vzorek odepnut, polozen mezi dvé laboratorni sklicka
a je zméfena jeho tloustka pomoci digitdlniho tloustkoméru v péti mistech jeho
stfedové oblasti. Prilozené sklicko spolecné s velmi malym piitlacnym tlakem
1,0 £ 0,1 kPa umoziuji vyrovnani vzorku, zabranuji vtlaceni indentoru do tkané
a tim zajistuji optiméalni reprodukovatelnost méieni.

Néasledné jsou na vzorek ve stfedové oblasti umistény markery pro sledovani
pretvoreni (obr. 5.5 a). Takto pfipraveny vzorek je poté opét piichycen svorkami,
pres nadrz je umistén sklenény piiklop a na vzorek je aplikovano predepnuti silou
0,1 N*. Tim je dosaZena dostate¢na rovinnost vzorku a eliminuje se vliv p¥ipad-
nych ohybovych efekti. V této konfiguraci je taktéz pofizen referen¢ni snimek.
Samotné testovani probihd v péti zatézovacich protokolech (tab. 5.1), pfitemz
pred kazdym typem zatézovaciho protokolu dojde k predcyklovani v odpovida-

jicim moédu, dokud opét neni splnéna podminka maximéalni odchylky mezi dvéma

4Mensi hodnota piedpnuti neni pro nase testovaci zaifzeni pouzitelna, protoze u mensich sil
dochézi k vyraznému vlivu tieni v ¢epech na vahadlech a svorkich a méfeni nejsou opakovatelné.
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po sobé jdoucimi cykly. Hodnoty posuvii v jednotlivych rezimech jsou nastaveny
tak, aby celkovy posuv u (u = \/u?+ u2) odpovidal posuvu v ekvibiaxidlnim

rezimu a pozadovanému procentu deformace z idedlniho rozméru vzorku.

Rezim testovani Ue @ Ug 22U Uy DUe : Uy U & 2Ug  Ue : DUg
Prasedi aorta  POSUY 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
5 posuv X [mm] 3,6 4,6 5,0 2,3 1,0
Sténa AAA posuv y [mm] 3,6 2,3 1,0 4.6 5,0
T 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: Nastaveni posuvi pro prasedi aortu, aneurysmatickou sténu a
ILT. Index ¢ oznacuje obvodovy smér, ¢ axidlni smér. Osa z odpovida ob-
vodovému sméru na tepné, zatimco osa y je totozna s axidlnim smérem.

Na tomto misté je vhodné zminit nékterd omezeni vySe uvedeného ptistupu.

Veskera testovani probihaji v protokolech fizenych posuvy (piipadné silou) a sou-
¢asna koncepce nam neumoziuje protokol fizeny pretvorenim, ktery vyzaduje zpét-
novazebnou smycku zaloZzenou na okamzitém vyhodnocovani pfetvoreni. DalSim
moznym omezenim jsou krokové motory, jejichz technické parametry nedovoluji
vy$si presnost fizeni zatézovaciho procesu.
Zavérem je nutno podotknout, ze skutec¢nosti, kterd v soucasné dobé asi nejvice
ovliviiuje presnost vysledku, je kvalita a kontrast markerti. S ohledem na tento
fakt prosly markery urcitym vyvojem a pravé jemu je vénovana nasledujici ¢ast
§5.1.5.

5.1.5 Specifika testovani tkini AAA

Spravné stanoveni deformace pomoci optickych metod je zévislé na presném urceni
polohy sledovaného objektu, v nasem p¥ipadé markerii. Tento fakt se stal markant-
nim se zac¢atkem mechanickych zkousek lidskych aort. Oproti velmi hladké a ho-
mogenni struktute endotelu praseci aorty (obr. 5.6 a) vykazuje poskozena sténa
AAA (obr. 5.6 b) zna¢né rozdily ve struktute povrchu, ale také kontrastu a kvalité
markertu. To se odrazi zejména na piesnosti detekce markeri, kterd muze byt za-
tizena vyraznym Sumem zpisobenym deformaci markert a v nékterych piipadech
miuze tato automatickd detekce dokonce selhat vlivem zachyceni tmavych skvrn
na samotném povrchu tkané namisto samotnych markert.

Ukézky obdrzenych kiivek napéti—protazeni pro praseci aortu a sténu AAA,
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OBR. 5.6: Krivky napéti-protazeni ziskané z ekvibiaxidlni tahové zkousky.
Razeno zleva: prasedi aorta, sténa AAA s markery vyznafenymi barvivem pfimo
na vzorek, sténa AAA s markery ze Spendliki.

testovanych za stejnych podminek s pouzitim markerti umisténych piimo na po-
vrch tkané, jsou znazornény na (obr. 5.6 a, respektive obr. 5.6b). Jiz na prvni
pohled je patrné, 7ze zatimco pro praseci aortu jsou markery vytvofené lihovym
popisovacem dostacujici, pro sténu aneurysmatické aorty je tento typ markeri v
disledku velkého Sumu takika nepouzitelny. Z tohoto duvodu byly pro sténu i ILT
pavodni markery umisténé pfimo na tkan nahrazeny tenkymi $pendliky (¢ 0,5 mm)
s plastovou ploskou, na niz je umistén referencni bod (obr. 5.6 ¢). Timto feSenim
byl vyznamnym zpusobem zlepsen kontrast markeri a jejich detekce, jelikoz nyni
nezavisi na struktuie tkané, coz se odrazi i v ziskané kiivce napéti—protazeni
(obr. 5.6 ¢), kterda jiZz neni zatiZena tak vyraznym Sumem. Soucasné také dochézi
k primérovani deformace po tloustce a je tak eliminovan vliv mozného rozdil-
ného posuvu jednotlivych vrstev aorty (oproti uchyceni pomoci hacku je zatizeni
svorkami prenaSeno jen na povrchové vrstvy vzorku). Podstatnou nevyhodou
pouzivani §pendlikovych markeru je fakt, Ze jsou nachylné na naklanéni, coz musi
byt v co nejvétsi mozné mite vylouceno operatorem. I pies veskerou snahu pfi
umistovani markert jsme museli od tohoto zpisobu upustit, jelikoz efekty zpi-
sobené nakldnénim markeri nebyly zanedbatelné. Vratili jsme se tedy k umisténi
markeru pifimo na tkadn. Puvodni koncepci ¢tyf tecek jsem zkusil nahradit nane-
senim kontrastniho nastiiku (paternu) na cely vzorek. V soucasné dobé porovna-

vame dva zptsoby tvorby paternu:

a) Tmavy patern

Tento zpiisob je technologicky velmi jednoduchy, jelikoz nepotfebuje zadny
mezikrok. Na oc¢isténé a lehce povrchové osusené tkani je akrylovym sprejem
pfimo vytvofen tmavy patern (obr. 5.7a) a po kratkém zaschnuti je vzorek

pripraven k testovani.
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b) Svétly patern

Na rozdil od predchoziho zptisobu je potieba nejprve provést “barevnou ho-
mogenizaci” povrchu tkané. Potiebné ztmaveni docilime ponofenim vzorku do
roztoku toluidinové modii po dobu pfiblizné jedné minuty. Na osuSeném vzorku

je nasledné vytvoren bily patern lihovym popisovatem na sklo (obr. 5.7b). Po

kratkém zaschnuti paternu je vzorek pfipraven k testovani.

OBR. 5.7: a) Tmavy patern na sténé AAA vytvofeny akrylovym sprejem.
b) Svétly patern vytvofeny lihovym popisovacem na vzorku stény AAA.

Ktery z téchto dvou uvedenych ptistupt je vhodnéjsi, je prozatim pfedmétem
dalstho zkouméani. 7 dosavadnich vysledkii se zda, 7e oba ptistupy si jsou rovno-
cenné. S namocenim celého vzorku do barviva ovSem vyvstava otazka, zda pouzi-
vané barvivo neznemozni nésledné histologické zpracovani zkoumanych vzorki,
¢imz bychom ztratili moznost ziskat informace o struktuie tkané. I toto je pred-

métem pokracujiciho vyzkumu.

5.2 Vyhodnoceni méreni

Po ukonceni méfeni je k dispozici soubor snimki, ktery odpovida piislusSnému
testovacimu protokolu véetné okamzitych hodnot méfenych zatézovacich sil v obou
smérech F., F,. Poc¢ate¢ni rozméry vzorku L, v axidlnim a L. v obvodovém sméru
jsou stanoveny na zakladé pixelové velikosti z referen¢niho snimku, pofizeného
pred zacatkem testovani. Tloustka Ty je stanovena jako primér z naméirenych

hodnot po pfedcyklovani vzorku.
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Protazeni a vSechny komponenty deformacniho tenzoru jsou nasledné vyho-
dnoceny ze zaznamenanych snimkii za pouziti softwaru Tibixus (UMTMB, Brno).

Prvni Piola—Kirchhoffovo napéti v axidlnim o, respektive v obvodovém o, sméru:

F, F.
;7 Oc = ’
L,T

(5.1)

je nasledné dopocitano v makru programu MATLAB (MathWorks, 2012b, USA)).

7 modelového vyobrazeni pribéhu zatézovacich protokolii na praseci aorté
(obr. 5.8) je patrné, ze uvedenym nastavenim (tab. 5.1) jsme schopni pokryt
vétsinu zatizeni, kterd mohou v aorté nastat. Tudiz tak ziskdvame adekvatni

vstupy do konstitutivnich modeli. Podivame-li se detailné&ji na obr. 5.8a) muzeme
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OBR. 5.8: Znéazornéni zatézovacich protokoli pro prase¢i aortu v soufadnicich:
a) pomérnych protazeni A v obvodovém a axialnim sméru, b) smluvnich napéti
v obvodovém a axidlnim sméru.

si povSimnout, zZe pomérnad protazeni nevychazeji z nulovych hodnot. To je za-
pii¢inéno poc¢ateénim predepnutim vzorku potiebnym pro jeho vyrovnani®. Tento
jev je mnohem vice patrny u tkani s niz$i pocatecni tuhosti, kde malé zmény
v silach zpisobuji vétsi protazeni vzorku.

Zavérecnym krokem ve zpracovani méteni je stanoveni materidlovych konstant
pro pozadovany konstitutivni model materidlu. Z obr. 5.8 je ziejmé, Ze posuvy
fizeny testovaci protokol neni schopen zajistit proporcionalitu ani v protazenich
ani v napétich. To znemoznuje fitovani modelu ve vétsiné komercnich konec¢no-
prvkovych programii, napt. ANSYSu, tudiz je nutné pouzit vhodny program
(napt. Hyperfit®, vytvoreny Ing. Skacelem na UMTMB), ktery dokiZe postihnout

prakticky libovolnou trajektorii zatézovani. Pii pouziti takového programu se ale

5To stejné plati i pro silu (resp. napéti), coZ o viem neni p¥i daném rozliSeni grafu tak patrné.
Swww.hyperfit.wz.cz
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tato zdanliva nevyhoda méni naopak v pfednost, protoze plati, Ze ¢im je rozlozeni
experimentalnich dat v prostoru daném souradnicemi pretvofeni rovnomérnéjsi,
tim je lepsi kvalita fitu a soucasné se také zlepsuje predikéni schopnost pouzitého

konstitutivniho modelu.



Kapitola 6
Vysledky experimenti

Tato kapitola bude rozdélena do dvou tématickych celki, ve kterych budou prezen-
tovany experimentalni vysledky z mechanickych zkousek ILT a poté vzorku pra-
seCich aort vystavenych ucinkim elastazy.

Veskeré mechanické zkousky byly uskuteénény v laboratoii UMTMB na ex-

perimentalnim zafizeni, které bylo popsano v §5.1.1.

6.1 Mechanické zkousky ILT

Jak bylo zminéno v §3.4.1, v dostupné literatuie dosud nebylo publikovano piilis
mnoho experimentalnich dat ze dvouosych zkousek ILT. Ve svétle tohoto faktu se
nam jevilo jako vyznamné zabyvat se touto tématikou a pokusit se tak rozsitit
momentalni stav naseho poznani. Hlavnim cilem bylo pokusit se ziskat na zékladé
mechanickych zkouSek parametry zvoleného konstitutivniho modelu materidlu a

stanovit mez pevnosti, oboji v zavislosti na vzdalenosti od lumenu.

6.1.1 Ziskani a priprava vzorki

Soubor vzorku ILT pochazi celkem od 28 pacienti (19 muzui, 9 Zen), ktefi pod-
stoupili elektivni operaci AAA a jejichz zakladni tdaje jsou shrnuty v tab. 6.1.
Mechanické vlastnosti byly na vzorcich stanovovany z tahovych zkousek a veskeré
testovani se uskutecnilo do 4 hodin po ziskdni vzorku béhem operace. Vzorky
tkané byly po odebrani uchovany ve fyziologickém roztoku o teploté (3740,5 °C').
Celkové bylo takto nashromazdéno 25 vzorkii pro biaxidlni tahovou zkousku a

97 vzorkil pro urceni pevnosti v tahu. Naklddani se vzorky cévnich tkani bylo

23
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schvaleno etickou komisi Fakultni nemocnice u sv. Anny v Brné, referenc¢ni ¢islo
49V /2010.

U kazdého zkoumaného vzorku trombu byla zaznamenana jeho celkova tlou-
Stka, rozmeéry, stru¢ny popis struktury a piipadné také porizena fotografie. Poté
byl vzorek rozdélen dle aktuélni dispozice na vrstvy (viz §6.2.2) a byla zapsana

vzdalenost vnitini plochy kazdého vzorku od lumenu.

TABULKA 6.1: Piehled zékladnich tidaji o pacientech.

od do prumér 4+ SD Median

Vék 64 84 72,4+£5,0 73
Pramér AAA [mm]| 44 90 60,6+ 11,1 57
Tloustka ILT [mm)| 4,8 41  15,94+9,9 12
Klinicky nalez Ano Ne Byvali kuraci
Hypertenze 26 2 -
HLPf 17 11 -
CHOPNTf 10 18 -
Kutak 11 5 12

TZvysena hladina krevnich tuku
ftChronicka obstrukéni plicni nemoc

6.1.2 Mechanické zkousky

Soubor vzorki pro biaxialni tahovou zkousku (n = 25) pochazel od 18 pacienti,
vzorky pro stanoveni pevnosti v tahu (n = 97) byly od 28 pacienti. U vSech vzorki
byla zaznamenana celkova tloustka ILT, vzdalenost od lumenu a u vzorki pro je-
dnoosou pevnost byla dale poznaena jejich orientace (axialni, obvodovy smér).
Prubéh testovani byl detailnéji popsan v §5.1.4, na tomto misté jenom pfipomenu,
7e dvouosé zkousky probihaly v posuvy fizenych testovacich protokolech s nasta-
venim uvedenym v tab. 5.1 a pro vyhodnoceni deformace bylo pouzito markerii ve
formé tecek i tmavého paternu.

Vzorky pro jednoosou pevnost v tahu byly vyseknuty z jednotlivych vrstev
pomoci vysekavaciho noze (obr. 5.2 ¢), s typickymi rozméry 30 mm x 4 mm a nomi-
nélni sitkou kréku 2 mm. Nasledné byla poznamenéna jejich anatomické orientace
a zmérena jejich tloustka ve tiech stFfedovych bodech kréku, stejnym zpusobem jako
u ¢tvercového vzorku. Po té byl vzorek uchycen svorkami v testovacim zafizeni
s respektovanim os pfistroje a anatomické orientace vzorku (osa = — obvodovy

smér, osa y — axialni smér). Na takto uchyceném vzorku bylo aplikovano pocate¢ni
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predpnuti (0,1 N) potfebné pro jeho vyrovnani. Po dosaZeni pozadovaného predp-
nuti byl pofizen referencni snimek. Ke stanoveni meze pevnosti bylo pouZzito po-
suvem fizeného protokolu s rychlosti posuvu 0,333 m/s a experiment byl ukon¢en

pii dosazeni maximalni sily pfed porusenim vzorku.

6.1.3 Vyhodnoceni méreni ILT

U vsSech vzorku byla urcovana jejich vzdéalenost od lumenu jako soucet zmétrené
vzdalenosti odseparované vrstvy a poloviny tloustky vzorku. U jednoosych taho-
vych zkouSek byla stanovena maximalni pevnost v tahu o,,,, ve smyslu 1. PK

napéti nasledovné:

Fmam
maxr — 5 6.1
e = 12 1)

kde F,,.: oznaCuje maximéalni dosazenou silu pred pietrzenim vzorku a Sy je
pocatecni prifez vzorku.

Experimentalni data z dvouosych zkouSek byla vyhodnocena v programu
Tibixus (UMTMB, Brno), pficemz 1. PK-napéti bylo na zakladé piedpokladu
o homogenni napjatosti po priufezu dopoc¢itano ze vztahu rov. 5.1. K urceni ma-
teridlovych parametri ILT byl pouzit software Hyperfit (www.hyperfit.wz.cz). Pro
fitovani materidlovych parametri byly pro porovnéani zvoleny dva modely materi-

alu uvadéné v literatufe:
a) SEDF popsana modelem Yeoh druhého fadu (rov. 3.19)

U =ci(I; — 3) + co(I; — 3)% (6.2)

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

3

T=c) (M-1). (6.3)

=1

Podrobnéjsi popis celé metodiky vyhodnoceni je zminén v §6.1.3. Statistické
analyzy byly zpracovany v programu MiniTab (15.1.1, Minitab Inc.,USA.) a byla
u nich uvazovana hladina statistické vyznamnosti o = 0.05, coz znamena, ze rozdil

mezi testovanymi soubory povazujeme za statisticky vyznamny, pokud je p < 0.05.
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6.1.4 Vysledky tahovych zkousSek
Jednoosa pevnost v tahu

Na obr. 6.1 jsou pro vSechny testované vzorky vykresleny nameéfené pevnosti

spolené se vzdalenosti od lumenu (rozdéleno dle anatomické orientace).
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OBR. 6.1: Pevnosti ILT pro vSechny vzorky v zavislosti na vzdalenosti od lu-
menu.

Pro vystihnuti trendu byly vS§echny zmérené hodnoty rozdéleny do ¢tyt skupin
dle vzdalenosti od lumenu a s respektovanim anatomické orientace. Pro kazdou
skupinu byl poté stanoven medidn a interkvartilni rozptyl jak pro vzdélenost od
lumenu — Ny azias tak 1 pro maximalni pevnost, pfi¢emz zpracované hodnoty jsou
uvedeny v tab. 6.2.

Jelikoz je na ILT velmi ¢asto nahlizeno jako na izotropni material, byla pro
porovnani vytvofena tab. 6.3, kde jsou vzdalenosti a pevnosti rozdéleny stejnym

zpusobem jako v pfedchozim piipadé, ovSsem bez rozliSeni anatomické orientace.

Biaxialni tahova zkouska

Také u dvouosych tahovych zkousek byl hledan vztah mezi naristajici vzdalenosti
od lumenu a zménou mechanickych vlastnosti. Obdobné jako v pfedchozim pfii-
padé byla i experimentalni data z dvouosych tahovych zkousek rozcélenéna do
tii skupin dle vzdalenosti od lumenu (h), pficemz délici hodnotou byla zvolena

primérné tloustka vSech vzorka (t = 3,4 mm). Na takto roz¢lenéném datovém
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TABULKA 6.2: Rozdéleni naméfenych maximalnich pevnosti ILT a vzdalenosti
od lumenu do jednotlivych skupin s uvazovanim anatomické orientace.

Vzdalenost heire [mm] Ocire |kPa| hagiar [mm] Oazial |KPa]
od lumenu Median (Qo25 + Qo) Medidn (Qo25 + Qo)
0-9 mm 0,8 67,4 0,9 61,8
(061,00 (281 +995) (07=10 (330 = 8L9)
9 4 mm 2,9 38,2 3,1 60,2
(25 = 38) (37,3 +488) (28 +35) (438 = 72,3)
PP, 5.0 37.0 4,6 39,7
(43 = 52) (305 +433) (45 = 54) (22,9 = 58,6)
75 27.6 77 33,1

Gmm=vice 6105 (21,1 =380) (64 +108) (25,1 = 38,9)

circ — obvodovy smér, axial — axialni smér.

souboru byly vypoc¢teny moduly tuhosti v pocatecni a koncové oblasti deformacneé-
napétové kiivky pro kazdy vzorek a anatomicky smér. Pro vyhodnocovéani byl v
navaznosti na diive publikované vysledky ekvibiaxialni testovaci rezim (u, : uy). Z
téchto modulil tuhosti byl stanoven medidn a spole¢né s interkvartilnim rozptylem
jsou tyto hodnoty uvedeny v tab. 6.5.

Mimo jiz zminénych modula byly jednotlivé skupiny fitovany dvéma vyse uve-
denymi konstitutivnimi modely materialu a statisticky popis (median a interkvar-
tilni rozptyl) jejich jednotlivych parametra je spoleéné se vzdalenosti od lumenu
uveden v tab. 6.4 a tab. 6.6. Pro doplnéni byl proveden statisticky popis mater-
idlovych parametrii pro oba modely, aniz by u nich byla zohlednéna vzdalenost
vzorku od lumenu tab. 6.7.
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TABULKA 6.7: Statisticky popis jednotlivych konstant ziskanych z fitovani ex-
perimentélnich dat pro uvazované typy materidlu pro vSechny vzorky bez ro-
zliSen{ vzdélenosti od lumenu.

Parametry Median (Qg 25 =+ Qo.75) R? []
c10 7,19 (5,08 = 8,17) 0,68
Model Yeoh C20 0,22 (0 + 2,58) (0,58 + 0,77)
11 0,22 (0 + 0,62)
a 0 (0 = 0)
1 5,3 (2,5 + 8,73) 0,75
Ogden model s 5,29 (3,25 + 8,15) (0,56 + 0,86)
15 31,26 (0 + 125,41)
a 0,07 (0 = 0,24)

6.1.5 Interpretace a zhodnoceni vysledki, limitace
Maximalni pevnost v tahu

Vysledné hodnoty dosazenych maximéalnich pevnosti ILT uvedenych v tab. 6.2
a tab. 6.3 ukazuji, 7e s pribyvajici vzdalenosti od lumenu dochazi k pomérné k
vyraznému poklesu maximélni pevnosti ILT v obou smérech. Pfi porovnani ne-
jbliz8i a nejvzdalenéjsi oblasti od lumenu je tento pokles na 6 mm vzdalenosti
priblizné polovicni.

Celkovy trend tohoto poklesu maximélnich pevnosti s piibyvajici vzdélenosti
od lumenu taktéz odpovida vysledktim jinych autori uvedenym v tab. 3.14. Pokud
bychom porovnéavali konkrétni hodnoty, blizim se svymi vysledky préaci (Di Martino
et al.,, 1998). Pro srovnani s ostatnimi autory uvedenymi v tab. 3.14 potifebujeme v
prvé fadé sjednotit koncepce napéti. K tomu miize dopomoci pomérné jednoduchy
myslenkovy konstrukt, kdy Cachyho napéti z tab. 6.2 respektive tab. 6.3 vyna-
sobime pomérnym protazenim A = 1,5. Tato hodnota je ¢isté ilustrativni a
odpovida piiblizné maximéalnimu moznému protazeni uniaxidlnich vzorkit. Po
tomto kroku je jiz vice zietelna kvalitativni podobnost s vysledky (Gasser et al.,
2008), zatimco v porovnani s praci (Wang et al., 2001) jsou moje vysledky asi
pétindsobné mensi a oproti (O’Leary et al., 20141) zase p¥iblizné devétkrat vetsi.

Samoziejmé pokud bych mél k dispozici idaj o skute¢ném protazeni, mélo by
takovéto porovnani vétsi vypovidajici hodnotu, stejné tak by se daly porovnavat i
maximalni inkrementalni tuhosti. Tohoto nedostatku jsem si védom a v nasledu-

jicich provadénych méfenich bude pribéh deformace jiz zaznamenavan.
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Biaxialni tahova zkouska

Pti porovnani pocatecnich a koncovych moduli tuhosti tab. 6.5 nenajdeme pro
vSechny hodnoty jednozna¢ny spoleé¢ny trend. Nicméné v navaznosti nejen na
predchozi ¢ast, byla experimentilni data fitovana na dva modely materidlu, je-
jichz parametry spoleéné s mirou kvality fitu (R?) a zohlednénim vzdélenosti od
lumenu jsou uvedeny v tab. 6.4 a tab. 6.6. Ten stejny postup jsem zopakoval
jesté jednou, ovsem bez uvazovani vzdalenosti od lumenu a vysledné materidlové
parametry jsou zapsany v tab. 6.7. Mizeme si povSimnout, Ze model Ogden posti-
huje deforma¢né-napétovou odezvu o néco lépe nez model Yeoh. Pii porovnani s
hodnotami v tab. 6.6 ovSem vidime, Ze rozdélenim ILT na jednotlivé vrstvy pies-
nost fitovani vyrazné nezlepsime.

Pomérné nizkd hodnota presnosti mize mit pri¢inu v fadé jevi. Zakladnim
je velky rozptyl vysledki, dany zfejmé tim, ze kazdy odebrany trombus ma jinou
strukturu. Dal$im muze byt fakt, Ze jsme neméli zadné praktické zkuSenosti, at
uz se jednalo o pripravu vzorkiu, kontrast markeri nebo o strukturu ILT, ktera si
mimo jiné vyzadala vyrazné poddajnéjsi pruziny pro uchyceni (viz §5.1).

Déale bych chtél zminit, Ze pii pripravé vzorki se mohou vyskytnout nék-
teré aspekty, které je potieba uvést. Jako nejvice problematicka se mi v pribéhu
testovani jevi separace trombu na jednotlivé vzorky. Je totiz pomérné obtizné za-
jistit stejnou tloustku po celém prufezu vzorku, zejména u vzorkii pro dvouosou
tahovou zkousku. Tento fakt mohl jistym zpusobem ovlivnit mérené deformacné-
napétové charakteristiky, minimalné tim, Ze prufez vzorki a tudiz i napéti nebylo
po pruiezu homogenni. To by se naptiklad dalo vyfesit vyrobou vhodného uni-
verzalntho pripravku pro fezani trombu na potrebné platy.

Jako dalsi pomérné obtiznou ¢ast vidim métfeni mechanickych vlastnosti ablu-
minélni vrstvy ILT. V tomto pifipadé mam na mysli tu ¢ast, kterd primo dosedé na
sténu aorty, p¥ipadné je v jejim nejbliz§im okoli (~ 3 mm). Tato vrstva je totiZ v
naprosté vétsiné pripadi nesoudrzna nebo zna¢né porusend a pro vytvoreni vzorku
pro jednoosou nebo dvouosou tahovou zkousku nepouzitelna. Doposud se mi nepo-
datilo najit néjaky spoleény ukazatel, ktery by mohl uz dopfedu naznacit miru
nekonzistentnosti této vrstvy. Domnivam se, Ze v disledku degradac¢nich prote-
olytickych procesi je kompaktnost této vrstvy velmi nizka, stejné tak jako spojeni
mezi ILT a sténou aorty. Takze pfi roztiznuti stény a ILT béhem operace dojde k
vyraznému naruseni této ,kirehké* rovnovihy a samovolnému lokadlnimu oddéleni
trombu od stény. Zékladem pro formulaci této domnénky se stalo vlastni po-
zorovani a fotodokumentace pii elektivnich operacich a néasledném odbéru vzorku
AAA. Ve svétle vySe uvedeného se domnivam, 7e by se tento fakt mél zohlednit i

do vypoctového modelu, naptiklad snizenim tuhostnich parametri této vrstvy ILT
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nebo volbou jiného nez svazaného kontaktu mezi sténou a trombem. Stanoveni

miry takovéhoto snizeni si nicméné vyzaduje dalstho pozorovani.

6.2 Vliv elastazy na zménu mechanickych vlast-

nosti praseci aorty

6.2.1 Motivace

Jednim z vyznamnych omezeni pro klinickou pouzitelnost vypoc¢tovych modela
predikce ruptury AAA je nemoZnost jejich ovéreni (validace) u realnych pacienti.
Vytvofeni AAA u animalniho modelového objektu by umoznilo simulovat rup-
turu a tim ovéfit jak droven tlaku, tak i lokalizaci ruptury predikovanou pomoci
vypoctového modelu a tim urychlit jeho klinické vyuziti. Protoze podle poslednich
poznatku je vznik a vyvoj AAA dan postupnou degradaci a ubytkem elastinu ve
sténé aorty (White, 1994), prvnim krokem v tomto sméru by mélo byt ovéfeni, zda
jsme schopni uméle vytvofit AAA u pokusného zvifete, tedy zménit mechanické
vlastnosti zdravé aorty tak, aby se blizily vlastnostem stény AAA. Jelikoz elastin
i kolagen tvoii komplexni prostorovou strukturu, je potieba vyuzit vhodného bio-
chemického pisobeni k jejich separaci, napf. enzymatické proteolytické procesy.
Nejcastéji je k tomu pouzivana kolagendza (rozkladajici kolagen) a elastdza (rozk-
ladajici elastin).

Ve zdravé cévni sténé jsou vySe uvedené protedzy (elastiza a kolagendza)
spole¢né s MMPs (metalloproteindzami) pitomny v latentni podobé a k jejich akti-
vaci dochazi az vétsinou v dusledku poskozeni stény, genetickymi zménami, zanéty
nebo jinym onemocnénim. Jejich zvySend pfitomnost byla také zjisténa v aneurys-
matické tkani (§2.3), kde jsou pravé zodpovédné za postupnou degradaci kolagen-
ové a elastinové matrice a nasledny rist vyduté. Leukocyty, které produkuji speci-
fické enzymy MMP-9 a elastazu, byly mimo sténu identifikovany i uvnit¥ trombu
(Kazi et al., 2005). Pravé jejich vysoka koncentrace ve sténé aneurysmatu vedla k
myslence vytvofit pomoci enzymatického piisobeni tkai podobnou AAA in vivo'
(Coutard et al., 2010) nebo in vitro.

ITento zptisob miize byt oviem ponékud diskutabilni, jelikoz u pokusnych zvifat dochazi
ke ztraté elastinu v disledku enzymatického piisobeni v fadech tydnt. To je oviem v rozporu
s rustem AAA, kterd trva v fadech roki. Rychly ubytek elastinu nemiiZze byt plné nahrazen
kolagenem. To se miuZze projevit jednak v deforma¢né&mnapéfovém chovani arteridlni stény, ale
také ve struktuie ILT, ktery bude v celém svém objemu tvofen pfevazné ,Cerstvym® trombem s
prevazujicim podilem krevnich bunék.
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Tkéni upravenou in wvitro se zabyvala fada vyzkumnych tymu, z nichZz bych
chtél uvést zejména t¥i nasledujici. Gundiah et al. (Gundiah et al., 2013) provedl
na prasecCich aortach vystavenych uc¢inkim kolagenazy a elastazy ekvibiaxialni
tahové zkousky, pficemz u vzorkti méacenych v elastdze pozorovali vyrazné defor-
madni zpevnéni. Naproti tomu publikovali Weisbecker et al. (Weisbecker et al.,
2013) studii, kde mé elastaza zmékéujici ué¢inek na deformaénénapétovou kiivku.
Tento vyzkum byl ovsem uskute¢nén na vzorcich lidskych hrudnich aort — z pitev,
na kterych byly provedeny jednoosé tahové zkousky. Posledni zde uvedené studie
byla predstavena Chow et al. (Chow et al., 2013), kde na praseich aortach vys-
tavenych pusobeni elastazy pozorovali nejprve deformacni zmékdceni, které s narts-
tajici dobou piisobeni elastazy piechazelo do deformacniho zpevnéni.

Na zékladé téchto t¥i praci a urc¢itého rozporu mezi nimi, jsme se rozhodli
uskutecnit vlastni pilotni experimentalni vySetieni vlivu elastazy na mechanické
vlastnosti prasec¢i aorty’. Hlavnim cilem bylo nalezeni optimalni koncentrace
elastazy, spolecné s dobou expozice, pii které bude dosazeno tkané, ktera se
bude mechanicky chovat podobné jako tkan AAA (s nizkou pocateéni tuhosti a
s vyraznym deforma¢nim zpevnénim). Na zakladé téchto vysledku, by bylo poté
mozné vytvaret pokusné vzorky s odezvou blizkou AAA a vylepSovat tak doposud

provadénéd méreni.

6.2.2 Priprava vzorki

Pro prvotni studii bylo pouzito ¢tyr, ptiblizné 20 ¢m dlouhych, tsekil praseci
aorty, které byly ziskdny z mistnich jatek a uchovany v mraznicce pti teploté
—18°C. Pred testovanim byly pozvolna rozmrazeny ve fyziologickém roztoku pfi
pokojové teploté (~ 20°C). Po odseparovani piebyte¢né tukové a pojivové tkané
byl z kazdého aortalniho segmentu vyseknut jeden vzorek pro dvouosou tahovou
zkousku, piiblizné ve stejné vzdalenosti (~ 5 cm) od aortalniho oblouku. Dale
byla oznacena jejich anatomicka orientace a kviuli zamezeni dehydratace byly ptre-

chovavany ve fyziologickém roztoku vyhiivaném na 37°C.

6.2.3 Osetreni elastidzou

Pro postupnou degradaci vzorku aort byl pouzit 5 U/ml kultiva¢ni roztok praseci
pankreatické elastazy typu I (Sigma-Aldrich, CZ) a fyziologického roztoku (0,9%

2Ucinek kolagenazy nebyl do tohoto experimentu zahrnut, protoze v poskozené tkani AAA
dochézi zejména k tbytku elastinu a jeho nahrazovani kolagennimi vladkny.
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NaCl)?. V roztoku elastazy byly vzorky udrzovany pii teploté 37°C po dobu 12 h
(Time 1), 15 h (Time 2) a 24 h (Time 3), poté vyjmuty a pfed kazdym testovanim

ustéleny ve fyziologickém roztoku.

6.2.4 Dvouosa tahova zkouska

Kazdy vzorek byl nejprve predcyklovan v proporcionalnim testovacim protokolu
Ue @ Ug, S posuvy odpovidajicimi 35% deformace z idealniho rozméru vzorku, s
omezenim maximéalni dovolené sily na 8 N a poc¢ate¢nim predepnutim vzorku 0,1 N.
Poté byl vzorek polozen mezi dvé laboratorni sklicka a byla zméfena jeho tloustka
v péti mistech ve stfedové oblasti pomoci digitdlniho tloustkoméru. Vysledna
hodnota je prumérem z namérenych hodnot. Po predcyklovani a urceni tloustky
byly vzorky otestovany ve tiech proporcionalnich testovacich rezimech u. : ug,
U, : Ug & U : 2u,. Tento vychozi stav je dale oznacovan jako Time 0. Popsana
metodika experimentu byla zachovéana i v nasledujicich ¢asech (Time 1, Time 2 a
Time 3).

S ohledem na fakt, ze béhem piisobeni elastazy dochézi k naruseni povrchu

vzorku, byly na vzorcich testovany nasledujici 3 druhy paternu:

a) Ctyfi tecky — vytvorené lihovym popisovacem (viz obr. 5.5 a).
b) tmavy patern — kontrastni néstiik akrylovym sprejem (viz obr. 5.7 a).

¢) plastoveé terciky — ¢erné plastové markery (hrana ~ 1,5 mm, tloustka 0,5 mm)
nalepené minimalnim mnozstvim kyanoakrylatového lepidla na povrch vzorku,

uspoiadané stejné jako v prvnim bodé.

Pted zacatkem celého méteni byly ,jizolované* markery vytvoteny od kazdého typu
po jednom, zatimco kontrastni patern byl na vzorcich dvou. Po prvnim vyjmuti
vzorki z lazné (+12 hod — Time 1) doslo ke smyti barvenych markert, tudiz
byly nahrazeny plastikovymi terc¢iky. Na jednom vzorku zistal ptivodni patern.
V case +15 hod (Time 2) byly plastové markery dolepeny i na posledni vzorek.

Obdobné jako u ILT (§6.1.3) bylo 1.PK—napéti vypo¢itano z rovnice rov. 5.1

a dale byly vykresleny deformac¢né-napétové kiivky pro jednotlivé ¢asy i vzorky.

3V souladu s praci Weisbecker et al. (Weishecker et al., 2013) nebyl do 14zné piidan trypsin
pro zamezeni rozkladu proteoglykant a mozného ovlivnéni kolagenem.
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6.2.5 Vliv elastazy — vysledky
6.2.5.1 Zmeéna rozméri v pribéhu enzymatického plsobeni

Jak jiz bylo naznaceno, dochéazi v disledku piisobeni elastazy k zédsadnim struk-
turnim zménédm. Kvantitativné lze tyto zmény pozorovat i pouhym okem, jelikoz
dochazi k prechodu pevné struktury vzorku do struktury podobné hustému gelu.
U neosetfenych aort se tloustka vzorkia pohybovala od 1,92 do 2,14 mm (pramér
2,05 + 0,086 mm), zatimco s piibyvajici dobou expozice jejich tloustka klesala jak
je patrno na obr. 6.2. Toto postupné ,roztékani® vzorku mélo za nasledek taktéz
pozvolny narist délkovych rozméri vzorki, coz se nejvice projevilo po 24 hodi-
nach (tab. 6.8).

Tloustky vzorku - primér (min, max)
2.40

2.10

tloustky (mm)

1.20
0 3 6 9 12 15 18 21 24

Cas (h)

OBR. 6.2: Znazornéni pribéhu zmén tloustky vzorkt v disledku piisobeni
elastézy v jednotlivych casech.

6.2.5.2 Deformaéng-nap&tové kiivky a moduly pruznosti

Namérena data byla vyhodnocena, dle jiz diive uvedeného postupu (§5.2) a pro

kazdy vzorek byla vykreslena deforma¢né-napétova zavislost. Ackoliv byly vzorky
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testovany v rtznych proporciondlnich testovacich rezimech (2u. : ug;u. @ 2u,),
budou zde pro diskutovany pouze vysledky z ekvibiaxialniho testovaciho rezimu
(ue : ug), jelikoz vyse uvedeni autofi publikovali také pouze ekvibiaxialni experi-
mentalni data. Prubéhy naméienych deformacné-napétovych zavislosti z naseho
testovani jsou vykresleny na obr. 6.3 a budou detailnéji diskutoviny v nasledu-
jici ¢asti. Ke kvantifikaci zmén mechanickych vlastnosti mezi stanovenymi fazemi
degradace elastinu byl zvolen pocatecni a koncovy inkrementalni tuhosti, jenz je
definovany sklonem deformac¢né-napétové kiivky v pozadované oblasti. Pro kazdy
smér byl vypocéten median, chybové tsecky v piislusnych grafech obr. 6.4 pred-

stavuji maximalni respektive minimalni dosazené hodnoty.

6.2.6 Diskuze k vysledkiim a limitace

V této predbézné studii byly vzorky prasecich aort vystaveny, ve tiech ¢asovych
odstupech, ac¢inktm elastazy k postihnuti priabéhu zmén jejich mechanickych vlast-
nosti. Z uskutecnénych méreni lze usuzovat, ze vlivem degradace elastinu dochazi
k narastu délkovych rozméri vzorkia v obvodovém i axidlnim sméru, zatimco
tloustka vzorki klesa.

Pocatecnim nebo také referenénim stavem je oznacen cas Time 0. Prubéhy
deformacné-napétovych zavislosti (obr. 6.3a) pokryvaji v prostoru pomérné tizkou
oblast, lze konstatovat, ze vSechny posuzované vzorky mély podobné mechanické
vlastnosti v obou anatomickych smérech, protoze ani poc¢atecni ani koncové inkre-
mentalni moduly se od sebe statisticky vyznamné nelisi. Ze statistického zpracov-
ani modula tuhosti pro ¢asy Time 1 a Time 2 vyplyva, Ze moduly jsou na sobé

statisticky nezavislé.

Zavérecné testovani bylo provedeno v ¢ase Time 3 (+24hod) (obr. 6.3d).
7 deformacné-napétovych zavislosti je pomérné jednoznac¢né ziejmé, ze zkoumané

vzorky maji podobné mechanické vlastnosti jako aneurysmaticka tkan, tedy nizkou

TABULKA 6.8: Prumérné hodnoty (£SD) délek hran vzorkd v zavislosti na dobé
plsoben{ elastazy.

Lo cire (mm) Lo azial (mm)
Time 0 17,2 +£0,26 18,14+0,21
Time 1 17,4+ 0,56 18,2 +£0,38
Time 2 17,7 40,51 18,5+ 0, 38
Time 3 21,1+ 0,58 25,7 + 2,33

ctre — obvodovy smér, azial — axidlni smér.



Kapitola 6. Vysledky erperimenti 67

Time 0 kg Time 1 (+ 12hod)

250

200 200

150
+

150 —
[+ = .
By o, s *
s 22 * ‘e
o 8 Spil Ua:Ue-cire o) :‘? 7o : ,".
100 +5p01_Ua:Uc-axial H * g -.‘:
8 5p02 Ua:le-circ i =
= S5p02 Ua:Uc-axial
50 & 5p03 Ua:Uc-circ
= Sp03 Ua:Uc-axial
a & 5pld_Ua:Uc-circ
Spid_ Ua:Ue-axial
n& -
0,1 0 0. 0,2 03 0.4 0,5 =0,1 0 0,1 Q.2 03 4 0,5
el-] £[-]
] Time 2 (+ 15hod) Time 3 (+ 24hod)
230 250
200 200
+
Sk [
4+ »
150 1% . 150 i
= - . = !
oy + [ ] £
2 : . e, 3
— ™ —_—
.
¥ M © amw
[
H

OBR. 6.3: Pribéhy deforma¢né-napétovych zavislosti v riznych ¢asovych inter-
valech pro proporcionélni testovaci rezim u. : uq.

pocatecni tuhost, ktera s pribyvajicim zatizenim prudce narusta, tedy vyrazné de-
formadni zpevnéni coz potvrzuji i zjisténé pocateéni a koncové moduly. Vysoké
hodnoty pocatecnich modulii nékterych vzorkt ukazuji, Ze se kolagenni vldkna
zapojuji do prenosu zatizeni vyznamné jiz prakticky od nezatiZzeného stavu, zte-
jmeé pozorované zvétSeni rozmeéri vzorku po degradaci elastinu postacuje k jejich
¢asteénému napiimeni. Tento rozdil oproti tkdni AAA muze byt zpiisoben rychlou
degradaci elastinu, jejiz cas je nedostatecny pro tvorbu a remodelaci kolagenu.

Z prubéhu provedeného experimentu bych zde rad uvedl nékolik poznatki.
Co se tyfe otazky pouZitych markeri, (viz §6.2.4) se mi jevi jako nejvhodnéjsi

aplikace plastovych markert primo na tkan, jelikoz si tento typ uchovaval v celém

prubéhu testovani jak sviaj tvar i kontrast. Oproti poc¢ateéni domnénce nebylo
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OBR. 6.4: Zmény pocétecnich a koncovych inkrementalnich modult v zavislosti
pusobeni elastazy pro jednotlivé sméry.

tfeba v prubéhu experimentu ménit pruziny ve svorkach za poddajnéjsi. Acko-
liv se mi podafrilo otestovat vzorky i po 24 hodinach, musim podotknout, 7e tyto
vysledky povazuji spiSe za ilustrativni vzhledem k pozorovanému stavu tkané. Po
tomto case totiz doslo k takovému ,natraveni“ vzorku, ze s nim jakakoliv ma-
nipulace byla velmi obtizna, coz pomérné zna¢né omezovalo piesné stanoveni jak
pocatecnich rozméri, tak i nezatizeného stavu. Toho nebylo prakticky mozno
dosdhnout, jelikoz i pfi nepatrném zatizeni dochézelo ke ,roztékani vzorka. Na
zakladé tohoto i namérenych veli¢in se domnivam, Ze za vySe stanovenych pod-
minek je potfebna doba expozice cca 18 hod. K potvrzeni nebo vyvraceni tohoto
predpokladu je samoziejmé potieba jak dalsiho experimentalniho méfeni, tak i

vétsiho souboru zkoumanych vzorki.
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Shrnuti a budouci prace

7.1 Budouci prace

Domnivam se, 7Ze jsem v této praci blize specifikoval a ujasnil nékteré aspekty
tykajici se problematiky vyuziti experimentti ke zlepSeni rovné konstitutivnich
modeltu tkani AAA. Nicméné je jesté nékolik tkolu, které je potieba dokoncit.
Ve svétle tohoto jsem sestavil nasledujici seznam moznych tukolu, které by mohly

dotvorit celkovy obraz testovani mékkych tkani AAA:

i. Provést dalsi sérii experimentalniho méteni mechanickych vlastnosti ILT ze-
jména na dvouosych vzorcich, doplnéné vysledky z jednoosé tahové zkousky a
pokusit se tak jednoznacné specifikovat vztah mezi mechanickymi vlastnostmi

a vzdalenosti od lumenu.

ii. Uskutec¢nit rozsahlejsi studii vlivu elastazy na mechanickou odezvu stény pra-
se¢i aorty, tedy navazat na uvodni studii uvedenou v této praci a stanovit

potiebny Cas a podminky pro vytvoreni tkané podobné AAA.

7.2 ZAavér

V této praci jsem shrnul své zkuSenosti a poznatky v pribéhu mého Ph.D. stu-
dia tykajici se jak problematiky testovani mékkych tkani, tak i konstitutivniho
modelovani a stru¢ného piehledu fyziologie a patologie stény aorty. Béhem mého

studia se mi podafilo vylepsit stavajici experimentalni zafizeni a také upravit

69
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metodiku testovani mékkych tkani, véetné osvojeni jejich specifik. Af uz se jed-
nalo o vzorky prasecich aort a nebo diky spolupraci s FN u sv. Anny v Brné
o vzorky lidskych tkani AAA. Mimo samotné experimentélni ¢asti jsem se také
vénoval zahrnuti zjisténych poznatki do vypoctového modelovani jak idealnich,
tak 1 patient-specific modelu AAA.

Na tomto misté bych rad zminil jednu limitaci této prace. Jak jiz bylo
diive zminéno v textu, tak béhem elektivni operace AAA jsme ziskavali prevazné
aneurysmatickou sténu a v nékterych piipadech také ILT. Na vzorcich stény byly
provadény nejprve dvouosé tahové zkousky, pozdéji se pridaly jednoosé tahové zk-
ousky. Ackoliv metodika testovani stény AAA uvedend v §5.1.4 je takika totozna s
testovanim prasecich aort, tak se mi doposud nepodarilo u stény AAA dosahnout
podobné piesnosti—kvality fitu jako u prasecich aort nebo u ILT. Z tohoto duvodu
nebyly vysledky z experimentalniho méreni stény AAA v této praci Sifeji prezen-
tovany. Vysvétlenim tohoto faktu muze byt anizotropni chovani stény AAA, ale
také mozné nepiesnd detekce deformace vzorku napt. dusledku Sumu. Nicméné
pro jednoznacné zodpovézeni této otazky je zapotiebi dalstho méreni a vyzkumu
vzorku stény AAA. Cimz bych rozsitil stdvajici seznam budouci prace §7.1.

I pfes toto omezeni vérim, ze vysledky mé priace pomohou jak ke zlepseni
experimentalniho méfeni mékkych tkani, tak i irovné konstitutivniho modelovani

AAA.
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