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ABSTRAKT

Tato bakalaiska prace se zabyva vypoétovym feSenim deformacné-napétovych stavi
vznikajicich Vv idealizované geometrii tepny. Vzhledem ke struktufe stény, je Sni pii feSeni
uvazovano jako s laminatem z vlaknového kompozitu, sloZzeného ze sité elastinu jako matrice
a kolagennich vldken jako vyztuze. Duraz je pfitom kladen na respektovani rozlozeni a
orientace kolagennich vlaken po tloustce stény, jez ma vyrazny vliv na jeji vysledné
mechanické vlastnosti. Chovani tohoto modelu je simulovano pomoci kone¢noprvkového
programu ANSYS. Prace obsahuje také reSersni pojednani o soucasnych hyperelasickych
modelech aorty.

Klicova slova

Sténa aorty, rozlozeni kolagenu, vldknovy kompozit, homogenizace vlastnosti kompozitu,
metoda koneénych prvki, modul pruznosti kolagenu, napéti ve sténé

ABSTRACT

This bachelor's thesis deals with computational solution of stress-strain states arising in
idealized geometry of artery. Based on it's structure, wall is cosidered as a laminate of fiber
rein-forced composite consisting of a network of elastin as a matrix and collagen fibers as
reinforcement. Emphasis is placed on respecting of collagen fibers distribution and orientation
on the thickness of the wall, which has a significant impact on it's mechanical properties. The
behavior of this model is simulated using finite element programme ANSYS. The thesis also
includes a research study of existing hyperelastic models of the aorta.

Keywords

Aorta's wall, collagen distribution, fiber-reinforced composite, homogenization of properties
of composite, finite element method, Young's modulus of collagen, wall stress
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1 UvVoD

Zavazna onemocnéni srdce a cév patii v dnesni dob¢ k nejcastéjSim pricinam ndhlého umrti a
aneuryzma, jinak také vydut tepny, je jednim znich. Aneuryzmata jsou typicka svym
pomalym rastem a témét zadnou symptomatikou, coz dé€la tuto chorobu tolik zékeinou. Lécba
aneuryzmatu ma jediny a jasny cil a to zabranit pfipadné ruptuie (protrzeni) stény. V piipade
diagnostikovani tohoto onemocnéni, je tak pro 1€kare pti rozhodovani o dalsSim postupu 1écby
co nejdetailnéjsi znalost nastalého problému kli¢ova.

V tuto chvili pfichazi na fadu pravé vypoctové modelovani, jejimz cilem je posouzeni
rizika a mista ruptury na zaklad¢é napéti ve sténé. Vytvorenim co nejvérohodnéjsiho modelu
tepny, ktery by zahrnoval vSechny faktory ovliviiujici toto napéti, se v posledni dekadé
zabyvaly tymy biomechanikii po celém svéts, véetnd tymu Ustavu mechaniky téles,
mechatroniky a biomechaniky FSI VUT v Brné. Vyzkum a vyvoj v oblasti simulace chovani
tepny nyni dospél do faze, kdy je pro jeste presnéjsi popis jejiho chovani dilezité pochopeni
jeji struktury.

Sténa tepny predstavuje slozity kompozitni material, majici vrstevnatou strukturu,
pficemz kazdaz vrstev ma odlisné vlastnosti. Tyto vlastnosti jsou v praxi ziskavany
experimentalné, na zakladé mechanickych zkousek tkani cévni stény. Na zaklad¢ téch bylo
zjisténo, ze odezva vzorki z jednotlivych vrstev na vnéjsi zatizeni je pro kazdou vrstvu jina.
Protoze hlavni slozkou nesouci zatiZzeni jsou kolagenni vlakna, tvofici vyztuz stény, v praxi
tato rozdilnd odezva znamend riiznorodé rozprostfeni kolagennich vldken ve sténé. Toto
rozlozeni ma pak vyrazny vliv na vysledné mechanické vlastnosti tepny.

Pied tymy biomechanikd tak nyni stoji vyzva vytvofeni modelu, ktery by toto
rozloZeni co nejlépe respektoval a dal tim 1ékaitim co nejlepsi moznou podporu k 1é¢be.

UMTMB FSI VUT v Brnég 9
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2 LEKARSKE MINIMUM

Jelikoz v této praci pojednavam o tématu, které neni pro strojirenskou praxi bézné, je nutné
uvést piehled zakladnich termind a funkci jednotlivych ¢asti srde¢né cévni soustavy.

2.1 Obéhova soustava krevni

Funkci obéhové soustavy je zajistovat ob¢h krve. Ten je zajiStén stahy srdecni svaloviny.

Krev se potom dale pohybuje v uzaviené cévni soustavé. To znamend, Ze tepny a zily jsou
spojeny kapilarami®. Rozlisujeme dva ob&hové okruhy:

a) Velky télni obéh — zacina v levé srde¢ni komote, odkud je okysli¢ena krev
tepnami rozvadéna do celého téla. Odkyslicena krev je pak pfivadéna zilami do
pravé sin¢ v srdci.

b) Maly plicni obéh — zacina v pravé srde¢ni komote, odkud je odkysli¢end krev
vedena tepnami do plic. Z plic je pfivadéna okysli¢ena krev do levé siné srdeéni.

Oba okruhy se navzajem spojuji v srde¢nich dutinach. [4], [5]
2.1.1 Srdce

Ustiednim organem ob&hového systému je srdce. Je to svalova pumpa skladajici se z pravé a
levé poloviny. Kazda polovina obsahuje siit a komoru s chlopnémi, které zabranuji zpétnému
toku krve.

Srde¢ni cyklus mizeme rozdé€lit na dvé Casti. Systolu, coz je stah svaloviny komor
s vypuzenim krve ze srdce pfi tlaku 16 kPa (systolicky tlak) a diastolu, coz je uvolnéni
svaloviny komor a jejich pInéni krvi pti tlaku 10kPa (diastolicky tlak). [4], [5], [6]
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Obr. 2.1 Pribéh tlaku v aorté, levé sini a levé komoie jednoho srde¢niho cyklu. Prevzato z [10]

! jinak také vlase€nice, je tenkosténnd céva nejmensiho priméru
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2.1.2 Krev

Krev je tekutd tkan, kterd se sklada z krevnich télisek a krevni plazmy a to v poméru 1:1.
Téliska jsou tvoiena z Cervenych krvinek, bilych krvinek a krevnich desti¢ek. Plazma je
tekutou ¢asti krve a jedna se o vodni roztok bilkovin a soli. [4], [5], [6]

2.1.3 Cévy

Pojem cévy zahrnuje tepny, Zily a kapilary. Vzhledem k zaméfeni prace je nadale podstatny
predevsim popis tepen. Ty jsou podle svétlosti stény déleny na tfi zadkladni typy. Tepny
nejmensich primérd nazyvané tepénky. Déle tepny malého a stiedniho priméru oznacované
jako tepny svalového typu. Tieti skupinu pak tvoii tepny velkého praiméru, oznacovany jako
tepny elastického typu. Do této tieti skupiny patii i aorta. [4], [5], [6]

Stavba stény tepny elastického typu

Sténa tepny se sklada ze tii vrstev. Prvni vnitini vrstvou je tunica intima, druhou stfedni
vrstvou je tunica media a tfeti vnéj$i vrstvou je tunica adventilia. Kazd4 z vrstev ma své
specifické vlastnosti.

Volné usporadana kolagenni vlakna

Obvodove usporadana kolagenni vlakna

Svazky kolagennich vlaken
Elastica externa

Elasticka membrana
Elasticka vlakna
Kolagenni vlakna

Hladke svalove bunky
Elastica interna
Endotelova vrstva

Obr. 2.2 Schéma stény aorty. Prevzato z [7]
Tunica intima

Je tvofena vrstvou z endotelovych bunék, které vystylaji vSechny cévy. Pod ni je tenka
subendotelova vazivova vrstvicka a dale elasticka membrana (elastica interna), ktera je
tvofena elastinovymi a kolagennimi vldkny. U zdravého clovéka je intima velice tenka
(100 wm) a jeji vliv na mechanické vlastnosti stény je tak zanedbatelny. [7]

Tunica media

Je silnd, prevazné svalova vrstva. Jeji kostra je tvofena 40 az 60 elastickymi membranami.
Mezi témito membranami prochézeji vlakna hladkych svali, ktera jsou obtoc¢ena kolagennimi
vldkny. Toto v podstaté pruzinové usporadani je vyhodné pro periodicky zplisob naméahani
cévni stény a umoznuje jeji zpétné smrsténi po prichodu tlakové viny, ¢imz také redukuje
mechanické zatizeni srdce. Vzhledem ke sloZeni se media zapojuje do funkce ptedevsim pii
mensich deformacich, a tudiz nese zejména fyziologickou zatéz. [2], [7], [10]
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Obr. 2.3 Struktura tunica media. 1. Kolagen (¢ervend) 2. Elastin (¢ernd) 3. Hladké svalstvo (zluta).
Pievzato z [8]

Tunica adventilia

Od stfedni vrstvy je oddélena dalsi elastickou membranou (elastica externa). Je tvofena
zvlnénymi kolagennimi vlakny, ktera zde nejsou vyraznéji prostoroveé usporaddna a sténu
vyztuzuji. Pii velkych deformacich se tyto vlakna natdhnou, vrstva se stava velmi tuhou a
chrani tim tepnu pied rupturou. Na povrchu tvofi kolagenni vldkna sitovitou strukturu a
spojuji tepnu s okolnimi tkanémi. Ve vétSich tepnach se v adventilii nachazi také soubor
tepének a zilek, oznaCovanych jako vasa vasorum, které privadéji kyslik a ziviny do stény
tepny. [4], [5], [9]

Mechanické vlastnosti tepny

Zakladnim stavebnim prvkem tkané€ jsou hladké svalové bunky a vldkna elastinu a kolagenu.
Mira zastoupeni jednotlivych vldken a jejich prostorové uspofadani vyrazné urcuji vysledné
mechanické vlastnosti. Pro popis mechanického chovani tepny jako celku je dulezité blize
specifikovat vlastnosti jednotlivych slozek, které sténu utvari.

Tab. 2.1 Procentualni zastoupeni kolagenu, elastinu a hladkého svalstva v bfisni ¢asti aorty prasete.
Pievzato z [8]

Kolagen Elastin Hladky sval

Zastoupeni slozky [%] 32 58 10

Kolagen

V tkanich je nejrozsitenéjsi kolagen typu I. Vykazuje vysoké hodnoty pevnosti, ktera je
podminéna jeho trojetézcovou Sroubovicovou strukturou molekul, zpevnénou pii€nymi
vazbami. Tyto molekuly se pak dale spojuji a utvaii fibrily. Sdruzovanim fibril vznika
kolagenni vlakno, jak Ize vidét na obr. 2.4.

Vzhledem ke skute¢nosti, ze samotna kolagenni vldkna vykazuji ortotropni chovani, je
dilezité jejich prostorové uspotfadani. Jak uvadi autofi v praci [2], rozloZeni kolagenu je po
tloust'ce stény anizotropni. Ve vnitinich vrstvach je kolagen soustfedén po obvodu, naopak ve
vngjsi vrstvé se vyskytuje individualné ve formé jednotlivych vldken. Obr. 2.5 znazorfuje
toto rozlozeni. Popisu této orientace a rozlozeni kolagenu ve sténé je v soucasné dob¢ kladena
velka pozornost, jelikoz je dalezitym podkladem pro piesné€jsi vypoctové modelovani stény
aorty, viz kapitola 4.2.

UMTMB FSI VUT v Brnég 12
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o T im trojéroubovice kolagenu

molekula kolagenu

1000 | .
e | SEENEHANNNEREREREEEE  fibrila

L [
~10pm I m@ kolagenni vldkno

Hustota rozlofeni kolagenu [-]

Obr. 2.4 Struktura kolagenniho Obr. 2.5 Rozlozeni kolagenu praseci aorty. Obvodovy smér
vlakna. Prevzato z [26] vlaken odpovida tihlu 90°. Pievzato z [2]

Obr. 2.6 ukazuje deforma¢né-napétovou kiivku kolagennich vlaken, lze ji rozdélit do
tii ¢asti. Pfi malém pretvoreni do 2% dochazi k narovnani ptivodné zvinénych vlaken. Tato
¢ast se nazyva “toe*. Poté se jiz nataZzend vlakna s linedrni zévislosti na napéti protahuji az do
pretvoteni pfiblizné¢ 6%, kde za¢ne dochédzet k poruSovani pti¢nych vazeb. Pii dalSim
zvySovani napéti dochdzi k pfetrzeni. Z tahovych zkousSek pak lze urcit pevnost vldkna
kolagenu, z riznych experimentl autofi prace [24] uvadi pevnosti 10 MPa — 1 GPa. [11]

STRUKTURNI ZMENY

M—r - | Py ——

faze porusovani

NAPETI

elastické chovani

2 3 3 8 10
T PRETVORENI [%)] se————
pocatecni faze "toe"
Obr. 2.6 Ktivka deformace vlakna kolagenu §lachy. Prevzato z [27]
Elastin

Na rozdil od kolagenu je elastin chudy na aminokyselinu, kterd je typicka pro tvorbu pti¢nych
vazeb. To znamena, ze molekuly elastinu nejsou vyraznéji smérove orientovany, tudiz elatin
vykazuje izotropni chovani (Ize vidét na obr. 2.7 a 2.8) a jeho pevnost v tahu je minimalni.

Vyznacéuje se ale znaénym protazenim, az 70%. Tato schopnost velkého protazeni
vyzaduje pro popis jeho mechanickych vlastnosti pouZiti vztahii pro hyperelasticky material?.
Chovani elastinu popsali autofi v praci [12] nasledujicim modelem mérmé energie napjatosti®:

W =cy(I; —3) +c;(I, — 1)? + c,(Ig — 1)? (2.1)

kde 1,1, a I jsou invarianty pravého Cauchy-Greenova tenzoru deformace a ¢y, ¢; a ¢, jsou
materialové parametry.

2 material schopny velkych konenych vratnych deformaci
3 popsano v kapitole 4

UMTMB FSI VUT v Brnég 13
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Hodnota parametru c, byla praimérné 74 kPa, parametru c¢; = 1,18 kPa a parametru
¢, = 0,8 kPa. Vzhledem k nizkym hodnotam parametrii ¢; a ¢, lze druhy a tieti ¢len rovnice

zanedbat a vySe uvedeny vztah prepsat do néasledujici podoby:

Na zakladé experimentu a funkce mérné energie napjatosti rovnice (2.2) byl naméfen
modul pruznosti sité elastinu E = 523 kPa. [12]

a5

spojovaci segment

Obr. 2.7 Struktura elastinu pied a po
zatizeni. Prevzato z [9]

Hladké svalové buiiky

Nachazi se pfedevsim ve stfedni vrstveé tepny a skladaji se z jadra a vlaken aktinu a myosinu.
Ty pak na zékladé¢ chemického, elektrického a mechanického podnétu zajistuji stah svalu
(tzv. aktivni deformace). Jednotlivé buiky jsou fixovany ke Kolagennim vlaknim. Tim
dochazi Kk ptenosu kontrakce mezi jednotlivymi slozkami, ¢imz podstatné ovliviuji
mechanické vlastnosti tepny. Hladka svalovina je zodpovédnd za viskoelastické chovani

tkané. [6], [10]

Uvolnéna buiika hladkého svalu

Aktin-myosinova vlakna

Denzni télisko Tadro

jednoducha molekula elastinu

60

w
(=]
T

Cauchy Stress (kPa)

)
(=3

[
(=]
T

B

0

W =co(l; —3)

* Obvodové zatizeni
® Podélné zatizeni
--- Prolozeno obvodové
— Prolozeno podélné

! 1 |

0.01 0.02 0.03

Green Strain

Obr. 2.8 Vysledky ekvibiaxialni* zkousky sit& elastinu
ukazujici na izotropni chovani. Prevzato z [12]

StaZena buiika hladkého svalu

Aktin-myosinova vldkna

Denzni télisko Jadro

Obr. 2.9 Struktura uvolnéné a stazené hladké svalové bunky. Prevzato z [28]

4 zkouska ve dvouosé rovnomérné napjatosti
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Modelovani aorty jako laminatu s proménnou tuhosti lamin po tloust'ce

Po popisu vlastnosti jednotlivych stavebnich prvku stény aorty miizeme uvést charakteristiky
stény jako celku. [6]

Vlastnosti stény aorty:
» 0odchylky od rota¢ni symetrie jak po strance geometrie tak materidlovych vlastnosti
= vazby pfedstavuje spojeni s okolnim prosttedim, jehoZz vlastnosti jsou velmi riznorodé
» hyperelasticita
= aktivni chovani tkdn¢ — podrazdéni hladké svaloviny
* nenijednoznacné definovany vychozi stav
= zatiZeni tepny:
e zbytkova napjatost
e podélné protazeni
e zatizeni pulzujicim neharmonickym vnitinim tlakem krve
* materidlové charakteristiky:
e nehomogenni struktura cévni stény
e nelinearni zavislost mezi napétim a deformaci
e zavislost mezi napétim a deformaci odliSnou v tahu a tlaku
e viskoelastické chovani — zavislé na Case
e anizotropie — sm¢rova zavislost vlastnosti
e mald objemova stlacitelnost
e zavislost vlastnosti na teploté
e zavislost vlastnosti na historii zatéZovani

e zavislost vlastnosti na véku
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3 AORTA JAKO LAMINAT

Aorta, jak jiz bylo zminéno, je tvofena tfemi vrstvami, které by se v technické praxi mohly
chapat jako jednotlivé laminy kompozitu. Zakladni stavebni jednotkou téchto lamin je
jednosmérovy kompozit. Pokud u takovéhoto kompozitu nastavaji pouze mala ptetvoieni (do
1%), je mozno pouzit model linearn¢ elastického kontinua. Ten je zaloZeny na homogenizaci
vlastnosti kompozitu a umoziuje matematicky popis deformacné-napétovych zavislosti
téchto materialti pomoci dvou az jednadvaceti nezavislych elastickych konstant. [15]

3.1 Zakladni vztahy a pojmy v materialech

Jelikoz budu se sténou aorty pracovat jako s kompozitem, je tfeba blize rozebrat hlavni vztahy
obecné platné v téchto materialech. Cela kapitola je uvedena hlavné pro zavedeni pojmu
ortotropni material, ktery je zdkladnim materidlovym modelem jednosmérovych kompozita.
V tvodu kapitoly budou popsany tenzory napéti a ptetvoteni, které tvoii podklad pro popis
odezvy materidlu na vnéjsi zatizeni.

Tenzor napéti

Vlivem vnéjsiho mechanického zatizeni vznika v télese napjatost. V kazdém bod¢é M télesa je
napjatost urena tenzorem napéti, ktery je reprezentovan nasledujici matici:

011 012 013
] (3.1)

G(M)=[0'21 022 0323
031 03z 033

Protoze plati 0;; = 0j; je matice nap&ti symetricka. 9 slozek napéti se redukuje na 6 a
tenzor napéti mtizeme zapsat jako vektor, ktery mize mit vice tvard:

T _ T
[011, 022, 033, 023, 013, 012]" = [041, 03, 03, 04, 05, 06 |

= [0-11 07,03,T33, T13,T12]T (32)

Tenzor deformace

Pfi zatizeni télesa v ném vznikd nejen napjatost, ale dochazi také k jeho deformaci. Pro

pretvofeni ¢ plati vztah:
1 aui 8u]
= —+ 3.3
EU 2 <ax] + 6xi> ( )

kde i,j = 1,2,3 a u; je slozka posunuti ve sméru i.

Tenzor deformace v libovolném bodé M télesa lze vyjadtit ve tvaru matice:

€11 &12 €13
] (3.4)

e(M)=[€21 €22 &23
€31 &32 €&33

Tenzor deformace je stejn€ jako tenzor nap&ti symetricky &;; = ¢;; a lze ho opét zapsat jako
vektor, ktery milZe nabyvat vice tvarl:

T _ T
(€11 €22, €33, 2823, 2813, 2613]" = [€1, &2, €3, &4, €5, E¢]
_ T
= [€11, €22, €33, V23, V13, V12]

(3.5)

kde y,3, V13 a Y12 piedstavuji tthlova pietvoreni v jednotlivych rovinach. [14]
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3.2 Anizotropni material

Jde o nejobecnéjsi materidlovy model. Odezva anizotropniho materialu na silové ptsobeni je
obecné rozdilna ve vSech smeérech os. Protdhne-li se nebo stlaci-li se material podél jednoho
ze smeért, dojde ke zménam délek podél os i uhli mezi nimi. Mezi tenzorem napéti a
tenzorem deformace plati konstitutivni vztah dany nasledujicim tenzorovym tvarem:

0ij = Cijki " €t (3.6)

kdei,j, k,1=1,2,3; o; j Je tenzor napéti a & je tenzor deformaci.

Tento vztah je mozné vyjadfit maticoveé ve tvaru:

o] Ch C, Cy Cp Cy Cy &,
0, Cy Cp Cypy C, Cp Cy &,
O3 _ Cy Cp Gy Gy Gy Gy | &3 3.7)
T3 Cy Cp Cu C,p Cu Cy Vo3
Ti3 Csy Cs, Ci3 Cy Co Co| |73
| T2 _C61 Ce. Ces Cos Cos Cse_ | 712 |
Rovnost (3.7) Ize také zapsat zkracené ve tvaru:
c=C-¢ (3.8)

kde o je vektor napéti, € je vektor pietvoreni a C je matice tuhosti. Matice C obsahuje celkem
36 prvki, ale nekteré jsou vzajemné zavislé. Pii predpokladu linearné elastického materialu je
matice tuhosti symetricka a plati C;; = C;;. Z36 neznamych clent tak dostavame 21
neznamych, které pfislusi obecnému anizotropnimu materialu. [1], [13]

Nékdy je vyhodnéjsi zéapis ve tvaru:

e=S-0 (3.9)
kde S je inverzni matici k matici tuhosti, plati pro ni vztah S = C~! a nazyva se matice
poddajnosti.

3.3 Ortotropni material

Hlavnim rozdilem ortotropniho materidlu od materialu anizotropniho je jeho odezva na vnéjsi
zatizeni. Zatizime-li takovyto material ve sméru hlavnich os soumérnosti, potom dojde pouze
k pomérnému pretvoreni, nikoliv vSak ke zkoseni, viz obr. 3.2. V ortotropnich materialech
tedy existuji tfi navzajem kolmé osy ortotropie, podél nichz se odezva lisi. [14], [15]
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3 a) b)
5 P
5.7/,33, |~ 1B _ ]l
@ g | . |
—— "l % Ball | T
C” 2
7 ol Elater S g |
e
7 ' ¢ ¢ \l’

Obr. 3.1 Zatizeni elementu ortotropniho Obr. 3.2 Deformace ortotropniho materialu a)
materialu v hlavnich ortotropnich smérech.  rovnobézn¢ s materidlovymi osami b) v libovolném
Ptevzato z [1] sméru. Podle [13]

Vzhledem K existenci hlavnich ortotropnich smértu tak lze ortotropni material popsat deviti
nezavislymi materialovymi konstantami. Jsou jimi téi moduly pruznosti v tahu Ej, E,, E5, tfi
moduly pruznosti ve smyku Gy, G3, G,3 a tii Poissonova Cisla py,, fy3, U23- [15]

3.4 Jednosmérové dlouhovlaknové kompozity

Jednosméroveé vyztuzené vrstvy vykazuji obecné ortotropni vlastnosti. Maji tii vzajemné
kolmé roviny soumérnosti uréené dvojicemi hlavnich materialovych os L, T a T". V ramci
mechaniky kontinua osy L, T a T odpovidaji hlavnim ortotropickym osam 1, 2 a 3. [1]

37’ s

Ve, M. [ /4 /
e ! o7
~ —
4‘(_ ey f- P

72 /é’dg@(}?@ jh
»” \ 23

K‘; /7/ VM, ﬂm

27

Obr. 3.3 Model dlouhovlaknového jednosmérového kompozitu. V znaci objemovy podil jednotlivych
slozek, M znaci podil hmotnostni. Pievzato z [1]

vvvvvv

vyztuZujictho materidlu v matrici kompozitu. Ten lze popsat hmotnostnim ¢i objemovym
obsahem slozek. V celé kapitole budu uvazovat dvoufazovy material s indexy c¢,m a f pro
kompozit, matrici a vlakna. Objemové podily jsou definovany nasledovné¢:

v, 4
vi=L oy =2 (3.10)
Ve

Nejveétsi pevnost ma vrstva jednosmérového kopozitu ve sméru podélném. Vlastnosti a
chovani v obou dalSich smérech jsou pfiblizné tytéZz. Takovyto material je oznacovan jako
ptiéné izotropni. Z ptedpokladu totoznych vlastnosti v pfi¢nych smérech T a T’ pak plynou
nasledujici vztahy mezi elastickymi veli¢inami:

5 L — osa longitudinalni (podélna), T — osa transfersalni (pfi¢na) a T’ osa - transfersalni (druhé p¥i¢na)
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E;6 = Ep (3.11)
Gr7 = Gy (3.12)
pr® = ppp (3.13)

Er

Grp =——m—m— 3.14
721 + ugr) (3.14)

Ortotropni material, zjehoz modelu pfi¢né izotropni materidl vychazi, 1ze popsat deviti
elastickymi veli¢inami. Z vySe uvedenych rovnosti plyne, Ze pro pficné izotropni material
staci k popisu jeho elastickych vlastnosti pouze péti nezavislych elastickych veli¢in. Témito
elastickymi veli¢inami jsou Ej, Ey, Uy, Ut @ Gpp. Vztahy pro jejich analyticky vypocet jsou
ve formé sméSovacich pravidel a piepokladaji dokonalou adhezi mezi slozkami. [14]

3.4.1 Podélny modul pruznosti v tahu a Poissonovo ¢islo

Obr. 3.4 ZatiZzeni kompozitu v podélném sméru.

Kombinaci piedpokladu totozného podélného pietvoieni vSech slozek a vztahu (3.10)
obdrZime podélny modul pruznosti v tahu jednosmérového kompozitu vyjadieny ve tvaru:

Rovnice (3.15) vyjadtuje, ze prispévky jednotlivych slozek k primérnym vlastnostem
kompozitu jsou umérné jejich objemovym podilim. [13]

Analogicky pak Ize dojit k Poissonovu ¢islu p;r kompozitu, jehoz tvar je:

Hir = M " VF + Um Vi (3.16)

3.4.2 Pri¢ny modul pruznosti v tahu a modul pruZnosti ve smyku

- .

Obr. 3.5 Zatizeni kompozitu v pficném sméru.

® modul pruznosti v tahu ve sméru T (pFi¢ném)
" modul pruznosti ve smyku mezi smérem L a T
8 Poissonovo &islo, kde prvni index oznaduje smér zatizeni a druhy pak smér pietvofeni
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Stejné jako u podélnych vlastnosti i pficny modul pruznosti v tahu lze popsat sméSovacim
pravidlem. Takzvané inverzni sméSovaci pravidlo vsak dava pouze odhad spodni hodnoty a
jeho pouzitim tak dochazi k podhodnoceni modulu pruznosti. Proto je vhodnéjsi pouziti
ptistupu, ktery odvodili Halpin a Tsai. [16]. Ten je vyjadien nasledovné:

(T+S-n-vp)
Er = m'—(1—n-vf{ (3.17)
Er _
1 :—EZE—Z +f§ (3.18)

kde ¢ je konstanta popisujici uspofadani vlaken v fezu a jejich geometrii. Pro odhad E; se
pouziva & = 1,5.

Zaménou E; za G; v rovnicich (3.17) a (3.18) lze ziskat vztah pro modul pruznosti ve
smyku G r. [16]

3.4.3 Poissonovo Cislo prT

Posledni chybéjici konstantou pro kompletni homogenizaci kompozitu je Poissonovo ¢islo
urr. Jeho vypocet sice vyzaduje vice mezi vypoc¢tl, avsak neni jej nutné urCovat pro vSechny
typy uloh. Pro rovinné tlohy nema vyznam a neméni v tomto ptipadé vysledek naopak u
prostorovych tuloh je nezbytnou soucasti vypoctu. Pro uréeni Poissonova ¢isla pp je mozné
pouzit Clyneliv model v tomto tvaru:

Er (3.19)
=1- S
Hrr HTL 3K
_Er (320
Hry = E, Hrr
. (vf . vm>_1 (3.21)
K Kn
E; En (3.22)

K=t g o= "m
T3 —2u)"™ 31— 21m)

kde K je modul objemové pruznosti kompozitu, K, modul objemové pruznosti vlaken a K,
modul objemové pruznosti matrice. [17]
Nyni jsme schopni na zakladé vlastnosti jednotlivych slozek dvoufazového kompozitu

analyticky dopocitat jeho vlastnosti v tfech hlavnich smérech a homogenizovat timto jeho
model.
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4 SOUCASNE MODELY AORTY

Volba vhodného modelu chovani stény je u biomechanickych problému z oblasti mekkych
tkani velmi podstatnou a obtiznou ¢asti feseni. Jak jiz bylo uvedeno na konci kapitoly 2, sténa
cévy vykazuje celou fadu vlastnosti a vhodny model musi respektovat maximum z nich.
Pouzivané konstitutivni modely kombinuji ty vlastnosti, které jsou pro modelovéani stény
povazovany za nejpodstatnéjsi. Nynéjsi modely kladou duraz piedev§im na hyperelasticitu a
viskoelasticitu stény a strukturu tkdné (smér kolagennich vlaken). V této kapitole bude
vénovana pozornost izotropnim a anizotropnim hyperelastickym modelam. [6], [7], [19]

4.1 Teorie velkych deformaci

Pro chovani cév jsou charakteristické velké deformace (pietvoreni vétsi nez 1%). Je tedy
nutné rozliSovat mezi pocateéni nedeformovanou geometrii a koncovou geometrii
deformovanou. Z toho tedy plynou dva zéakladni pfistupy Kk feseni této problematiky. Prvni,
Lagrangeuv piistup, povazuje za zakladni vztaznou konfiguraci nedeformovanou geometrii
télesa. Druhy, Euleriv pfistup, naproti tomu uvaZuje jako nezavislou proménnou
deformovanou geometrii. [20]

Tenzor deformacniho gradientu

Deformacni gradient v sobé nese informaci o pohybu kontinua v bod¢. Pievadi referen¢ni
diferencialni vektor na zdeformovany diferencialni vektor. [18] V nasledujicim znaceni tedy
X bude predstavovat soutadnice pted deformaci a x soutadnice po deformaci. Slozky tenzoru
deformacniho gradientu jsou pak definovény takto:

axi
Fow = 4.1
K aXK ( )
Pro homogenni deformaci® je mozné jej zapsat v nasledujicim maticovém tvaru:
A4 0 O
F = < 0 4, O ) (4.2)
0 0 A

kde A, ;3 jsou hlavni pomérna protazeni ve smérech shodnych se sméry hlavniho soufadného
sytému. [19]

dx, dx, dx3

“ o T o, T,

(4.3)

Tteti invariant tenzoru deformacéniho gradientu uddva pomérnou objemovou zménu a znaci se
J. U nestlacitelnych materialt je tento invariant / = 1. [21] Pro hlavni sméry je dan
nasledovné:

%4
] = M43 = 7 (4.4)
0

Sam o sobé je vsak deformacni gradient neobjektivni. Pii pohybu télesa jako celku
jsou jeho slozky nenulové, ale jeho prostfednictvim je mozné vyjadfit dalsi tenzory. [18]

% deformace, pfi které je zachovana geometricka podobnost télesa pied a po deformaci (napt. krychle — kvadr)
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4.1.1 Tenzory pretvoreni

Pro velké deformace je odvozeno nékolik tenzort pietvoreni. Pro jednoduchost uvadim jen
hlavni pfetvoreni jako funkci hlavnich pomérnych protazeni 4, ; 3 (4;). [18]

a) Pravy Cauchy-Greenuv tenzor deformace

2 0 0
Ce=|0 22 o0 (4.5)
0 0 A2

Invarianty tohoto tenzoru v hlavnim soufadnicovém systému lze vyjadtit nasledovné:

L =22+23+ 23 (4.6)
I, = 2% 4+ 2223 + 2222 (4.7)
I, = 122272 (4.8)

Pro nestlacitelny material je podobné jako invariant deformac¢niho gradientu J 1 tfeti
invariant pravého Cauchy-Greenova tenzoru deformace I; = 1.

K popisu funkce mérné energie napjatosti W slouzi tzv. modifikované invarianty. Tyto
modifikované invarianty maji za cil odd€leni tvarové slozky deformace od slozky
objemové a jejich tvary jsou tyto:

L=0L)3 (4.9)
L =13 (4.10)

b) Green-Lagrangeiv tenzor pietvoieni

du; 1 /0un\*> 1
gL = 2% _C_g (21 4.11
' =ax, T 2\ax, A (411)
c¢) Almansi-Hameliv tenzor pietvoieni
u; 1 ,0un® 1
Eﬂz_i__(_§ =2(1- A2 412
t axi 2 axi 2( Al ) ( )

d) Cauchyho prirozeny tenzor pretvoreni
Jako jediny z uvedenych tenzora pietvoieni zachycuje kazdy ptirastek k aktualni geometrii.
c dx X 2
E; = i ~ = [Inx]y, = Inx; —InX; =In A (4.13)
4.1.2 Tenzory napéti

Ke kazdému tenzoru pietvoieni lze pfifadit né¢jakou miru napéti. O tomto ptifazeni fikdme, Ze
jsou spolu dané tenzory energeticky konjugovany®®. Pro spravné uréeni energie napjatosti je
nutné pracovat s odpovidajicimi si dvojicemi. [18], [20]

10 prace vnitinich sil pti deformaci je vzdy stejna
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Tenzory napéti se od sebe odlisuji plochou, ke které je vztazeno plisobici zatizeni.
a) Cauchyho tenzor napéti

Sila je zde vztaZena k aktudlni deformované plose. Byva oznacovéan jako tenzor skute¢nych
napéti a je energeticky konjugovany s Almansi-Hamelovym tenzorem pietvoreni.

_dF,

% (4.14)

O-ij

b) Prvni Piola-Kirchhoffiv (nesymetricky) tenzor napéti

U tohoto tenzoru je sila vztazena k pocatecni nedeformované plose. Je oznaCovan jako
tenzor smluvnich napéti. [18]

_dF,

Tij—d_Sj

(4.15)
) Druhy Piola-Kirchhoffiiv (symetricky) tenzor napéti
Zde je k pocate¢ni nedeformované plose vztazena fiktivni sila. Tento tenzor nema jasny
fyzikdlni vyznam, ale je Ccastéji pouzivan, jelikoz i pro velké deformace zistava

symetricky. Je energeticky konjugovany s Green-Lagrangeovym a také s pravym Cauchy-
Greenovym tenzorem deformace. [18]

_ dFy,

S =g,

(4.16)

Pro nestlacitelny material je mozné uvést piepocty mezi jednotlivymi tenzory napéti
Vv nasledujicich tvarech:

g; = Ti){i (417)
o = S; A? (4.18)

4.1.3 Mérna deformacni energie

Pro popsani hyperelastickych materidlll se pouzivaji vztahy vychazejici z potencialu
deformacni energie. Definici této energie 1ze vyjadiit nasledovné:

Material muzeme povazZovat za hyperelasticky, existuje-li elasticka potencionalni funkce W

(mérna deformacni energie), ktera je skalarni funkci nékterého z tenzorii pretvoreni a jejiz

parcialni derivace podle nekteré slozky pretvoreni pak urcUje odpovidajici slozku napéti. [18]
ow ow

9 =55, = 2 5 (4.19)

S

kde S;; jsou slozky 2. Piola-Kirchhoffova tenzoru napéti, W je funkce mémé energie
napjatosti na jednotku nedeformovaného objemu, E;; jsou slozky Green-Lagrangeova tenzoru
pietvofeni a C;; jsou slozky pravého Cauchy-Greenova tenzoru deformace. [18]
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4.2 Konstitutivni modely

Konstitutivni vztahy obecné matematicky vyjadiuji zavislosti mezi tenzory napéti a
pretvoieni. U vSech hyperelastickych modeli je tfeba modelovat objemovou a tvarovou
slozku deformace oddélené. Proto obvykle konstitutivni vztahy sestavaji z ¢asti popisujici vliv
zmény objemu a Casti popisujici vliv zmény tvarové (deviatorové). Jelikoz je sténa aorty
tvofena z velké Casti z vody a mizeme ji tak povazovat za téméf nestlacitelny material, v nize
uvedenych modelech objemovou slozku deformace neuvazuji. Modeli popisujicich
hyperelastické chovani byla navrzena cela fada a je mimo kapacitni moznosti této prace uvést
vSechny, proto uvadim pouze vybér z nich. [7], [18], [19]

4.2.1 lzotropni modely
Neo-Hooke

Jedna se o jeden z nejstarsich a nejjednodussich modeld. Je zaloZzeny na mikromechanickych
vlastnostech struktury materialu. Jeho nevyhodu je, ze pii vétSich pietvofenich neni schopen
popsat vyztuzeni materialu. Ma nasledujici tvar:

W = g(,—l _3) (4.20)

kde G je poc¢ateéni modul pruznosti ve smyku a I; je modifikovany prvni invariant pravého
Cauchy-Greenova tenzoru deformace. [18]

Polynomicky Mooney-Rivlin

Tvar tohoto modelu je zalozen na datech ziskanych z experimentti. Oproti Neo-Hookeovu
modelu vykazuje pti vétSich pretvorenich vyraznéjsi zpevnéni. Vyskytuje se ve tiech formach
a to jako deviti, péti a dvou parametricky. Obecné je dan timto tvarem:

N
W= el -3)(G—3) (4.21)
i+j=1
kde c;; jsou materidlové parametry a I; a I, jsou modifikované invarianty pravého Cauchy-
Greenova tenzoru deformace. N = 1,2,3 pro deviti, péti a dvou parametricky model. [21]

Yeoh

Model Yeoh, téz nazyvany jako redukovany polynomicky model, je s polynomickym
modelem totozny ale tvarovd slozka mérné energie napjatosti se sklada pouze z Clent
S prvnim modifikovanym invariantem. Obecné jej lze zapsat takto:

N
W= colls - 3) (4.22)

kde c;o jsou materidlové parametry a I; je modifikovany prvni invariant pravého Cauchy-
Greenova tenzoru deformace. Nejcastéji ve tvaru pro N = 3. Dosazenim za N = 1 ziskame
model Neo-Hooke. [21]

Vsechny tfi vySe uvedené izotropni modely jsou naimplementovany v programu ANSY'S, coz
je vyhodou jejich jednoduchého pouziti. [21]
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4.2.2 Anizotropni modely
Holzapfel

Tento model, se na rozdil od doposud uvedenych, snazi respektovat strukturu stény aorty.
Sténa je povazovana za tenkosténny nelinearné elasticky valec skladajici se ze dvou vrstev,
pricemz kazda z vrstev je uvazovana jako vlaknovy kompozit. Vysledny konstitutivni model
je ortotropni v kazdé z vrstev. Pro jednu vrstvu je vztah tento:

w:§(11—3)+z—kzz{exp [k (T, — 1)?] — 1} (4.23)

1=4,6
kde ¢ a k; jsou materidlové parametry, k, je rozmérovy parametr, I; je modifikovany prvni

invariant pravého Cauchy-Greenova tenzoru deformace a I, a I jsou kvadraty pietvoteni ve
dvou smérech kolagennich vlaken. [7]

Prvni ¢ast vztahu vychazi z Neo-Hookeova modelu a popisuje izotropni odezvu stény,
druha c¢ast vychazejici z exponencialniho Fungova modelu potom popisuje anizotropni
odezvu, jenz je déna vyztuZzenim stény pii vétSich pretvofenich v disledku vyrazného
zapojeni kolagennich vladken do pfenosu zatiZeni.

Gasser

Jednd se o modifikovany Holzapfellv model, ktery navic uvaZuje rozptyl uspofadani
kolagennich vldken ve wvrstvach. K anizotropni ¢asti Holzepflova modelu je pfidan
parametr kg;s, popisujici pravé tento rozptyl a model ma nésledujici tvar:

W= 2 IZG{eXP(kz (Kaisphy + (1 — 3Kqisp)T, — 1)? — 1} (4.24)

kde rgisp € [0;1/3]. Pro kgisp = 0 ziskdme Holzapfeliv model, naopak kg5, = 1/3 by
znamenalo izotropni uspotadani vlaken. [19]
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5 VYPOCTOVY MODEL STENY

Ukolem této kapitoly je simulace chovani aorty ve stavu in vivol ve vypodetnim
kone¢noprvkovém programu ANSYS.

5.1 Omezeni vypo¢tového modelu

Pro simulaci aorty jakozto laminatového kompozitu uvazuji urcitd zjednoduseni. Jak bylo
popsano v Kapitole 2, vnitini vrstva aorty (tunica intima) ma mizivy vliv na mechanickou
odezvu stény jako celku a jeji pfinos je tedy zanedbatelny. Vrstva vnéjsi (tunica adventilia) se
naopak zapojuje do funkce az pii vysSich napétich jako ochrana stény pied jeji rupturou. Ani
jedna z téchto vrstev tedy vyraznéji nepfispiva k prenosu fyziologického zatizeni a pro
simulaci stény v tomto stavu budu v praci uvazovat pouze stiedni vrstvu (tunica media), ktera
je hlavnim nosnym prvkem fyziologické zatéze.

Jelikoz nejsem schopen zachytit aktivni chovani tkdn€ zplsobené stahem hladké
svaloviny, simuluji pouze chovani pasivni. Medii tedy modeluji slozenou pouze z elastinu a
kolagennich vldken jakoZto dvoufazového kompozitu.

Namisto pfedpokladu velkych ptetvoieni mékké tkan¢ uvazuji pouze pietvoreni mala,
tudiz obvykly hyperelasticky model nahrazuji modelem line4rné elastickym.

V diisledku patologickych procesii v organismu, jako je napiiklad ateroskler6za'?, mize
Vv aorté dojit ke vzniku aneurysmatu, jez vyrazné¢ meéni geometrii stény a tim 1 zvysuje riziko
jeji ruptury. V tomto modelu je pocitano se zdravou, geometricky rotacné symetrickou aortou.

V geometrii také nejsou modelovany odbocujici tepny, plsobici jako koncentratory napéti ve
stén¢. Poslednim zjednodusenim je zanedbani zbytkové napjatosti plsobici ve stén¢ tepny.

Dale, jelikoz jsou buiiky elastinu a kolagenu slozeny hlavné z vody, lze sténu aorty
predpokladat za objemové téméft nestlacitelnou.

5.2 Geometrie modelu

K tvorbé geometrie byl pouzit program Autodesk Inventor Professional 2016. Zde byla
vytvofena plocha o priméru d = 20 mm, odpovidajici priméru biisni aorty [4], a délce [13 =
100 mm. Ta byla nésledn€ naimportovéana do vypocetniho programu ANSYS.

Obr. 5.1 Skotfepinovy model geometrie.

11 stav v zivém organizmu
12 kornaténi tepen v disledku ukladani tuk® do stény

13 5 védomim, ze délka biisni aorty je ve skutecnosti mensi, jsem pro snazsi praci s modelem volil délku
100 mm, pficemz tato zména nema vliv na konecny vysledek
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5.3 Material modelu

Jak jiz bylo uvedeno, media je modelovana jako laminatovy kompozit z kolagennich vldken a
elastinu jako matrice. Material jednotlivych vrstev je tedy pfi¢né izotropni, lincarné elasticky
a homogenni. JelikoZ je rozlozeni kolagenu anizotropni a nejsem schopen respektovat rozptyl
kolagennich vldken po tloustce medie, nahrazuji toto rozlozeni dvéma, pozdé&ji CtyFmi
vrstvami, pficemz kazda z nich bude mit jiné objemové plnéni a orientaci vlaken. Prace [8]
uvadi procentudlni zastoupeni kolagenu a elastinu v bfisni aorté¢ 40% a 60%, tedy v, = 0,4 a
v, = 0,6.14

5.3.1 Objemové plnéni vrstev

Rozlozenim kolagenu po tloustce stény aorty se zabyvala jiz dfive zminéna prace [2]. Autofi
pro popis zastoupeni a orientace kolagennich vlaken pouzili distribu¢ni funkci von Mises
nasledujiciho tvaru:

ol (55

. (5.1)
— ["exp [b- cos(B)]dp

kde ¢ je primér orientace vldken ve stupnich a b je parametr zastoupeni definujici
anizotropni rozlozeni vlaken.

Tab. 5.1 Orientace kolagennich vlaken jednotlivych vrstev praseci hrudni aorty. Parametry von Mises
distribuce ¢ a b ziskany experimentem. P¥evzato z [2]

Vzorek Cela media Vnitini polovina medie Vné;jsi polovina medie
b ¢ () b ¢ () b ¢ ()
1 0,94 82 1,21 86 0,79 78
2 1,27 94 1,81 92 0,89 96
3 0,88 88 1,44 90 0,68 86
4 0,67 84 1,22 86 0,42 72
5 1,11 92 1,56 92 0,59 96
6 1,12 80 1,69 84 0,56 62
7 1,04 82 1,22 84 0,79 78
8 0,78 86 1,24 86 0,64 84
9 1,46 90 2,51 90 1,16 88
Prumér 1,03 86 1,54 88 0,72 82

Dvé vrstvy

Skupina vlaken nato¢ena mezi 45° a 135° je reprezentovana prvni vrstvou s axialni orientaci
kolagennich vlaken (a = 0°) a vlakna od 0° do 45° a od 135° do 180° byla nahrazena druhou
vrstvou s obvodovou orientaci vlaken (@ = 90°). Vlakna vrstev jsou na sebe tedy navzajem
kolma.

14 index f bude Vv nésledujicim vykladu ptedstavovat kolagenni vldkna a index m matrici, tedy sit’ elastinu
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Obr. 5.2 Distribu¢ni funkce celé medie pro b = 1,03 a ¢ = 86°. O — obvodovy smér vlaken,
A — axialni smér vlaken.

Pomér obsahi ploch pod kfivkou na obr. 5.2 odpovidd poméru objemového plnéni
vlaken ve vrstvach. Je tak nutné rozloZit vlakna do vrstev v tomto poméru pii splnéni
celkového plnéni medie vy = 0,4. Timto dostivame objemové plnéni jednotlivych vrstev, viz
tabulka 5.2 a 5.3.

Tab. 5.2 Objemové plnéni vrstvy 1. Tab. 5.3 Objemové plnéni vrstvy 2.
Axidlni smér S, =0,677 Obvodovy smér So = 2,464
vp = 0,172 V1 = 0,828 v, = 0,628 Ume = 0,372
Cty¥i vrstvy

Naprosto totoznym postupem, jako bylo odvozeno objemové plnéni pro rozdéleni do dvou
vrstev, bylo ziskano i objemové plnéni pro vrstvy ¢tyfi. S pouzitim hodnot b a ¢ z tabulky 5.1
pro vnitini a vnéjsi polovinu medie byly vykresleny distribu¢ni funkce a nésledné¢ opét
porovnany obsahy ploch pod kfivkou. Zaroveit musela byt stale splnéna podminka celkového
pInéni medie kolagenem vy = 0,4.

28+

26+
244
224

24
1.8+
1.6+
144
124

14
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024
o

EES
13
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Uhel [rad]

|
]
SIE]

Obr. 5.3 Distribu¢ni funkce vnitini poloviny medie pro b = 1,54 a ¢ = 88°. O — obvodovy smér
vlaken, A — axialni smér vlaken.
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Tab. 5.4 Objemové plnéni vrstvy 1. Tab. 5.5 Objemové plnéni vrstvy 2.
Axidlni smér S, = 0,395 Obvodovy smér So = 2,746
Vs = 0,102 UV = 0,898 v, = 0,698 Vo = 0,302

Hustota rozloZeni kolagenu [-]
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o n
e El
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Obr. 5.4 Distribu¢ni funkce vnéjsi poloviny medie pro b = 0,72 a ¢ = 82°. O — obvodovy smér
vlaken, A — axialni smér vlaken.

Tab. 5.6 Objemové plnéni vrstvy 3. Tab. 5.7 Objemové plnéni vrstvy 4.
Axidlni smér S, =0,923 Obvodovy smér So = 2,218
vs3 = 0,235 Vmsz = 0,765 Vry = 0,565 Ums = 0,435

5.4 Konecny prvek sité

Pro vytvofeni sit¢ skofepiny byl vybran konecny prvek SHELL 181 vhodny pravé pro
modelovani sendvi¢ovych struktur, jako je laminatovy kompozit. V oddile sections je mozné
tomuto prvku piipsat pocet vrstev, jejich tloustku, material a orientaci vlaken kazdé z nich.
Jedna se o ¢tytfuzlovy prvek majici v kazdém z uzli Sest stupiii volnosti. [22]

Layer# Material#
172
1
Theta
3 628
o
a0
Obr. 5.5 Kone¢ny prvek SHELL 181. Obr. 5.6 Dvé na sebe kolmé vrstvy rizného
Ptevzato z [22] materialu prvku SHELL 181 v programu ANSYS.
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Jak uvadi prace [23], tloustka celé medie je t = 1,64 mm. V piipadé dvouvrstvého laminatu
je tudiz kazdé z vrstev piifazena tlouStka t; , = 0,82 mm a v ptipad¢ vrstev Ctyf t;,34 =
0,41 mm.

5.5 Okrajové podminky a zatiZeni

Vytvorené skofepinové siti byly pfedepsany tyto okrajové podminky. Po nato¢eni soufadného
systému bylo na obou koncich zamezeno obvodovym posuviim. Protoze tuto tlohu modeluji
jako symetrickou podle roviny po¢atku XY, konci v této rovin¢ byl pfedepsan nulovy posuv v
axialnim sméru a konec druhy, jelikoz je aorta ve stavu in vivo ptedepnuta, je v tomto sméru
protazen o 15%. [10] Poté bylo na obou koncich zamezeno rotacim kolem osy Y a nakonec
byl vnitini povrch stény ve dvou krocich zatizen tlakem 10 a 16 kPa.

Obr. 5.8 Zamezeni posuvu
Vv obvodovém sméru.

Obr 5.7 Vytvotena sit’ s pfedepsanymi okrajovymi podminkami.

5.6 Modul pruznosti v tahu kolagenu

Jak jiz bylo feCeno v Kkapitole 2, vlakna kolagenu jsou z pocatku zatizeni zvinéna a
S rostoucim zatizenim se natahuji a tuhnou. Jelikoz nejsem schopen tento jev simulovat a
nevim tudiz, v jakém stavu se vldkna kolagenu praveé pii predepsaném zatiZzeni nachazeji,
likolem této kapitoly bude ur¢it modul pruznosti v tahu kolagenu Ef.

Vypocet modulu pruznosti v tahu kolagenu Ef vychazi ze znalosti tuhosti stény
v obvodovém sméru, ktera je piiblizné 10 MPa, viz prace [2]. Na zaklad¢ toho byl modul
pruznosti kolagenu urcen ve dvou ¢astech nasledovné.

Izotropni material

V prvni ¢asti byl vySe uvedené geometrii pfifazen izotropni material s modulem pruznosti
vtahu E = 10 MPa a Poissonovym Ccislem p = 0,4, nasledné¢ na né& byly aplikovany
okrajové podminky z kapitoly 5.5. Pozorovanym vysledkem byl rozdil posuvii v obvodovém
sméru mezi zaté¢zujicim tlakem 10 az 16 kPa.

Tab. 5.8 Vysledky posuvii izotropniho materialu.

Krok zatizeni Tlak [kPa] Posuv [mm]
1 10 0,548
2 16 0,518%
Rozdil A 6 0,030

15 pii vét§im zatiZeni by se dal predpokladat vétsi posuv stény, ptisobi zde ale proti sobé& ziZzeni zptisobené
podélnym prodlouzenim a vnitini tlak ptisobici na sténu, snizujici se hodnota posuvu pii rostoucim zatizeni je
dana prevladajicim zaZenim od prodlouzeni, v obou pfipadech tak jde o posuv smérem k 0se aorty
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Dvouvrstvy laminat

Druha ¢ast spocivala v tomto. Postupnou iteraci modulu pruznosti v tahu vlakna kolagenu Ef
bylo tfeba ziskat stejny rozdil posuvi vV obvodovém sméru pro dvouvrstvy laminat, jako tomu
bylo u izotropniho materialu S modulem pruznosti E = 10 MPa. Tak bude tuhost laminatu
V obvodovém sméru pravé zadanych 10 MPa.

U v8ech vrstev pocitam s modulem pruznosti v tahu sité elastinu E,, = 0,523 MPa. [12]
Jelikoz piepokladam sténu aorty za téméf nestlacitelnou, Poissonova ¢isla jak elastinu, tak
kolagenu volim uy ,, = 0,4. Objemové plnéni vrstev bylo odvozeno v kapitole 5.3.1.

1. Krok iterace

Modul pruznosti v tahu vlakna kolagenu v prvnim kroku volim E = 200 MPa.

Homogenizace vrstvy 1 Homogenizace vrstvy 2

Tab. 5.9 Vlastnosti bimaterialového modelu. Tab. 5.10 Vlastnosti bimaterialového modelu.
Vl1akno Matrice Vlakno Matrice

E [MPa] 200 0,523 E [MPa] 200 0,523

v [—] 0,172 0,828 v [—] 0,628 0,372

=] 0,4 0,4 ul=] 0,4 0,4

Tab. 5.11 Vlastnosti homogenizovaného Tab. 5.12 Vlastnosti homogenizovaného

modelu. modelu.

Ey = 34,833 MPa

Ey = 125,97 MPa

Ey = 0,792 MPa

Ey = 2,692 MPa

E, = 0,792 MPa

E;, = 2,692 MPa

uxy = 0,4 uxy = 0,4
‘U.YZ = 0,74 :uYZ = 0,607
Uxz = Or4 Uxz = 0,4‘

Gyy = 0,228 MPa

Gyy = 0,838 MPa

GYZ = 0,555 MPa

GYZ = 1,884‘ MPa

GXZ = 0,228 MPa

Gyz = 0,838 MPa

Tab. 5.13 Vysledky posuvii dvouvrstvého laminatu, Er = 200 MPa.

Krok zatizeni Tlak [kPa] Posuv [mm]
1 10 0,007
2 16 0,001
Rozdil A 6 0,006

Rozdil posuvii pfi modulu pruznosti kolagenu E; = 200 MPa je 0,006 mm. Je tedy mensi
nez posuv pro material izotropni s E = 10 MPa a v dalSim kroku je tfeba modul pruznosti Ef
snizit.
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2. Krok iterace

Modul pruznosti v tahu vlakna kolagenu pro krok ¢. 2 volim Ey = 30 MPa.

Homogenizace vrstvy 1 Homogenizace vrstvy 2

Tab. 5.14 Vlastnosti bimaterialového modelu. Tab. 5.15 Vlastnosti bimaterialového modelu.
Vlakno Matrice Vlakno Matrice

E [MPa] 30 0,523 E [MPa] 30 0,523

v [—] 0,172 0,828 v [—] 0,628 0,372

u -] 0,4 0,4 -] 0,4 0,4

Tab. 5.16 Vlastnosti homogenizovaného Tab. 5.17 Vlastnosti homogenizovaného
modelu. modelu.

Ey = 5,593 MPa

Ey = 19,035 MPa

Ey, = 0,781 MPa

E, = 2,495 MPa

E;, = 0,781 MPa

E, = 2,495 MPa

Uxy = 0,4 Uxy = 0,4
Uyz = 0,696 tyz = 0,582
Uxz = 0,4 uxz = 0,4

GXY = 0,230 MPa

GXY = 0,789 MPa

Gy, = 0,547 MPa

Gy, = 1,747 MPa

Gyz = 0,230 MPa

Gyz = 0,789 MPa

Tab. 5.18 Vysledky posuvti dvouvrstvého laminatu, Ef = 30 MPa.

Krok zatizeni Tlak [kPa] Posuv [mm]
1 10 0,039
2 16 0,003
Rozdil A 6 0,036

Rozdil posuvli pfi modulu pruznosti kolagenu Ef = 30 MPa je 0,036 mm. Je tedy nepatrné
vEtsi nez posuv pro material izotropni a v dalSim kroku je tak tfeba modul pruznosti Ef zvysit.
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3. Krok iterace

Modul pruznosti v tahu vlakna kolagenu ve tietim kroku volim Ey = 38 MPa.

Homogenizace vrstvy 1

Tab. 5.19 Vlastnosti bimateridlového modelu.

Homogenizace vrstvy 2

Tab. 5.20 Vlastnosti bimateridlového modelu.

Vlakno
E [MPa] 38
v [—] 0,172
u-] 0,4

Vlakno
E [MPa] 38
v [—] 0,628
u-] 0,4

Tab. 5.21 Vlastnosti homogenizovaného

modelu.

Tab. 5.22 Vlastnosti homogenizovaného

modelu.

Ey = 6,797 MPa

Ey = 23,431 MPa

E, = 0,783 MPa

E, = 2,536 MPa

E;, = 0,783 MPa

E, = 2,536 MPa

Uxy = 0,4 pxy = 0,4
tyz = 0,705 tyz = 0,587
Uxz = 0,4 uxz = 0,4

GXY = 0,230 MPa

GXY = 0,799 MPa

Gy, = 0,548 MPa

Gy, = 1,775 MPa

Gyz = 0,230 MPa

Gyz = 0,799 MPa

Tab. 5.23 Vysledky posuvii dvouvrstvého laminatu, Ef = 38 MPa.

Krok zatizeni

Tlak [kPa]

Posuv [mm]

1
2

Rozdil A

Rozdil posuvli Vvtomto pifipadé vyhovuje podmince a je stejny jako rozdil posuvi pro

izotropni materidl, tudiz je hledany modul pruznosti v tahu kolagenu E = 38 MPa.
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Ctyfvrstvy laminat

Postup pro zjisténi modulu pruznosti v tahu vldkna kolagenu Ef pro Ctyfvrstvy laminat je
totozny jako pro lamindt dvouvrstvy. Vzhledem ke skutecnosti, ze tento princip byl jiz
detailnéji popsan, uvadim v tomto piipadé pouze posledni z iteraci, tedy tu vyhovujici.

Homogenizace vrstvy 1

Tab. 5.24 Vlastnosti bimaterialového modelu.

Homogenizace vrstvy 2

Tab. 5.25 Vlastnosti bimateridlového modelu.

Vlakno Matrice Vlakno Matrice
E [MPa] 36 0,523 E [MPa] 36 0,523
v [—] 0,102 0,898 v [—] 0,698 0,302
u=] 0,4 0,4 =] 0,4 0,4

Tab. 5.26 Vlastnosti homogenizovaného
modelu.

Tab. 5.27 Vlastnosti homogenizovaného
modelu.

Ey = 4,142 MPa

Ey = 25,286 MPa

E, = 0,666 MPa

E, = 3,216 MPa

E; = 0,666 MPa

E; = 3,216 MPa

‘U.Xy = 0,400 ‘UXY = 0,4’00
Uyz = 0,707 Uyz = 0,565
‘U.XZ = 0,400 ‘UXZ = 0,4'00

GXY = 0,195 MPa

GXY = 1,027 MPa

Gy, = 0,466 MPa

GYZ = 2,251 MPa

Gyz = 0,195 MPa

Gyz = 1,027 MPa

Homogenizace vrstvy 3

Tab. 5.28 Vlastnosti bimateridlového modelu.

Homogenizace vrstvy 4

Tab. 5.29 Vlastnosti bimateridlového modelu.

Vl1akno Matrice Vlakno Matrice
E [MPa] 36 0,523 E [MPa] 36 0,523
v [—] 0,235 0,765 v [—] 0,565 0,435
u =] 0,4 0,4 u -] 0,4 0,4

Tab. 5.30 Vlastnosti homogenizovaného
modelu.

Tab. 5.31 Vlastnosti homogenizovaného
modelu.

Ey = 8,860 MPa

Ey = 20,568 MPa

Ey = 0,906 MPa

E, = 2,089 MPa

E;, = 0,906 MPa

E, = 2,089 MPa

pxy = 0,400 Uxy = 0,400
Uyz = 0,693 Uyz = 0,605
Uxz = 0,400 Uxz = 0,400

GXY = 0,268 MPa

GXY = 0,650 MPa

GYZ == 0,634’ MPa

GYZ = 1,4’62 MPa

Gyz = 0,268 MPa

Gyz = 0,650 MPa
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Tab. 5.32 Vysledky posuvii étyfvrstvého laminatu.

Krok zatizeni Tlak [kPa] Posuv [mm]
1 10 0,037
2 16 0,007
Rozdil A 6 0,030

Zjistény modul pruznosti v tahu vldkna kolagenu pro Ctyivrstvy laminat je Ef = 36 MPa.
Rozdil oproti E; laminatu dvouvrstvého ¢ini pouze 5% a lze tak predpokladat, Ze zvySovani
poctu vrstev odhadovany modul pruznosti vyraznéji nezmeéni a ziskana hodnota je kone¢na.

I pies veskera omezeni tohoto modelu méfeni tuhosti kolagenu z tkani, zminéna v praci [24],
dosla piiblizn¢ ke stejnym vysledkim (viz tabulka 5.33) a tento postup a vysledek Ize tedy
povaZzovat za pouzitelny a pomérné piesny.

Tab. 5.33 Modul pruznosti a mez pevnosti kolagenu pro ¢tyfti rizné druhy tkané. Pievzato z [24]

E [MPa] Orrit [MPal]
Kuze 0—-50 15
Rohovka 0,2-1 20
Mitralni chlopen 0—50 -
Slacha 1000 90

5.7 Konvergence sité

Z dtivodu posouzeni korektnosti vysledki u vypocti metodou konecnych prvka je nutné
zkontrolovat konvergenci pouzité sité. ZvySovadnim poctu prvki sité je tfeba se bliZit
spojitému feseni problému. Pti zjemnovani sité je sledovan rozdil poslednich dvou vysledkt a
zjemnovani je provadéno tak dlouho, dokud neni dosazeno rozdilu vysledki mensiho nez 5%.

Jelikoz se jedna u jednoduchou geometrii nenaro¢nou na vypocet, nebylo nutné sit’
nijak lokalné zjemnovat. U tvorby sité byl tak fizen pouze pocet elementi po obvodu a po
délce modelu, viz obrazky 5.9 a 5.10.

Obr. 5.9 Sit’ ¢. 2 s 144 elementy. Obr. 5.10 Sit’ ¢. 3 s 576 elementy.

Tab. 5.34 Ovéfeni konvergence sité.

Napéti ve sméru vldken ve

Sit’ Pocet elementt vn&jsi vrstvé gy [MPal Rozdil [%]
1 36 0,092 -

2 144 0,107 16,3

3 576 0,113 5,6

4 2304 0,114 0,8
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Jak je vidét v tabulce 5.34, mezi sitémi 3 a 4 bylo dosazeno rozdilu mensiho nez 5%. To
znamena, ze sit’ ¢. 3 s 576 prvky jiz splituje podminku konvergence a postacuje K feseni.

5.8 Analyza vysledki

Jak jiz bylo dfive uvedeno, cilem této kapitoly bylo zjisténi napéti ve vlaknech a jejich
srovnani s kritickou hodnotou pevnosti v tahu kolagenu. Jelikoz by mélo u ¢tyivrstvého
laminatu dojit k presnéjsi simulaci orientace kolagennich vlaken po tloustce medie, analyza je
provedena pro tento laminat. VSechna napéti jsou analyzovana pii maximalnim mozném
zatizeni, tedy pfi systolickém tlaku p = 16 kPa. Pouze pro srovnani v tabulce 5.35 uvadim i
vysledna napéti pro laminat dvouvrstvy.

Tab. 5.35 Napéti ve vlaknech po jednotlivych vrstvach pti systolickém tlaku 16 kPa.

Ctyfvrstvy laminat Dvouvrstvy laminat
Vrstva Napéti ve sméru vlaken o [MPa] Napéti ve sméru vldken o [MPa]
1 0,113 0,146
2 1,351 1,039
3 1,179 -
4 0,638 -

NODAL SCLUTION Layert Materialt

2 1 235
i 698
4 102

Obr. 5.12 Orientace jednotlivych
vrstev.

- - I
.112807 __ . .387927 ___ __ .663048 ... .938168  _____ 1.21329  _____
.250367 .525487 .800608 1.07573 1.35085

Obr. 5.11 Napéti po vrstvach ve sméru vlaken.

V jednosmérovych kompozitech s kiehkymi vlakny, podrobenych tahovému
podélnému zatizeni se poruSeni zahajuje pfetrZzenim vlaken v jejich nejslabSich piicnych
prufezech. Jakmile pocet pietrzenych vldken vzroste, nékteré prufezy kompozitu se stanou
ptili§ slabymi, aby snesly zvySené napéti, a dochazi tak k uplnému lomu kompozitu. [13]
Maximalni napéti ve vlaknech se nachazi ve druhé vrstvé a to oy, = 1,351 MPa. Pokud
uvazuji mez pevnosti vV tahu kolagenu oy,;; = 15 MPa, viz tabulka 5.33, Ize porovnanim

maximalniho a kritického napéti dopocitat bezpe¢nost pied porusenim k = % =11,1.
krit

Dalsim zjisténim je fakt, ze reakeni sila v axidlnim sméru Se mezi systolickym a
diastolickym tlakem pro tento model témét neméni. Pro systolu je reakéni sila F,, = 2,994 N,
pro diastolu potom F;; = 2,985 N. Toto je zajimavy vysledek, protoze i pres veskera omezeni
modelu souhlasi s pokrocilej$imi experimenty a vypocCty. Jak totiz uvadi prace [25], v lidském
téle je pfi stavu in vivo axialni sila prakticky konstantni.
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ZAVER

Predkladana bakalarska prace se zabyvala modelovanim aorty jako lamindtu s proménnou
tuhosti lamin po tloustce. Jelikoz je modelovani meékkych tkani i prace s kompozity velice
slozitou problematikou, piesahujici ramec bakalaiského studia, nejprve bylo nutné ziskat
Vv téchto oblastech ur€ity piehled, kterym se zabyva teoreticka ¢ast této prace v kapitolach dva
az Ctyfi.

V téch bylo postupné pojednano o jednotlivych ¢astech kardiovaskularni soustavy, se
zam¢efenim na cévni sténu a mechanické vlastnosti jejich hlavnich slozek, 0 kompozitnich
materidlech a homogenizaci jejich vlastnosti a také o soucasnych konstitutivnich modelech
tepny, pracujicich v oblasti velkych deformaci, piicemz zadny ze soucasnych modelti neni
schopen plného respektovani rozprostieni kolagennich vlaken po tloust'ce stény.

V praktické casti byl vytvofen koneénoprvkovy model aorty, ve kterém byla sténa
modelovana jako dvouvrstvy a étyfvrstvy kompozitovy laminat. Kazda z vrstev ptfitom méla
na zakladé¢ rozdilného objemového plnéni a orientace vlaken odlisné mechanické vlastnosti.
Prvnim z tkol bylo u tohoto modelu zjisténi modulu pruznosti v tahu kolagenu. Ten byl
ur¢en na zékladé¢ dat z provedenych tahovych zkousek v prici [2] a vysledek Ef = 36 MPa se
pomérné presné shoduje s vysledky jinych méfeni uvedenych v praci [24]. Ve druhém tkolu
bylo analyzovano chovani stény pfi jejim zatiZzeni vnitinim tlakem. Porovnanim maximalniho
napéti ve vlaknech a jejich pevnosti byla konstatovana bezpe¢nost pied poSkozenim zdravé
aorty k = 11,1.

I pies veskera zjednoduseni provedena v této bakalaiské praci tedy ziskané vysledky
nevypadaji zcela nerealné a koresponduji se skuteCnosti a jinymi méfenimi. Je ale nutné
zduraznit, Ze celd prakticka Cast této prace se pohybuje v oblasti malych deformaci, coz
znaén€ ovlivituje jeji pouzitelnost u skuteCnych mékkych tkani, vykazujicich deformace
velké.
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SEZNAM POUZITYCH SYMBOLU

Symbol Jednotka
C (-]
Cr (-]
14 (-]
E [Pa]
EA (]
Ef (]
Ef (-]
E;; (-]
£ (-]
F [N]
Fik [—]
G [Pa]
I; [-]
T (-]
J (-]
k [-]
K [Pa]
A [~]
I (-]
p (-]
S (-]
Sij [Pa]
o [Pa]
0ij [Pa]
T [Pa]
Ti; [Pa]
/4 [m3]
v (-]
w [Pa]

Popis

Matice tuhosti

Pravy Cauchy-Greentv tenzor deformace
Uhlové pretvofeni

Modul pruznosti v tahu
Almansi-Hameluv tenzor pietvoieni
Cauchyho pfirozeny tenzor pretvoreni
Green-Lagrangeiiv tenzor pretvoreni
Slozky Green-Lagrangeova tenzoru pretvoreni
Délkové pretvoreni

Axialni reakéni sila

Tenzor Deformacniho gradientu

Modul pruznosti ve smyku

Invariant pravého Cauchy-Greenova tenzoru ptretvoreni

Modifikovany invariant pravého Cauchy-Greenova
tenzoru pietvoreni

Tteti invariant tenzoru deformac¢niho gradientu
Soucinitel bezpec¢nosti

Modul objemové pruznosti

Pomérné protazeni

Poissonova konstanta

Von Mises distribu¢ni funkce

Matice poddajnosti

Druhy Piola-Kirchhoffiiv tenzor napéti
Normalové napéti

Cauchyho tenzor napéti

Smykové napéti

Prvni Piola-Kirchhoffiiv tenzor napéti
Objem

Objemovy podil

M¢rna deformacni energie

UMTMB FSI VUT v Brnég

40



