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ABSTRAKT

Tato bakalaiska prace pojednava 0 anatomii a patologii tepen a moznosti jejich
nahrazeni cévnimi protézami. Nejprve se prace zabyva slozenim tepenné stény a jejimi
mechanickymi vlastnostmi. V dal§i c¢asti jsou popsany biologické a mechanické
vlastnosti syntetickych cévnich nahrad a jejich vliv na vhojovani. Druha ¢ast prace
zacina nelinearnim vypoctem deformace stény tepny za pouziti zobecnéného Hookova
zakona. Nakonec je proveden analyticky vypocet spojeni tepny a cévni protézy
S vyuzitim teorie geometricky valcovych momentovych skofepin. Soucasti je také popis

omezeni dané¢ho vypoctového modelu.

KLICOVA SLOVA

Aorta, sténa tepny, cévni protéza, mechanické vlastnosti, teorie valcovych

momentovych skofepin

ABSTRACT

This bachelor’s thesis deals with anatomy and pathology of arteries and possibilities of
their replacement with vascular grafts. The first part of the thesis describes structure and
mechanical properties of arterial wall. Furthemore, the biological and mechanical
properties of vascular grafts and their influence of healing process are described. The
second part of this thesis starts with non-linear calculation of deformation of arterial
wall using generalized Hooke’s law. The analytical calculation of connection of artery
and vascular graft using cylindrical momentum shell theory was made at the end of this
thesis. Description of limitations of this method is also included.
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Uvod

Onemocnéni kardiovaskuldrniho systému patii k jedné z nejCastéjSich pficin amrti
v Ceské republice a ostatnich vyspélych zemich. V dne$ni dobé lidé Ziji velmi
hektickym zplisobem zivota. To vede k nezdravému Zivotnimu stylu, ktery se projevuje
Spatnym stravovanim, nedostatkem pohybu a také castou konzumaci alkoholu nebo
koufenim. VSechny tyto Spatné navyky pfispivaji ke vzniku chorob kardiovaskularniho
systému. Svou roli vSak hraje i dédi¢nost a zejména s pfibyvajicim vékem jsou rizika
stale vetsi.

Patologie tepen lIze rozdélit do dvou skupin. Prvnim typem jsou onemocnéni, Ktera
zuzuji primér tepen a mize tak dojit k ischemii (nedostatecné prokrveni tkani nebo
organt). Hlavnim piedstavitelem je aterosklerdza. Druh4 forma onemocnéni zpisobuje
zvetSovani praméru tepen a vznikaji tzv. vyduté (aneurysmata). Tim je zhorSena funkce
arterii a dochazi také k oslabovani jejich stén. Pokud nejsou tyto problémy vcas
diagnostikovany, mize dojit k ruptufe se vSemi fatdlnimi nasledky.

Takto postizené useky tepen musi byt v nékterych ptipadech chirurgicky odstranény a
nahrazeny tzv. cévni ndhradou. Téchto nahrad je vice typl, nejcastéji se vSak jednd o
tepenné a zejména zilni transplantaty dan¢ho jedince. Ziskani dostate¢né dlouhého a
vhodného useku cévy je vSak pomérné ndro¢né a navic se jednd o dalSi zasah do
lidského organismu. Proto se zacaly vyrabé&t nahrady ze syntetického materialu, tzv.
cévni protézy.

Implantace cévnich protéz byla zpocatku provazena mnohymi komplikacemi.
S postupnym vyvojem a pochopenim principu vhojovani vSak bylo dosazeno takovych
vlastnosti, Ze cévni protézy mohou byt dnes jiZz zcela b&Zné pouzivany pfii
rekonstrukénich operacich. Jejich hlavni vyhodou je rychld dostupnost, coz mulze byt
v nékterych akutnich ptfipadech rozhodujicim faktorem. Komeréné vyrabéné protézy se
vSak vyuZivaji pouze pro ndhradu tepen vétSich priméri, pro malé priméry tepen
dochézi k jejich predCasnému uzavieni. Otazka vyuziti protéz pifi onemocnéni tepen
malych priméri tak zistava predmétem vyzkumu.

V prvni Casti této prace je pojednano o fyziologii a patologii obéhového systému nutné
pro pochopeni dané problematiky. Diraz je kladen zejména na slozeni tepenné stény a
jeji mechanické vlastnosti. DalS§i ¢ast prace se vénuje cévnim protézam. Jsou zde
rozebrany mechanické a biologické vlastnosti komeréné vyrabénych protéz a jejich vliv
na uspesné vhojeni. Ke konci této reSers$ni ¢asti jsou zminény nové technologie, které se
zabyvaji vyvojem protéz z biologicky rozloZitelnych polymert, ptedstavujici
potencialné uspesSné vyuziti cévnich protéz v chirurgii malych cév. Posledni ¢ast prace
nejprve popisuje postup zjisténi vstupniho modulu pruznosti tepny pro analyticky
vypocet. Vyuzito je zobecnéného Hookova zdkona a je zohlednéna nelinearni
deformacné napétova odezva tepny. Pro vlastni analyticky vypocet spojeni tepny a
cévni protézy je uzita teorie geometricky valcovych momentovych skofepin. Vypocet je
proveden pro 5 stavll zatiZzeni pfedstavujici rizné stavy srde¢niho cyklu. Zavérem je
pojedndno o omezenich tohoto vypoctového modelu.

13



1 Cile prace

Cile prace byly stanoveny vedoucim prace v nasledujicim znéni:

1.

2.

Na zakladé literarni reSerSe zjistit vlastnosti tepen a cévnich protéz potiebné pro
modelovani jejich mechanického chovani.

Na trovni znalosti mechaniky z bakaléaiského studia provést vypocet napjatosti
ve zvoleném idealizovaném spojeni tepny s cévni protézou.

Zhodnotit omezeni pouzitého vypoctového modelu.
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2 Zakladni 1ékarské pojmy spojené s problematikou

Pro spravné fungovani organismu je nezbytné, aby tkané byly zasobovany zZivinami a
kyslikem a byl zajistén odvod odpadnich latek. Tuto funkci plni krev, kterd je po téle
rozvadéna ob&hovym systémem [1].

2.1 Obéhovy systém

Obc¢hovy systém predstavuje uzavienou trubicovou soustavu, jejimz hlavnim tkolem je
rozvadét krev do vSech tkani [1]. Z hlediska funkce mizeme ob&hy délit na:

e Vysokotlaky télni systémovy obéh (velky obéh): Krev je zlevé komory
srde¢ni odvadéna tepnami do vSech tkanovych systémi, kde preda kyslik a
Ziviny a vraci se zilami zpét do pravé sing, kde cely cyklus kon¢i.

¢ Nizkotlaky plicni obéh (maly ob¢h): Zacina v pravé komoie srdce, odkud je
odkysli¢ena krev vypuzena plicnimi tepnami do plic, kde se obohati o kyslik a
plicnimi zilami se vraci do levé srde¢ni siné.

Hlava a horni koncetiny

Vzestupna aorta

Horni duta Zila
Aortalni oblouk

Plicni tepny

Sestupna aorta

Dolni duta zila

Vnitini organy a dolni
koncetiny

Tepénky

Obr. 2.1: Schéma velkého a malého obéhu. Prevzato a upraveno z [2].

Pro ucely prace bude pozornost vénovana hlavé velkému obéhu, konkrétné systému
tepennému.

Tepenny systém zacina aortalnim obloukem (arcus aortae), ze kterého vychazi fada
hlavnich tepen, které se dale vétvi na uroven tepének (arterioly) a ty se dale zuzuji az do
kapilar, kde probiha vyména kysliku [3]. Smérem k periferii se tedy primér tepen
zmensSuje, avSak pocet vétvi stoupa geometrickou fadou a proto celkovy priifez kapilar
je mnohonésobn¢ vyssi, nez priifez aorty.

15



2.2 Tepenny systém

Stavba tepenné stény

Sténa tepny se sklada ze 3 zakladnich vrstev [3]:

Tunica intima: Vnitini vrstva tepenné stény, ktera piimo navazuje na lumen
cévy a je tedy v pfimém kontaktu s krvi. Je tvofena jednovrstevnymi plochymi
endotelidlnimi builkami, pod nimiz muize byt vrstva bun€k vazivovych a
svalovych. Endotel tvofi hladky a nesmacivy povrch, zajistuje tak plynulé
proudéni krve. Tunica intima je od dalsi vrstvy, tzv. medie oddélena tenkou
vrstvickou elastickych vlaken — membrana elastica interna.

Tunica media: Stfedni a nejsilngjsi vrstva, ktera je tvofena pievazné bunikami
svalovymi a elastickymi strukturami, mezi kterymi jsou vmezefena kolagenni
vlakna. M4 za ukol odoldvat zatizeni, plni tedy pievazné funkci mechanickou.
Na vngjsi strané je koncentrace vazivovych elementi — membrana elastica
externa, které tvori prechod mezi medii a adventicii.

Tunica adventicia: Zevni vazivova vrstva tepenné stény tvofena siti elastickych
a kolagennich vldken. Prochéazi ji sit’ cévek (vasa vasorum), které vyZzivuji
kromé adventicie i zevni vrstvu medie a nervova vladkna inervujici hladkou
svalovinu medie. Vldkna adventicie prorUstaji do okoli cévy a zajistuji tak
ukotveni vSech vrstev.

A ... tunica intma B ... tunica media
1 ... endotel 4 _.. buiiky hladké svaloviny
2 ... vazivova vrstvicka C ... tunica adventicia
3 ... membrana elastica interna 5 ... membrana elastica externa
6

... Vazivo s vasa vasorum

Obr. 2.2: Stavba tepenné stény. Prevzato a upraveno z [4].
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Na zaklad¢ histologické stavby lze tepny délit na elastické a svalové [3]. U tepen
elastického typu pievazuji v medii struktury z elastinu, které udrzuji tlak a méni
proudéni pulzni na proudéni plynulé. Typickym predstavitelem je aorta a jeji hlavni
vétve. Se zmenSujicim se prasvitem nardstd v medii pocet bunck svalovych, které maji
vliv na zmény periferniho odporu. Tyto tepny nazyvame tepny svalového typu. U
kapilar jsou stfedni vrstvy zcela redukovany, jejich sténa je tedy prakticky tvofena
pouze jednovrstevnym endotelem, ktery zajistuje latkovou vymeénu.

2.2.1 Zakladni mechanické vlastnosti tepenné stény

Mechanické vlastnosti tepenné stény jsou velmi tézko matematicky popsatelné, jelikoz
je ovliviiuje fada faktord [5]. K témto faktorim patii napt. nehomogenita a poskozeni
stény, nelinedrni zavislost mezi napétim a deformaci, anizotropie, visko-elastické
chovani, odlisné chovani v tahu a v tlaku, teplotni zavislost a také vek jedince.

Proménny modul pruznosti

Zéakladnimi stavebnimi prvky tepenné stény jsou elastin, kolagen a hladké svalové
buniky [6]. Hladké svalové buniky jsou vice zastoupeny v malych tepnach, v tepnach
S VétsSim prisvitem jsou rozhodujicimi mechanickymi slozkami elastin a kolagen.
Kolagen se v ptirodé vyskytuje ve vice nez 20 typech, ve sténé tepny je vSak nejhojnéji
zastoupen kolagen typu | a Il [7]. Tento protein je ve sténé tepny uspofadan ve formé
vlaken, ktera jsou rtuzné prostorové orientovana a navic zvinéna [6]. Jeho modul
pruznosti E = 100 — 2000 MPa, taznost se pohybuje mezi 4 — 10% a pevnost se nachazi
v rozmezi 90 — 130 MPa [5].

Elastin je velmi poddajny protein, jehoz objemové zastoupeni ve sténé se pohybuje
okolo 29%. Vykazuje témét elastické chovani, modul pruznosti E = 200 — 400 kPa,
taznost je rovna pifiblizné 130%.

0.2 .
sdrees Kolagen
Tepna
$ ®. Elastin ds
0.15} i
2
Q2 f
o ]
£ oif .
k- FH
Qo
]
z P,
0.05¢
Py
0Od
1.2 14 16 1.8 2

Pomérna deformace [ -]

Obr. 2.3: Role elastinu a kolagenu na Obr. 2.4: Viiv elastinovych a kolagennich

deformacné  napétovou  kiivku  tepny. vidken na nelinedrni chovdni tepenné
Prevzato a upraveno z [8], original v [9]. stény [10].

Pii zkouSce tahem tepny dostaneme charakteristickou kiivku tvaru pismene ,,J* [6].

V prvni ¢asti zatiZeni se projevuje pouze elastin, protoze kolagenni vladkna se napiimuji
a nataci ve sméru zatizeni. Pfi zvySovani napéti se zapojuji i kolagenni vldkna s vyrazné
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vys$Sim modulem pruznosti, nez ma elastin a dochazi tak k napétovému zpevnéni. Se
zvysujicim se zatizenim tedy roste inkrementalni modul pruznosti E tepenné tkang¢.

Visko-elasticita

Toto chovani lze popsat pomoci viskoelastického modelu — Kelvinova télesa [11].
Hlavnimi charakteristikami jsou ¢asova zavislost deformace pii konstantnim silovém
zatizeni (creep), zavislost deformaéné — napétové odezvy na rychlosti zatézovani a
relaxace materialu, tedy snizeni napéti pii stejné hodnoté deformace [6]. Pokud zatizime
tepennou sténu konstantni silou, deformac¢ni odezva neni okamzita, ale deformace
postupné roste az k mezni hodnoté, pficemz rychlost jejiho ristu s ¢asem klesa. Po
odlehceni nedochazi ke skokové zméné deformace, ale opét dochézi k jejimu plynulému
snizovani ke konecné hodnoté. Pii cyklickém zatéZzovani vznikd v napétoveé
deformacnim diagramu typicka hysterezni smycka [11]. Plocha uzaviena hysterezni
smyckou pak odpovid4d disipované energii. Zavislost mechanickych vlastnosti na
rychlosti zatéZovani ma zasadni vliv naptiklad na prasknuti aorty pti autonehodé.

Poddajnost (Compliance)

Poddajnost tepny miize byt charakterizovana jako schopnost radialni roztaznosti tepny
[10]. Tato vlastnost je opét zavisla na sloZeni tepenné stény, pii vy$§im podilu elastinu
je tedy tepna poddajnéjsi. Vzhledem ke snizujicimu se podilu elastinu ve struktuie
tepenné stény smérem k periferii, se poddajnost timto smérem sniZzuje. Vysoka
poddajnost aorty umoznuje akumulaci krve béhem systoly, ktera je pak vyuzita béhem
diastoly, takze se udrzuje trvaly krevni tok. Tato schopnost se nazyva pruznikovy efekt

(Windkessel effect).

COMPLIANT AORTA

Aortic valves open _.eeszeeenl Aortic valves closed
\ i W e 000 A WS
\
100% Emm=p Systole =) 50 % Diastole =) 50 %
Expansion Retraction
NON-COMPLIANT AORTA

100 % ‘ Systole mmm)> 100 % Diastole 0%

Obr. 2.5 Pruznikovy efekt ve stené aorty. Prevzato z [10].
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Anizotropie

Vldkna kolagenu jsou v tepenné sténé usporaddna pirevazné obvodové, coz vede
k zavislosti mechanickych vlastnosti na sméru — anizotropii [6]. Tepenna tkan je
vV obvodovém sméru vyrazné tuzsi, neZz ve sméru axialnim [12]. Toto chovani je jesté
zvyraznéno pritomnosti defektu, jako naptiklad aneurysmatu, jehoz dasledkem je dalsi
sniZzeni pocate¢ni tuhosti a jeji zvySeny narist se zatizenim.

Predpéti tepny

Tepna je v téle piedepjata, coz ovliviiuje jeji chovani jak v axialnim, tak v obvodovém
sméru [5]. Axialni pfedpéti chrani tepnu proti ztraté tvarové stability pifi ohybani a
snizuje tak riziko zastaveni pratoku v disledku zaskrceni cévy. Je zavislé na véku, u
jedincti mlads$iho véku mulZe dosahovat az 30%, s v€kem vSak klesd k jednotkdm
procent. Obvodové predpéti pak snizuje rozdily napéti podél cévni stény a snizuje jeji
namahani [13]. Na vnitini sténé tepny dochazi ke zvySeni napéti zpisobeného tlakem
krve. Piedpéti zvysi napéti na vnéjSim obvodu a snizi je na vnitinim, takze jsou
rovnomérngji zapojena i vlakna vnéjsich vrstev tepny, coz vyrovnava rozdily napéti po
tloust’ce stény.

2.3 Patologie cév
2.3.1 Ateroskleréza

Ateroskleroza je jednim z nejéastéjSich onemocnéni cévniho systému [14]. Hlavnimi
rizikovymi faktory jsou zejména hypertenze, obezita, nevyvazena strava, koufeni, ale
také genetické predispozice.

Bunky hladkého svalstva ve sténdch cév potiebuji k obméné struktury cholesterol.
Hlavnim zdrojem této latky jsou lipoproteiny S nizkou hustotou (low density
lipoproteins — LDL), které prostupuji do stény z krve. Jejich piebytek je z cévni stény
odstraiovan makrofagy, ktefi jej pohlcuji. Pokud dojde k pfili§ velké koncentraci LDL,
dochdzi k hromadéni makrofagii a méni se v tzv. pénovou buiku, kterd je prvnim
zakladem aterogenniho platu. Ten postupné roste smérem do stfedu cévy, vytvaii se
ateroskleroticky plat, az dojde k zuzeni lumen, coz ma za nasledek neptiznivé
hemodynamické podminky. V extrémnich pfipadech mliZe dojit k rupture 1éze, ktera ma
za nasledek vznik trombu. Tromb v cévnim fecisti muze vést az k infarktu myokardu
nebo mozkové ptihodé.

Obr. 2.6: Vznik a pribéh aterosklerdzy [15].
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2.3.2 Disekce aorty

Aorta je hlavni a nejvétsi tepnou lidského téla [16]. Ze srdce stoupa vzestupna arota
(aorta ascendens), ktera piechazi v aortalni oblouk (arcus aortae) a pokracuje dale jako
sestupna aorta (aorta descendens), ktera postupné prechazi z hrudni (aorta thoracica)
v bii$ni aortu (aorta abdominalis). Jak jiz bylo feCeno vyse, je slozena ze tii vrstev —
intimy, medie a adventicie, fazeno od lumen smérem k povrchu tepny. Disekce aorty je
zivot ohrozujici stav, pfi némz dojde k odtrzeni intimy od medie a krev tak proudi jak
pfes lumen cévy, tak i nové vytvorenou trhlinou mezi témito vrstvami. Snizuje se tak
krevni pritok, coz mize mit za nasledek poSkozeni orgdnti. Miize dojit az k prasknuti
zizené a namahané stény s fatdlnimi nasledky. Hlavnimi pfi¢inami vzniku disekce jsou
piredevsim hypertenze potazmo ateroskleréza, ptipadn¢ vzacné genetické choroby
oslabujici cévni stény, jako naptiklad Marfaniv syndrom nebo Turnertiv syndrom [17].
RozliSujeme disekci typu A a typu B. Prvni z uvedenych znaci poSkozeni vzestupné
vétve aorty a predstavuje kriticky stav s nutnosti okamzité operace. Pokud neni tento
typ zavcas diagnostikovan, procento umrtnosti vlivem ruptury se pohybuje okolo 50 %
béhem prvnich 48 hodin [16]. Disekce typu B je 0 néco mén¢ zavazna forma postihujici
sestupnou nebo biisni aortu. Nicméné i toto onemocnéni vyzaduje okamzity chirurgicky
zasah.

2.3.3 Vydut bfiSni aorty

Vydut’ bfisni aorty — AAA (aortic abdominal aneurysm) mize byt definovana jako
lokalni nenavratné zuzeni jeji stény [18]. Aneurysma vznika pravdépodobné tbytkem
elastinu ve stiedni vrstvy tepny — medii a pisobenim proménného tlaku pak mize dojit
K postupnému rozsifeni priméru cévy. Rizikovymi faktory jsou napi. vysoky krevni
tlak, zanéty, koufeni nebo genetické dispozice. Nutno podotknout, ze koufeni je jednim
z nejvyznamnéjSich faktorii, protoZze pfimo naruSuje strukturu cévnich stén a tak
s prodluzujici se dobou kouteni roste riziko vzniku a ptipadné ruptury aneurysmatu se
vSemi nasledky [19].

2.4 Krev

2.4.1 SlozZeni krve
Krev je Cervend, nepruhledna, viskozni, nenewtonska, heterogenni tekutina [1]. Je
tvofena dvéma hlavnimi slozkami:

e Krevni plazma: Tekutd slozka krve, ktera tvoifi asi 55% jejiho celkového
objemu. Jedna se o nazloutlou, mirné zasaditou kapalinu (pH 7,35 — 7,45)
tvofenou z 91% vodou a z 9% rozpusténymi latkami, mezi které patii zejména
bilkoviny (albumin, imunoglobulin), ionty anorganickych soli (ionty sodiku,
drasliku) a ostatni pfenasené latky (hormony).

e Krevni buniky: Tvofi zbylych 45% krve. Nejhojnéji zastoupenymi krevnimi
bunikami jsou cervené krvinky (erytrocyty), jejichz hlavni funkci je ptenos
kysliku. Jsou to bezjaderné buiiky bikonkavniho tvaru, ktery zarucuje dobrou
flexibilitu a zaroven dostateéné velky povrch. Zbylé krevni bunky jsou bilé
krvinky (leukocyty) a krevni desticky (trombocyty), které ale nepiesahuji 2%
celkového objemu krevnich télisek.
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Procentualni podil celkového objemu erytrocytd Vv krvi se nazyva hematokrit.
2.4.2 Proudéni krve

Viskozita

Jelikoz krev je v podstaté suspenze tvoiend krevnimi bunkami a plazmou, nelze ji
povazovat za newtonskou kapalinu, netidi se tedy Newtonovym zdkonem viskozity [6].
Viskozitu charakterizuje vnitini tfeni tekutiny a zavisi na pfitazlivych silach mezi
Casticemi V heterogenni kapaliné (smési). Pii nizSich rychlostech proudéni jsou
ptitazlivé sily vysoké a krevni buiky tvofi agregaty, viskozita je tedy velka [5]. Se
zvysujici se rychlosti deformace dochézi k rozrusovani téchto seskupeni a viskozita tak
pii vyssich rychlostech klesa, o krvi se da tedy hovotit jako o pseudoplastické kapaling.
Dalsimi faktory ovliviiujicimi viskozitu jsou také teplota a hematokrit.

Priumér cévy

Prusvit tepen se smérem k periferii zuzuje, az k hodnotam v fadech mikrometra [1]. U
takto malych priméri uz neleze mluvit ptimo o klasickém proudéni, jelikoz primér
erytrocytu se pohybuje okolo 7 — 8 um. Ty se deformuji a jsou protlaceny skrz kapilary,
kde probéhne latkova vyména [6].

Rychlost krve

U newtonské kapaliny miZeme u krve pozorovat dva typy proudéni — laminarni a
turbulentni [6].

Pfi laminarnim proudéni zistavaji vektory rychlosti jednotlivych vrstev kapaliny
rovnobézné s osou cévy, rozlozeni rychlosti napfi¢ sténou je parabolické, dochazi
k hromadéni erytrocyti u osy cévy. Pohyby tekutiny pfi turbulentnim proudéni jsou
velmi nepravidelné, sloZené z pohybli rovnobéZznych a kolmych na osu cévy. RozloZeni
rychlosti ptestdva byt parabolické, zvySuje se rychlost Castic u stény cévy, coZ
zpusobuje vétsi namahani intimy.

Pravdépodobnost vzniku turbulentniho proudéni lze pro ustdlené proudéni vyjadfit
pomoci Reynoldsova ¢isla:

__vpD
n

Re 1)
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Pokud je hodnota Re < 2320, nastava proudéni laminarni. Pro hodnoty Re > 3000 se
jedna o proudéni turbulentni, stfedni hodnoty reprezentuji zonu nestability, kde se mtize
rezim proudéni meénit z jednoho na druhy. Tyto hodnoty jsou vSak uvazovany pouze pro
nekonecné¢ dlouhy kanal konstantniho prifezu, redlné odchylky od geometrie jako napf.
zuzeni, krouceni cévy, poskozeni intimy nebo krevni usazenina vyrazné favorizuji
proudéni turbulentni. K pfechodu laminarniho proudéni v turbulentni pak mutze dojit i
pii nizSich hodnotéach Re.

Cévni sténa

—_—
—-
—_—
—TEe
—-
—

Zuzenicévy bulentni pro :
Cévni sténa
— N S
—_—

G _J

—_—

Obr. 2.7: VIiv geometrie cévy na vznik turbulentniho proudeni [20].
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3 Cévni nahrady

Pojem cévni ndhrada charakterizuje jakykoliv samostatny prvek, ktery je implantovan
do cévniho fecité za ucelem obnoveni jeho souvislosti a funkce, bez ohledu na material
a misto implantace, pficemz implantovany prvek pfimo nahrazuje cévni tkan [3].

3.1 Déleni cévnich nahrad

Z hlediska materialu cévnich nahrad rozlisujeme 3 zakladni typy [21]:

Biologické nahrady jsou zivocisného puvodu a lze je rozdélit do dalSich
podskupin. Stépy odebrané a implantované stejnému organismu nazyvame
autotransplantaty. Nahrada pochazejici z jiného biologického druhu, nez jakému
je implantovéna, je ozna¢ovana jako xenotransplantat, pii implantaci stejnému
biologickému druhu hovotime o allotransplantatu. Vsechny nahrady biologické
pak mohou byt tepenné a Zilni, ve vzacnych ptipadech odebrané z jiného organu.
Umélé nahrady (cévni protézy) vyrabéné z nebiologického materidlu museji
byt pro =zajisténi funkénosti porézni, jejich zakladni charakteristikou je
permeabilita stény.

Zvlastni druhy nahrad, zastoupené zejména nahradami kombinovanymi,
slucuji slozku nevstiebatelnou a slozku vstrebatelnou.

Biologické Umelé
t 4 o
Z)Ii?ne Neporézni sklo, kov, uméla hmota
Autotransplantdty o
Jjind tkan
(fascie, kiize) Porézni (cévni textilni pletené
tepenné protézy) tkané
Allotransplanta’t); Zvill/ll' netexl‘l‘lnl’ llté
jind thd Zvldstni druhy
tepenné . , impregnace
Xenotransplantaty Zilni Kombinované samonosnd trubice
Jjind tkan Biotechnologické

Obr. 3.1: Déleni cévnich ndhrad [21].

3.2 Typy spojeni

V klinické praxi se setkavame predevS§im se spojovanim stehem [3]. Tyto typy
spojovani lze obecné rozlisit podle zpiisobu napojeni na:

Koncem ke konci (end-to-end): Konec cévni nahrady je pfimo spojen s koncem
tepny.

Koncem ke strané (end-to-side): Nejcastéjsi typ cévniho spojeni, vyuzivany
predevsim pfi tzv. pfemosténi (by-pass). Ve zvoleném misté je provedena incize
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(fez), ktera piesahuje dvojnasobek prusvitu nahrady. Ta je pak sestfiZzena pod
uhlem tak, aby jeji délka odpovidala délce incize. Takto je dosaZeno spojeni pod
co nejostiejSim thlem, coz je hemodynamicky nejpiiznive;si.

e Stranou ke strané (side-to-side): Cévni nahrada je pftiblizena k paralelné
probihajici tepné, kde je provedeno spojeni. Toto spojeni byva spise dopliikove,
zajiStujici dostatecny piivod krve i do ostatnich vétvi.

Obr. 3.2: Typy spojeni cévnich nahrad: a) koncem ke konci, b) koncem ke strané, c)
stranou ke strane [3].

Pti vSech typech spojeni je nutné dodrzovat obecné zasady: ob¢ vrstvy na sebe musi
pevné naléhat, nesmi vSak dojit k zaSkrceni a stehy je nezbytné zakladat pfimétrene
daleko od okraje tak, aby nedoslo k protrzeni tepenné stény, popiipadé protézy [21].

3.3 Cévni protézy
3.3.1 Zpisob vyroby

Tkani je zptsob vyroby, kterym byly vyrobené prvni cévni protézy [21]. Jeho vyhodou
je predev$im moznost jemného odstupiiovani pordzity protézy, takze je mozné vyrobit
protézu zcela neprodySnou, coZ velmi usnadiluje implantaci. Takto mala porézita je
vSak zcela nezddouci pro vhojovani. Hlavni nevyhodou tohoto typu vyroby je tfepeni
okrajii tkaniny pfi podélném sestfizeni a také vysoka Sance profezani stehti tkaninou.

Pleteni je technologie, ktera zaroven splétd vice niti pomoci sady jehlicek, jejichz
rozmér urcuje vysledné charakteristiky tkaniny. Ve srovndni s tkanymi protézami je
hlavni vyhodou mozZnost zakladani stehu bliZe k okraji, protézy lze také stiihat ve vSech
smérech bez tfepeni.
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Obr. 3.3: Schéma zpiisobu vyroby cévnich protéz — tkani (vlevo), pleteni (vpravo) [10].

Technologie liti vychazi z amorfniho PTFE materidlu, ktery je za vysoké teploty a tlaku
lisovan do pozadovaného tvaru [3]. Vysledna struktura ma houbovity charakter, av§ak
mikropory nejsou vétSinou propojeny a nezajistuji dostateCnou prodySnost stény tak,
aby se protéza mohla bez problému vhojit.

Elektrostatické zvlakinovani (electrospinning) je nova metoda vyroby vlaken schopna
vyrobit vlakna odpovidajici velikosti elastickych nebo kolagennich vlaken, tedy

v fadech nanometri [10]. Technologie spociva Vv principu vytvoreni elektrického pole
mezi zkapalnénym polymerem piivadénym jehlou a kovovym sbéracem. KdyZ napéti
prekond povrchové napéti kapaliny, polymer vytryskne a vytvoii proud. Nez dopadne
na kovovy sbérag, pfitazliva sila generovana elektrickym polem spojend s vypafovanim
rozpoustédla zplisobi zmenseni pruméru vldkna. Vysledna struktura Ize pak popsat jako
pletivo tvofené vlakny od velikosti mikrometrd az po velikost nanometrti. Tato metoda
je vyhodna zejména v moznosti pouziti fady jak syntetickych, tak pfirodnich materiala a
moznost tak vytvofit vicevrstevnou strukturu, kterd by nejlépe imitovala chovani cévni
stény.

Obr. 3.4: Tloustka stény (a) a povrch (b) pletiva vytvoreného elektrostatickym
zvlaknovanim [10].
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3.3.2 Materialy

Hlavnimi pozadavky na materidly cévnich protéz se ukézaly byt zejména biologicka
inertnost a stalost mechanickych vlastnosti i v prostredi télesnych tekutin [21]. Témto
pozadavkliim nejlépe vyhovuji dacron a teflon.

Obr. 3.5: Dacronova pletend protéza (vievo), PTFE litd protéza (vpravo) [22][23].

Dacron je polymerizovany polyester vyvinuty vroce 1939 [21]. Je velmi pevny,
hydrofobni, odolny vii¢i slabym kyselindm i zdsaddm a organismem je dobie sndsen.
Vlédkna z néj vyrobend maji dobré elastické 1 pevnostni vlastnosti. Jiné obchodni ndzvy:
terylen, diolen.

(=C,H, —CO —CegHy — CO — 0 —),

Teflon, je komercni nazev pro polytetrafluoretylen (PTFE), vyvinuty americkou firmou
Du Pont. Je to inertni, tuhd latka, jejiz pfiprava do formy vldken byla provazena
technologickymi problémy. Tato vldkna jsou vSak velmi pevna, odolna vici vSem
rozpoustédlim, odolnd vii¢i tfeni a bez karcinogennich uc¢inkd. Teflon se objevuje i
Vv jiné formé, a to v podobé litych mikroporéznich protéz (PTFE protézy).

et CF2 - CF2 - CFZ _

Dalsi skupinou pouzivanych materialt jsou elastomery [24]. Pouzivaji se pfedevSim
rizné typy polyuretantl, takZe jejich vlastnosti se mohou liSit. Ve srovnani s ostatnimi
materidly jsou elastomery poddajnéj$i, ndhrady znich vyrobené jsou tedy také
poddajné. Zasadnim problémem vSak zlstava reaktivita polyuretani v biologickém
prostiedi a jejich potencialni karcinogenni efekt, proto jsou tyto materialy stale klinicky
testovany.

Jednou z nejcastéjSich komplikaci pii implantaci cévnich protéz je infekce [25].
Vzhledem ke zvysujici se rezistenci bakterii proti antibiotikim, je tfeba hledat
alternativni cesty, jak této komplikaci zabranit. K potlaceni infekcei a plisni je vyuzivano
stfibro, které ma vynikajici antibakteridlni ucinky a zaroven je pro organismus
netoxické. Do protéz je impregnovano predevsim ve forme iont nebo jako nanocastice.
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Obr. 3.6 : Nanocastice stiibra [26].

3.3.3 Vhojovani

Pfi implantaci cévni protézy je do téla vlozen objekt z latky pro télo zcela cizi [21].
Implantace této cizorodé hmoty vyvola v organismu fadu zmén, které vyusti v quasi-
stacionarni stav, kdy tkanina protézy slouzi hlavné jako mechanicka podpora, zatimco
vnitini 1 vnéjsi povrch je tvofen biologickou tkani. Tento proces se souhrnné nazyva
vhojovéani.

Vnitini vrstva vznikd prvotné stykem tkaniny a proudici krve, nemd vSak
charakteristické¢ vlastnosti intimy jako je hladky, téméf nesmacivy povrch a
fyziologickou permeabilitu, je proto nazyvana pseudointimou. Tato vrstva se vSak mize
organizovat a ziskat tak vlastnosti skute¢né intimy, vznika tak neointima. Analogicky je
tomu u vn&jSiho povrchu, kdy prvotné vznika pseudoadventicie, avSak procesem
organizace muze nabyt vlastnosti srovnatelnych s adventicii, rozviji se tak
neoadventicie.

Pseudointimalni krevni koagulum

Tato vrstva vznika bezprostfedné po obnoveni toku krve. Krevni sraZzeniny vnikaji mezi
vldkna cévni protézy, kde se usazuji do t¢ doby, nez ustane krvéaceni sténou tkaniny.
Tromby zachycené ve stén¢ vSak vétSinou k zastaveé krvaceni nestaci, proto na vnitfnim
povrchu vznika vrstva koagul, kterda uz je schopna odolavat tlaku krve z lumen. Tato
vrstva je zdkladem pro vnik neointimy a je oznacovana jako pseudointimdlni krevni
koagulum. Tloustka této vrstvy je vSak nekonstantni a povrch je nerovny. V dalSich
dnech v ni probihaji rozsahlé zmény, jejichz vysledkem je zména ptvodniho tvaru
povrchu. V této fazi se mohou piichytavat dalsi tromby a vznika tak vice vrstev koagula
ruzného stafi, stavejici podklad pro vicevrstevnou pseudointimu.

Pseudointima

Z vngjSich vrstev pronikaji sténou protézy kapilarni pupeny, které pfivadi endotelie a
fibroblasty, pseudointimalni koagulum se zméni v nespecifickou granula¢ni tkan
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organizujici fibrin. Ten je poté zkapalnovan a dochazi tak k obnoveni perfuzibility a
hydratace pseudointimy. Fibrin je nahrazovan zprvu fidkou, podélné skladanou
vazivovou tkani. Tuto fidkou vazivovou pseudointimu lze nalézt u cévnich protéz mezi
1. — 3. mésicem. Nasledné piibyva kolagennich vlaken, az nakonec dojde K fibrozni
pfeméng, svalové bunky ani elastické struktury se vsak nevyviji.

Neointima

Vznik neointimy je v prvni fad¢ ovlivnén rozsahem operacni traumatizace, at’ uz se
jedna o nekrézu casti pahylu sevieného stehem, poskozeni pahylu pfilozenim svorek
anebo prokrvaceni a trombdza adventicie cévy. Tvorba hladké svaloviny je reparativni
reakci typickou pro cévni sténu. V oblasti sutur se vSak objevuje tkan s bohatou tcasti
hladkych svalovych bunék jiz v prvnich fazich vhojovani. Endotelizace probiha také
pfednostné pfertistinim endotelu z pahylii cévy, proto je dobry stav konce cévy po
operaci nezbytny k uspéSnému vhojeni protézy.

Neoadventicie

Po operaci je protéza obklopena traumatizovanou tkani lizka hostitele -
pseudoadventicii. Velmi rychle je produkovéana vazivova tkan a dochazi k novotvorbé
kapilar. Kapilarni pupeny si hledaji mista v tkaning a prorustaji oky protézy v idealnim
ptipadé az do pseudointimy, kde vytvoii sité.

Vvznam vhojovani

Nejdulezitéjsi podminkou dlouhodobé vitality tkané je jeji normalni metabolismus.
V implantované protéze je metabolismus zajistén do urcité miry difuzi z lumen.
Radialni perfuzni proudy piivadi latky do zevnich vrstev, kde jsou nasledné odvadény
adventicii. Vnitini vrstva je tedy vyzivovana piimo z proudici krve, zatimco odvod latek
z vngjSich vrstev je realizovan kapilarami adventicie. Cévni protézy tedy musi
poskytovat takové podminky, aby bylo mozné tyto dva mechanismy propojit a zajistit
tak dlouhodobou prichodnost a funkcnost.

3.3.4 Vlastnosti cévnich protéz

Z hlediska dlouhodobé funk¢nosti protézy je nezbytné, aby napodobovala mechanické
chovani tepenné stény [21]. Samotna protéza by pak méla plnit funkci Cist€ mechanické
opory, avSak jeji vlastnosti musi byt vhodné pro implantaci. Tyto vlastnosti jsou
ovlivnény nasledujicimi faktory:

Vlakno

mechanickych vlastnosti. Pokud dojde ke sniZeni pevnosti, zvysi se riziko vniku
vyduté nebo ruptury. Neméné dulezita je biologicka a chemicka inertnost, ktera
vyrazné ovlivituje vhojeni protézy a zaroven vylucuje karcinogenni uc€inky. Pfi
jakémkoliv drazdivém efektu dochazi k tvorbé jizevnaté tkané, ktera piedstavuje
pfekazku pro perfuzi a arteriogenezi. Priumér a struktura vliakna také vyrazné
ovlivituji proces vhojovani. Pfili§ silny monofil mé rusivy vliv na perfuzi, dochazi tak
ke vzniku tzv. perfuznich stind. Polyfilamentézni vldkna spletena z velkého poctu
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malych filament vSak také nejsou idedlnim feSenim. Prili§ tésna vlakna tvoii perfuzni
stiny stejn¢ jako monofil, mezi voln€j§imi vladkny vznikaji prostory, kam nemohou
vnikat buiiky a stanou se tak ulozistém metabolickych produktii, coz ma opét drazdivy
efekt. Optimalni je tedy tenké vldkno voln€ spletené z mensiho poctu filament.

Radialni pruznost

Ke spravnému vhojeni cévni protézy je nezbytna urcita pti¢na tuhost [3]. Pfi tuhosti
mens$i, nez je tuhost samotné tepny, dochazi k dilataci protézy vlivem krevniho tlaku.
Proudéni krve je zpomaleno a vzroste intraluminalni tlak, coz ma za dusledek
pozastaveni rastu kapilar z adventicie a snizeni jeji vaskularizace. Tato skutecnost vede
k zesileni této vngjsi stény, a tak k omezeni odvodu odpadnich latek. Pokud je vSak
tuhost protézy pfilis velka, dochazi k utlaCovani pseudointimy, ta je zbavovana tekutiny
a perfuze je znemoznéna.

Sz o oo o}

7zzzzzz2(Q O Q O
—_—T—— ———
Obr. 3.7: Prilisna radidlni poddajnost protézy zpiisobujici zbytnéni adventicie [21].

Vypocet zmény tlaku pii dilataci protézy

Ptedpokladejme stacionarni proudéni a valcové trubky o rozdilnych primérech
pfedstavujici tepnu a rozsifenou protézu vlivem jeji nizké tuhosti. Vstupni parametry
tlaku a rychlosti jsou ptevzaty z [1].

Vstupni parametry:

Primér tepny: Dy =20 mm

Primér rozsitené protézy: Dy, = 30 mm

Primérna linearni rychlost: vy = 0,2 m/s

Stredni tlak: py = 12 kPa

Hustota krve uvazovéna stejna, jako hustota vody: px = 1000 kg/m®
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Vyjdéme z Bernoulliho rovnice pro stacionarni proudéni:

2 2
Pe1 | V1 P2 Vi2
— +— hy =—+— h
Pk+2+g1 Pk+2+gz (2)

Z rovnice kontinuity musi platit:
S1V¢1 = SaVe2 3
kde S; a S; jsou piislusné prifezy trubek.

Rozdily vySek uvazujme nulové. Po dosazeni rovnice (3) do rovnice (2) a Upravach
dostaneme vyraz:
2 2
P o Dt177c1>

Ap; = Pe2 — Pt = 7(%1 D2
t2

(4)
Dosazenim ptislusnych hodnot do rovnice (4):
Ap, = 11,1 Pa

Tlak v rozsitené trubce vzrostl pouze o 11,1 Pa. Nutno brat v potaz, Ze hodnota tlaku pii
diastole se pohybuje kolem 16 kPa [1] a pfi fyzické zatézi muze jeSté rist. Z téchto
vysledu je tedy ziejmé, Ze zména tlaku vlivem dilatace protézy je zanedbatelna a neméla
by mit vliv na vhojovani protézy.

JelikoZz pti vhojovani dochdzi k utvoteni vnitini vystelky, musi byt priisvit cévni protézy
o néco vEtsi, nez prusvit vlastni tepny [21]. Neumérna odchylka od prisvitu tepny ma
vSak obdobné nasledky jako pfilisna radialni pruznost, proto je vhodné volit pomér
priméru protézy a tepny okolo 1,2 —1,3.

Podélna pruznost

Tato vlastnost je nezbytna jak pro snadnou implantaci, tak pro prevenci tzv.
kolinkového zalomeni [21]. Cévni protéza byva Casto implantovana v mistech kloub,
musi mit tedy dostate¢nou podélnou pruznost a predpéti, aby se mohla pfizpisobit
pohybiim kloubu a nedoslo k jejimu zalomeni. Této schopnosti byva casto dosazeno
vrapovanim. Zminénd uprava nabizi velky rozsah podélné pruznosti, je v§ak provazena
fadou nevyhod. Tvofena neointima kopiruje vrapovany povrch protézy, vnitini vrstva je
tak zna¢n¢ zvlnénd, coZ ma nepiiznivé hemodynamické ucinky. Skute€nosti je, Ze pii
tvorbé neoadventicie dochazi ke svrastovani kolagenu (Self-crimping). S timto faktem
vyvstava dalsi problém vrapovani, protoze tato uprava podporuje proces smritovani a
jejimZ uvolnéni hrozi odtrhnuti ¢asti intimy. Proto se podélné pruznosti dosahuje i
jinymi zpisoby, naptiklad pomoci kadetenych vlaken, kterd jsou uspofadana v axidlnim
sméru. Z principu Ize tohoto zptisobu vyuZit jen u tkanych protéz a jsou pak oznacovany
jako ,,Helanca®.
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Obr. 3.8: Viiv vrapovani na kvalitu povrchu cévni protézy [21].

Porozita stény

Pod timto terminem Ize chapat schopnost protézy propoustét tekutinu, Castéji se tedy
oznaCuje jako permeabilita [3]. Porézita stény musi byt minimalné takova, aby
umoznovala proristani tkané sténou a mohlo tak dojit k propojeni vnéjSich a vnitinich
vrstev. Bez fixace miize dojit k odloupnuti nedokonalé vnitini vystelky, nejsou splnény
podminky pro vyvoj neointimy. Syntetickd vldkna jsou pro tekutiny nepropustna,
porézita tak ma zasadni vliv na moznou existenci perfuznich proudu. Pii nedostatecné
porézité je perfuzibilita prakticky nulova a arteriogeneze je znaéné¢ omezena.

Je tedy zfejmé, Zze porodzita ma zasadni vliv na dlouhodobou prichodnost protézy. Pri
implantaci se vSak tato vlastnost ukazuje jako velmi neZadouci, je tfeba zabranit
krvaceni skrze sténu, proto je tieba ji docasné omezit, ¢ehoz se dosahuje piedsrazenim.
PredsraZeni je proces, pii kterém je protéza pied implantaci ponofena do krve pacienta,
oka tkaniny jsou vyplnéna krevnimi tromby a protéza se tak stavd docasné
nepropustnou. Je nezbytné, aby vnitini povrch byl dokonale o€iStén a vrstva koagul byla
co nejtenci. Tyto sraZeniny musi byt absorbovany v prvnich fazich vhojovani, cely
proces je tudiz zpomalen. Z tohoto divodu se zacaly hledat alternativy k predsrazeni,
coz vedlo k vyvoji kombinovanych protéz.

3.3.5 Kombinované cévni nahrady

Jak bylo vysvétleno v piedchozich kapitolach, pordzita stény je nutnou podminkou
uspésného vhojeni cévni protézy [21]. Béhem implantace je vSak tato skute¢nost velmi
nezadouci a musi byt doCasné potlacena. Kombinované protézy nabizi efektivnéjsi
ptistup feSeni daného problému, nez jakym je pfedsrazeni.

Princip tohoto typu protéz spociva v slouceni syntetické a vstiebatelné biologické ¢asti
[3]. Biologicka slozka muZe byt nanaSena impregnaci nebo se vyskytuje ve formé
samonosné trubice. Na vstfebatelnou slozku je kladeno vice naroki: nizka antigenita
(schopnost vyvolat odpovéd” imunitniho systému tvorbou protilatek), inertnost,
dostate¢nd pevnost po dobu vstiebadvani, moznost ovlivnéni délky vstiebavani a mala
botnavost.
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Kolagen

Jedna se o ve vod¢ nerozpustny skleroprotein (bilkovina vlaknitého tvaru), ktery tvori
az 25% vsech bilkovin savcl a je také jednim z hlavnich stavebnich materidld cévni
stény [5]. Pro ucely cévni chirurgie je nejcastéji vyuzivan chemicky upraveny bovinni
kolagen ziskavany ze $kary nebo Achillovy Slachy mladého dobytka [3]. Struktura této
bilkoviny by se dala popsat jako mnozstvi fetézcl spojené jednotlivymi vldkénky a ma
zéasadni vliv na vysokou pevnost kolagenu. Pravé diky svému vlaknitému charakteru je
kolagen idedlni latkou k doCasné vyplni porézni stény protézy. Ma mirné antigenni
sklony, toho vSak mtize byt odstranéno vytvrzenim. Doba vstiebavani se pohybuje
okolo tfi mésici, po ctyfech mésicich se stav stabilizuje a histologicky obraz je obdobny
jako u oby¢ejné tkaninové protézy.

Obr. 3.9: Vidknita struktura kolagenu [27].

Impregnace

Prvnim zpisobem nanaseni kolagenu je impregnace [3]. Tato metoda je v§ak omezena
pordzitou tkaninové protézy, protoze pii vetsi propustnosti se mechanicka odolnost
pfesouva na vstiebatelnou ¢ast, jejiz pevnost se Vimpregnované formé stava
nedostatec¢nou. Proto je kolagen nutné chemicky upravit a vytvrdit. Mnozstvi nanasené
latky je vSak podstatné mensi, nez u koncepce se samonosnou trubici, coz je z hlediska
vhojeni vyhodné;jsi.

Samonosna trubice

Pro feSeni problému s omezenou pordzitou byla navrzena koncepce samonosné
kolagenni trubice, kterd je zevné obalena tkaninovou vysoce porézni protézou. Vyroba
této trubice sestava z nc¢kolika krokl. V prvni fad¢ je nutné vytahnout rovnomeérnou
kolagenni trubicku, nasleduje jeji vytvrzeni tak, aby se prodlouzila doba vstiebatelnosti.
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Pokracuje se vymytim prebytecného fedidla, navleCenim syntetické Casti a sterilizace.
Ta se nejcastéji provadi radiacnim ozatrenim.

Kolagen - tkaninové protézy piinaseji vyhody v podobé snadné implantace, moznosti
ovlivnéni mechanickych vlastnosti Upravami kolagenu a snadno standardizované
pramyslové vyroby.

3.4 Nové technologie

S postupnym vyvojem byly vyfeSeny zékladni otazky implantace cévnich protéz a jejich
uspéSné¢ho vhojeni do takové miry, Ze protézy mohou byt bezpecné vyuzivany
Vv klinické praxi.

Komeréné vyrabéné pletené protézy z dacronu nebo PTFE vSak maji ve srovnani
s tepnami velmi odlisné mechanické vlastnosti (modul pruznosti o fad vyssi). Prave tento
rozdil mize byt pricinou selhani operace, at’ uz v disledku zvysené tvorby trombi nebo
hromadéni bunék v misté spojeni. NedofeSenou komplikaci také zistavaji nahrady
menSich praimért, u kterych dojde ve vyznamném procentu piipada Kk predéasnému
uzavieni. Kli¢em k feseni téchto problému mohou byt praveé nové biotechnologie.

3.4.1 Biologicky rozloZitelné nahrady

Pro lidsky organismus je velmi obtizné ptijmout jakykoliv cizi, nebiologicky material
[24]. Biologicky rozlozitelné materialy vSak postupem Casu ztraci svou integritu a
nestimuluji tak t€lo Kk jeho vypuzeni. Cilem je postupné vytvofeni nové cévni tkané
s dostate¢nymi mechanickymi vlastnostmi tak, aby byla po rozkladu umélého materialu
schopna odolavat vnitinimu tlaku krve a nedoslo K vytvofeni aneurysmatu. Timto
zpiisobem je tak moZné vyrobit ndhrady mensich priméra.

Materialy

K vyrobé protéz byly vybrany materialy jiz nyni hojné€ pouzivané v medicing, naptiklad
jako vstiebatelné stehy [24]. Jedna se zejména o polymer kyseliny glykolové (PGA —
polyglycolic acid) a polymer kyseliny mlécné (PLA — polylactic acid). Oba materialy
ztraci po ¢ase svoji mechanickou pevnost kvili hydrolytické degradaci uvnitf téla. Testy
vSak prokdzaly, ze tkan vytvorena po vstiebani téchto polymerti neni dostate¢né pevna,
aby odolavala vnitinimu tlakovému zatiZeni, proto se pfistoupilo k pouziti dalSich,
pomaleji vstiebatelnych nebo nevstiebatelnych materialll. Jednim z vhodnych kandidati
je napiiklad polymer polydioxanon (PDS), ktery se rozklada vyrazné pomaleji ve
srovnani s PGA a PLA. Problémem vSak ziistavaji kyselé produkty vzniklé¢ degradaci
polymeru, které mohou nepfiznivé ovlivnit vhojeni protézy nebo zandSet lymfaticky
systétm. Novym objektem vyzkumu se tak staly polymery na bazi proteint, jako
naptiklad GVGPV (polyethylene glycol - modified elastin - like peptides) vyrabéné
modifikovanou DNA technologii. Mohou dosdhnout modulu pruznosti srovnatelné¢ho
s modulem pruznosti tepny, dobu jejich rozkladu je navic mozné do urc¢ité miry fidit.
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Vvroba scaffoldi pro tkanové inzenvrstvi

Dalsi technologie spoc¢iva ve vyrobé nosné sité (scaffoldu) z umélého ¢i biologického
materialu, do které jsou vsazeny bunky, které jsou mimotélné péstovany, dokud
nevznikne tkan vhodna k implantaci [24]. Neogeneze cévy tak neprobiha pouze in vivo,
ale je mozné ji ovlivnit jiz pied implantaci. Pro optimalni tvorbu struktury nové cévni
stény je nutné simulovat podminky uvnitf téla, bunky jsou tedy péstovany v bioreaktoru
zatizené pulsujicim tlakem a vznika tak vicevrstva strukturovana tkan s orientovanym
kolagenem a elastinem. Tento zpasob pfislibuje lepsi pruchodnost a metabolismus
implantované nahrady.

3.4.2 Biomimetika

Zcela novou vyzvou ve vyvoji cévnich nahrad je vytvofeni protézy schopné
napodobovat nelinearni chovani tepenné stény [28]. Trojvrstva struktura tepenné stény
spole¢né s funkci kolagenu a elastinu uvnitf ni dala vzniknout novému typu TLVG
protézy (triple — layered vascular graft).

Jako vnitini vrstva protézy bylo pouZito pletené hedvabi, které s uspéchem kopirovalo
chovani kolagenu. Kolagenni vlakna se pfi nizkych tlacich zvIni a nastavuji se prevazné
do sméru zatizeni, k pevnosti stény tak piispivaji az pii dosazeni vétSiho zatiZeni.
Podobné chovani vykazuji i spletena hedvabna vlakna. Stfedni vrstva byla vytvotrena
z PAM (polyacrylamid) hydrogelu a vnéjsi vrstva z TPU (thermoplastic polyurethane)
technologii elektrospiningu. Ob¢ tyto vrstvy vykazuji vysoce elastické chovani, které
napodobuje funkci elastinu. Stfedni hydrogelova vrstva navic zarucuje odolnost protézy
vici protrhnuti pod tlakem a zaroven je vhodnym prostfedim pro endotelizaci. Vnéjsi
TPU nanovlakna pak zarucuji vysokou porozitu protézy, nutnou pro spravné vhojeni a
udrzuji mechanické vlastnosti a celkovou rozmérovou stabilitu protézy. VSechny
materidly jsou navic biologicky rozlozitelné, takZe je piedpokladano, ze celd nadhrada
bude nahrazena regenerovanou cévni tkani.

Low ngh
pressure pressure
dilation dilation

Silk filament orientation Silk filament stretching
& TPU/PAM expasion & TPU/PAM expasion

Obr. 3.10:Schématicka ilustrace mechanismu nelinedarniho chovani TLVG protéz
[28].
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Hlavni vyhodou TLVG protéz je skuteCnost, ze dokazi tspésné kopirovat nelinearni
chovani tepenné tkané, to znamena 1épe odolavat zméndm tlaku a efektivnéji rozvadét
krev po celém téle. Navic je mozné sestrojit protézu o prisvitu 2 mm, coz umozinuje
pouziti protéz i smérem k periferii. Diky vysoké hodnoté kritického tlaku nutného
k protrzeni jsou TLVG protézy vhodnym kandidatem pro klinické vyuziti. VSechny tyto
skute¢nosti poukazuji na slibnou budoucnost vyvoje a pouziti biomimetickych protéz.
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4 Prakticka cast

4.1 Vypocet vstupniho modulu pruZnosti tepny

Vzhledem k proménnému modulu pruznosti tepny béhem jejiho zatéZzovani bylo nutno
urCit jeho vstupni hodnotu pro analyticky vypocet pomoci zobecnéného Hookova
zékona S vyuzitim membranové teorie skofepin.

4.1.1 Deformace stény tepny
a) Linearni vypocet

Predpokladejme biiSni aortu o tloustce stény 2 mm a priméru 20 mm, zatizenou
postupné tlakem 25 kPa. Vypoctovy modul pruznosti byl pro tento ptistup zvolen
konstantni. Pfi konstantnim modulu pruznosti neuvazujeme vliv zpeviiovani stény tepny
zapojenim kolagennich vlaken, na pfenaseni zatizeni by se tak podilel pouze elastin.
Modul pruznosti elastinu je dle [5] 200 - 400 kPa, pro vypocet byla tedy zvolena
hodnota vypoctového modulu pruznosti E =200 kPa.

Vyjdéme z Laplaceovy rovnice a zobecnéného Hookova zakona [29]:

o, Om _P

R: Ry h (5)

& = E (0t — Uow)
(6)

en = 7 (O — 1O
Piedpokladejme axialné fixovanou tenkosténnou valcovou skofepinu, tedy s nulovou
axialni deformaci a tedy i S nulovym axidlnim pfedpétim:
R; =R R, = @ em =20
Pro radialni posuv plati [29]:
u = &Ry (7)
Numericky vypocet byl proveden pro zatizeni tlakem 0 — 25 kPa.

Zavislost radidlniho posuvu na tlaku pro linearni vypocet a konstantnim modulem
pruznosti je znazornéna na obr. 4.1.
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Obr. 4.1: Linedrni zavislost radidlniho posuvu na tlaku pri konstantnim modulu
pruznosti.

Laplaceova rovnice je odvozena z rovnice rovnovahy uvolnéného prvku [29], plati tedy
1 pro deformovany stav. Pfi odvozeni rovnice je vSak bran ptedpoklad malych
ptetvoteni. Z grafu lze odvodit, ze jiz pfi hodnoté tlaku 5 kPa je hodnota pomérného
ptetvofeni rovna téméf 10%, to znamena, Ze podminka malych pietvoieni byla
porusena. Pro piesnéjsi vypocet je tedy nutné vzit v potaz tuto geometrickou nelinearitu
a vypocet modifikovat jako prirtstkovy.

b) Nelinearni vypocet s konstantnim modulem pruznosti

Uvazujme tepnu o stejnych parametrech a stejném konstantnim modulu pruznosti, nyni
vSak modifikujeme vypocet jako ptirtistkovy.

Za pouziti rovnic (5) - (7) sestavime algoritmus vypoc¢tu modulu pruznosti se zahrnutim
geometrické nelinearity:

_DPiRi4
Ot = h. 1
i
Omi = U0
1
& = i (Gti — 0tj—1 — H(Omi — Umi—l)) T &
u; = &R
Ri = RO + Uu;
hoRy
hi = R.
L

pfiemz uvazujeme objemové nestlacitelny material.
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Numericky vypocet byl proveden s piiristkovym krokem tlaku Ap = 1 kPa.
Vysledna zévislost radidlniho posuvu na tlaku vypoctena piiriistkovym mechanismem
s neproménnym modulem pruznosti je zndzornéna na obrazku ¢. 4.2.
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Obr. 4.2: Zavislost radidlniho posuvu na tlaku pri zahrnuti geometrické nelinearity.

Z vysledku ptiristkového modelu vypoctu, ktery respektuje pouze geometrickou
nelinearitu, vyplyva, ze by deformace tepny pfi zatizeni krevnim tlakem, které se
pohybuje mezi 10 — 25 kPa, vzrostla do nerealnych hodnot. Pti tomto vypoctu byl vsak
uvazovan konstantni modul pruznosti. V realit¢ dochazi ke zpevnéni tepenné stény pfi
vétsich deformacich, protoze uz se na pteneseni zatizeni podileji i kolagenni vlakna.
Posledni vypocet tedy bude zahrnovat jak vliv nelinearity geometrie, tak nelinedrni
odezvu materialu.

c) Nelinearni vypocet s proménnym modulem pruZnosti

Plvodni rozméry tepny opét zlistanou beze zmény. Tentokrat je vSak nutné urcit
zavislost modulu pruznosti na deformaci tak, aby bylo mozné zahrnout zménu modulu
pruznosti do ptirastkového algoritmu.

K vypoctu byla pouzita naméfena data tahovych zkousek prasecich aort [30], zvolen byl
vzorek €. 14. Zavislost napéti a deformace v obvodovém sméru je znidzorn€na na
obrazku ¢. 4.3.
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Obr. 4.3: Zavislost napéti na deformaci v obvodovém sméru [30].

U nelinearnich materialti rozliSujeme 2 typy modulu pruZnosti v tahu — secnovy a
teCnovy. Tyto moduly jsou zobrazeny na nasledujicim obrazku.

o|pocatecni teCnovy
nodul pruznosti

.' ’._gA"""teéqu modul
; pruznOStl
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Obr. 4.4: Typy modulii pruznosti u nelinedrnich materidli [31].

Se¢novy modul pruznosti vypocitame dle nasledujiciho vztahu:

Oti — Ogo (8)

Eg =
Eti — &ro

Hodnoty oy a £ by mély byt nulové a korigovat tak nepiesnost méfeni nizkych hodnot.
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Pro vypocet znaméfenych dat byl zvolen druhy typ modulu pruznosti - te¢novy
(inkrementélni). Pro né&j plati:

Oti+1 — Oti 9
Ey= ©)

€ti+1 — Eti

Sestavime zavislost tecného modulu pruznosti E na deformaci &. Naméiena data
prolozime aproximacnim polynomem, ktery piedstavuje funkci E = f(&;) vstupujici do
priristkového algoritmu. Zavislost modulu pruznosti tepny na deformaci je zobrazena
na obr. 4.5.
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Obr. 4.5: Zavislost tecného modulu pruznosti na deformaci.
Vypocet deformace tepny zistava stejny, jako u predchoziho ptirastkového vypoctu,

jedinou zménou je zahrnuti proménného modulu pruznosti a tim i zpevnéni tepny
béhem zatéZovani.
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Vysledny piirGstkovy mechanismus je nasledujici:

o = pPiRi—1
ti hi—l
Omi = H0¢i
1
& = E_ (O'ti — O¢j—1 — ﬂ(ami - Gmi—l)) + Eti—1
i-1
u; = &Ry
Ri = RO + ul'
hoRy
hi - R
l
E; = f(eq)

Zavislost radidlniho posuvu na tlaku pro nelinearni vypocet S proménnym modulem
pruznosti je zobrazena na obr. 4.6.
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Obr. 4.6: Zavislost radidlniho posuvu pri nelinearnim vypoctu s promennym modulem
pruznosti.

Dany vypocet potvrdil dilleZitost zpevnéni tepenné stény pii zaté¢Zovani. Radidlni posuv
JiZ nevzroste do neredlnych hodnot, ale se zvétSujicim zatiZenim se jeho narust
zpomaluje.
Tento typ vypoctu respektujici geometrickou i materidlovou nelinearitu jiz umoZiuje
urit hodnotu vstupniho modulu pruznosti pro analyticky vypocet srovnatelnou
s realitou.
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Srovnani jednotlivych pristupi:

u [mm]
°

[ J
0 ‘_: T T T T T T 1
0 5 10 15 20 25 30 35

p [kPa]

® Nelinearni, E proménny  ®Linearni, E=200kPa  @®Nelinearni, E = konst

Obr. 4.7: Srovnani jednotlivych pristupu pri vypoctu deformace tepenné stény.

Z grafu je nazorn¢ vidét dilleZitost zahrnuti geometrické i materidlové nelinearity do
vypoctového modelu. Pfi linedrnim vypoctu deformace linearné roste se zatizenim, coz
zpusobuje dosazeni nepfimefenych hodnot posuvu pifi vysSich tlacich. Navic byla
porusena podminka malych ptetvoteni, pro néz je model odvozen. Nelinedrni vypocet
s konstantnim modulem pruZnosti poukdzal na dtileZitost vlivu kolagennich vlaken pfi
zatéZovani. Bez materidlového zpevnéni se totiz hodnoty posuvu pii zatiZzeni mezi 15 a
20 kPa blizi nekone¢nu. AZ vysledny nelinedrni model s proménnym modulem
pruznosti poskytl redlné hodnoty posuvu, které se se zatizenim blizi mezni hodnoté.

Po provedeni nelinearniho vypoétu s proménnym modulem pruznosti byla sestavena
zavislost modulu pruZnosti na tlaku. Tato z&vislost je zobrazena na obrazku 4.8.
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Obr. 4.8: Zavislost modulu pruznosti na tlaku.

Z grafu je patrné, ze prvni hodnota modulu pruznosti je lehce mimo trend. To je dano
tim, ze pfi velmi malych hodnotich pomérného ptetvoieni jsou namétené vysledky
zatizeny velkou relativni chybou.

ProtoZe provedeni nelinearniho vypoctu s vyuzitim momentové teorie skofepin je
analyticky nerealné, bude modul pruznosti vstupujici do analytického vypoctu uvazovan
konstantni. Tato hodnota byla vybrana pro stfedni arterialni tlak p, = 12 kPa [1] a je
rovna 525 kPa.

4.2 Vypocet spojeni tepny a cévni protézy
4.2.1 Zadani problému

Usek biisni aorty je nahrazen cévni protézou MF VUP.
Problém spojeni tepny a cévni protézy bude Vv nasledujicim vypoctu modelovan
spojenim dvou valcovych trubic s riiznymi primeéry, tloustkou stény a riznou tuhosti.

Veli¢iny s indexem c jsou platné pro cévu, veliiny vztahujici se k cévni ndhradé€ jsou
oznaceny indexem n.

Vstupni parametry

Tepna Cévni protéza

e R.=10mm e R,=12mm

e h.=2mm e h,=04mm

e E.=525kPa e E,=25000 kPa
e =05 e u,=05
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Dle [16] se primér aorty pohybuje u dosp€lého jedince mezi 15 — 24 mm, jelikoz se
jedna o usek bfisni aorty, byl zvolen primér 20 mm. Tloustka stény bfisni aorty je dle
doporuceni vedouciho prace volena 2 mm. Mechanické vlastnosti cévni protézy jsou
ptevzaty z [32]. Pramér protézy je vzhledem k Gspé$nému vhojeni nutno volit asi 0 20%
veétsi, nez je prumér tepny [21], proto byla zvolena hodnota 24 mm.

4.2.2 Predpoklady a omezeni

Pro vypocet spojeni tepny a cévni protézy pomoci analytické teorie geometricky
valcovych momentovych skofepin jsou dany nasledujici predpoklady:

idealni valcova geometrie — tenkosténné trubky

homogenni a izotropni linedrn€ elastické materidly (hookeovské)

objemov¢ nestlacitelné materidly

spojeni realizovéano slepenim dvou trubek, deformace seSitim neni uvazovana
nulové axialni pfedpéti (Rekonstrukce cévni protézou byva vétSinou provadeéna
u starSich jedinct. S rostoucim vékem klesa 1 axidlni prepéti, proto je mozné jej
pro usnadnéni vypoctu uvazovat nulové.)

Vzhledem ke slozité struktuie a chovani tepenné stény musela byt fada parametrt
zanedbana. Jsou to napiiklad:

trojvrstva struktura tepenné stény a nehomogenita mechanickych vlastnosti

rozdilné chovani v tahu a v tlaku — vlakna v tlaku nefunkéni

zéavislost mechanickych vlastnosti na teploté

odchylky od valcové geometrie (zuZeni, vyduté, zakiiveni, nesymetrie)

vazby a silové reakce okolniho prostiedi jsou zjednodusené uvazovany jako tuhé

a jen na koncich modelovaného tseku

e strukturni zména stavby po délce tepny — smérem k periferii ubyva elastinu a
piibyva bunck svalovych

e rychlost a historie zaté¢Zovani, které vyvolaji zmény mechanické odezvy

e piipadné vrapovani cévni protézy, které ji ¢ini silné anizotropni, model se tedy

tyka hladké protézy

4.2.3 Analytické feSeni s vyuzitim teorie geometricky valcovych
momentovych skorepin

Vétsina vztaht v této kapitole prevzata z [32].
Ke spojeni trubek je zapotiebi je na jejich okrajich zatizit radidlnimi liniovymi silami 1o
tak, aby doslo k ztotoZnéni stiednich polomért trubek. Pro vyhlazeni stfednicové plochy

jsou v misté¢ spoje aplikované liniové momenty My. Zatizeni je realizovano dle
nasledujiciho schématu.
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Obr. 4.9: Schéma zatizeni cévy a cévni nahrady. Prevzato a upraveno z [32].

Ohybové tuhosti skotfepin B; a B, a veli¢iny B a Pn jsou vyjadieny nasledujicimi

vztahy:

o Eh o __ Ehd
‘T 12(1 - 1) (10) " T12(1 - 12)

4/3(1— 2) 4,3(1— 2y
Be = Thg (12) Bn = Thg

B, = 0,467 Nmm
B. = 0,274 mm™1

B, = 0,178 Nmm
B = 0,559 mm™!

Ovlivnéna délka skotepin:

;- 5w ;- 5w
oc — 2,80 (14) on — Zﬁn
l,c = 28,66 mm lon, = 14,05 mm

V praxi se pouzivaji cévni nahrady délky n€kolika centimetrti az desitek centimetrd,
ovlivnéna délka skofepiny je vZdy mensi nez jeji délka skutecnd a je mozné pouzit

zjednoduSené vztahy pro radidlni posuvy stiednicovych ploch:
uc(z.) = e—ﬁch(Cl sin(Bcz.) + C; cos(Bcz.))

un(zn) = e_BnZn (C3 Sin(ﬁnzn) + C4 COS(,BnZn))
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Okrajové podminky pro urceni integracnich konstant C;, C,, C3 a Cy:

Céva Proteza
S d>u(z.) S d*u(z,)
¢ 623 (18) "5z (19)
2 2
M, =—B,° gZ(EZC) 20) M, = —B, 2 :;Z(;n) @1)
pro z. = 0 plati: pro z, = 0 plati:
T=—T, T=71,
Mzc = My Mz, = My

Po derivaci vztaht (16) a (17):

d?u, 2 Bz _
522 = piePe?e(=2C; cos(Bezc) + 2C; sin(B.z.))
c
d?u, g2 _
572 = Bre Pr?n(—2C5 cos(Bnzn) + 2C, sin(fnzy))
n
d3uC 3 _ﬁ z . .
6Z3 = Bce ¢ C(2C1 Cos(ﬁch) - ZCZ Sln(ﬁczc) + 2Cl Sln(ﬁczc) + ZCZ COS(ﬁCZC))
c
d3u,

s 3 = Brsie_ﬁnzn(zcé COS(ﬁnZn) - 2C4 Sin(ﬁnzn) + 263 Sin(ﬁnzn) + 2C4— COS(BnZn))
Zn

Po feseni okrajovych podminek (z.= 0 a z, = 0) vyjadiime integracni konstanty:

C. = M, C. = —pcMy + 79

17 2B2B, (22) 2 2B3B. (23)
C. = M, C, = —BnMy — 79

37 2B2B, (24) * 2B3B, (25)

Dosazenim integracnich konstant do vztahii (16) a (17) ziskame vysledné vztahy pro
prabéhy radialnich posuvii:
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—Bczc

uc(z.) = ZﬁTB (BcMo(sin(B.z.) — cos(Bczc)) + 1o cos(Bczc))

—BnzZn

M (ﬁnMO (Sin(ﬁnzn) - COS(ﬁnZn)) —To COS(ﬁnzn))

Up(z,) =

Derivaci téchto vztahi podle pfisluSnych soufadnic z. a z, dostaneme vztahy pro
pribéhy natoceni podél skotepiny:

—Bczc

19c(Zc) = ZBTB (2B:My COS(ﬁCZC) —Tp (COS(ﬁCZC) +Sin(ﬁczc))) (26)
—Pnzn

Un(z,) = ZIBTB (28, My cos(fnzn) + 1o (cOS(Bnzy) +sin(fnz,))) (27)

Prihyby a nato€eni v misté€ spojeni (z¢ = 0, z, = 0) od pisobeni silovych veli¢in 1o a Mo:

" = —B:My + 7 " = —PnMy — 7

r 2B3B, (28) n 2B3B, (29)
9. = 2p:M, — 7 9 = 20, My + 7

et 2B2B, (30) nt 2B2B, (31)

Provozni stav (zatizeni vnitinim tlakem)

Radialni posuvy stfednicovych ploch pii zatizeni vnitinim tlakem (odvozené
Z membranové teorie valcoveé skotfepiny):

PRE PR:
Uep = E.h, (32) Unp = E h, (33)
Liniové u¢inky My a 1o vyjadiime z deformacnich podminek:
e Podminka spojitosti stiednicové plochy (obr. 4.10):
0 = Uer + Uy — Upg — Upyp (34)
e Podminka hladkosti stiednicové plochy (obr. 4.11):
~Uer = Une (35)
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Obr. 4.10: Schématické zndzornéni posuvii pro zajisténi podminky spojitosti
strednicové plochy. Prevzato a upraveno z [32].

Un>0

Ry

Zc - — - A S—— - . Zn

Obr. 4.11: Schématické zndzornéni uhli natoceni zarucujicich podminku hladkosti
strednicové plochy. Prevzato a upraveno z [32].

Po dosazeni vztaht (28) — (33) do podminek (34) a (35):

5= —BcMy + 79 + pRZ + BnMy + T _ pR:

_ZﬁCMO + Ty _ ZBnMO + Ty
2B2B. 2BZB,
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Vysledné liniové ucinky:

721 RZ
0
Mo = CZ Tap\° ™ p Echc> (36)
2 RZ
6 TL (o4
0 Cz +AD< +p Echc>> (37)
kde:
§=R,—R.=2mm
A= ! ! =-17887 N1
ﬁCBC ﬁan '
C = L + L =—-5286 N1
= T2pZB, " 2pZB, mn
1 1
D = + = 68,264 N~ 1mm?

2B2B:  2f5Bn
a) Nezatizeny stav

Liniové G¢inky pro nezatizeny stav (p; = 0 kPa) ziskame dosazenim do vztahtu (36) a

(37):
My=—C (54 (5 R )) Zgger. 1072 M
o= cz+ap\° TP \E R, En )T mm

T =L §+p R — Re = 0,030 Nmm™?
7 C2+ 4D "\E,h, E.h. ’

Dosazenim do vztaht (28) a (29) dostaneme radidlni posuvy v misté spojeni:

—B.M,+ T
Uey = M = 1,438 mm
2p:B,
—B. M, —T
_ TPaMo— 70 _ —0,562mm

u
" 2B3By
Kontrola:
8 = U + |Upe| = 2mm

Maximalni axialni napéti 6,4 a obvodové napéti o V misté styku skotepin:

_ 6M, _ 6M,
Ozcex = Tpz- (38) Oznex = Tp2 (39)
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_ Ecuc, + 61:M _ Enun;: | 64, M

Otcex = R~ T2 (40) Othex =" — = pz (41)
Ozc,, = 13,291 kPa Ozn,, = 332,271 kPa
Otc,, = 82,115 kPa Otn,, = —1328 kPa

b) ZatiZeny stav
Vypocet bude proveden pro 5 stavl zatizeni.

e Zatizeni stifednim tlakem

Stiedni fyziologicky tlak je dle [1] je roven 12 kPa. Jedna se o stiedni tlak mezi
systolickou a diastolickou fazi srde¢niho cyklu.
Liniové G¢inky My a 1o pii zatizeni tlakem p, = 12 kPa (vztahy (36) a (37)):

. cC RZ R? B _; Nmm
M, = —Cz T AD <(5 + py <% - Echc>> =4,563-10 —mm
A R2  R? .
Tg = C2+—AD<6 + P2 <m - Echc>> = 0,015 Nmm

Radialni posuvy zptsobené vlivem liniovych u¢inkli dosazenim do vztaht (28) a (29):

—B .My + 1T
Uep = w = 0,740 mm
zﬁC BC
—fnMy — 1T
Upy = w = —0,290 mm
2Pz By

Dosazenim do vztahu (32) a (33) ziskdme posuvy dané tlakem py:

PZRE

Uep = E.h, = 1,143 mm
2
Doy

Unp Eh, = 0,173 mm

Celkovy posuv na céve:
Uee = Uer + U = 1,883 mm

Celkovy posuv na cévni protéze:

Upe = Upg + Upp = —0,117 mm
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Z deformacnich podminek musi dojit ke spojitosti stiednicové plochy systému
vyrovnanim poloméru cévy a cévni protézy:

R =R, +u, =R, +u,. =11,883 mm

Obecné vztahy pro maximalni axialni napéti o, a obvodové napéti ciex V misté styku
skofepin:

N 6y, N 6My,
Zeex T p. — h? (42) Mex — p — h2 (43)
- _ & 6M;, - _ % 6M;,
teex = p. = h2 (44) tMex =™ p. = h2 (45)
kde:
Nic = p2R, Ntn = p2Ry
Ny = pcNee Nzpn = UnNen
M = ucMy, My = upMyy

Z okrajovych podminek navic plati:
M, = M, M, = M,

Vysledné vztahy pro maximalni axialni napéti 6,ex @ obvodové napéti ok V misté styku
skofepin:

Oge,, = '“CZZZRC n 6;1;[0 (46) O, = HnZiRn + 6,11\:2110 47)
_ PaRc  6ucM, (48) P2R, 61, M, (49)
o= T s = R
Oyc,, = 36,884 kPa Ozn,, = 351,110 kPa
Otc,, = 63,422 kPa Otn,, = 445,555 kPa

Z vysledkl nezatizeného i zatizeného stavu je patrné, Ze hodnoty obvodového napéti
jsou vzdy vys§i, nez hodnoty axidlniho napéti. Proto bude v dalSich vypoctech
podrobnéji rozepsadno pouze obvodové napéti.
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Rozd€lme obvodové napéti na membranovou a ohybovou slozku. Pro jednotlivé slozky
napéti plati:

__ PR, __ PRy
O-tcmembr - h O-tnmembr - h
(o}
6MCM0 6.unM0
Otconyp — 2 Otnonyp = 2
y hC y hn

Stejny vypocet byl proveden pro dalsi 4 stavy zatizeni — zatizeni diastolickym tlakem p3
= 9,3 kPa [1], zatizeni systolickym tlakem p4 = 16 kPa [1], zatizeni tlakem ps = 20 kPa,
ktery predstavuje zvySeny tlak nebo tlak pii zvySené fyzické aktivit¢ a zatizeni
extrémné zvySenym tlakem pg = 25 kPa.

Vysledky vypoctl jsou zobrazeny v nasledujici tabulce:

p [kPa] 9,3 12 16 20 25
Ucp [mm] 0,886 1,143 1,524 1,005 2,381
Upp [mm] 0,134 0,173 0,230 0,288 0,360
U, [mm] 0,897 0,740 0,508 0,275 20,015
U,,, [mm] -0,351 20,290 20,199 -0,108 0,006
Uge [MM] 1,783 1,883 2,032 2,180 2,366
Unc [MM] 20,217 20,117 0,032 0,180 0,366
R [mm] 11,783 11,883 12,032 12,180 12,366

Gromembr [KP@] | 46,500 60,000 80,000 100,000 125,000

ey [KPa] | 4147 3,422 2,348 1,273 20,070

o [KPa] | 50,647 63,422 82,348 101,273 125,070

Gomemor [KP2] | 279,000 | 360,000 480,000 600,000 750,000

Gtnonyy [KPa] | 103,686 85,555 58,695 31,835 21,740

omex  [KPa] | 382686 | 445555 538,695 631,835 751,740

Tab. 4.1: Vysledné posuvy a maximalni napéti pri riiznych stavech zatiZeni.

Je nutné brat v potaz, zZe pii zatizeni vysokym tlakem mutze deformovany pramér cévy
pfesahnout deformovany pramér protézy, takze ohyb obou ¢asti je opacny a maximalni
napéti jsou na opacném povrchu, kde jsou ohybova napéti kladna. Situace je znazornéna
na obrazku 4.12.

V nasem piipad€ se tak stalo pifi zatizeni 25 kPa. Z vysledkl je zfejmé, ze v tomto

ptipad€ ohybova slozka snizuje membranovou slozku napjatosti. Proto je nutné vztahy
(46) — (49) modifikovat a ohybovou slozku napéti v nich pficitat v absolutni hodnot¢.
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Obr. 4.12: Schéma zmény maxima ohybovych napéti v zavislosti na velikosti zatézného
tlaku.

Vysledky z tabulky ukézaly, Zze pro dané vstupni parametry roste celkové napéti se
zvysujicim se zatizenim, avSak klesa vliv ohybové slozky napéti. Pro danou konfiguraci
ma ohybova slozka nejmensi vliv pii zatizeni 25 kPa. To znamena, ze se praméry obou
skofepin témét vyrovnaji a spoj je tedy nejméné namahany. Zvoleny pramér protézy 24
mm je tak dle vypoctu optimalizovany pro tlak 25 kPa. Tento tlak byl klasifikovén jako
extrémné vysoky, nicméné rekonstrukéni operace, které vyuzivaji cévni protézy, jsou ve
vétsing piipadll provadény u starSich jedinct. S pfibyvajicim vékem také vétSinou roste
riziko hypertenze, a proto tento extrémni tlak nemusi byt nic neobvyklého. Nutno také
brat v potaz, Zze pifi vhojovani cévni protézy ulpivaji na jeji vnitini stén€ krevni
srazeniny a postupné se vytvofi podél jeji stény nové vrstvy. Tyto vrstvy maji
nezanedbatelnou tloustku, takze prisvit protézy se tim zmensuje a vysledny prumér
muze byt znaéné mensi a optimalizovany tak na nizsi hodnoty tlak.

c) Optimalizace priméru na zatiZeni 20 kPa

Piedchozi vypocet ukéazal, Ze primér protézy 24 mm je Z mechanického hlediska idedlni
pro zatizeni 25 kPa. Nyni tedy budeme hledat takovy primér, aby vliv ohybového
momentu pii zatizeni 20 kPa byl minimalni. Takovyto optimalni pramér vysel 23,26
mm. Vysledné slozky napéti pro zatiZzeni 20 kPa a primér protézy 23,26 mm pii
zachovani ostatnich parametrt jsou sepsany V nasledujici tabulce:

Otcmempr = 100,000 kPa Otnyomy, = 581,500 kPa

= 0,015 kPa = —0,380 kPa

atcohyb O-tnohyb

Tab. 4.2: Vysledné slozky obvodového napéti pri zatizeni 20 kPa a priiméru protézy
23,26 mm.
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Z tabulky je zfejmé, ze ohybové slozky napéti u protézy a zejména u tepny se blizi nule.
Vliv ohybového momentu je tedy pfiblizné nulovy a spojeni je namahdno pouze
vnitinim tlakem. Primér 23,26 mm vsSak neni realizovatelny a ani komercéné dostupny.
Nejblize dostupny primér je tedy 24 mm. Piihlédneme-li navic k faktu, Zze se primér
vlivem usazovani krevnich koagul o néco zmensi, mtize byt primér 24 mm pro zatizeni
20 kPa vhodnou volbou.

4.2.4 Omezeni daného vypoctového modelu

Vypoctena napé€ti jsou v cévni nahradé nckolikandsobné vyssi, nez u tepny. Pevnost
tepny se dle [5] pohybuje mezi 1 - 2 MPa, pevnost nevytvrzené protézy je rovna 10
MPa [5]. Maximalni hodnoty napéti jsou u tepny 0,125 MPa, u protézy pak 0,751 MPa.
Zatizeni vnitinim tlakem uvnitt lidského téla tedy neni pro pevnost tepny ani protézy
nebezpecné. Pokud v dané problematice dojde K protrzeni, je to vzdy v misté spojeni.
To je realizovano seSitim a vpichy od jehly se stavaji koncentratory napéti. Tuto
skutecnost vSak dany vypoctovy model nerespektuje.

Protéza pii nizkém tlaku zmenSuje ve spojeni svlj primér, takze vykazuje zaporna
obvodova napéti i1 pretvofeni a Se zvySujicim Se zatizenim Se postupné dostava
z tlakového zatizeni do tahového. Cévni nahrada je vSak vyrobena z tkaniny, ktera ma
Vv tlaku a tahu zna¢n€ odlisné vlastnosti. Pfi tlakovém zatizeni ma tkanina témét nulovou
tuhost, avSak ve vypoctu vystupuje modul pruznosti v tahu, coz znaci dalsi chybu tohoto
vypoctového modelu.

Vyse uvedené vztahy pro vypocet pomoci teorie momentovych skofepin jsou odvozeny
pro mala pretvoieni. Z vysledki je vSak patrné, Ze pomérné pietvoreni dosahuje
hodnoty az 9%. Reseni takto poddajnych skofepin pomoci linearni teorie tedy vnasi do
vypoctu vyznamnou chybu a dané vysledky se od reality zna¢né 1isi.

V rozporu srealitou jsou také zakladni pfedpoklady. Pro analyticky vypocet jsou
materidly obou skofepin uvazovany jako linearné elastické, zatimco v realité je jejich
odezva (zejména tepenné stény) siln€ nelinedrni. Zpeviiovani tepny je tedy pro
analyticky vypocet zcela zanedbdno a vSechna zatiZzeni jsou pocitdna se stejnym
modulem pruznosti.

Dany vypoctovy model tedy nebere v potaz nelinearni chovéni jednotlivych materialt,
vliv prostfedi ani ostatni faktory vyjmenované vyse. Zakomponovani téchto faktora je
bud’ nemozné, nebo velmi naro¢né a vypocet by se tak stal analyticky prakticky
nefesitelny.

I ptes vSechna vySe uvedend omezeni vypoctovy model potvrdil tvrzeni, Ze je vhodné
volit primér protézy vétsi, nez pramér tepny. Dle [21] je vhodné volit pomér praiméru
protézy a tepny 1,2 — 1,3. Vypocet byl nejprve proveden pro primér protézy o 20%
vétsi, nez pramér tepny, tedy 24 mm. Pro dané parametry vySlo najevo, Ze
z mechanického hlediska je tento primér nejvhodnéjs$i pro zatiZzeni 25 kPa. Pfi
optimalizaci rozméru protézy pro zatizeni 20 kPa vSak vySel jako idedlni primér 23,26
mm. KdyZ vezmeme v potaz ziZeni prusvitu protézy vlivem vhojovani, mizeme prameér
24 mm povazovat za vhodny i pro zatizeni 20 kPa.
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S5 Zavér

Bakalatska prace se zabyva problematikou onemocnéni tepen a moznosti nahrady jejich
postizenych usekil cévni protézou.

V prvni poloving reSerSni Casti jsou zpracovany zakladni lékarské pojmy spojené
s tepennym obéhovym systémem. Duraz je kladen zejména na popis mechanickych
vlastnosti tepenné stény. Zpracovana je také patologie tepen a zavérem jsou zminény
charakteristiky krve a faktory ovliviiujici jeji proudéni.

Druhé polovina reSerSni ¢asti se vénuje cévnim protézdm. Podrobné probirany jsou
vlastnosti cévnich protéz a jejich vliv na vhojeni. Na zavér reSersni ¢asti je pojednéno o
novych oblastech vyzkumu, které ptislibuji moznost SirSiho vyuziti cévnich protéz.

V praktické ¢asti byl proveden vypocet spojeni bfisni tepny s cévni protézou. V prvni
Casti se zjisStovala hodnota vstupniho modulu pruznosti tepny. Nejprve byla
ptiristkovym mechanismem s vyuzitim zobecnéného Hookova zakona zohlednéna
nelinearita deformaéné napétové odezvy tepny. Byla pouzita naméfend data z tahovych
zkousek prasecich aort, z nichz byla sestavena hodnota te¢ného modulu pruznosti tepny
Vv zavislosti na deformaci. Nakonec byla vyhodnocena zavislost modulu pruznosti na
tlaku uvnitf tepny a vybrana ptislusna hodnota vstupujici do analytického vypoctu.
Vlastni vypocet spojeni byl realizovan s vyuzitim linearni teorie geometricky valovych
momentovych skotfepin pro modul pruznosti odpovidajici stfednimu arterialnimu tlaku.
Vysledky prokazaly, Ze z mechanického hlediska je vhodné volit vét$i priimér protézy,
nez je prumer tepny, coz se v praxi také déje. Na zavér jsou zhodnocena omezeni tohoto
vypoctového modelu.
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7 Seznam pouzitych zkratek a symboli

LDL Nizkodenzitni lipoproteiny - low density lipoproteins
AAA Vydut biisni aorty — aortic abdominal aneurysm
PTFE Polytetrafluorethylen

PGA Polymer kyseliny glykolové — polyglycolic acid
PLA Polymer kyseliny mlé¢né — polylactic acid

PDS Polydioxanon

GVGPV Polyethylene glycol — modified elastin — like peptides
TLVG Triple — layered vascular graft

PAM Polyacrylamid

TPU Thermoplastic polyurethane

VvUP Vyzkumny ustav pletaisky

E [Pa] Modul pruznosti v tahu

Re [-] Reynoldsovo ¢islo

v [m-s™] Rychlost proudiciho média

p [kg'm™] Hustota proudiciho média

D [m] Hydraulicky pramér

n [Pas] Dynamicka viskozita

Du [mm] Primér tepny

Dr [mm] Primér rozsifené protézy

Vil [ms™] Primérna linearni rychlost krve v tepné

Vi2 [m-s™] Primérnd linearni rychlost krve v protéze

Pt1 [Pa] Stredni tlak uvniti tepny

Pr2 [Pa] Stredni tlak uvnitt protézy

Pk [ke'm®]  Hustota krve

g [m-s?] Tihové zrychleni

hy [m] Vyska tepny

h [m] Vyska protézy

Si [mm?] Plocha priifezu tepny

Sz [mm?] Plocha priifezu protézy

Apt [Pa] Prirtstek tlaku vlivem rozsifeni protézy

ot [kPa] Obvodové napéti

Om [kPa] Axialni napéti

R¢ [mm] Polomér kiivosti kuzelového fezu

Rm [mm] Polomér kiivosti merididnového fezu

p [kPa] Tlak krve
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Uc
Gtohyb
Gtmoment
Gtex

Ozex

[kPa]
[kPa]
[kPa]
[mm]
[mm]
[N-mm™]
[Nmm-mm™]
[mm]
[N-mm]
[mm™]
[mm]
[°]
[mm]
[mm]
[mm]
[mm]
[kPa]
[kPa]
[kPa]
[kPa]

Tloustka stény

Délkové pietvoreni v obvodovém sméru
Délkové pietvoreni v axidlnim sméru
Poissontiv pomér

Polomér stfednicové plochy

Radialni posuv

Ptirtstek tlaku pro inkrementalni vypocet
Se¢novy modul pruznosti

Tecnovy modul pruznosti

Polomér protézy

Polomér tepny

Radialni liniov4 sila

Liniovy moment

Axialni vzdalenost

Ohybova tuhost skofepiny

Konstanta skofepiny

Ovlivnéna délka skofepiny

Uhel nato¢eni

Ptesah

Radialni posuv vyvolany zatiZzenim liniovymi silami
Radialni posuv vyvolany zatizenim tlakem
Celkovy radialni posuv

Membranova slozka obvodového napéti
Momentova slozka obvodového napéti
Maximalni obvodové napéti

Maximalni axialni napéti
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