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Abstrakt

Prvni kapitola se zabyvd problematikou biomechaniky meékkych tkdni, konkrétné se
jednd o deformacné-napétovou analyzu aneurysmatu abdomindlni aorty (AAA). V dvodu jsou
struéné€ popsdny moznosti vyskytu aneurysmat se zamétenim na vyduté v oblasti bfisni aorty.

Druhd kapitola je vénovdna pouze AAA a motivaci celé prace, v ivodu kapitoly
je vymezeno obvyklé misto vyskytu aneurysmatu abdomindlni aorty, jsou pfibliZeny mozZné
pfiCiny vzniku tohoto patologického jevu a soucasné diagnostické metody pro sledovani
a hodnoceni AAA. Dile jsou popsany obvyklé zpusoby 1éCby AAA, a to jak chirurgické,
tak i endovaskuldrni. V posledni €asti druhé kapitoly je rozebridna motivace pro samotnou
deformacné-napétovou analyzu aneurysmatu bfisni aorty.

Obsahem tfeti kapitoly je literdrni reSerSe, mapujici souCasny stav ve vypoctovém
modelovdni AAA, zejména postupy a zjednoduSeni pii tvorb€ geometrie, konkrétni pouZité
konstitutivni modely, okrajové podminky a zptsob hodnoceni vysledku.

Ctvrtd kapitola pojedndvd o vytvofeni systému veli¢in pro modelovini AAA,
déale jsou v ni stru¢n€ popsdny hlavni vlastnosti cévni stény a rozdéleny konstitutivni modely
pouzivané pro modelovani me&kkych tkani. Zaver této kapitoly rozebird teorie pro hodnoceni
pevnosti ortotropniho materidlu.

Pata kapitola se zabyva postupem pievodu CT snimki z formatu PACS do podoby 3D
CAD geometrie pouZitelné ddle pro vypoctové modelovéni. Je popsdn postup pifevodu za pouZiti
ruéni segmentace vybranych snimkl. Posledni Casti této kapitoly je prezentace postupu, jimz
byla vytvofena ze segmentovanych 2D fezii objemova 3D geometrie a zjednodusené
segmentovand geometrie.

Predmétem Sesté kapitoly je volba vhodného koneCného prvku pro vypoctové
modelovani deformacéné-napétového stavu AAA. Na zdkladé testovacich tloh, které simuluji
jednoosou a dvouosou napjatost, je vybrdn vhodny konstitutivni model pro analyzu napjatosti
v cévni sténe€. Na konci kapitoly je na zdkladé testd dostupnych modelt materidlového chovani
specifikovan nejvhodnéjsi.

Sedmd kapitola je vénovdna zjednoduSené analyze proudéni krve v oblasti AAA.
Predmétem této kapitoly je popis postupu vytvoireni 3D vypoctového modelu na zdkladé metody
konecnych objemt. Hlavnim cilem je kvantifikovat zménu tlaku krve na cévni stény spojenou s

vyraznou tvarovou zmenou krevniho fecisté v oblasti AAA.

Osmé kapitola ve své prvni Casti prezentuje 3D vypocCtovy model AAA pro intaktni

oblast aorty. V dalSi Casti kapitoly je rozebran vhodny postup prenosu z CAD do FEM SW.
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Nasledujici ¢ast kapitoly se zabyva 3D vypoctovym modelem pii pouZiti objemovych prvki,
ddle pak 3D modelem, v némZ jsou objemové konecné prvky nahrazeny na stfednici stény
skofepinovymi kone¢nymi prvky. Nasledujici Cast kapitoly je vénovdna geometricky
zjednodusenému 3D modelu AAA za pouziti skofepinovych prvki. Na konci kapitoly je popsan
zpusob zatézovani a pouzity model materidlového chovani.

V devaté kapitole jsou prezentovany vysledky ve formé€ poli napéti a posuvi a
tabelizované hodnoty maximdlniho hlavniho napéti ve st€éné AAA v zdvislosti na z4t€éZném
tlaku.

Cilem desaté kapitoly je prehled vysledkt deformacné-napétové analyzy AAA, na né&jz
navazuje Cast tykajici se postupu a zpusobu vyhodnoceni deformacéné-napétové analyzy.
Posledni podkapitola je vénovana diskuzi vysledka.

V jedenicté kapitole je vypsdn struény ndvrh dalSich praci v oblasti vypoctového
modelovani AAA.

Dvandctd kapitola je vénovdna zdveéru, v némZ jsou shrnuty vysledky celé prace
zabyvajici se vypoctovym modelovanim v oblasti AAA.

Predmeétem dalSich kapitol je seznam pouzité literatury a seznam vlastnich praci autora.

Klicova slova

Aneurysma abdomindlni aorty, ANSYS, biomechanika mékkych tkani, CAD, CFD,
CFX, Curve Fitting, deformacné-napétova analyza tepny, FEM, hyperelasticita, konstitutivni

model, PACS, Pro/ENGINEER, segmentace, velké deformace, Yeoh.



Abstract in English

The first chapter deals with problems of biomechanics of soft tissues, namely of stress-
strain analysis of abdominal aortic aneurysm (AAA). The introduction describes briefly the
possibility of aneurysm occurrence with a focus on an aneurysm in the abdominal aorta.

The second chapter is devoted to AAA only and the aim of the whole thesis is
formulated. In the beginning of this chapter you can find information about the usual location of
abdominal aortic aneurysm, probable causes of this pathological phenomenon and current
diagnostic methods for monitoring and evaluation of AAA. The next section describes usual
ways of AAA treatment, both surgical and endovascular. The last part of the second chapter is
analyzing the motivation of stress-strain analysis of abdominal aortic aneurysm.

The content of the third chapter is focused on literature search, which is mapping the
current state of computational modeling of AAA (procedures, simplifications during the
geometry creation, constitutive models, boundary conditions and methods of evaluation of
results).

The fourth chapter deals with creation of a system of relevant quantities for AAA
modeling. It describes briefly the main properties of the vascular wall and also summarizes the
constitutive models, which are used for modeling of soft tissues. Last section of this chapter
discusses the theory of strength evaluation in an orthotropic material.

The fifth chapter is focused on conversion procedure of CT images from PACS into the
3D CAD geometry, which could be used then for computational modeling. This procedure
describes the conversion process using manual segmentation of selected images. The last part of
this chapter presents the method, which was used to build the 3D volume geometry and
simplified segmented geometry from the segmented 2D slices.

The main subject of the sixth chapter is the choice of suitable finite element for the
computational model of the stress-strain states in AAA. Based on the results of test calculations,
which simulate the uniaxial and biaxial stress states, the convenient constitutive model was
chosen for analysis of stresses in the vascular wall. At the end of the chapter you can find the
most suitable model, based on the test results of all available types of material behavior.

The seventh chapter is devoted to a simplified analysis of blood flow inside the AAA.
The main subject of this chapter is the description of a 3D FE computational model. The main
objective is to quantify the change in blood pressure in the vessel wall associated with a
significant shape change in the bloodstream of AAA.

Eighth chapter presents the 3D computational AAA model of the intact aorta in its first

part. The next part of this chapter is focusing on an appropriate method of transfer from CAD to
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FEM software. The next section deals with the 3D computational model, which is using volume
finite elements, as well as the 3D model, in which the volume finite elements are replaced by
shell finite elements in the middle area of the wall. The next part is devoted to the geometrically
simplified 3D AAA model, which was created using shell finite elements. At the end of the
chapter you can find the detailed description of loads of the AAA and the constitutive models
used.

The ninth chapter presents the results in the form of stress and displacement fields and
summarized values of the maximum principal stresses in the AAA wall as functions of the blood
pressure.

The aim of the tenth chapter is the summary of the results of the stress-strain analysis of
the AAA, followed by a section on the procedure and method of evaluation of the stress-strain
analysis. The last section is devoted to a discussion of the results.

The eleventh chapter contains a brief proposal for further work in the field of
computational modeling of AAA.

The twelfth chapter is devoted to the conclusion, which summarizes the results of the
whole thesis.

Last chapters include the list of used literature and the list of the author's own works.

Keywords

Abdominal aortic aneurysm, ANSYS, biomechanics of soft tissues, CAD, CFD, CFX,
constitutive model, Curve Fitting, FEM, hyperelasticity, large deflection, stress-strain analysis

of artery, PACS, Pro/ENGINEER, segmentation, Yeoh.
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Seznam proménnych

c stfedni rychlost v definovaném misté [m/s]
Co materidlovd konstanta popisujici devidtorovou sloZku chovani materidlu v modelu

Yeoh 3. radu [Pa]

d parametr materidlové stlacitelnosti [1/Pa]

g gravitacni zrychleni [m/s?]

h vySka v homogennim gravitacnim poli [m]

I prvni invariant Cauchy-Greenova tenzoru deformace [-]
J treti invariant tenzoru deformacniho gradientu [-]

K objemovy modul pruznosti [Pa]

1 charakteristicky rozmér v definovaném misté [m]

p tlak v definovaném mistée [Pa]

pi intenzita napéti [Pa]

Ps pomer napéti [-]

Qv  objemovy tok [m?/s]
R stfedni prumeér tenkosténné trubice [m]

Re  Reynoldsovo ¢islo [-]

S plocha kontrolniho prafezu [m?]

t tloustka stény tenkosténné trubice [m]
W mérné energie napjatosti [J/m’]

n dynamickad viskozita [Pas]

Y kinematicka viskozita [mz/s]

objemova hmotnost [kg/m3 ]

©

o123 hlavni napéti [Pa] za podminky 612 62> 63
CA axidlni napéti [Pa]

Obiax ~ Napéti pii dvouosé napjatosti [Pa]

oM obvodové napéti [Pa]

OR radidlni napéti [Pa]

ord  redukované napéti dle podminky HMH [Pa]

Ouiax Napeti pii jednoosé napjatosti [Pa]
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1. Uvod

Zavazna onemocnéni kardiovaskularniho systému patii v dneSni dob& k nejCastejSim
ptic¢indm ndhlého umrti. Jejich ptivod miZeme hledat zejména v dédiCnosti, arteriosklerotickych
zmeéndch struktury cévni stény, hypertenzi a dal$ich negativnich faktorech. Degenerativni zmény
velmi zdsadné ovliviiuji nedostatek pohybu, nezdravé stravovaci ndvyky, koufeni i nekteré
civiliza¢ni nemoci.

Velmi vyznamnou oblasti, v niZ se onemocnéni kardiovaskuldrniho systému klinicky
projevuje, je oblast srdce, dédle velké tepny a cévy zdsobujici mozek. V klinické praxi se
zejména u starSi populace lze setkat s patologickymi zménami geometrie tepen. Jednd se o
znaéné zvétSeni vnéjSiho i vnitintho priméru, jez je Casto spojeno se ztenCovanim stény a
tvorbou trombu v postizeném misté. Takovéto zmény tvaru vytvafeji vyduté, jeZ jsou
oznacovany jako aneurysmata. NejCastéji se vyskytuji v oblasti aorty (ptip. zasahuji az za
bifurkaci aorty do oblasti kycCelnich tepen) a u nékterych mozkovych tepen. V piipadé aorty se
muZeme setkat s aneurysmaty jak v hrudni, tak zejména v abdomindlni (bfi$ni) oblasti.

Pocet noveé diagnostikovanych piipadii aneurysmat ma stéle rostouci tendenci. Vzhledem
ke znacné mortalité spojené s timto onemocnénim tepen je nutné vylepSit diagnostické 1 1é¢ebné
postupy. Zasadni roli pfi feSeni probléml spojenych s vydutémi artérii hraje posouzeni
nebezpecnosti vzniku ruptury stény tepny. Na jeho zdkladé€ je provddena jak chirurgickd, tak i v
posledni dob¢ preferovand endovaskuldrni 1é€ba. Posledné jmenovand metoda m4 jasné vyhody,
protoze cely zdkrok je provadén uvniti tepny pomoci katetrd zavadénych z perifernich cév.
Vyhodou je zejména mensi riziko operacnich (neni nutnd celkovd anestézie, kterd je Casto u
pacientli se srde¢né-cévnimi chorobami kontraindikovana) i pooperacnich komplikaci a

podstatn€ mensi zatiZzeni organismu pacienta.
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2. Aneurysma abdominalni aorty a motivace prace

2.1 Definice aneurysmatu abdominalni aorty

Dle tvaru vyduté rozeznidvdme aneurysmata (AAA) vakovitd

a vletenovita.

Jednim z typickych mist vyskytu je oblast abdomindlni aorty (viz obr. 2.1), mezi rendlnimi

tepnami a bifurkaci, pfiCemz prevdznd vétSina
diagnostikovanych piipadu v této lokalizaci patii do
druhé skupiny.

Velmi podstatnymi faktory ovliviiujicimi
pravdépodobnost vzniku aneurysmatu jsou veék a
pohlavi. Patologické zmény bfiSni aorty se objevuji u
muzu Ctyfikrat az pétkrat Casté€ji nez u zen, a to
zejména u osob starSich 70 let. PtiCiny Castého vzniku
a rastu aneurysmatu v této oblasti jsou dany mnoha
okolnostmi. V arteridlni sténé€ je v piisluSné oblasti
mensi zastoupeni vasa vasorum (drobnych cév ve
stén¢€ tepny), coZ mda za ndsledek horSi prokrveni
cévni stény. Zasadni dlohu maji deédicnost,
arterioskler6za, z4nétlivdi onemocnéni stény tepny a
hemodynamické vlivy. Nezanedbatelny negativni vliv
maji rovné€Z nedostatky ve vyZive, obezita, koufeni,
vysoky krevni tlak a jiné faktory.
abdomindlni

Aneurysma (bfiSni)  aorty

NP4

je definovano jako rozS$ifeni subrendlniho dseku aorty

o vice nez 50 % v porovnani s primérem bfi$ni aorty

vydut

Obr. 2.1 — aneurysma abdomindlni aorty

hrudni aorta

ledvinné
tepny

bifurkace

kycelni
tepny

(AAA)
u zdravé osoby odpovidajiciho véku a pohlavi (tab.
2.1).
vek <40 40-49 50-59 60-69 >69 prumérna
hodnota
muZi 21 22 23 23 24 23
Zeny 17 18 19 20 20 19

Tab. 2.1 - primér subrendlni aorty u zdravé populace (v mm)
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2.2 Diagnostika AAA

Diagnostika aneurysmatu bfisni aorty se provadéla a provadi celou Skdlou zobrazovacich
metod, znichZz kazdd md jist¢é vyhody, ale také jistd omezeni. Pomoci diagnostického
zobrazovani Ize nejen prokdzat pfitomnost aortalni vyduté, ale také predvidat razné komplikace
tohoto patologického stavu. Hlavnim posldnim zobrazovacich metod je popis velikosti a tvaru
aneurysmatu, jeho vztahu k okoli a ziskdni dals$i dilezitych informaci o ndlezu. Aneurysmata
brisn{ aorty délime dle maximalniho zevniho priméru do dvou skupin, na mald a velka. Za malé
aneurysma se povazuje takové, jez ma mensi prumér nez 50 mm. V piipadé, Ze progrese rustu je
vetsi nezZ 5 mm za rok, je aneurysma povazovano za nebezpecné z hlediska moZnosti vzniku
ruptury. Velkym aneurysmatem abdomindlni aorty rozumime vydut o zevnim praméru
pfesahujicim 50 mm. Takovito aneurysmata jsou velmi nebezpecnd a hrozi znaéné riziko
poruseni soudrznosti stény (ruptury), jeZ se zvySuje s dalSim zvétSovanim prameéru. Z toho
vyplyvd, Ze je nutné proces rustu vyduté peclivé sledovat, pfi¢emz se k diagnostickému
zobrazeni pouZivaji ndsledujici metody: vySetfeni nativnim rentgenovym snimkem,
ultrasonografie (USG), magnetickd rezonance (MR), pocitaCovad tomografie (CT) a angiografie

(AG).

2.3 Lécba AAA

Vlastni 1é¢ba AAA se provadi na zdklad€ jednoznacné nebo relativni indikace, jak uvadi
[12] na stran€ 65. Jednoznacnou indikaci k resekci rozumime rupturu, symptomatické AAA,
asymptomatické AAA se zevnim primérem piesahujicim 50 mm. Déle symptomatické AAA s
primérem mensim nez 50 mm a s rastem o rychlosti vét$i nez 5 mm za 6 mésici. Relativni
indikaci k resekci je asymptomatické AAA s primérem vétSim nez 50 mm u nemocnych
s tézkou kardidlni nebo ventilacni nedostatecnosti.

V piipadé popsanych indikaci AAA je nutné pfistoupit k chirurgickému feSeni,
poptipadé aplikaci stentgraftu (kombinace stentu a syntetické protézy z polyesteru, PTFE,
coretanu), protoze pacient je s velkou pravdépodobnosti vyznamn€ ohroZen na Zivote.
V nejvaznéjsich piipadech jde o masivni rupturu sté€ny aorty v misté vyduté, jez mé za ndsledek
krvaceni do retroperitonea (prostor oddéleny od bfiSni dutiny pobfiSnici). Diky pevnosti
peritonea (pobfiSnice) je podstatna Cast pacientd schopna piezit pocate¢ni fazi po ruptuie AAA
do poskytnuti 1ékaiské pomoci, protoze piimo nedochdzi ke krvéaceni do dutiny bfiSni. Presto
vSak v téchto ptipadech i pfes okamzity intervencni zdkrok kolem 50 % nemocnych umiré.

Pti chirurgické 1é¢be€ je provedeno otevieni dutiny bfiSni v okoli AAA, pfislusné tepny

jsou zasvorkovany s dostateCnym odstupem od mist, kde bude pozdé&ji seSita cévni protéza
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se zdravou Casti krevniho teCiSt€ (pod a nad AAA).
Dal$im krokem je incize (chirurgické otevieni fezem)
vaku aneurysmatu, po jejimz provedeni je moZné
odstranit intralumindrni trombus (v pfipad€, Ze se
uvnitt  AAA nachdzi). Poté je do nitra vyduté
implantovdna samotnd cévni protéza a jeji konce jsou
seSity s intaktnimi useky tak, aby byla zajiSténa
anastoméza mezi cévami dotCenymi AAA. Pokud je
naslednd zkouSka tésnosti UspeéSnd, je provedena
CasteCnd resekce stény vyduté a pieSiti zbyvajici Casti
pies protézu (viz obr. 2.2).

Aplikace stentgraftu patii mezi endovaskularni
(nitrocévni) vykony
a jejim cilem je
vyradit vak AAA

z toku krve. Pomoci

vysoko nad bifurkaci aorty,
pak lze aplikovat standardni
stentgraft  (endovaskuldrni
protézu - viz obr. 2.3).
V opacném piipad¢ se n¢kdy
pouziva bifurkaéni

endovaskuldrni protéza,

skladajici se ze dvou Casti,

Obr. 2.3 — endovaskularni
protéza

z obou femoralnich

tepen (viz obr. 2.4).

Pfi tomto vykonu je limitujicim a nezbytnym
pfedpokladem dobrd té€snost v misté kotveni stentgraftu

k intaktni aorté nad i pod vyduti. Vysledkem obou 1é¢ebnych

zavadeénych jednotliveé

Obr. 2.2 — presiti vaku AAA pies
cévni protézu

katetru je do mista vyduté aplikovdn stentgraft, jenZ plni

funkci cévni protézy. Je-li aneurysma ukonceno dostatecné

Fat
Obr. 2.4 — endovaskularni
bifurkacni protéza

technik je vyfazeni AAA z krevniho ob¢hu, pfi chirurgickém postupu je cévni vydut z velké

Casti odstranéna, oproti tomu endovaskuldrni metoda si klade za cil podstatné sniZeni tlaku na

vnitini st€nu aneurysmatu pii jeho ponechdni in situ.
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2.4 Motivace pro vypoctové modelovani AAA

Motivaci pro provedeni deformacné-napétové analyzy je ovéfeni mozZnosti posouzeni
nutnosti chirurgického zdkroku, popiipade predikce rizika ruptury AAA na zdkladé hodnoceni
napjatosti ve sténé artérie. Toto posouzeni se v klinické praxi provadi hodnocenim maximélniho
praméru AAA, piip. rychlosti jeho rastu. Nejjednodussim kritériem pro hodnoceni napjatosti ve
stén€ aneurysmatu by mohla byt napf. velikost maximdlniho obvodového napéti oy Pokud
ptijmeme piedpoklad kruhového priifezu tepny a konstantni tloustky stény ¢, zavisi toto napéti
nejen na pruméru tepny R, ale také na tloust’ce stény. Podle teorie prosté pruznosti je popsano

vztahem (1), kde p je tlak krve pusobici na vnitin{ sté€nu artérie.

Ou=—""" ey
t

Vypoctové modelovani s vyuzitim MKP by mélo dat porovnavaci kritérium podstatné
objektivnéjsi, protoZe pii respektovani realné geometrie vyduté muze zohlednit nejen maximalni
pramér vyduté, ale i dalsi podstatné faktory:

e zménu tloustky stény a to i na drovni jednotlivych vrstev stény tepny

e redlny tvar AAA

e piitomnost trombu v AAA

e (astecné poruSeni stény AAA (vznik trhliny prochazejici pies tloustku jedné nebo vice
vrstev cévni stény)

® lokdlni kalcifikaci stény AAA
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3. Soucasny stav modelovani AAA

3.1 Vypoctové modely AAA

Dostupné publikované prace v oblasti deformacné-napétové analyzy aneurysmatu biisni
aorty maji za cil predikci ruptury na zdklad€ nalezeni mista, kde je cévni sténa vystavena
extrémnimu namahdni ([9], [10], [14], [15], [23], [27]). Jako vstupy pro tvorbu geometrie jsou
pouZzita data z pocCitacové tomografie (CT) nebo magnetické rezonance (MR) z dokumentace
redlnych pacient. Na zdklade jednotlivych transversdlnich snimkd AAA je vytvofena 3D
geometrie, Casto za pouZiti CAD systému (napf. Pro/ENGINEER). Takto vytvotfené objemové
téleso je rozdéleno na konecné prvky, jimZz jsou pfifazeny odpovidajici charakteristiky
materidlového chovani. V méné komplexnich vypoctovych modelech je z CT fezu
vygenerovana jedind plocha, ndsledné je z ni vytvofeno objemové t€leso pomoci pfifazeni
konstantni tloustky stény této ploSe. Dalsi prace, zabyvajici se problematikou deformacné-
napétové analyzy AAA, respektuji i pfitomnost intralumindrniho trombu ([15], [23], [25], [27]).
Konstitutivni modely pouZité pro sténu artérie jsou ve vétSin€ praci uvadeény jako nelinearni
(hyperelastické), izotropni, homogenni a nestlaCitelné, v pfipadé trombu je n€kdy nelinedrni
model nahrazen linearné elastickym ([15], [23], [27]). Divodem je ziejmé€ nepatrna tuhost
trombu, u néhoZ neni mozné pozorovat zpeviujici zavislost mezi deformaci a napétim, tak jako
u stény tepny, kde hraji vyznamnou roli kolagenni vlakna, jez pii své aktivaci zpisobuji jeji

zpevneni.

3.2 Problematika zatézovani

Publikované vypocCtové modely nijak nezohlediiuji skuteCnost, Ze geometrie
vygenerovand na zdkladé CT nebo MR nemiZe byt povazovdna za nezatizenou, tedy
nedeformovanou v beznapétovém stavu, protoZe je snimdna pfi zatiZeni tlakem krve mezi
systolickou a diastolickou hodnotou ([9], [10], [14], [15], [23], [27]). Vytvoiené
konecnoprvkové modely jsou zatéZovany tlakem, jenZ odpovidd systolickému tlaku 120 mmHg,
popiipad¢€ je uvazovéna jistd hypertenze (napt. 155 mmHg, [14], [15], [27]), tedy tak, jako by
vychozi geometrie odpovidala nezatizenému stavu. Vazby vyduté s okolim jsou realizovdny v
proximadlni i distdlni oblasti artérie sousedici s AAA jako okrajovd podminka zamezeni posunuti

v podélném sméru (v ose artérie) ([9], [10], [14], [15], [23], [27]).
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3.3 Vstupy modelu a zpusoby hodnoceni vysledkii

Jako vystup z koneCnoprvkovych analyz jsou publikovany téméf vyhradné hodnoty
napéti, a to nejcastéji ve forme€ redukovaného napéti dle podminky plasticity HMH ([9], [10],
[14], [15], [23], [25], [27]). Nejvetsim problémem takového hodnoceni je opomijeni skutecnosti,
Zze von Misesova podminka byla navrZzena pro hodnoceni mezniho stavu pruZnosti, tedy pro
houzevnaté krystalické materidly, jakymi jsou nékteré kovy a jejich slitiny. Jeji pouZiti pro
artérii, jeZ vykazuje vlastnosti kompozitni struktury, je zdsadn€¢ nevhodné. Je moZné se
domnivat, Ze pouZiti této podminky je motivovdno jednak snahou o co nejjednodussi popis
napjatosti ve sténé¢ AAA, jednak snahou o lep$i zpusob jeji kvantifikace, jenz zohlediuje jak
obvodové, tak i axidlni napéti, pfiCemz radidlni napéti je aZ o dva fady nizsi a tedy nepodstatné.

Problém takového hodnoceni napjatosti v cévni sténé€ by vSak nastal ve chvili, kdy by
hodnota radidlniho napéti nebyla nepodstatnd oproti velikosti ostatnich hlavnich napéti.
Napjatost ve stén¢€ tepny by pak byla trojosa a vSechna hlavni napéti by byla pfiblizné stejného
fadu. Trojosd napjatost mize vzniknout napiiklad v blizkosti kalcifikované oblasti cévni stény
v disledku vysokého gradientu modulu pruznosti. Pak hodnota redukovaného napéti podle

podminky HMH (2) bude podstatné nizsi nez jednotlivd hlavni napéti, jez mohou rozhodovat o

poruseni cévni stény.

1 2 2 2
O, :\/5[(0-1 _O-z) +(O-2 _0-3) +(O-3 _0-1) ] ()

Pro pfedstavu, jak mize pouziti podminky HMH zkreslit vysledek je uveden
fiktivni ptiklad:

- obvodové napéti o,, =400 kPa
- axidlni napéti o, =250 kPa
- radidlni napéti o, =95 kPa

- redukované napéti dle podminky HMH o,,, =264 kPa

Pokud by mezni hodnota napéti v obvodovém smeéru, pii niZ dojde k poruseni cévni

stény, byla 340 kPa, musi ve vySe uvedeném piipadé€ dojit k poruSeni, protoZe obvodové napéti
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ma hodnotu 400 kPa. OvSem v ptipadé€, Ze napjatost vyhodnotime pouze pomoci redukovaného
napéti podle podminky HMH, vychdzi redukované napéti 264 kPa, tedy menSi nez mezni
hodnota, a sténa tepny by tedy nemeéla byt poruSena. Navic je tfeba brdat v dvahu i odlisné

hodnoty pevnosti v ostatnich hlavnich materidlovych smérech'.

' U ortotropniho materialu existuji na rozdil od obecné anizotropniho materialu tfi vzajemné kolmé sméry, v nichz
neexistuje zavislost mezi normalovymi napétimi a dhlovymi pfetvofenimi, resp. mezi smykovymi napétimi a
délkovymi pretvofenimi. Tyto smery se nazyvaji hlavni materidlové sméry, pro ortogonalni soufadnicovy systém
s osami v téchto smérech se pouZivd oznaceni hlavni soufadnicovy systém, resp. hlavni materidlové osy, roviny
tohoto soufadnicového systému jsou tzv. hlavni materidlové roviny.
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4. Tvorba vypoc¢tového modelu

4.1 Systém veli¢in pro modelovani deformac¢né-napét'ového chovani tepen

V piipad€ numerického feSeni napjatosti v tkdni je nutno provést znacnd zjednoduseni
z hlediska topologie, geometrie, popisu zdvislosti mezi deformaci a zatiZzenim i z hlediska
okrajovych podminek. Dliraz musi byt kladen na co mozna nejvétsi priblizeni mezi vypoctovym
modelem a skute¢nou artérii. Do soubort veli¢in podstatnych z hlediska vztahu mezi deformaci

a napjatosti je nutno zaradit zejména nasledujici:

- z hlediska topologie a geometrie

e sténa tepny je tvorena né€kolika vrstvami sruznou strukturou, tvofenou vldkny ruzné
rozmisténymi a orientovanymi v zdkladni hmoté

e neni jasné definovana vychozi (beznapétova) geometrie

e geometrie artérie vykazuje znacné odchylky od rotaCni symetrie, zejména se jednd o

proménnou tloustku stény a odchylky od kruhovitosti v pfi¢ném prifezu

- z hlediska vazeb

e vazby mezi artérii a okolim jsou velmi obtiZn€ parametrizovatelné

- z hlediska aktivace
e zatiZeni tepny od tlaku a proudéni krve

e axialni pfedpeti

- z hlediska ovliviiovani

® historie zat€Zovani

e teplota

e zbytkova napjatost

® mnozstvi vody v cévni tkdni

e nervové (chemické, elektrické) podrazdéni
e patologické a degenerativni zmény

e zmény v tkdni, probihajici post mortem
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- z hlediska vlastnosti materidlu

e velmi malé stlaCitelnost

® anizotropie

e viskoelasticita

e hyperelasticita (pseudoelasticita)

e nchomogenita vlastnosti jak v radidlnim, tak i v axidlnim smeéru, do jisté miry i ve sméru
obvodovém

e nelinedrni zavislost mezi napétim a deformaci, odliSné pfi zat€Zovéni a odlehCovani

e odliSnd zdvislost mezi napetim a deformaci v tahové a tlakové oblasti

e zivislost mezi napétim a deformaci dand rychlosti zatéZovani

e velké deformace (jak posuvy, tak i pfetvofeni) maji za ndsledek skuteCnost, Ze pfi

numerickém feseni je nutno zohlednit i diferencialy vyssich fada

Volba vhodného modelu chovani materidlu je u biomechanickych problémi z oblasti
mekkych tkdni velmi podstatnou a obtiznou Casti feSeni. Musi respektovat maximum z
vySe uvedenych vlastnosti. Z mechanického hlediska, s ohledem na moZnosti soucasnych
konecnoprvkovych systému, je nejdilezitéjsi nelinedrni zavislost mezi deformaci a napjatosti.
Tato skuteCnost vyrazné€ omezuje vybér pouZzitelnych konstitutivnich vztaha.

Znacény problém predstavuje i dosazitelnost pouZzitelnych vstupnich ddaji. Vzorky tkani
jsou tézko dostupné, pro jejich mechanické zkouSeni je nutné uzivat specidlni zkusSebni zatizeni.
Standardni zkuSebni a experimentdlni zafizeni pro mechanické zkouSeni materidlu z technické
praxe jsou v biomechanické oblasti vétSinou nevyhovujici. U mékkych tkdni spo€ivd nejvetsi
problém zejména v otdzce velikosti a presnosti zatizeni a ve zpusobu upindni zkuSebniho
vzorku. Velmi podstatnou skuteCnosti je i to, Ze mechanické zkousky jsou provaddény na mrtvé
tkani, jejiz chovdni je odliSné od tkané Zivé. PouZitelné publikované vysledky se vétSinou
omezuji na experimenty v jednoosé napjatosti.

Tyto skutecnosti znacné omezuji vybér modelt materidlového chovani, pouZitelnych pro
numerické feSeni biomechanickych problémut z oblasti deformacné-napétovych analyz cévni
stény. Pro feSeni dlohy je pouZit koneCnoprvkovy programovy systém ANSYS, jenZ obsahuje
jisty omezeny pocet modeld konstitutivniho chovani materidlti. Tyto modely nejsou primarné
urCeny pro biologické tkané€, ale pro technické materidly, jejichZ charakter deformacneé-
napétovych kfivek je dosti odliSny. Proto je na naSem pracovisti zvolena cesta vlastni

implementace vhodnych konstitutivnich model do tohoto programového systému.
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Specidlni hyperelastické modely materidlového chovani, jez byly do ANSYSu
implementovdny na nasem pracoviSti specidln€ pro modelovdni konstitutivniho chovani
mekkych tkédni, jsou v sou€asné dob& pfedmétem testovani pro budouci pouziti na 3D modelu
AAA; jde o izotopni exponencidlni model Delfino [30], ortotropni exponencidlni model Fung
[31] a strukturni anizotropni model Holzapfel [32].

Stlacitelnost tkdné artérie je tak nepatrnd, Ze je mozné ji modelovat jako nestlaCitelnou,
aniZ by to vyrazné ovlivnilo vysledky. Vzhledem k vySe uvedenym moZnostem programového
systétmu ANSYS je nejlepSim zatim dosaZitelnym pfiblizenim ke skute€nému chovani cévni
stény model nelinedrné pruzny (hyperelasticky), nestladitelny a izotropni, jenZ respektuje velké

deformace. Jedn4 se o konstitutivni model Yeoh, pfipadné specidlni polynomidlni model.

4.2 Piehled konstitutivnich modeli mékkych tkani

Cévni sténa vykazuje hyperelasticitu (pseudoelasticitu), velmi malou stlacitelnost,
anizotropii, viskoelasticitu, nehomogenitu vlastnosti v radidlnim, axidlnim i obvodovém smeéru;
reaguje na podnéty organismu, jeZ ovliviiuji svalovy tonus. Materidl s takto komplexnim
chovianim neni mozné modelovat, vZdy je nutné brit v dvahu omezeni ze strany piisluSného
modelu materidlového chovani. Nekteré publikované price se snazi detailn€ modelovat jen
urcité vlastnosti Zivé tkdné, ale pak se omezuji na geometricky pomérné jednoduché dlohy ([13],
[20], [26], [27]). U jinych je pouZity konstitutivni model jakymsi vybé&rem téch vlastnosti, jezZ
jsou pro modelovani konkrétni dlohy s ndro€nou geometrii povazovany za nejpodstatnéjsi ([22],

[24], [26], [27]). Pouzivané modely materidlového chovani mékkych tkdni 1ze rozd¢lit na:

¢ Kkonstitutivni modely zohlediiujici strukturu tkané
® konstitutivni modely zohledfiujici svalovy tonus

e konstitutivni modely pasivniho chovéni
Pro modelovéani cévni stény v ANSYSu je mozné pouzit pouze konstitutivni modely

pasivniho chovéni, protoZe implementované modely neumoziuji zohlednit strukturu tkdn€ popf.

svalovy tonus (Zadny hyperelasticky model neumoziuje zohlednit aktivni chovani tkdng).

-25 -



4.3 Prehled teorii pro hodnoceni pevnosti ortotropniho materialu

Pro hodnoceni pevnosti ortotropnich materidli nelze uZivat stejné teorie jako pro
hodnoceni pevnosti homogennich izotropnich linedrné pruznych materialt. Struktura stény
artérie vykazuje znaCnou variabilitu vlastnosti (prostorovou, smeérovou, atd.), proto je jeji
konstitutivni popis velmi obtizny. Z pohledu mechaniky téles by se dala za pfijatelnou
povazovat rozliSovaci troven, pfi niZ budeme materidl cévni stény modelovat jako vicevrstvy
ortotropni materidl (vldknovy kompozit). Pfi hodnoceni rizika mezniho stavu u takového
materidlu je nutné brat v dvahu skuteCnost, Ze jeho pevnost se muze znac¢né liSit v riznych
smeérech. Proto jistd velikost napéti v urcitém sméru muze byt hluboko pod hodnotou, pfi niz
dochdzi k meznimu stavu (v ptipade cévni stény k jeji ruptufe), zatimco napéti o stejné velikosti
pusobici v jiném sméru miZe zpusobit mezni stav.

Vzhledem k moznostem soucasnych kone¢noprvkovych vypoctovych systému a
pouzivaného HW, na némZ jsou provozovdny, se vétSina deformacné-napétovych analyz
z oblasti biomechaniky mekkych tkéni a jejich hodnoceni omezuje pouze na izotropni materialy,
v ojedin€lych piipadech na materidly ortotropni. Jak uvadi [26] na stran€ 14 a 15, pro hodnoceni
vysledkii mezich stavi pevnosti jsou pouzivany razné podminky porusovani ortotropniho
materidlu:

e Teorie maximélniho napéti — k poruseni materidlu dojde tehdy, kdyZ nékterd slozka
napéti v hlavnich materidlovych rovindch prekro¢i mezni hodnotu, jeZ je materidlovou
charakteristikou.

e Teorie maximélniho pfetvofeni — k poruSeni materidlu dojde tehdy, kdyZ nékterd ze
sloZzek pretvofeni v hlavnich materidlovych rovinidch pfekro¢i mezni hodnotu, jez je
materidlovou charakteristikou.

e Teorie maximalni energie (Tsai-Hill) — tato teorie vychédzi z podminky plasticity HMH,
jeZ je zobecnéna na ortotropni materidl a pouZziva ji jako podminku pevnosti (viz rovnice
(3)). Jako mezni hodnoty pro jednotlivé smeéry jsou v ni pouziviny hodnoty pevnosti
zjisténé pro hlavni sméry ortotropniho materidlu. Vyhoda teorie maximdlni energie je
oproti dvéma dfive uvedenym v tom, Ze zohlediiuje vzdjemné interakce mezi napétimi
v raznych smérech v téch Clenech, jeZz ve vztahu (3) obsahuji soucin mezi hlavnimi

napé&timi stejne jako u podminky HMH (viz rovnice (4)).

(G+H)o; +(F+H)o, +(F+G)o, —2Ho, 0, -2G0, 0, —2F0,0, +2L7.,+ 2M7,, +2N7,, <1 (3)
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F, G, H, L, M, N pfedstavuji parametry meznich stava. V piipadé vhodné kombinace
parametril meznich stavl, jez odpovida izotropnimu materialu, prechdzi podminka Tsai-Hill

na obdobu podminky plasticity HMH, kde 6mezni odpovidd Ok, viz vztah (4).

\/0'12+0'22+0'32—0'10'2 -0,0, —0,0, +31,, +31, + 37, .
<

“4)

O-MEZN [

e Tenzorovd teorie (Tsai-Wu) - tato teorie zavadi nékteré dalSi materidlové

charakteristiky, souvisejici s viceosou napjatosti. Je formulovdna v tenzorovém tvaru,

jejim cilem je lepsi zohlednén{ interakce mezi napé€timi v riznych smeérech.
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5. Vytvorieni geometrického modelu z CT snimki

5.1 Mozné metody pievodu CT dat na 3D geometrii

Jako vstupni materidl pro vytvoreni geometrického modelu byla pouzita CT data z
dokumentace pacienta sledovaného Klinikou zobrazovacich metod FN u sv. Anny v Brné. Jsou
ve standardnim prenosovém formatu CT snimku, ktery je oznacovany jako PACS. V medicinské
praxi se CT snimky prohlizeji specidlnim SW, ktery formdt PACS nacte a umoZiuje jeho
prohliZeni nezavisle na CT, jeZ snimky pofizovalo. Dokumentace pacienta je zpravidla uloZena
na CD (DVD) spolu se SW na prohliZeni (konkrétné pro tuto préci §lo o Tomocon). UloZzend CT
data je mozné si prohliZzet ve formé fezu ve zvolené roviné a provadeét zdkladni geometricka
mefeni (méfeni délky, meétreni plochy). Kli€ovou funkcionalitou je moZnost vycislit densitu
(densitou se rozumi hodnota pohltivosti Roentgenova zafeni v konkrétni mekké tkdni nebo
kostni tkdni) na zvolené oblasti, jeZ je ohraniCena pomoci zdkladnich geometrickych entit
(n-thelnik, kruh, elipsa, spline kfivka). V takové oblasti je zprimérovana hodnota density.
Znalost prumérné density umoziuje urcit pomoci srovnani hodnoty s typickou densitou, o jakou
tkan se jednd. Pro jednotlivé tkdné jsou typické urCité intervaly density, pfipadn€ je moZné
vyuZzit postup, pii némz je na CT snimku srovndvdna densita ve vybrané oblasti s hodnotou
density v jiné vybrané oblasti. Je-li densita na podobné turovni, je mozné usuzovat, Ze
srovndvané oblasti jsou ze stejné tkdn€. Popisovanym srovndnim je mozné napiiklad odliSit
kalcifikaci ve stén€ cévy od krevniho fecisSté s nastifikem kontrastni latky. DalSi funkcionalitou
je moznost provést 3D rekonstrukci na zdkladé CT snimki. V piipadé kostni tkané je mozné
pomoci automatické segmentace vytvotit 3D geometrii kosti, jeZ je pfimo prevedena do FEM
SW a miZe byt pfimo nahrazena kone¢nymi prvky, protoZe rozdil density mekké tkané a kostni
tkdné je na drovni jednoho i vice fada.

V ptipadé mekkych tkani je rozdil densit natolik maly, Ze je Casto velmi obtiZné rozliSit
jednotlivé tkané€. V piipadé AAA jde o rozliSeni hranice stény cévy od okolni tkdng&, hranice je
Casto velmi nejasnd a z tohoto divodu je automatickd segmentace nemoznd. V oblasti
segmentace cévni stény je Castecné mozné pouZzit snimky s néstfikem kontrastni latky do
krevniho tecisté, ale nelze automaticky odliSit, zda jde o hranici krve s kontrastni latkou a cévni
stény nebo o hranici mezi krvi s kontrastni ldtkou a usazeninou (trombem) na vnitini sténé cévy.

Z vyse uvedeného vyplyvd, Ze pro vytvoreni geometrie cévni st€ny je nutnd rucni
segmentace snimkul, protoZze automatickd segmentace snimkt Casto narazi na problém malého

rozdilu densit.
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5.2 Zduvodnéni volby CAD systému pro geometrické modelovani

Na zékladé skuteCnosti popsanych v kapitole 5.1 je zvolen postup, kdy je CT geometrie
segmentovana v prostfedi CAD systému. Po zhodnoceni moznosti jednotlivych programt pro
3D modelovani byl zvolen programovy syst¢ém CAD Pro/ENGINEER, a to ze dvou zdsadnich
divodi. Tento CAD je vysoce vykonny zejména v oblasti parametrického plosného
modelovani, nejsiln€jSim nastrojem pro modelovéni tvarové komplikovanych ploch jsou ISDX
plochy (Interactive Surface Design Extension). Jde o ¢ast ploSného modelére, urCenou primarné
k modelovéni slozitych designovych ploch, viz obr. 5.1. Integruje intuitivni modelovani volnych
ploch (freeform plochy fizené kiivkami) s komplexnim parametrickym ploSnym modeldrem.

Obsahuje ndstroje pro analyzu kiivek a ploch.

Obr. 5.1 — ptiklad geometrie vytvotrené pomoci ISDX ploch

Druhym velmi podstatnym diavodem pro volbu CAD Pro/ENGINEER je specidlni rozhrani pro
pfeneseni 3D objemové geometrie z CAD do FEM SW. Pro/ENGINEER ma piimy interface pro
export geometrie do programového systému FEM ANSYS, pfi¢emz je velmi podstatné, Ze neni

pro pienos pouzit zadny z komunikacnich formatu, jako je naptiklad IGES. Pti kazdém pouziti
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komunikacniho formdatu hrozi nebezpeci, Ze exportovand geometrie bude poSkozena. Velmi
Castd je napiiklad zaokrouhlovaci chyba pifi zméné€ algoritmu geometricko-matematické
reprezentace, protoZe ta neni ve v§ech CAD a FEM systémech jednotnd. CAD systémy vyssi
ttidy, jako je napt. Pro/ENGINEER, Catia nebo Unigraphics, maji zcela rozdilné geometricko-
matematické modelovaci jadro. Pro/ENGINEER umoZiuje postup, pifi némZz je piimo z
prostiedi CAD systému vygenerovdn vstupni soubor v korektni form& pro ANSYS vcetné
moznosti zaddni numerické hodnoty tolerance presnosti. Jednd se o soubor ANF (ANSYS
Neutral File), jenZ obsahuje hlavi¢ku a soufadnice bodud, nutné pro vytvoreni kiivek. Z kiivek
jsou vytvofeny plochy, jeZz jednoznacn€ definuji hranici objemu v korektni formé pro
programovy systém ANSYS. Popsany postup tvorby geometrie je Casto oznacovan jako bottom-

top.

5.3 Postup segmentace geometrie AAA v CAD

Primérni problém, jenZ je nutné vyfesit, je vytvoreni dostate¢né husté sité boda, jimizZ je
moZzné proloZit uzaviené spline kfivky. Takové kiivky reprezentuji vnitini a vnéjsi hranice cévni
stény. Pro tento ucel je v CAD systému vytvofena plocha typu FILL, rovinnd plocha, jejiz
hranice jsou definovdny pomoci 2D skici. Plocha md C¢{tvercovy tvar o rozmérech
400 mm x 400 mm, coZ odpovida skute¢né velikosti CT snimku. Z prohlizece CT snimki je
vyexportovdn vybrany snimek ve formatu BMP (formdt BMP nepouZziva kompresi, jeZ by vedla

o

k "rozostfeni" hranic segmentovanych oblasti). Vyexportovany obrdzek je v Pro/ENGINEERu
pouzit jako takzvand tapeta, jeZ je namapovana na pfipravenou FILL plochu, viz obr. 5.2. V
dal§im kroku je pomoci skicdfe vytvofena spline kiivka, jeZ tvoii hranici stény tepny a okoli. V
piipadé, Ze grafickd informace obsazend v namapované BMP tapet€é neni dostatecnd k
jednoznacnému urceni hranice pfi dané rozliSovaci schopnosti, je v Tomoconu nastavena Skala s
jinym kontrastem i svétlosti. Skica je poté korigovdna na zdkladé snimku s jinou drovni svétlosti

a kontrastu. Timto postupem je postupné snimek segmentovin na jednotlivé oblasti a jejich

hranice. Pro ndzornost jsou na obr. 5.3 segmentované oblasti vyznaeny barevng.
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Obr. 5.3 — ptiklad segmentovaného snimku
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Popsanym postupem jsou segmentovany fezy, jez byly vybrdany pro vytvoreni CAD
modelu geometrie AAA. Kazdy fez je skicovdn v roviné paralelni s predchazejici, vzdalenost
mezi rovinami je stejnd jako vzdélenost mezi vybranymi CT snimky. Vysledné paralelni skici
(viz obr. 5.4), tvoii zdklad pro plochu, jeZ vymezi hranici stény tepny. Na obrdzku jsou pro
piehlednost vyobrazeny pouze skici pro vytvoreni hranice (plochy) mezi vnéjsi sténou AAA a

okolni tkani.

Fpofe gz,0 MA

: |
e pixet aize: 0-781 M0 L utm o

ﬁl OSIl:I{)“ l f ‘.l"j- ....._._._ T
1 1E LR B a
1 V‘H‘ 1, _I ;

L2

Obr. 5.4 — priklad segmentovanych hranic vné&jsi stény tepny
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Ziskané skici jsou pomoci nastroju ISDX pouzity pro vytvofeni tzv. vodicich kfivek. To
jsou spojnice mezi skicami s moZnosti definice sméru normdly na konci kazdé vodici kfivky, viz
obr. 5.5. Vodici kfivky jsou ndsledné pouzity jako pomocné kiivky pti vytvoreni hledané plochy
vymezujici hranici AAA, viz obr. 5.6. Na ném je vyobrazen vné&j$i povrch stény tepny, stejny

postup je pouZzit pro vytvoreni ISDX plochy definujici vnitini povrch tepny.

Vev s

Obr. 5.5 — priklad segmentovanych hranic vnéj$i stény tepny a vodici ISDX kiivky
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Obr. 5.6 — ISDX plocha definujici hranici stény tepny v oblasti AAA

ISDX plochdam, jez C4ste€n€é vymezuji 3D geometrii, jsou je$t€¢ domodelovany dvé
plochy FILL, jez definuji mySleny axidlni fez. Timto jsou vSechny potiebné plochy 3D
geometrie jednoznacné definovany. Interface z CAD Pro/ENGINEER do programového
systétmu FEM ANSYS je omezeny v tom sméru, Ze umoziiuje exportovat pouze objemovou
geometrii, samotné plochy exportovat nelze. Z tohoto divodu je tfeba jesté vytvofit ze vSech
ploch funkci MERGE jedinou sjednocenou plochu, jeZ je pak pouZitelnd pro funkci SOLIDIFY,
jiZ se vytvoii objemovéd geometrie vhodnd k exportu (viz obr. 5.7). Popsanym postupem jsou
vytvoreny veskeré geometrie ddle pouzivané jako zaklad vypoctovych modell (u skofepinovych

prvku je obdobné vytvorena stfednicova plocha).
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Obr. 5.7 — objemova 3D geometrie definujici hranici stény tepny v oblasti AAA

5.4 Postup segmentace zjednodusSené geometrie AAA v CAD

Rucni segmentaci je mozné provést postupem popsanym v piedchdzejici kapitole, jenz je
vSak Casové ndroCny a obtizné€ algoritmizovatelny. Je na misté uvdzit, zda by nebylo mozné
nahradit sloZitou spline kfivku, vymezujici hranici stény tepny, kiivkou jednodussi, pfi
zachovéni tvaru daného CT snimkem. Jako vhodna byla zvolena kfivka, jiz lze popsat jako
uzavienou spline kfivku, definovanou pomoci Ctvefice bodl, zvolenych tak, aby zjednoduSena
kfivka vykazovala rozmérovou odchylku na pfijatelné drovni. Vysledek vyuZiti popsaného
zjednoduSen{ je prezentovdn na obr. 5.8 v detailu, jenz je v pravém dolnim rohu obrazku. Je zde
zakotovana hodnota uddvajici vzdalenost mezi spline kiivkou segmentovanou ve velkém poctu
boda (fadove desitky) a spline kiivkou segmentovanou pouze Ctvefici bodu. Z obrazku je
ziejmé, Ze nahrazenim dochazi k nepfesnosti na drovni jednotek milimetrd, coZ je pfi prameéru
AAA o témér dva fddy vySSim akceptovatelnd hodnota (otdzka mozné koncentrace napéti bude
rozebrdna na konci kapitoly 5). Je nutné brat v ivahu i to, Ze CT snimek neni zcela pfesny; jde
vlastné o prumér densit v dané tloust’ce vrstvy, jez se dle pouzitého CT scanneru a algoritmu
pofizovani CT snimku pohybuje v fadu milimetrd. Zlutd kiivka predstavuje zjednoduienou

spline kfivku, ervend podrobné segmentovanou, stejné tak v detailu.
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Obr. 5.8 — zjednodusena spline kfivka definovana pouze Ctvefici bodu

Pti udvaze, Ze by v budoucnu bylo vytvofeni geometrie AAA definovdno piimo
v pripraveném dialogu ANSY Su, se spline kfivka definovand pomoci ¢tyf bodu jevi jako mozna
cesta k vytvofeni geometrie fezu bez potieby pouziti CAD systému. Takto by bylo mozné cely
postup zrychlit a parametrizovat na koneCny pocet vstupnich udaji. K zadani vnéjSiho nebo
vnitiniho tvaru stény AAA postaci pouze soufadnice ¢ty bodd odméfenych z CT snimku ve
formatu PACS, napfiklad v prohliZe¢i Tomocon, a zadani posunu stolu CT scanneru vuci
pfedchdzejicimu snimku. Na obr. 5.9. jsou Cervené ktivky spline vytvofeny detailni segmentaci

CT snimku a modré kfivky spline jsou vytvofeny pouze pomoci Ctvefice bodu.
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Obr. 5.9 — srovnani spline kiivek vytvofenych riznou metodou segmentace

Stejné jako u podrobné segmentované geometrie jsou za pouZiti nastroju pro tvorbu
ISDX ploch vytvofeny vodici kiivky, jeZ spojuji jednotlivé zjednodusSené segmentované spline
kifivky. Takto je definovdna geometrie, pouZitelnd pro vytvofeni ISDX plochy, jeZ odpovida
vnéjSimu, ptipadné vnitinimu povrchu tepny ve sledované oblasti postizené AAA. Dalsi pouzity
postup modelovéni 3D geometrie je totoZny jako v predchdzejici kapitole. Pro ndzorné srovnani
je 3D objemova geometrie, jeZ byla vytvorena na zdkladé podrobné segmentace, umisténa do
sestavy s geometrii, jejimz zdkladem jsou spline kfivky zjednoduSené segmentace (hladka
uzaviend spline kfivka, definovand pouze Ctyfmi body).

Sestava byla vytvofena tak, Ze 3D geometrie vytvofend presnou segmentaci, stejné jako
3D geometrie vytvofend pomoci zjednoduSenych spline kfivek, maji stejnou polohu
vuci globalnimu soufadnicovému systému s pocatkem v témze bodé a se stejnou orientaci smeéru
os soufadnicového systému.

Na obr. 5.10 je geometrie vytvofend podrobnou segmentaci reprezentovdna bilou barvou,
zatimco geometrie vymodelovand za uZiti popsaného zjednoduSeni je reprezentovdna Zlutou
barvou. Bil4 a Zluta barva, pfifazené obéma 3D geometriim na obr. 5.10, se vzadjemné& prolinaji,
coZ je dano postupem segmentovani spline kiivek. Duvod tohoto prolinani obou objemt 3D

geometrii AAA je dan zpasobem, jakym je na trovni 2D vytvorena spline kiivka. Na Obr. 5.9 je
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patrné, Ze neni mozné oznacit ani jednu kiivku jako obdlkovou k druhé). Stejné tak neni mozné

oznacit ani jeden z 3D objemu jako 3D geometrickou podoblast druhého.

Obr. 5.10 — srovnani 3D geometrii vytvofenych riznou metodou segmentace

Tloustka stény AAA se v pouZzité sérii CT snimku liSila jen na drovni desetin mm,
prumérnd hodnota byla cca 1.5 az 1.6 mm, viz obr. 5.11. CAD systém byl pfi modelovani
nastaven na piesnost s absolutni toleranci 0.01 mm, cozZ je vzhledem k rozliSeni pouzitych CT
snimkl zcela dostaCujici. Je stdle nutné mit na paméti, ze CT zobrazeni pficného fezu je 2D
reprezentace prumérnych densit v 3D oblasti, jeZ je definovana vzdélenosti mezi jednotlivymi

ptiCnymi fezy a plochou pficného fezu, jiz CT scanner umozZiiuje snimat (v tomto konkrétnim

piipadé je to 400 x 400 mm). Z uvedeného vyplyva, Ze u snimku s velkou zménou tvaru v
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axidlnim sméru je tloustka cévni stény v oblasti AAA zkreslend. Velmi Casto je samotnd hranice
vnéjstho a vnitintho povrchu téméf nerozeznatelnd v jakémkoliv ze zobrazeni dostupnych
v prohliZeci CT snimku. Nejvhodnéjsi je tedy uvazovat, Ze tloustka stény je v jednom fezu na
dané rozliSovaci urovni konstantni s vyjimkou piipadu, kdy uZ je ve stén¢ tepny patrnd
subruptura. Subrupturou rozumime poruSeni celistvosti cévni stény, napiiklad stav, kdy je
porusena media (stfedni, méné€ tuhd vrstva stény cévy) v celé tloustce, celistvd poté zustava
pouze adventitia (vn&jS$i nejtuzsi vrstva cévni stény s elastickymi a kolagennimi vazivovymi
vldkny, usporddanymi longitudindlng). Takovy stav je v§ak sdm o sob¢€ indikovan jako akutni a
je tedy ihned nutno zvolit vhodnou metodu 1é¢by. Z pohledu biomechaniky mékkych tkdni se
pak uZ nejednd o deformacné-napétovy stav neporusené cévni stény, ale stav probihajiciho
porusovani celistvosti cévni stény, coz neni pfedmétem této prace. Pti urCovani tloustky stény je
mozné s vyhodou vyuZzit napiiklad tdplné lokdlni kalcifikace stény, viz obr. 5.11. Za rozumnou
piesnost, jiZ ma smysl uvazovat, je vhodné volit cca 0.1 mm, vyssi pfesnost je uz dédna pouze
subjektivné (zkuSenostmi a citem tvirce segmentace). Jako vhodné se jevi zaokrouhlovat
nameétenou hodnotu dolt s pfesnosti jedna desetina mm, protoZe tloustka stény piimo ovliviiuje
hodnotu deformace i napjatosti ve zvoleném bodé€ cévni st€ny a popsané zaokrouhleni tak vede

k vysledku mirn€ konzervativnéjSimu (na bezpecné stran¢).

kalcifikace

Obr. 5.11 — vyuziti kalcifikace cévni stény k urceni jeji tloust’ky a detail urceni tloustky stény
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Z obr. 5.10 je zfetelné, Ze tvarova odliSnost vzniklé 3D geometrie je na pfijatelné drovni,
ale i tak je nutné posuzovat tvarovou odlisnost obou geometrickych modelt az na zaklade
deformacné-napétové analyzy. Pouhym vizudlnim srovndnim dvou 3D geometrii je obtiZné
jednoznaéné posoudit tyto 3D geometrie jako dobré nebo Spatné, protoZe nejsou stanovena
kritéria k detailnimu srovndni na tdrovni tykajici se pouze geometrie modelu AAA. Z toho
vyplyvd, Ze jednoznacné lze srovnat odliSnost obou 3D geometrii, jeZ byly vytvofeny rozdilnou
metodou segmentace CT snimku, az na zdkladé porovndni vysledki odpovidajicich
vypoctovych modeli. Pro jednozna¢né porovnani je vhodné sledovat hodnotu posunuti ve
smérech s totoZnym soufadnicovym systémem, piipadn€ srovndvat hodnotu vypocteného

prvniho hlavniho napéti.
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6. Moznosti vypoctového modelovani AAA

6.1 Volba vhodného konecného prvku

Vzhledem ke znaéné velkym deformacim je nutné zvolit takové prvky, jez jsou i za
velkych pretvofeni numericky stabilni a jsou schopny vérohodné popsat zdvislost mezi
deformaci a napétim. Z tohoto divodu je pro aproximaci 3D geometrie zvolen kone¢ny prvek
SOLID185. V zdkladni geometrické konfiguraci se jednd o isoparametricky osmiuzlovy prvek
s linedrni bazovou funkci, pfipadné o jeho degenerované tvary (viz obr. 6.1). Konecny prvek
SOLID185 ma v kazdém uzlu celkem tfi stupné volnosti (posunuti v kazdé z os souradnicového
systému). Pro usnadnéni konvergence jsou ve vypoctovém modelu pouZity pouze prvky tvaru
Sestisténu (Casto jsou oznacCovany jako brick), jezZ maji pomér jednotlivych hran maximdalné 1:5.
Byl testovan i dvacetiuzlovy prvek SOLIDI186 s kvadratickou bdzovou funkci. Aproximace
tvaru je lepSi i pfi niz§im poctu prvka, ale nedaii se dosdhnout konvergence vypoctu, a proto je
od pouziti konecného prvku SOLID186 upusténo. Obecné je moZzné pozorovat u konecnych
prvku s kvadratickou bazovou funkci problémy s konvergenci ve vypoctovych modelech, kde je

tteba uvazovat velké posunuti a pootoceni.

Obr. 6.1 — konecny prvek SOLID185

V piipadé€, kdy je idealizace 3D geometrie cévni stény zjednoduSena na skofepinu, je
pouzit konecny prvek SHELL 181, jenZ predpokldda linedrni rozloZeni napéti a pretvoreni pies
tloustku stény prvku. Kone¢ny prvek SHELL181 umoziuje pouZit stejné konstitutivni modely

jako konecny prvek SOLID185. Kone¢ny prvek SHELLI181 mé v kazdém uzlu celkem Sest
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stuptiti volnosti. Tti stupné volnosti jsou posunuti v kazdé z os soufadnicového systému, dals{ tfi

stupné volnosti predstavuji pootoceni uzlu kolem kazdé z os soufadného systému.

L

i J
Trianguiar Opiion
{not recoemmended)

Obr. 6.2 — konecny prvek SHELL181

Oba typy uvedenych prvkd umoZiuji pouziti nejriznéjSich modeld materialového
chovani a jsou urCeny predevsim pro dlohy, v nichZ dochdzi k velkym deformacim. UmozZiiuji
simulaci chovdni hyperelastickych, plastickych, viskoplastickych (ideédlnich i zpeviujicich)
materiald, stejné jako popis creepu.

SOLID185 i SHELLI181 pouzivd numerickou formulaci s oSetfenim nezddoucich
numerickych efektd, jako je smykové ¢i volumetrické zablokovani. Napfiklad volumetrické
zablokovani prvku SOLIDI185 vede ke zcela neredlnym vysledkim vypoctu. Navenek se
projevuje tim, Ze dva spolu sousedici konecné prvky vykazuji vyrazné rozdilna napéti, napiiklad
jeden vykazuje vyrazné tahové a druhy tlakové napéti; takovy stav je ve skuteCném materidlu

nemozny.

6.2 Testy pouzitelnych modelu materialového chovani

Dalsi price je vedena cilem najit nejvhodnéj$i model materidlového chovéni.
Konecnoprvkovy programovy systém ANSYS obsahuje celou fadu modeli materidlového
chovéni, jeZ lze oznalit jako nelinedrné elastické (hyperelastické), izotropni, homogenni a
nestlacitelné. OvSem jen nekteré jsou schopny popsat zdvislost mezi napétim a pretvorenim s
dostate¢nou presnosti pro konkrétni vrstvu cévni stény a jeji tvar deformacné-napétové ktivky.

Velky problém konstitutivnich modelti spociva v tom, Ze pouZitelnd vstupni data se

omezuji téméf vyhradné na vysledky uniaxidlni tahové zkouSky. Data z biaxidlni zkousky je
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mozné nalézt pouze v jednom piipad€ ([33]), a to pouze mezni hodnoty pevnosti (ve forme
intenzity napéti) a jim odpovidajici hodnoty mezniho pfetvofeni. Snazime-li se popsat napjatost
ve stén¢ zdravé artérie, je velmi pravdépodobné, Ze se jednd pfibliZn€é o membrinovou, tedy
dvouosou napjatost. Z tohoto divodu by mél byt zvolen takovy model konstitutivniho chovani,
jenz na odpovidajici drovni popisSe jednoosou i dvouosou napjatost. ANSYS V11 SP1 obsahuje

nasledujici hyperelastické modely (modely pro peny nejsou uvadény):

¢ Mooney-Rivlin — 2, 3, 5 a 9parametrovy

e Ogden-1,2,3,4,5 aviceparametrovy

e Neo-Hookean

e Polynomidlni — 1., 2., 3., 4., 5. a vys$§iho stupné
* Arruda-Boyce

e Gent

® Yeoh-1.2,3.,4.,5.avyssiho fadu

ANSYS obsahuje takzvany ,,Curve Fitting*, coZ je prostfedek pro ur€eni materidlovych
konstant pro vySe jmenované konstitutivni modely z tdaju ziskanych mechanickymi zkouSkami.
Vstupem jsou tabelizované hodnoty smluvniho napéti a pfetvofeni, po prepocitani na skutecné
napéti a pretvofeni je za pouziti metody nejmensich Ctverci zadanymi body proloZena kiivka,
jez nejlépe odpovidd vstupnim hodnotdm. Tato kfivka skuteCnych napéti a pfetvoreni je
definovdna rovnici pro energii napjatosti a pifsluSnymi materidlovymi parametry. Jako zcela
nepouzitelné pro popis zdvislosti mezi napétim a pretvorenim v jednotlivych vrstvich cévni
stény se jevi tyto modely materidlového chovédni: Neo-Hookean, Gent, Yeoh 1. tfaddu a
Polynomidlni 1. stupné.

Tyto modely jsou navrZzeny pro materidly, u nichz sklon zdvislosti napéti na deformaci
klesd s velikosti zatiZeni, takZe neumoZziuji popsat zpeviujici zavislost mezi napétim a
pietvorenim. Vysledek pokusu o aproximaci chovédni adventitie pomoci modelu Gent ukazuje

obr. 6.3.

-43 -



Uniaxial Tension with Gent

2000 — —- Exp Diata 1
—l- Fitted Data 11

1000 —

Stress

Strain

Obr. 6.3 — aproximace kfivky 6—¢€ odpovidajici adventicii pomoci modelu Gent [kPa]

Podstatné¢  lepsi  vysledky  vykazovaly  napiiklad  ndsledujici ~ modely:
Mooney-Rivlin 2 a viceparametrovy, Ogden 2. a vys$S§iho fddu, Polynomidlni 2. a vysSiho

stupné, stejn€ jako Arruda-Boyce a Yeoh 2. a vyS$§iho fadu (ptiklad viz obr. 6.4).

Uniaxial Tension with Yeoh (Order 3)

2000 — —4- Exp Data l
—l- Fitted Data 11

1000 —|

Stress

T ¥ T 5 T
o oz o4
Strain

Obr. 6.4 — aproximace kfivky 6—€ odpovidajici adventicii pomoci modelu Yeoh
3. fadu [kPa]
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Pro uzsi vybér jsou provedeny testovaci vypocty, jeZ simuluji jednoosou a dvouosou
tahovou zkouSku vybranych modeld materidlového chovani; jako vstupni data jsou pouZita
pouze data z uniaxidlni tahové zkousky (viz tab. 6.1, 6.2 a 6.3). Jednoosa napjatost je u vSech
modelt popsdna uspokojivé, ale v piipadé napjatosti dvouosé je zejména devitiparametrovy
Mooney-Rivlin naprosto nevhodny, ddva napiiklad zcela neredlné hodnoty napéti pii simulaci
dvouosé zkousky. Pti pfedepsdni takové deformace ve dvou kolmych smeérech, aby v modelu
vznikla kladné délkova pretvofeni, jsou vysledkem vypoctu tlakova napéti v obou smérech.

Ztab. 6.1, 6.2 a 6.3 je patrné, jak pfesn¢ dokdzi konstitutivni modely s nejlepSim
chovdnim v jednoosé napjatosti popsat chovani materidlu pii simulaci biaxidlni tahové zkousky.
Kdyz srovnidme relace mezi velikosti napéti pfi jednoosé napjatosti Guniax @ pii dvouosé
napjatosti Opiax, muZeme urCit nejveérohodnéjsi model a to zejména pii maximalnim pfetvoreni
60 %. Arruda-Boyce model vykazuje pomer napeti ps = Objax/Ouniax 0d 1.9 do 4.5, ale m4 znacné
odchylky mezi hodnotami z tahové zkousky a simulace jednoosé tahové zkousky.
Pétiparametrovy Mooney-Rivlin model velmi vérn€ popisuje materidlové chovani v uniaxidlni
napjatosti, ale pomér ps je od 73.3 do 690.4; takovy rozdil je zcela neredlny, protoZe pro stejné
uniaxialni a biaxidlni pretvofeni nemuZe byt rozdil napéti o dva fady. Nejlepsi vysledek
simulace jednoosé i dvouosé tahové zkouSky je dosaZzen pfi pouziti konstitutivniho modelu
Yeoh 3. 4du, stejné jako v [26].

Model velmi dobfe popisuje jednoosou napjatost, pomer napéti pii simulaci jednoosé a
dvouosé tahové zkousky ps je od 2.2 do 7.3, coZ jsou hodnoty, jeZ se v porovnani s

pétiparametrovym Mooney-Rivlin materidlovym modelem 1épe bliZi realité.

pfetvoreni | hodnoty z tahové zkousky | simulace jednoosé tahové | simulace dvouosé tahové
[%] prepocitané na skute¢né | zkousky - skute€né napéti | zkousky - skute¢né napéti

napéti [kPa] [kPa] [kPa]

10 17 79 153

20 47 177 382

30 113 313 806

40 232 513 1605

50 474 813 3075

60 948 1266 5702

Tab. 6.1 — simulace jednoosé a dvouosé tahové zkousky — Arruda-Boyce
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pfetvoreni | hodnoty z tahové zkousky | simulace jednoosé tahové | simulace dvouosé tahové
[%] prepocitané na skute¢né | zkousky - skute€né napéti | zkousky - skute¢né napéti
napéti [kPa] [kPa] [kPa]
10 17 17 1246
20 47 47 10413
30 113 114 43235
40 232 230 128465
50 474 466 313379
60 948 972 671081
Tab. 6.2 — simulace jednoosé a dvouosé tahové zkousky — pétiparametrovy
Mooney-Rivlin
pfetvoreni | hodnoty z tahové zkousky | simulace jednoosé tahové | simulace dvouosé tahové
[%] piepocitané na skutecné | zkousky - skutecné napéti | zkousky - skute€né napéti
napéti [kPa] [kPa] [kPa]
10 17 18 40
20 47 46 169
30 113 107 586
40 232 237 1606
50 474 501 3066
60 948 991 7310

Tab. 6.3 — simulace jednoosé a dvouosé tahové zkousky — Yeoh 3. fadu

6.3 Vybér vhodného modelu materialového chovani

Jsou testovany i dal$i modely, viceparametrové i vyssiho fadu, jejich pouziti vSak nevede

ke zlepSeni chovédni v biaxidlni napjatosti, v neékterych piipadech je vypocitdna i zdpornd

hodnota napéti (tlak) pro kladnou hodnotu pfetvofeni a proto nemd smysl tyto modely pouZivat.

Jako dil¢i zavér je mozné konstatovat, Ze popsat na dané rozliSovaci trovni materidlové

chovani v jednoosé napjatosti 1ze celou fadou konstitutivnich vztahi na velmi dobré trovni.

Komplikace nastdvaji pfi popisu dvouosé napjatosti, hodnoty hlavnich napéti se 1isi i o nékolik

fadi od jednoosé, coZ je zcela neredlné. PfiCinu tohoto stavu je nutné hledat v urovani

materialovych konstant pouze na zdkladé dostupnych vstupnich dat, tedy vysledkt uniaxidlni

tahové zkousky. V cévni stén€ je mozné ocekdvat dvouosou napjatost, protoZe obvodovd a

axidlni napéti budou vyrazné vyssi nez hodnota radidlniho napéti, a proto je nutné soustiedit

pozornost na vérohodny popis dvouosé napjatosti.
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V [1] byla provedena biaxidlni tahova zkouska, jejimz vystupem je pouze mezni hodnota
pevnosti ve formé intenzity napéti p; (5). Ta odpovidd redukovanému napéti podle von
Misesovy podminky pro dvouosou napjatost (6), maximdlni hodnota intenzity napéti je 590 -

910 kPa pri pretvoreni cca 30 % az 50 %.

pi:\/o'12+0'22_0'10'2 5)

O-red:\/%[(o-l_o-z)z-i_o-z—i_o-l] pro o,#0,0,#0,0,=0 (6)

Pro dosaZeni co nejptesnéjSiho popisu chovédni materidlu v dvouosé napjatosti, pro niz

nejsou k dispozici experimentdlni data, 1ze pouZit nasledujici postup:

e vybé&r modelu konstitutivniho chovani, jenZ nejlépe popisuje jednoosou i
dvojosou napjatost pfi pouziti konstant urenych na zédkladé jednoosé tahové
zkousky - Yeoh 3. fadu

e doplnéni fiktivni kiivky pro dvouosou napjatost, jeZ odpovida jednoosé napjatosti
s ur¢itym odhadnutym pomeérnym zvySenim napé&ti

¢ urceni materidlovych konstant

e provedeni simulace dvouosé napjatosti v MKP

e piimo v ndpovedé programového systému ANSYS je doporuceno vyuZiti
konstitutivniho model Yeoh 3. faddu v piipadé€, Ze nejsou dostupnd data ze vSech
mechanickych zkouSek materidlu, jako jsou objemovd, smykovd, biaxidlni a

uniaxialni zkouska.

Timto postupem jsou pro vypocet materidlovych konstant zaddny vysledky jednoosé
tahové zkousky a misto vysledkd dvouosé tahové zkouSky hodnoty odpovidajici dvojnasobku
napéti pro stejnd pretvoreni jako u uniaxidlni zkousky. Pii vypoctové simulaci dvouosé tahové
zkousky vychdzi intenzita napéti v rozmezi 460 - 870 kPa pfi pretvoreni cca 33 % az 57 %.
podstatné 1épe popiSe biaxildni napjatost, jiz lze v cévni st€én€ dominantné ocekdvat, a proto jde

o vyznamné vylepSeni modelu materidlového chovéni.

Vybran je konstitutivni model Yeoh 3. fadu, u né€hoz podle vySe uvedenych testu
konstitutivnich modeld je mozné predpokladat nejlepsi predikéni schopnosti. Tento konstitutivni

model lze popsat vztahem pro mérnou energii napjatosti (7).
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k

71 je prvni invariant devidtoru Cauchy-Greenova tenzoru deformace, elastické vlastnosti
modelu jsou popsdny materidlovymi konstantami cj (materidlové konstanty popisujici
devidtorovou sloZku chovéani materidlu) a d; (parametry materidlové stlacitelnosti); po k=1 je d;
=2/K, kde K je objemovy modul pruznosti a J je tieti invariant tenzoru deformacniho gradientu.
Cévni sténa je modelovéna jako nestlacitelnd, coz se nejlépe priblizuje tkdni s velkym obsahem

vody. Pro nestlacitelny materidl je rovnice energie napjatosti upravena na tvar (8).

W=3co(,=3) )
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7. ZjednoduSena analyza proudéni v AAA

7.1 Motivace pro analyzu proudéni

Cévni sténa je zatiZzena zejména mechanicky a to pretlakem krve a axidlnim predpétim.
Obvykle je moZzné povaZovat krev z makroskopického hlediska za Newtonovskou kapalinu;
pokud neuvazujeme viskozitu krve, pak z Bernoulliho rovnice a rovnice kontinuity pro idedlni
kapalinu vyplyvd, Ze tlak proudici kapaliny klesd s rostouci rychlosti. Tento jev je oznacovan
jako hydrodynamicky paradox. Lze jim napiiklad vysvétlit jevy, kdy si proud rychle proudici
kapaliny ,,pfitdhne* proud o nizs§i rychlosti a dochdzi pak k miSeni obou proudu. Fyzikdlné
vyjadiuje Bernoulliho rovnice (9) zdkon zachovani mechanické energie pro ustdlené proudeéni
idedlni kapaliny. Prvni Clen predstavuje kinetickou energii (také dynamickou slozku tlaku),
druhy clen predstavuje tlakovou potencidlni energii objemové jednotky kapaliny (je mozné ji
oznacit jako statickou sloZzku tlaku) a tfeti €len gravitacni potencidl, v némz se kapalina nachédzi
(viz obr. 7.1). Bernoulliho rovnice ve tvaru dle (9) plati pro ustdlené proudéni idedlni kapaliny

v uzavrené trubici.

%pc2 + p + pgh = konst )

Obr. 7.1 — vizualizace pro Bernoulliho rovnici a rovnici kontinuity

Rovnice kontinuity ve tvaru (10), jez rovnéz plati pro ustdlené proudéni idedlni kapaliny
v uzaviené trubici, popisuje vztah mezi rychlosti proudéni ¢ a plochou prafezu S v riznych
mistech uzaviené trubice. Rovnici kontinuity lze piepsat i do tvaru (11). Platnost rovnice
kontinuity vychazi ze zachovani stejného objemového prutoku ve vSech mistech trubice (za

podminky ustdleného proudéni idedlni kapaliny v uzaviené trubici).
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Q, = Sc = konst (10)

c, S

1
C_1 S_z (11)

Za pouziti vySe uvedenych rovnic je mozné provést zjednodusSeny analyticky vypocet,
pomoci néhoz lze urCit zménu totdlniho tlaku (v uvedeném piipad€ je totdlni tlak souctem
statického a dynamického tlaku), danou tvarem krevniho feCiSt€ v oblasti AAA, v némz
kapalina (krev) proudi. Tento analyticky vypocet predpokladd nepodstatné zmeny tvaru trubice
(v konkrétnim piipadé AAA).

Je vSak nutné zohlednit, Ze hydrodynamické chovani krve je vérohodnéjsi modelovat
Newtonovskou kapalinou neZ idealni kapalinou. Newtonovskd kapalina se vyznacuje zahrnutim
viskozity do reologického modelu chovéni (viskozita je fyzikdlni veliCina, udavajici pomér mezi
teCnym napétim a gradientem rychlosti pii proudéni Newtonské kapaliny). Viskozita je veliCina
charakterizujici vnitini tfeni, z4visi pfedevSim na pritazlivych sildch mezi ¢asticemi. Kapaliny s
vetsi pfitazlivou silou maji veétsi viskozitu, vétsi viskozita znamend vétsi brzdéni pohybu
kapaliny nebo téles v kapalin€ (pro idedlni kapalinu mé viskozita nulovou hodnotu).

Za predpokladu, Ze budeme uvazovat krev jako nestlacitelnou Newtonovskou kapalinu,
je vhodné pouzit CFD simula¢ni SW (Computational Fluid Dynamics - metodu konecnych
objemu). Zména tlaku a stfedni rychlosti proudéni je pak popsdna a numericky feSena pomoci
rovnice kontinuity a Navierovy-Stokesovy rovnice (Navierova-Stokesova rovnice popisuje
proudéni nestlaCitelné Newtonovské kapaliny) v definovaném konecném objemu s kontrolnimi

plochami, jez takovy objem ohranicuji.

7.2 Zjednoduseni vypoctového modelu proudéni v AAA

Pro vytvofeni vypoCtového modelu proudéni v AAA jsou uvazovédna ndsledujici
zjednodusent, jeZ si kladou za cil vytvofit vypoctovy model, jenZ vérohodn€ popisuje zejména
zmeény tlaku krve (tlak je v dalSim textu chdpan jako totdlni tlak, tedy soucet dynamické a
statické slozky tlaku pusobiciho v pohybujici se kapalin€), jenz pusobi v oblasti AAA na sténu

cévy. Zvolend zjednoduseni jsou tato:

e dle kapitoly 7.1 je krev uvaZovdna jako nestlaCitelnd Newtonovskd kapalina
s odpovidajicim reologickym modelem chovéni

® neni uvazovdna potencidlni (gravitacni) slozka energie kapaliny
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e vypoctovy model neuvazuje zménu tvaru krevniho feciSté, jeZ vyplyvd z deformace
(zvétseni prusvitu AAA) vlivem zmény tlaku v oblasti AAA

e vypocet je realizovdn jako staticky pfi tlaku 120 mmHg (16 kPa) a stfedni rychlosti
proudéni krve odpovidajici fyziologickym podminkdm v dané oblasti bfi$ni aorty

e vypoctovy model je platny pro proudéni v AAA ve vodorovné trubici, protoZe vychozi
geometrie vypoctového modelu je vytvofena ze CT snimki pacienta, jenZ pfi

snimkovani lezi.

7.3 Realizace vypoctového modelu proudéni v AAA

Vypoctovy model pro numerickou simulaci proudéni v AAA je proveden na geometrii
odpovidajici tvarové geometrii krevniho feciSt€. Tato geometrie je vytvorena na zdklade
podrobné segmentace popsané v kapitole 5. V AAA neni uvaZovdna piitomnost ndsténného
trombu, jenZ ponekud sniZuje vysledné zatiZeni cévni stény, protoZe neni mozné jednoznacné
definovat materialové charakteristiky trombu, jenz mize byt Castecné tekuty, tuhy nebo porézni
a tak prenaset tlak krve na vnitini plochu riznym zptusobem. Pokud neni modelovan, je tloha
feSena konzervativnéji, protoZe neni-li uvazovan nasténny trombus, nartsta plocha v mysleném
piicném fezu AAA, jenz je kolmy k podélné ose cévy. Potom v uvazovaném misté vzroste tlak
na sténu oproti realité, protoZe vypocCtend rychlost proudéni klesne na niz8i hodnotu, nez je
hodnota redlna.

Stredni rychlost proudéni v bfiSni aorté je dle literatury [7] uvadéna 0.3 m/s. Lze ji
zjednodusSen¢ ovéfit, uvazujeme-li, Ze by bfiSni aortou proudilo mnoZstvi krve transportované
srdcem pro celé télo, tedy cca 5.5 1 (0.0055 m®) za minutu. Tvar aneurysmatem nedotcené
(zdravé) aorty budeme povazovat za nepodstatne€ odliSny od kruhového, napiiklad jako na obr.
7.2, jenz piedstavuje CT snimek z dokumentace pacienta sledovaného ve FN u Sv. Anny.

V konkrétnim piipadé ma tedy aorta v bfi$ni dutin€ dle snimku primér cca 23 mm.
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Obr. 7.2 — CT snimek bfiSni dutiny v pii¢né rovin€ s vyzna¢enim rozméru zdravé aorty
(vnitini primér aorty 23 mm)

Stedni rychlost proudéni krve je tedy mozné urcit dle (12) na zékladé€ znalosti objemového toku
ptes jednoznacné definovanou kontrolni plochu (v konkrétnim piipadé€ jde o kruh o prameéru 23

mm, jenZ pfedstavuje piicny fez aortou).

0,0055
e= 60 _(on1msg (12)
S 70023
4

Vypoctend hodnota odpovida tedy zhruba hodnoté&, kterd je uvddéna v literatufe, a proto
bude uvaZzovano 0.3 m/s.

V lidském téle 1ze predpoklddat energeticky méné€ nirocné lamindrni proudéni, cozZ je
oveéfeno pomoci urCeni Reynoldsova podobnostniho ¢&isla ve vztahu (13). Do hodnoty
Reynoldsova ¢isla 2320 je proudéni uvazovédno za plné€ laminarni (Castice jednotlivych vrstev se
vzdjemn¢ nepromichdvaji, proudéni je tedy ,,vrstevnaté; u turbulentniho proudéni dochdzi
k miSeni Castic mezi vrstvami a to vede k jejich sloZitému vifeni). V intervalu, v némz

Reynoldosovo ¢islo nabyvd hodnot 2320 az 4000, jde o takzvané ptechodové proudéni
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(kombinace lamindrniho a turbulentniho proudéni), od hodnoty Reynoldsova ¢isla 4000 je

proudéni povazovano za plné€ rozvinuté turbulentni.

Dle hodnoty vypoctené v (13) je tedy pro vypoctovy model proudéni vhodné uvazovat

laminérni proudéni.

0,3-0,023

vl
z— 0.0035 =2089 (13)
Yo,

Re:c_~l:
14

1060

Pro vypoctovy model je zvolena ndsledujici kombinace okrajovych podminek. Na
kontrolni ploSe (Inlet), jiz kapalina (krev) vstupuje do diskretizované 3D oblasti AAA
(rozdé€lené na konecné objemy), je definovana stfedni rychlost o velikosti 0.3 m/s. Na kontroln{
ploSe, jiz kapalina z diskretizované oblasti vystupuje, je zaddn pramérny staticky tlak velikosti
16 kPa (120 mmHg), dle zjednoduSujicich pfedpokladti neni uvazovana gravitacni potencidlni
energie kapaliny v homogennim tihovém poli. Geometrie diskretizované oblasti je na Inletu 1
Outletu prodlouzena (viz obr. 7.5) o vic nez pétindsobek charakteristického rozméru (prumér
cévy), aby se zamezilo vlivu okrajové podminky na vysledek tlaku (totdlniho tlaku) a rychlosti
v oblasti AAA. SouCasné€ je to doporuceny postup, jak omezit zpétné ,,nasani“ (problém
numerického feSeni) Casti kapaliny pres Inlet. Na ostatnich sténdch je realizovdna okrajova
podminka typu Wall (sté€na) a pouZzita tzv. Inflation Layer (inflacni vrstva). Inflacni vrstva (viz
obr. 7.3) slouZi ke korektni diskretizaci stény (geometrickd hranice tekutiny) a ptilehlé vrstvy
kapaliny pomoci kone¢noobjemovych prvka typu prisma. V prvnim kroku je spojita plocha
stény, vymezujici tvar krevniho feciSté, nahrazena trojuhelniky. Tyto jsou pak geometrickym
zakladem pro vygenerovani trojbokych hranoli s rovnobéznymi podstavami (anglické slovo
Inflation zde md4 vyznam "nafouknuti" trojuhelniku do tifibokého hranolu), jimiz je
diskretizovana vrstva kapaliny pfiléhajici ke sténé. Déle od stény je sit' konecnych objemu
tvofena obecnymi Ctyistény, pétistény a Sestistény. Inflaéni vrstva zarucuje numericky korektni
popis okrajové podminky na sténé objemu, jenZ zaujimd modelovand kapalina. Na st€éné¢ musi
byt v popisovaném piipade realizovdna numerickd simulace mezni vrstvy kapaliny pobliZ stény,
kde je rychlost proudéni na stén€ rovna nule. Kdyby byl misto inflani vrstvy pouZit pouze
jediny prvek (v piipadé hrubé sité, viz obr. 7.3), byla by numerickd simulace mezni vrstvy

nekorektni a vyrazné by ovlivnila pribéh rychlosti a tlaku pobliZ stény a na ni.
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Obr. 7.3 — piiklady Inflation Layer (inflacni vrstvy)

Hustota sité byla nékolikrdt za sebou upravena, zjemnéna tak, Ze jsou pouzity prvky
polovi¢ni velikosti oproti pfedchozi verzi diskretizace objemu. V ptipad€, Ze se vysledky
vypoctového modelu s dvéma po sob& ndsledujicimi hustotami 1i§i o méné jak 5 %, je mozné
vysledky poklddat za nezdvislé na jemnosti diskretizace spojitého objemu na konecné objemy
(velikost konecnych objemt neovlivni vysledek vypoctu). Maximalni délka hrany kone¢ného
objemu byla na findln{ diskretizaci do 1 mm, tloustka infla¢ni vrstvy je maximdln€ 4 mm. Timto
postupem je objem odpovidajici tvaru krevniho fteciSt€é v oblasti AAA bez uvazovani
pfitomnosti trombu spolu s ,,pomocnymi‘“ objemy (prodlouZeni v oblasti Inletu a Outletu)
rozdé€len na 3572866 konec¢nych objemu (3052145 objemu tvaru Ctyfsténu, 520490 objemu

tvaru prisma a 231 objemu tvaru pyramidy).
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Obr. 7.4 — vypoctovy model pro zjednoduSenou simulaci proudéni — diskretizace
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||
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Inflaéni vrstva
(detail)

Obr. 7.5 — vypoctovy model pro zjednoduSenou simulaci proudéni — okrajové podminky

Vypoctovy model piedpoklddd parabolicky tvar rychlostniho profilu pro lamindrni
proudéni na Inletu, viz obr. 7.6, dle vypoctené hodnoty Reynoldsova Cisla. Spravnost hodnoty
vypoctenych rychlosti pobliz Inletu, jenZ je realizovdn na ,,pomocném‘ objemu pfibliZzné
valcového tvaru, bude mozné ovéfit. Maximdlni rychlost by méla dosdhnout cca dvojndsobné

hodnoty.
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Obr. 7.6 — rychlostni profily lamindrniho a turbulentniho proudéni

Pro diskterizaci spojitého objemu, jenZ odpovidd objemu popsanému v piedchdzejicim
odstavci, je pouzit ANSYS Workbench V11.0 SP 1, konkrétné¢ metoda CXF Mesh. Pro
vytvofeni vypoctového modelu je pouzit ANSYS CFX Pre 11.0. V tomto SW jsou definovédny
okrajové podminky, reologicky model kapaliny (krve), zaddni typu analyzy (v konkrétnim
piipadé §lo o Steady State — stav, vnémZ je proudéni povazovdno za ustilené). Uplné
definovany vypoctovy model je feSen pomoci ANSYS CFX Solver 11.0 za pouZiti lokdlniho
distribuovaného feSiCe, zaloZeného na technologii MPI (Message Passing Interface).
Postprocessing je proveden v ANSYS CFX Post 11.0.

Pro opakované teSeni vCetné diskretizace je pouZit pocitac se Ctyfjddrovym procesorem
Intel Q6700 2.67 GHz, s 8 GB RAM a vysokootdckovym diskem o kapacité 300 GB, stejné jako
ve vSech nésledujicich vypoctech. Na pocitaci je instalovan 64bitovy operacni systém Windows
XP. CAD, FEM i CFD SW jsou rovnéz instalovdny v 64bitové verzi. Vypoctovy model byl
opakované teSen jako Steady State (statické proudéni) se zvySujici se hustotou (poctem)
kone¢nych objemu. Findlni varianta vyzadovala ke korektnimu vyfeSeni vypoctového modelu

pfiblizné€ 4 hodiny strojového Casu.
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7.4 Vysledky vypoctového modelovani proudéni v AAA

Vysledky jsou prezentovdny ve formé tlakovych poli a rychlostnich poli ve vybranych
rovnobéznych rovindch. Déle jsou prezentovany proudnice, jednotlivé hodnoty rychlosti a tlaku
jsou odliSeny barvou, jeZ urcuje hodnotu sledované fyzikdlni veliCiny ve vyobrazené oblasti. Na
obr. 7.7 je vyobrazen ve vybranych rovinich totédlni tlak (totdlni tlak je soucet statického a
dynamického tlaku, potencidlni sloZka tlaku nebyla uvazovana, protoZe je pro feSeny problém
nepodstatné mald). Obr. 7.8. predstavuje rychlost ve vybranych rovinich, rychlostni pole ve

formé& proudnic je vyobrazeno na obr. 7.9, 7.10a 7.11.
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- 16263.39 f_‘

- 1624467 y
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- 16207.25 " !
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- 16169.83

I 1615112

I 16132.40

- 16113.69

- 16094.98

- 16076.27
16057.56
16038.84
16020.13 __
16001.42f'

[Pa]

0 0.025 0.050 (m)
I J

0.0125 0.0375

Obr. 7.7 — totdlni tlak ve vybranych paralelnich rovinich [Pa]
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Obr. 7.8 — rychlost proudéni ve vybranych paralelnich rovindch [m/s]
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Obr. 7.9 — rychlostni pole ve formé proudnic [m/s]
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Obr. 7.10 — rychlostni pole ve formé proudnic [m/s]
— ANSYS
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Obr. 7.11 — rychlostni pole ve formé proudnic [m/s]
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7.5 Diskuze vysledku zjednoduseného vypoctového modelovani proudéni
v AAA

Z vysledkt modelovani proudéni v 3D oblasti vyplyvd, Ze zména tlaku na povrch cévy je
maximalné 0.3 kPa, takZe je nepodstatné mald z pohledu zatiZeni cévni stény tlakem 16 kPa
(120 mmHg). Vlivem AAA cCasto dochdzi v misté patologie tvaru cévni stény k usazovini
trombu v oblastech tplavu. Je pravdépodobné, Ze viteni krve uvniti oblasti s AAA ma negativni
vliv na endotel (tenkd bun&Cnd vystelka na vnitfrnim povrchu cévni stény, respektive i intimy).
Intima nemd zpohledu mechanickych vlastnosti cévni stény (deformacné-napétovych
zavislosti) podstatny vyznam, protoze je velmi tenka a poddajnd, ale pfi jejim naruseni ptusobi
na vnitini vrstvy tepny jiné fyzikdln€ chemické vlivy, jeZ mohou vyvolat remodelaci cévni stény
a tim mechanické vlastnosti cévni stény jako celku svym dlouhodobym plisobenim vyznamné
menit. Na obrdzcich proudnic je vyrazny vir v centrdlni oblasti vyduté, z ¢ehoZz muZe byt
usuzovdno na turbulentni proudéni. K poruSeni laminarity proudéni vSak zfejmé nedochdzi,
protoZe rychlosti v oblasti poblizZ viru jsou blizké nule. Za takovych podminek bude vyména
Castic mezi jednotlivymi vrstvami kapaliny nepatrnd a ztoho Ize usuzovat na lamindrni
proudéni. Pokud uvaZzujeme krev jako Newtonovskou kapalinu, pak je tento vysledek z pohledu
hydrodynamiky korektni. V AAA vSak proudi krev a u ni muaZe v dplavu nebo obecngji
v oblasti, kde je mald rychlost proudéni a tudiZz dlouhd doba prodlevy jednotlivych Castic,
dochézet ke koagulaci a tvorbé trombu. Klinickd praxe tento zdvér potvrzuje, protoZe vydut

AAA je typické misto pro tvorbu ndsténného trombu.
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8. Vypoctové modelovani napjatosti v aneurysmatu
8.1 3D Vypoctovy model fyziologické artérie

Pro hodnoceni pomoci srovnani pomért maximalnich hlavnich napéti je tfeba vytvofit
vypoctovy model, kterym uré¢ime hodnotu maximdalniho hlavniho napéti ve sténé€ zdravé tepny.
K tomuto tcelu postaci 2D model v rotacni symetrii (viz obr. 8.1, osou symetrie je osa Y). K
diskretizaci je pouZit koneCny prvek PLANEI182. Jde o linedrni 2D prvek ekvivalentni
prostorovému prvku SOLID185. Vypoctovy model idealizuje fyziologickou artérii jako trubici
konstantnitho vnitintho priméru a konstantni tloustky stény, rozméry jsou odmeéfené ze
skute€ného CT snimku v oblasti nedotéené AAA. Na volnych koncich je zamezeno pomoci
okrajové podminky axidlnimu posunuti, zatiZzeni od tlaku krve je realizovdno pomoci tlaku na
linii predstavujici vnitini sténu (viz obr. 8.1), jenZ md maximdlni hodnotu 10.666 kPa

(tj. 80 mmHg).

ELEMENTS AN
PRES-NOEM
Zamezeni
~ axialnich
Zatizen{ .
posunuti
tlakem
10666
10666

Yv oz

Obr. 8.1 — okrajové podminky (maximalni hodnota zatézného tlaku 10666 Pa)
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8.2 Prenos 3D geometrie z CAD do FEM SW

3D vypoctovy model pro deformaéné-napétovou analyzu za pouziti objemovych prvka
vyuzivd jako vstupni geometrii 3D objemovy model vytvofeny CAD systémem
Pro/ENGINEER. S vyhodou je pouzit piimy interface mezi CAD Pro/ENGINEER a FEM
ANSYS, jehoZ pouZitim je generovin z grafického rozhrani CAD systému pfimo vstup ve
formétu oznacovaném jako ANF (Ansys Neutral File). Za nepfimy interface se oznacuje takovy,
jenZz pouziva jeden z rodiny standardizovanych komunikaénich formatd. Ziejmé nejstar$im a
nejzndméjSim je IGES (Initial Graphics Exchange Specification), dale se pouZivd Parasolid,
SAT, STEP, VDA a dalsi. Pfenos nepiimym interface probihd ve dvou krocich. V prvnim je
popisovand geometrie definovand pomoci modelovaciho jadra CAD systému pietransformovana
do standardizovaného komunikacniho formétu, ve druhém je standardizovany komunikacni
formét nacten do FEM SW systému a ptetransformovan do formatu, jenZ pro popis geometrie
pouzivdi SW FEM. Zisadni nevyhoda takového postupu je dvojndsobné zaokrouhlovani
parametrti (soutfadnice bodu, thly definujici tvar kiivek, a dalsi), jimiZ je geometrie popsana, u
piimého interface se tak déje pouze jednou. Dvojndsobné zaokrouhlovani vede k chybdm
geometrie, kdy je napfiklad ostrd piimd hrana nahrazena dvojici obecnych i ve 3D
nonkoincidentnich hran. Poté jsou nekorektné definované rovinné i obecné 3D plochy pouzity
k vymezeni 3D oblasti, jez odpovidd 3D geometrii pfendSené z CAD do FEM. Programovy
systtm ANSYS pouZzivd parametricky popis geometrie oznaCovany jako B-rep (Boundary
Representation). Ten se skldda z topologie (body, pfimky, kfivky) a na ni navazujici geometrie
(plochy a objemy). Kfivky topologie jsou typu NURBS (Non Uniform Rational Basis Spline),
pficemz jde o zobecnéni B-Spline a Beziérovych kfivek. NURBS kfivky jsou pouZivany pro
popis geometrie u CAD a FEM systému vyssi tiidy, jeZ se vyznaCuji tim, Ze dokazi na
definované pfesnosti popsat i velmi sloZité 3D geometrie ve srovndni s CGS (Constructive Solid

Geometry), kde se geometrie tvoii pomoci Booleovskych operaci s elementarnimi 3D objekty.
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8.3 Diskretizace 3D modelu AAA

Do ANSYSu je tedy importovdna sestava, kde jeden objem odpovidéd adventitii a druhy
medii, jeZ jsou pomoci piitkazu GLUE slepeny. Lepenim se rozumi Booleovské operace, pfi niz
jsou odstranény identické koincidenéni plochy a nahrazeny jednou jedinou plochou. Pfi déleni
objemu na konecné prvky pak vznikaji na té€chto plochich uzly spole€né obéma importovanym
3D geometriim. Soucasné je tim zajiSténa kompatibilita konecnych prvka z obou stran plochy
vzniklé slepenim (viz obr. 8.2) v podobé& kiivek a piimek definujicich geometrii. Za pouZiti

podélnych a radidlnich kiivek jsou vytvofeny dalsi plochy, jeZ nebyly definovdny v CAD.

Podélné
kiivky

Radidlni
pimky

Obr. 8.2 — kfivky a pifimky definujici geometrii AAA
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Model ARR

Obr. 8.3 — plochy a objemy (podobjemy) definujici geometrii AAA

Tyto plochy jsou pouzity k rozdéleni dvou importovanych objemi (adventitia a media)
na 34 podobjemu (viz obr. 8.3), jez spliiuji podminky preprocesoru, aby mohly byt
diskretizovdny na pravidelné Sestistény pomoci funkce SWEEP. Dé&leni podélnych kfivek je
voleno tak, aby zadny z kone¢nych prvka nebyl oznaen jako Warning Element, coZ je prvek
s piili§ rozdilnou délkou jednotlivych stran (v zdkladnim nastaveni ANSYSu je to pomér 20:1).
Pouziti takovych prvku je v zasadé mozné, ale v misté jejich vyskytu neni korektni hodnotit
napjatost nebo posunuti, protoze takové konecné prvky ,ofezdvaji* hodnoty napéti
extrapolovanych z Gaussovych bodl a souCasné jsou vyrazné tuzsi nez konecné prvky blizké
idedlnimu tvaru (tvar krychle). U vypoctovych modela s hyperelastickym chovanim materidlu
s velkymi pretvorenimi a deformacnimi posuvy vedou Warning Elements k numerické
nestabilité, jeZ se projevuje pomalou konvergenci, pfipadn€¢ nekonvergenci vypoctu. Pro
diskretizaci jsou pouZity isoparametrické prvky s linedrni bdzovou funkci, konecné prvky
SOLID185 s plnou integraci a aktivovanou U-P formulaci. Ta eliminuje u nestlacitelnych
materiala problém volumetrického zablokovani, jeZ 1ze definovat jako skokové zcela neredlné
vyztuZeni izolované skupiny kone¢nych prvki. Takovy jev by znacné€ znehodnotil vysledky
v misté volumetrického zablokovani. Na volnych koncich je u nejjednodussi varianty sténa cévy

diskretizovana prvky o hrané 0.3 az 0.6 mm (tfi prvky po tloustce), na podélnych ktivkach je
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volena délka 1.5 mm. Vytvofend konecnoprvkova sit nahrazujici 3D objemy je definovdna
v soutfadnicovém systému cca 150000 uzly a 65000 konecnymi prvky (obr. 8.4). Pro zhodnoceni
chyby dané diskretizaci byl vytvofen vypoctovy model s prvky polovi¢ni velikosti, tedy s Sesti

prvky po tloustce tepny (viz obr. 8.5). Tento model je v soufadnicovém systému definovédn cca
631 000 uzly a 290 000 konecnymi prvky.
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Obr. 8.4 — diskretizace geometrie AAA (tfi prvky po tloustce stény tepny)
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Obr. 8.5 — presnéjsi diskretizace geometrie AAA (Sest prvki po tloust'ce stény tepny)

Pro srovndni jsou vytvofeny vypoctové modely, u nichZ je nahrazena sténa tepny v
oblasti AAA skofepinovymi prvky SHELLI81 ve stfednicové rovin€. Opét je pfipraveno
nékolik siti s riznou velikosti kone¢nych prvkd, na obr. 8.6 a 8.7 jsou prezentovany pouze
findlni podoby kone¢noprvkovych siti. Sit kone¢nych prvka na obr. 8.6 vychazi z podrobné
segmentované geometrie a sestiva z 21423 uzld a 21230 mapovanych prvka. Dalsi
konecnoprvkova sit’ je vytvorena na zdkladé zjednodusené geometrie, popisované v kapitole 5.4,
a je definovana pomoci 23682 uzli a 23605 kone¢nych prvki. Pro vygenerovani sité byla uzita
free mesh (volnd sit), aby bylo mozné ovéfit pouzitelnost takové sité. V piipadé, Ze by byla
pouZzitelnd zjednoduSend varianta vytvofeni geometrie (na zdklad€ spline kfivek definovanych
pouze Ctvetici bodi), tedy piimo v ANSYSu bez pouZiti CAD Pro/ENGINEER, bylo by zfejmé

nutné pouZit free mesh.
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Obr. 8.6 — diskretizace geometrie AAA skofepinami (geom. podrobné segmentace)

Model aaa

Obr. 8.7 — diskretizace geometrie AAA skofepinami (geom. zjednoduSené segmentace)
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8.4 Zpusob zatézovani vypoctovych modeli AAA a hodnoceni napjatosti
cévni stény

Pfi CT snimkovédni obvykle neni zaznamendvino, pii jakém krevnim tlaku byl CT
snimek poftizen. I v pfipadé€ tzv. triggerovanych snimk, tj. snimkd pofizovanych v ndvaznosti
na srdeCni cyklus, napf. vokamziku systoly, dostivdme na snimku zatiZenou a tedy
deformovanou geometrii tepny; nedeformovanou geometrii nejsme schopni zjistit. Pomoci
modelu, vychazejiciho z deformované geometrie, nelze urcit skutecné velikosti napéti ve sténe.
Vzhledem k nevérohodnosti vyslednych hodnot napéti, vypoctenych na zdkladé deformované
geometrie, pouzijeme pro hodnoceni pouze pomérné zvySeni napé€ti vlivem aneurysmatu.
V souladu s kapitolou €. 3 budeme predpokladat, Ze k poruseni cévni st€ény mize dojit pfi urcité
mezni hodnoté napéti. Cévni sténa vykazuje mechanické vlastnosti, jez mizeme charakterizovat
po zjednodusSeni jako anizotropni vldknovy kompozit, v némZ jsou vldkna (v tomto piipade
cévni kolagenni vldkna) sméroveé orientovdna v matrici. Vstupni materidlové charakteristiky
jsou zpravidla ve formé dat z jednoosé, ptipadné i dvouosé tahové zkouSky. Soucasné€ je nutné
brat v dvahu i to, Ze postihnout v geometrickém modelu ptesnou morfologii cévni stény je
v soucasné dobé nemozné (vzhledem ke sloZitosti morfologie to pravdépodobné nebude mozné
nikdy). Podstatné je, o jak detailni model cévni stény ma smysl se snaZzit, aby bylo jest€¢ mozné
zobecnit odezvu tkdn€ jen na mechanické naméhani. Z dostupnych vstupnich udaji a
s pfihlédnutim k moZnostem programového koneCnoprvkového systému ANSYS je
nejvhodnéjsi uvaZovat cévni sténu na drovni feSeného problému jako homogenni, izotropni,
nestlacitelnou s vyrazné nelinedrni (hyperelastickou) zdvislosti mezi napétim a ptretvorenim.
Vzhledem k izotropii, jeZ se predpokldda v prezentovaném vypoctovém modelu cévni stény,
nepouzijeme kriteria pevnosti anizotropnich materialti uvadéna v kapitole 4.3. Za nejvhodnéjsi
kritérium pro hodnoceni napjatosti povaZzujeme podminku maximdalniho hlavniho napéti. To je
pro cévni sténu, jeZ mé charakter vldknového kompozitu, vhodné;j$i nez redukované napéti dle
podminky plasticity HMH pouzivané ostatnimi autory. K poruSeni cévni stény dochdzi kolmo
na smer nejvetsich hlavnich napéti, jimiZ jsou u aneurysmatu obvykle napéti obvodova, podobné
jako u vélcové trubice.

Vzhledem k tomu, Ze nezndme nezatiZenou geometrii a pouzivime misto ni geometrii
vytvofenou na zdkladé CT snimku, neni vhodné porovndvdni extrémnich hodnot napéti
s meznimi hodnotami materidlu cévni stény. Jako podstatné vérohodnéjsi se jevi na testovacich
ulohdch ovéfeny postup uréeni pomeru maximdlni hodnoty prvniho hlavniho napéti
v aneurysmatu bfis$ni aorty a odpovidajiciho napéti v intaktni oblasti artérie. Pokud tento pomér,

jenz urcuje, jak velkym ,koncentrdtorem napéti* je vydut cévni stény, vychdzi mélo zavisly na
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absolutni velikosti zatiZeni, 1ze jej povaZovat za pfijatelné hodnotici kritérium. Mira zdvislosti
tohoto pomeéru na velikosti zat€Zného tlaku, jenZ vzhledem k vySe uvedenému neni piesné
definovén, je ovéfena porovnanim vysledki pro rtizné hodnoty zatézného tlaku. Postupné
predepisujeme zatiZeni vnitinim pretlakem, jez nartstd po pravidelnych krocich, a sledujeme
pomér mezi prvnim napé€tim v mist€ aneurysmatu a napétim v mist€¢ zdravé artérie. Pokud
uvazujeme, Ze snimek je pii diastolickém tlaku 80 mmHg (pacient je v klidu a lezi), je tfeba
uvazovat systolicky tlak minimalné o 40 mmHg vyssi, tedy 120 mmHg. Také je mozné, Ze
pacient je hypertonik a jeho systolicky tlak dosahuje i v klidu hodnot 140 az 160 mmHg, pak je
tieba uvazovat, ze geometrie, kterd byla vytvofena z CT snimku, mize byt v meznim piipade
nasniména pii 80 mmHg (diastole) a pfedepsanim tlaku o velikosti 80 mmHg na vnitini povrch
docilime nejveérohodné€jsiho stavu, ktery predstavuje hypertenzi 160 mmHg. Dal$i moZné
uvazované piipady jsou z pohledu napjatosti stény ptiznivejsi, ale nejsou dostatecné
konzervativni. Vyznam absolutni hodnoty zatézného tlaku je sniZzen také zpusobem
vyhodnocovani napéti v cévni sténé¢ AAA. Tim, Ze nevyhodnocujeme piimo hodnotu napéti, ale
jeho pomérné zvySeni oproti zdravé aorté se vliv velikosti tlaku na vysledek minimalizuje, jak
bude dolozZeno v kapitole 10.2.

Pusobeni okolnich tkani na vné&jsi sténu AAA je obtizné parametrizovatelné, je vSak
mozné predpokladat, Ze by se dalo idealizovat jako tlak ptsobici na vnéjsi sténu AAA. Pokud
nebude uvazovano pusobeni okolnich tkan{ jako tlak s neznamou velikosti a rozlozenim, bude
vypoctené napéti v cévni sténé vys$i. Takovy postup je konzervativni a nevndsi do vysledku
nezndmou chybu, jez by pravdépodobné& vznikla pokusy o odhad zatiZzeni vné&j$itho povrchu
AAA. Na volnych koncich je realizovdno omezeni vSech posunuti (viz obr. 8.8); je testovan i
vypoctovy model se zamezenim pouze axidlnich posunuti na volnych koncich a omezenim
dalSich posunuti ve dvou dalSich uzlech. Poloha kone¢noprvkové sit€ v prostoru tak je
jednoznaéné definovéna, ale na konci, kde jsou zamezeny pouze axidlni posunuti, dochdzi
k nerealisticky velkému posunuti a pootoceni kolem axidlni osy AAA. Axidlni predpéti neni
uvazovano, protoze vyskyt AAA je témeéf vyhradné€ pozorovan u starSich jedincu. S rostoucim
veékem vyrazn€ klesd axidlni pfedpéti vSech cév, u AAA ohroZzené v&kové skupiny se bude
pohybovat u hodnoty blizké nule. Okrajovymi podminkami pro vypoCtové modely se siti ze

skofepinovych prvka jsou zamezeni vSech posunuti na koncich AAA a zatizen{ vnitinim tlakem.
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Zatizeni vnitinim
tlakem

7

Zamezeni
vSech posunuti

Obr. 8.8 — okrajové podminky

8.5 Pouzity model materialového chovani

Pouzité materidlové konstanty pro konstitutivni model vychazi z méfeni provedeného na
UMTMB FSI VUT Brno. Hodnoty uvedené v obr. 8.9 odpovidaji biaxidlni tahové zkousce stény
aorty. Nameéfené tidaje plati pro cévni sténu jako celek (intima, media i advetitia nebyly od sebe
oddé&leny), naméfené hodnoty jsou uvadény ve smluvnich pretvorenich a napétich. Materidlové
konstanty jsou automaticky vypocitdiny pomoci ndstroje ANSYSu zvaného ,,Curve Fitting®.
Jednd se o néstroj, jenZ prepocitd zadané hodnoty na skute¢nd napéti a pfetvoreni. V dalSim
kroku je pomoci metody nejmensich Ctvercu prolozena danymi body kfivka, jeZ co nejlépe
aproximuje vstupni hodnoty. Tvar této kiivky skuteCnych napéti a pfetvofeni je dany
materidlovymi parametry, jeZ jsou pouZity v rovnici popisujici energii napjatosti pro definovany
konstitutivni model (konkrétné jde o Yeoh 3. fddu). Pro vSechny uvadéné deformacné-napétové

vypocty jsou pouZzity shodné materidlové konstanty ur¢ené pouzitim funkce ,,Curve Fitting®.
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Obr. 8.9 — namétené smluvni hodnoty napéti a pfetvoreni z biaxidlni tahové zkouSky
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9. Vysledky vypoc¢tového modelovani

9.1 Vysledky vypoctového modelu fyziologické artérie

Maximalni hlavni napéti dosahuje u modelu se tfemi prvky po tloust’ce hodnoty 94.9
kPa, pfi Sesti prvcich po tloustce artérie dosahuje hodnoty 98.7 kPa. Chyba vlivem diskretizace
je tedy cca 4 % v piipade€, Ze je normovana na hodnotu 98.7 kPa, jeZ je pfesné€jsi, protoze je
vypoctena na siti s menSimi koneénymi prvky (mensi konecné prvky 1épe odpovidaji kontinuu).
Je tedy splnéno, Ze chyba dana diskretizaci je pod trovni chyby metody konecnych prvki, jez se
uvadi hodnotou 5%. Soucasné musi platit, Ze byl dvojnasobné navySen pocet prvkl ve smeéru
gradientu maximdalniho hlavniho napéti. I tato podminka je splnéna.

Vysledek je prezentovan ve formé napétového pole (viz obr. 9.1) a soucasné ve forme
tabulky (tab. 9.1), kde je uvedena hodnota maximalniho hlavniho napéti soucasné se zat€Znym

tlakem na linii pfedstavujici vnitini povrch tepny. Hodnoty uvedené v tab. 9.1 budou dile

pouZzity pro hodnoceni napjatosti ve stén¢ tepny v misté AAA.

NODAL SOLUTION

STEP=1

SUB =10
TIME=1

51 (BAVGE)
DMX =2.268
SMN =62240
SM¥ =58656

T
]

iy

=

E—
62240 70333
66286

74375

78425

82471

86518

90564

S4e10

98656

Obr. 9.1 — maximdlni hodnota hlavniho napéti pfi max. zatéZném tlaku [Pa]
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Hodnota tlaku [kPa] Hodnota maximdlniho hlavniho napéti [kPa]
0 0
1,07 6,20
2,13 13,29
3,20 21,37
4,27 30,39
5,33 40,24
6,40 50,80
7,47 61,98
8,53 73,71
9,60 85,95
10,67 98,66

Tab. 9.1 — maximdlni hodnota hlavniho napéti pfi max. zatéZzném tlaku

9.2 Forma prezentovanych vysledki 3D modelu AAA

Vysledky vypoctovych modeli jsou prezentovany ve formé€ napétovych poli pro zatizeni
maximdlni hodnotou tlaku (80 mmHg = 10.666 kPa) a tabulky s hodnotou maximélniho
hlavniho napéti v zdvislosti na tlaku. Maximélni hlavni napéti je ve vSech krocich odecitdno v
uzlu, v némz je na konci posledniho zatéZného podkroku odectena jeho nejvyssi hodnota. Déle
jsou prezentovdny max. posunuti, vysledky max. posunuti, vyobrazenych v bokorysu a narysu
na obr. 9.5 a 9.7, nejsou v dalSich podkapitoldch prezentovédny, protoZe jsou velmi podobné.
Obr. 9.5 a 9.7 maji tedy za cil ndzorn€ ukdzat posunuti, jeZ nemusi byt z obr. izometrie zcela
jasné. V Kkapitole 9.3 jsou prezentovany vysledky, jezZ vychdzi z podrobné segmentované
geometrie s vetsi velikosti kone¢nych prvka (65000 uzl). V kapitole 9.4 jsou prezentoviny
vysledky vypoctového modelu totozné geometrie diskretizované pomoci objemovych prvki o
polovicni velikosti kone¢nych prvkt (290 000 uzl(). Srovndnim hodnot vypocteného
maximalniho hlavniho napéti je potvrzena dostate€né jemna diskretizace u vypoctového modelu

prezentovaného v kapitole 9.3.
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9.3 Model detailné segmentovaného AAA z objemovych prvku

Hodnota tlaku [kPa] Hodnota maximdlniho hlavniho napéti [kPa]
0 0

1,07 33,95

2,13 69,56

3,20 110,58
4,27 155,32
5,33 203,01
6,40 253,20
7,47 305,65
8,53 360,16
9,60 416,61
10,67 474,87

Tab. 9.2 — maximélni hodnota hlavniho napéti pfi uvedeném zat€Zném tlaku

Maximélni hodnota posunuti ve sméru osy X je 11.6 mm, ve sméru osy Y je to 12.3 mm,

celkové posunuti je 13.1 mm.

HODAL SCOLUTICH ANS5YS 11.05P1

STEP=1
5UB =50
TIME=1
51 (BVE)
TCP

DM =13.066
EMN =-4416
SMX =474943

-4416 102108 208632 315156 421681
48846 155370 261854 368419 474543

Model aaa

Obr. 9.2 — maximdlni hodnota hlavniho napéti pfi max. zatéZném tlaku [Pa]
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NHODAL SOLUTION

STEP=1

5UB =50
TIME=1

51 (AVE)
TOP

DM =13.066
S5MM =-4416
5MX =474343

-4416

Model aaa

48846

102108

ANSYS 11.05P1

474543

Obr. 9.3 — maximdlni hodnota hlavniho napéti pfi max. zat€Zném tlaku (detail) [Pa]

NODAL SCLUTION

STEF=1

5UB =50
TIME=1

X

TOP

R3Y5=0

DMY =13.066
SMMN =-8.278
SMX =11.603

-8.278

-6.06

Model aaa

-1.651

.558333

4.976

7.185

ANSYS 11.05P1

9.354
11.603

Obr. 9.4 — maximdlni hodnota posunuti ve sméru osy X pii max. zdtéZzném tlaku [mm]
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NGDAL SOLUNION (Oblast ovlivnéna

STEP=1 pouZzitou okrajovou
SUE =50

TIME=1 ])OCh]lfnkK)U
X

TCP

REYS=0
DMX =13.066
SHMN =-8.278
SMX =11.603

AMSY¥S 11.05P1

-8.278 -3.86 .558333 4.976 5.354
-6.068 =l 651 2.767 b o B 2 2 11.603
Model =zaa

Obr. 9.5 — maximdlni hodnota posunuti ve sméru osy X pii max. zdtézném tlaku [mm]

NODAL SCLUTICN BNSYS 11.05P1

STEP=1

5U8 =50
TIME=1

Uy

TOP

RS5Y5=0

DMX =13.066
S5MN =-&.686
SHX =12.33¢6

-6.688 —2:458 i.768 5.885 i0.223
-4.572 -.3452569 3.882 8.108 12.3386

Model aaa

Obr. 9.6 — maximdlni hodnota posunuti ve sméru osy Y pii max. zdtéZzném tlaku [mm]
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WODAL SCLUTION ANSYS 11.05P1

STEP=1

SUB =50
TIME=1

oy

TOP

REY5=0

DMX =13.066
SMN =-6.686
SMX =12.336

S —

-6.688 =2.7459 1.768 5.885 10.223
-4.572 —.345269 3.882 §.10%9 12.336

Model aaa

Obr. 9.7 — maximdlni hodnota posunuti ve sméru osy Y pii max. zdtéZzném tlaku [mm]

9.4 Model detailné segmentovaného AAA z objemovych prvku

Hodnota tlaku [kPa] Hodnota maximdlniho hlavniho napéti [kPa]
0 0

1,07 34,74

2,13 69,38

3,20 109,30
4,27 152,92
5,33 199,40
6,40 248,29
7,47 299,31
8,53 352,29
9,60 407,07
10,67 463,56

Tab. 9.3 — maximadlni hodnota hlavniho napéti pfi uvedeném zat€Zném tlaku

Maximélni hodnota posunuti ve sméru osy X je 10.6 mm, ve sméru osy Y je to 11.6 mm,

celkové posunuti je 12.3 mm.

-77 -



NODAT, SOLUTICHN ANSYS 11.05SP1

STEP=1

SUB =20
TIME=1

51 (RVG)
DM¥ =12.313
SMN =-109953
SMX —463559

-109953 17503 144559 272415 399871
-46225 81231 208687 336143 463585
Model aaa

Obr. 9.8 — maximdlni hodnota hlavniho napéti pfi max. zaté€Zném tlaku [Pa]

NCDAT SOLUTION ANSYS 11.08P1

STEP=1

SUB =20
TIME=1

S1 ({AVG)
DMx =12.313
SMN =-109553
SMX =463559

-109953 ) 17503 144559 272415 399871
-462Z5 81231 208687 336143 463599
Model azaa

Obr. 9.9 — maximdlni hodnota hlavniho napéti pfi max. zat€Zném tlaku (detail) [Pa]
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NODAL SOLUTION ANSYS 11.08P1

STEP=1

SUB =20
TIME=1

ux (BVG)
R3¥YS=0

DMX =12.313
SMN =-8.02%
SMX =10.%¢6

-8.02% -3.808 .410387 4.63 8.85
-5.918 -1.655 2.52 6.74 10.596

Obr. 9.10 — maximalni hodnota posunuti ve sméru osy X pfi max. zatéZném tlaku [mm]

NODAT SCLUTION ANSYS 11.08P1

STEP=1

SUB =20
TIME=1

Uy (nve)
R3YS=0

DMX =12_.313
SMN =-6.641
SMxX =11.616

I ]
-6.641 -2.584 1.473 5.53 9,587
-4.612 -.555285 3.502 7.559 11.616

Obr. 9.11 — maximalni hodnota posunuti ve sméru osy Y pfi max. zatéZném tlaku [mm]
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9.5 Model detailné segmentovaného AAA ze skorepinovych prvki

Hodnota tlaku [kPa] Hodnota maximdlniho hlavniho napéti [kPa]
0 0

1,07 38,31

2,13 76,02

3,20 117,62
4,27 161,59
5,33 207,49
6,40 254,89
7,47 303,48
8,53 353,83
9,60 404,88
10,67 457,42

Tab. 9.4 — maximalni hodnota hlavniho napéti pfi uvedeném zat€Zném tlaku

Maximalni hodnota posunuti ve sméru osy X je 11

celkové posunuti je 13.3 mm.

.6 mm, ve sméru osy Y je to 12.5 mm,

NODAT. SOLUTION

STEP=1
SUB =50
TIME=1
51 [RVE)
MY =13.252

5MM =-305.844
SMX =457404

-305.844 101407 203121
50551 152264

Model aaa

ANSY5S 11.05P1

304834 406547
253377 3550631 457404

Obr. 9.12 — maximdlni hodnota hlavniho napéti pfi max. z4t€éZném tlaku [Pa]
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NODAL SOLUTICH ANSYS5 11.05P1

ETEP=1

SUB =50
TIME=1

51 (AVE)
DM =13.252
SMN =-305.844
EMX =457404

-305.844 101407 203121 304834 406547
20551 152264 253977 355681 457404

Model =zaa

Obr. 9.13 — maximalni hodnota hlavniho napéti pii max. z4t€éZném tlaku (detail) [Pa]

NODATL. SOLUTICH

AMNSYS 11.05P1

STEP=1

SUB =50
TIME=1

ux (ZVE)
R5Y5=0

DMX =13.252
SMH =-8,175
SMX =11.589

- A -3.783 60913 3.001 5.3893
=-5.597% =1.587 2.805 T.197 11.588

Model zaa

Obr. 9.14 — maximdlni hodnota posunuti ve smeéru osy X pfi max. zatéZném tlaku [mm]
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WODAL SOLUTION ANSY5 11.05P1

STEF=1
5UB =50
TIME=1
Uy (BVE)
R5Y5=0

DMX =13.252
5MN =-6.518
SMX =12.543

L SEEEEE—
-6.518 -2.282 1.954 6.129 10.425
-4.4 ~.164253 4.071 8.307 12.543

Mondel aaa

Obr. 9.15 — maximdlni hodnota posunuti ve sméru osy Y pfi max. zatéZném tlaku [mm]

9.6 Model zjednoduSené segmentovaného AAA ze skoiepinovych prvkua

Hodnota tlaku [kPa] Hodnota maximdlniho hlavniho napéti [kPa]
0 0
1,07 28,08
2,13 60,07
3,20 95,89
4,27 134,39
5,33 175,12
6,40 218,75
7,47 262,54
8,53 308,95
9,60 356,85
10,67 406,52

Tab. 9.5 — maximalni hodnota hlavniho napéti pfi uvedeném zat€Zném tlaku

Maximélni hodnota posunuti ve sméru osy X je 11.4 mm, ve sméru osy Y je to 12.7 mm,

celkové posunuti je 13.3 mm.
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NCDAL SOLUTION

3TER=1

sUB =22
TIME=1

31 (AVE)
DMX =13.256
SMN =-710.60%
SM¥ =406326

-710.609

180185

ANSYS 11.05P1

361100

406326

Obr. 9.16 — maximalni hodnota hlavniho napéti pfi max

. zatézném tlaku [Pa]

NODAT. SOLUTICN

STEP=1

SUB =22
TIME=1

S1 (BVG)
DMX =13.256
SMN =-T710.60%
SMX —406326

-710. 609

180185

nNsSYs 11.0spl

361100

406326

Obr. 9.17 — maximalni hodnota hlavniho napéti pii max. zdt€éZném tlaku (detail) [Pa]
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NODATL SOLUTION mNsys 11.0spl

STEP=1

SUB =22
TIME=1

ox (BAVG)
R3YS=0

DMX =13.256
SMN =-T.92
SMX =11.428

I oo
-7.92 -3.62 . 679327 4.879 9.278
-5.717 -1.47 2.829 7.129 11.428

Obr. 9.18 — maximdlni hodnota posunuti ve sméru osy X pfi max. zatéZném tlaku [mm]

WODAT SCLUTION ANSYS 11.08P1

STEP=1

SUB =22
TIME=1

uy (AVG)
RBYS=0

DMX =13.256
SMN =-6.072
SMX =12.704

-6.072 ~1.899 2.273 6.445 10.¢e18
-3.985 .18€839 4..359 8.531 12.704

Obr. 9.19 — maximdlni hodnota posunuti ve sméru osy Y pfi max. zatéZném tlaku [mm]

-84 -




10. Vyhodnoceni vysledku vypoctového modelovani napjatosti v AAA

10.1 Prehled vysledku 3D vypoctovych modeli AAA

V kapitole 9 jsou v tab. 9.3 a7z 9.6 vypsdny hodnoty maximdlniho hlavniho napéti pri

uvedeném zatézném tlaku v AAA pro rizné varianty diskretizace (pro prehlednost a lepsi

orientaci ve vysledcich jsou jednotlivé varianty oznaceny Cisly uvedenymi v tab. 10.1).

varianta €. typ koneény prvki segmentace 3D geometrie vysledky v kap. €.
1 objemové podrobna 9.3
2 objemové podrobna 9.4
3 skorepinové podrobna 9.5
4 skorepinové zjednoduSena 9.6

Tab. 10.1 — prehled 3D vypoctovych modelt

Vypoctené hodnoty maximdalniho hlavniho napéti jsou pro lepsi prehlednost vyneseny do
grafu v obr. 10.1, jenZ predstavuje zdvislost maximdlniho hlavniho napéti na zatézném tlaku,
jenz se rovnomeérng zvySuje o 1.066 kPa (8§ mmHg). Z obr. 10.1 je patrné, Ze vypoctené hodnoty
maximalniho hlavniho napéti jsou pro varianty €. 1 az 3 témeéf stejné. U modelu vytvoreného na
zékladné zjednoduSené segmentace (varianta €. 4) jsou hodnoty maximélniho hlavniho napéti
niz8$i nez u modeld vytvorenych na zdkladé podrobné segmentace (varianta ¢. 1 az 3). Je to
zpusobeno tim, Ze geometrie vypoctového modelu je tvofena pomoci hladkych spline kiivek
oproti podrobné segmentovanym spline kfivkdm ostatnich 3D geometrii AAA. Podrobnd
segmentace ovSem muZe vést k tomu, Ze jsou na geometrii vytvofeny nerealné imperfekce, jez
zvySuji hodnoty maximdalniho hlavniho napéti a tedy i jejich pomér. Tvar imperfekci a jejich
velikost jsou dany pramérovanim hodnot density jednotlivych pixeld (pixel CT snimku
vyjadiuje primérnou hodnotu ve 3D oblasti, jeZ je pak zobrazena pouze ve 2D snimku), proto
je Casto velmi slozité pfesné odliSit hranici stény tepny. Dé se tedy pfedpokladat, Ze imperfekce
jsou vysledkem prumérovani hodnot density a ve skute¢nosti jsou podstatné mensi. Je velmi
pravdépodobné, Ze hodnota skutecného poméru bude leZet mezi pomé&ry presné a zjednodusené

segmentace.
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Obr. 10.1 — hodnoty maximdlniho hlavniho napéti pro jednotlivé varianty segmentace

Hodnota napéti vypoctena na zakladé prezentovanych modelti neni rovna hodnoté
maximdlniho hlavniho napéti ve st€éné¢ AAA. Toto je ddno tim, Ze vychozi geometrie vytvofend
na zékladé CT snimku je povazovdna za beznapétovou, stejné jako u autort v literatute ([9],
[10], [14], [15], [23], [ 27]). Dale maji uvedené prace zatiZeni realizovédno tlakem, jenZ odpovida
systolickému (120 mmHg), poptipad€ je pfedepsdna i vétSi hodnota k zohlednéni hypertenze
(155 mmHg). Spole¢ny je i postup hodnoceni u ostatnich autort, kdy je k hodnoceni napjatosti
pouzita podminka plasticity HMH a pak je vyslednd hodnota redukovaného napéti (je blizka
maximalnimu hlavnimu napéti, protoZe tfeti hlavni napéti se blizZi nule) srovndvdna s hodnotou
pevnosti cévni stény, jeZ ma ovSem znacny rozptyl a bude se u kazdého pacienta lisit. Takovy
postup by byl pouZitelny jen v ptipad€, Ze by byla zndma nezatiZend geometrie, pak je moZné
srovndvat redlnou napjatost v cévni sténé s mezni hodnotou jeji pevnosti a tim kvantifikovat

riziko ruptury cévni stény.

10.2 Postup vyhodnoceni a zpiisob hodnoceni vysledki

Pro vylepSeni hodnoceni napjatosti byl navrzen postup zatéZovani popsany v podkapitole
8.2. Tento postup zatéZovani umoziiuje hodnoceni, jeZ je vyrazné odliSné od praci ostatnich
autort uvedenych v literatute ([9], [10], [14], [15], [23], [27]). Konkrétni vylepSeni hodnoceni je
zaloZeno na mySlence sledovat pomér maximdlnich hlavnich napéti ve vyduti postizené a
intaktni cévni stén€. Proto byl pouZit postup zatéZovani, v némz jsou vypoctové modely popsané

v kapitole 8 postupné v deseti krocich zatéZovéany tlakem od 1.066 (8 mmHg) do 10.666 kPa (80
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mmHg) s rovnomérnym piiristkem tlaku po 1.066 kPa (8 mmHg). To umoziuje hodnotit
zévislost tohoto poméru na velikosti zatézZného tlaku.

Hodnoty maximalniho hlavniho napéti v intaktni tepné€, uvedené v kap. 9.2, byly
vypocteny na zdkladé rotacné€ symetrického vypoctového modelu. Slouzi tedy k srovndvani s
hodnotami maximdalniho hlavniho napéti v stén€¢ AAA pro stejny zat€zny tlak na vnitinim
povrchu. Z porovnani poméru maximdlnich hlavnich napéti v tab. 10.2 plyne, Ze tato napéeti v
AAA jsou cca pétkrat vétsi pro podrobné segmentované modely (varianty €. 1 aZ 3) neZ napéti v
odpovidajici zdravé (intaktni) aorté. V tab. 10.2 jsou uvedeny hodnoty poméru maximalnich
hlavnich napéti vCetné¢ pomeéru pro vypoctovy model zaloZeny na zjednoduSené geometrii
(varianty €. 4), niZ8§i pomér maximalniho hlavniho napéti ve srovnani s ostatnimi 3D modely
AAA je dan rozdilnym zpusobem tvorby geometrie, jak je popsdno v kapitole 10.1. Uvedené
hodnoty prokazuji malou zavislost hodnoty poméru maximdlnich hlavnich napéti jiz pro zatézny

tlak vySsi nez 3.20 kPa.

Zat€Zny | Varianta €. 1 | Varianta €. 2 | Varianta €. 2 | Varianta €. 3 | Varianta ¢. 3 | Varianta €. 4 | Varianta €. 4
tlak [kPa] | pomér [-] pomér [-] rozdil [%] pomér [-] rozdil [%] pomér [-] rozdil [%]
0 0 0 0 0 0 0 0
1,07 5,6 5,5 2,3 6,2 10,3 4,5 19,2
2,13 5,2 5,2 0,3 5,7 9,6 4,5 134
3,20 5,1 5,2 1,2 5,5 7,6 4,5 12,3
4,27 5,0 5,1 1,6 5,3 5,7 4,4 12,1
5,33 5,0 5,0 1,8 5,2 4,1 4,4 12,2
6,40 4,9 5,0 2,0 5,0 2,7 4,3 11,9
7,47 4,8 4,9 2,1 4,9 14 4,2 12,3
8,53 4.8 4,9 2,2 4,8 0.4 4,2 12,3
9,60 4,7 4,8 2,3 4,7 0,5 4,2 12,3

10,67 4,7 4,8 2.4 4,6 1,3 4,1 12,3

Tab. 10.2 — srovnani pomérti maximalnich hlavnich napéti

Rozdil uvddény v procentech srovndva jednotlivé varianty, kdy je jako pfesnd hodnota
brana ta, kterd je vypocCtena ve variante C.1. Z tohoto pohledu jsou varianty €. 2 a €. 3 s variantou
C. 1 zcela srovnatelné, protoZe rozdil je niz$i o méné nezZ 5 % (1.7 % u varianty ¢. 2 a 3.4 % u
varianty €. 3). To prokazuje, Ze pfi uvazovani jednovrstvého modelu AAA je mozné vérohodné
pouzit skotfepinovy model AAA.

Ve varianté ¢.4 je hodnota poméru maximdlnich hlavnich napéti vici zdravé aorté nizsi,
coZ opet souvisi s tim, jakym postupem je geometrie varianty €. 4 vytvorena, jak je popsdno
vySe. I tak je ovSem pomér stdle blizky k hodnotdm varianty ¢. 1 uvedené v tab. 10.2., rozdil

nepiesahuje cca 12 %.
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10.3 Diskuse vysledki
Z predlozenych vysledkt a zpisobu hodnoceni je mozné vyvodit nasledujici zavéry:

- Na obr. 9.5 je velmi dobfe patrnd vzddlenost, do niZ deformaci a tedy i napjatost ve
stené AAA ovliviiuje pouZitd okrajovd podminka. Tato vzdélenost je dostatecné mald, aby
pouZitd okrajovd podminka vyznamné neovlivnila napjatost ve sténé¢ AAA a to zejména
v oblasti, kde ma napéti maximalni hodnotu, coz je splnéno. Z tohoto divodu lze povaZovat
uZitou okrajovou podminku za vhodné zvolenou.

- Soucasné je z obrdazku posunuti mozné posoudit, zda je jeho hodnota redlnd, tedy
fyziologicky moZznd, nebo zda jde hodnotu prili§ velikou. Celkové maximdlni posunuti je
samoziejme ovlivnéno i hodnotou tlaku krve. V prezentovanych vysledcich dosahuje maximdlni
celkové posunuti hodnotu 12 az 13 mm, coZ je moZné povazovat za akceptovatelnou hodnotu,
pfesnd hodnota posunuti bude samoziejmé zdviset na silové interakci s okolim, jeZ je dédna
tuhosti okolnich tkani.

- Pti testovani okrajovych podminek bylo otestovdno zna¢né mnoZzstvi jejich kombinaci,
jako nejlepsi byla zvolena ta, kde nedochdzi k pootoCeni AAA jako celku nebo nerealisticky
velké hodnoté posunuti. Nejlépe tuto podminku spliuje omezeni posunuti ve v§ech smérech na
volnych koncich AAA. Tato okrajova podminka je pouzivana i v pracich ostatnich autort ([9],
[10], [14], [15], [23], [27]).

- Dalsim dulezitym vysledkem je fakt, Ze maximalni hodnota napjatosti v cévni sténé
nemusi nutné byt v maximalnim priméru nebo v mist€ maximalnich posunuti AAA. Z toho
jasné vyplyv4, Ze neni mozné hodnotit napjatost ve sténé¢ AAA na drovni 2D modelu.

- V pfipad€ jednovrstvého modelu, jenZ pro cévni sténu pouzivd konstitutivni vztah
zadany jako nelinedrni (hyperelasticky), izotropni, homogenni a nestlaCitelny, je mozZné
efektivn€ nahradit objemovy model modelem skofepinovym, jenZ je podstatné jednodussi a
rychleji vytvoritelny.

- Zahrnuti vlivu kalcifikace na napjatost v cévni sténé je nad rdmec této prace, protoze
jde o velmi rozsahly ukol. Je prvn€ nutné zpracovat metodiku pro hodnoceni typu kalcifikaci
skokové méni tuhost cévni stény a dd se oCekdvat, Ze to je doprovdzeno i skokovou zmeénou
napjatosti ve sténé€. Jako nejvhodnéjsi se jevi postup, kdy bude v pfipad€, Ze se v oblasti
maximalniho hlavniho napéti nachdzi kalcifikace cévni stény, stanoven soucinitel na zvyseni
hodnoty napéti. Je to totoZny postup, jimZ se na zdklad€ znalosti geometrické konfigurace
soucdsti urcuje vrubovy tcinek.
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- Pomér maximélnich hlavnich napéti je moZné pouZit pro srovndvani rizika ruptury
konkrétnich tvari AAA. Je naprosto jasné, Ze vyS$i pomérné napéti znamend vyssi riziko
ruptury cévni stény v oblasti postizené AAA, takze toto kritérium umoZziluje porovndvani
riznych aneurysmat. V budoucnu by pomér maximdalnich hlavnich napéti mohl byt pouZzitelny
ptimo pro hodnoceni rizika ruptury. V ptipad€, Ze by se podafilo vypoctové vyhodnotit
dostateCné mnoZzstvi AAA a soucasné by byly ke kazdému AAA doddny i informace o
dlouhodobém vyvoji, bude po statistickém zpracovani hodnot poméru maximdalniho hlavniho
napéti mozné stanovit napi. hodnotu, do niZ neni AAA povaZovano za nebezpené, a soucasné

takovou hodnotu, pfi niz uZ je rizikovost velkd a také hodnotu, jeZ je signdlem pro nutnost

neodkladného 1é€eni pomoci invazivnich metod.
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11. Navrh dalsich praci v oblasti vypoctového modelovani AAA

Dalsi prace, vedouci k vylepseni vypoctového modelovani deformacné-napétovych stavi AAA,

by se mohly soustfedit na tyto problémy:

- Hledani, naprogramovani a otestovani lepsich konstitutivnich modelda.

- Nalezeni nezatiZzené geometrie AAA.

- Zahrnuti vlivu kalcifikaci na drovni soucinitele navySujiciho hodnotu poméru maximélnich
hlavnich napéti ve fyziologické ¢asti tepny a Casti s AAA.

- Vytvoreni uzivatelského rozhrani v prostredi ANSYS pro zjednoduSené zaddni geometrie
pomoci spline kiivek. Na to by navazoval vypocCet na drovni skofepinového modelu
v akceptovatelné kratkém case. V dalSim kroku provedeni automatického stanoveni poméru
maximdalnich hlavnich napéti. Pouziti takového uzivatelského rozhrani ke zpracovéni

vétstho mnozstvi AAA s naslednym statistickym zpracovanim vysledka.
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12. Zavér

Predklddana disertacni prace se zabyvd moznostmi modelovani deformacné-napétovych
stavll aneurysmatu bii$ni aorty (AAA). Usp&né je zvladnut opakovatelny postup vytvofeni 3D
CAD geometrie, jeZ na dané rozliSovaci drovni vérohodné popiSe tvar AAA a souCasn¢ bude
pouZzitelnd pro vytvoreni konecnoprvkového vypoctového modelu. Ddle je ze vSech
konstitutivnich modela bézné dostupnych v programovém systému ANSYS vybran konstitutivni
model pouZitelny v oblasti vypocCtového modelovani cévni st€ny. RovnéZ je vybrdn i vhodny
konec¢ny prvek, jenz dokdZe popsat velkd posunuti a pootoceni. Soucasti prace je i zjednoduSend
analyza proudéni krve v AAA na zédkladé pouziti CFD SW. Ta prokazuje, Ze dynamickd sloZka
tlaku krve nemd podstatny vliv na hodnotu tlaku na sténu cévy v mist¢ AAA. Je navrZen a
otestovan postup zatéZovani vypocCtového modelu AAA a je provedena vhodnd volba
okrajovych podminek. V kapitole 10 je navrZen postup umoziujici hodnoceni nebezpecnosti
AAA na zdkladé poméru hodnoty maximdlniho hlavniho napéti v Casti bfiSni aorty postiZzené
AAA shodnotou maximdlniho hlavniho napéti v intaktni casti bfiSni aorty. Soucdsti
pfedklddané prace je ndvrh dalSich praci, jeZz by mohly zvySit vérohodnost a piesnost

vypoctového modelu.
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