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Abstrakt

Diplomova prace se zabyva deformacné napétovou analyzou aneurysmatu bfiSni
aorty (AAA) a moznosti ovlivnéni napjatosti pfi uvazovani patefe do vypoctovéeho
modelu. Vyuziva se jednak idealizované geometrie, jednak specifické geometrie
deseti pacientl ziskané ze snimku pocitacoveé tomografie (CT-A). Pro popis chovani
tkané stény AAA a intraluminalniho trombu (ILT) bylo vyuzito modell
hyperelastickych konstitutivnich vztaht. Leps$i vérohodnost vysledkl byla zajisténa
vypoctovou rekonstrukci nezatizeného stavu geometrie, ktera se oproti nasnimané
konfiguraci mnohdy vyznamné li8i kvuli zatizeni krevnim tlakem pfi CT snimkovani.
Statisticka analyza byla vyuzita pro zhodnoceni dosazenych vysledku.
NejvyraznéjSi navySeni maxima napéti na sténé (PWS) bylo 81 %.

Abstract

This thesis deals with stress strain analysis of an aortic abdominal aneurysm (AAA)
and the influence of its contact with the spine on the extreme wall stress. The
influence was tested on the idealized geometry, as well as on ten patient specific
geometries obtained from computer tomography (CT-A) scans. Hyperelastic
constitutive models were used for the AAA wall and intraluminal thrombus (ILT)
tissue description. The prestress algorithm was used for reconstruction of the
unloaded geometry to get more trustworthy results against the geometry from CT
which was obtained under the blood pressure. Statistical analysis was used for the
results evaluation. The maximal increase of peak wall stress was as high as 81 %.

Klicova slova:
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Vl1iv patefe na napjatost aneurysmatu bfi$ni aorty UMTBM

1 Uvod

Onemocnéni cévni soustavy se v poslednich letech stava divodem zavaznych
problému a nejCastéjsi pfiCinou umrti. Lze jej nazvat civilizacni chorobou. Postizeni
jsou muZzi i Zeny vysSiho véku, ale stale dochazi ke sniZzovani této hranice. Za
nejCastéjSi a nejznaméjsi pfi€inu Ize povazovat srdecni infarkt, avSak dochazi také
k velmi ¢astému umrti u pacientd, ktefi jsou postiZzeni vyduti bfisni aorty (AAA).
Aortalni vydut, definovana jako zvétSeni priméru aorty o vice nez 50 %, se
vyskytuje i na hrudni ¢asti aorty, ale nej¢astéji na jeji bfisni ¢asti. Vyskyt tepennych
vyduti je ovSem zaznamenan i na ilickych odbocCkach nebo tepnach zasobujicich
mozek. Pfi ruptufe AAA dochazi k velké ztraté krve pacienta a jen urgentni
chirurgicky zakrok mu dava Sanci na preziti.

U muzu okolo 60 let nartsta pocet pfipadu, kde je ruptura AAA pficinou smrti.
Diagnostikované AAA lze oSetfit endovaskularné nebo chirurgicky a tim pfredejit
moznosti ruptury. Nicméné riziko umrti pfi narkéze u téchto pacientu je
nezanedbatelné a chirurgové jej musi brat v uvahu. V dnesni dobé jsou sestavena
kritéria pro predejiti nutnosti chirurgického zakroku. Hodnoti se primér
aneurysmatu, ktery nesmi pfekroCit 5 cm u Zen a 5.5 cm u muzu, nebo nesmi
prekroCit narist 0.5-1 cm za rok. Dochazi ovSem pomérné Casto Kk ruptufe
u aneurysmat, ktera nespadala do onoho kritéria, a také k opacnému jevu, kdy AAA
u pacienta prekrocilo vyznamné danou hodnotu, ovSem bez ruptury.

Vypoctové modelovani AAA se v posledni dobé stalo dalezitym nastrojem
pro hodnoceni rizika ruptury. Vyuziti biomechanickych modelt ziskanych ze
zobrazovacich metod a zkou$ek tkani vede ve spolupraci s klinickymi vyzkumy
ke zpfeshovani dosazenych vysledkl. Stfedni hodnoty naméfenych materialovych
charakteristik jednotlivych pacientl se pouZzivaji pro definici modelu konstitutivnich
vztahl. Modely geometrie jsou zaloZeny nejCastéji na snimcich pocitatové
tomografie — angiografie (CT-A) konkrétnich pacientu, které jsou zaznamenany pfi
zatizeni krevnim tlakem. Nezatizeny stav modelu je hledan na zakladé znalosti
stfedniho arterialniho tlaku (mean arterial pressure-MAP). Vlivem materialové
nelinearity dochazi ke znaCnému zvyseni gradientu napéti na sténé AAA, ktery byva
redukovan vyuzitim zbytkové napjatosti. Extrémni hodnoty napéti jsou uréovany pod
zatizenim MAP nebo pfi uvaZovani vysoké hodnoty systolického tlaku.
Intraluminalni trombus (ILT), jehoZz pfitomnost byla zjiSténa u vétSiny AAA, se vytvari
na sténé AAA a jeho ruzné dopady na napjatost stény byvaji uvazovany do
vypoctovych modeld.

Velmi mala pozornost je ale vénovana ve vypoctovych modelech vlivu
okolnich tkani. V lidském téle je AAA témér ze vSech stran v kontaktu s okolni tkani,
celé délce aortu, je patef. Tuhosti tkané patef vyrazné pfesahuje tuhost tkané AAA
a bylo ukazano, ze vyznamné ovliviiuje tvar AAA. PrestoZe svétova védecka
literatury se modelovani napjatosti v AAA vénuje jiz desitky let, vliv patefe nebyl
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UMBTM Vl1iv patefe na napjatost aneurysmatu bfisni aorty

dosud vysSetfen u specifického modelu pacienta AAA[31], coz vede k vytvoreni této
prace.

14
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Vl1iv patefe na napjatost aneurysmatu bfi$ni aorty UMTBM

2 Popis problémové situace

Vydut bfiSni aorty je zavazné onemocnéni. Vyskytuje se u pacientl ve vyS$Sim véku
a je zpusobeno mnoha faktory. Rupturou vyduté muze dojit bez rychlého oSetieni
pacienta k jeho vykrvaceni. Sou€¢asnym kritériem pro chirurgicky zasah je prumér
vyduté pfesahujici 5.5 cm (5 cm u zen). Vypoc¢tové modelovani vyduté bfiSniho
aneurysmatu (AAA) probiha ve svété jiz dlouho a ma potencial se stat soucasti
hodnoceni rizika ruptury. Aorta kopiruje v celé své délce patef, proto je dulezité
vysSetfit jeji pfispévek k napjatosti AAA.

2.1 Formulace problému

Pro zjisténi napjatosti v AAA se dominantné vyuziva metoda kone¢nych prvku
(MKP). Do vypoctovych modell jiz bylo zahrnuto mnoho faktort, ovliviujicich
napjatost. Ve vétsiné pripadu se jedna o analyzu napjatosti modell, ziskanych od
konkrétnich pacient z CT-A snimku. Vliv okolnich tkani, které mohou byt v kontaktu
s AAA, nebyl s ohledem na konkrétni model geometrie pacientt stale vySetien.

2.2 Cile prace
e provést reSersSi sou¢asnych postupl pfi vypoctovém modelovani napjatosti
v aneurysmatech bfiSnich

o vySetfit vliv pfitomnosti patefe na napjatost aneurysmatu na idealizovanych
modelech

o vySetfit vliv pfitomnosti patefe na napjatost aneurysmatu na realnych
modelech geometrie pacientl

2.3 Systém podstatnych veli€in
Objektem zajmu diplomové praci je bfisni aorta s vyduti.
Okoli objektu
e Okoli objektu tvofi organy, které obklopuji AAA v mnoha pozicich.
Vyznamnym organem pro tuto praci je uvazovana pater.
Topologie a geometrie objektu

e Topologii uvazujeme celkové usporadani vyduté v bfisni dutiné, kde je
obklopena ostatnimi organy bfiSni dutiny a pfipojena na proximalnim konci
ke zdravé bfiSni aorté a na distalnim konci obvykle ke dvojici kyCelnich tepen
za aortalni bifurkaci.

e Vydut je nepravidelny geometricky utvar, jehoz tvar je pro napjatost
podstatny. Bude vpraci pouzit jednak jako silné zjednoduseny
(idealizovany), jednak jako realny, zjistény pomoci CT-A s vyjimkou tloustky
stény, pro jejiz ur€eni rozliSovaci schopnost metody nestaci.

15
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Podstatné vazby objektu s okolim

AAA je spojeno se suprarenalni casti zdravé aorty, s ilickymi tepnami
a prostfednictvim poddajného vaziva je adventitia také vazana k dalSim
okolnim organim. U patefe dochazi k pfimému kontaktu, navic je podstatné
tuzsi nez ostatni okolni organy, které jsou pravé z davodu tuhosti tkané pro
praci zanedbany.

Aktivace objektu z okoli

Objekt je aktivovan proudénim krve, jez kromé& deformace aktivuje
fyziologické a remodelacni procesy ve sténé. Proudéni neni ovSem v praci
uvazovano a dynamické ucinky jsou nahrazeny statickou hodnotou krevniho
tlaku, konstantni na celém vnitfnim povrchu.

Ovliviiovani objektu z okoli

Objekt je ovlivihiovan teplotou okoli, ve kterém se nachazi. V praci je
uvazovana konstantni teplota, jez muze vnést do vysledkd chyby, ovSem
mechanické vlastnosti ziskavané z tkani byvaji méfeny pfi odpovidajici
teploté lidskeho téla.

Spatné prokrveni vyduté vede ke zhoreni mechanickych vlastnosti jeji
stény.

Objekt je dale aktivovan biochemickymi procesy (ateroskleroticky plat,
cholesterol, ...), ale i mnoha dalSimi procesy lidského téla.

Vlastnosti prvkd struktury objektu

Je nutno zavést velké deformace, pomoci kterych miuzeme definovat modely
hyperelastickych vztahd, vyuzitych pro popis mechanickych vlastnosti
objektu.

Procesy na objektu a jeho stavy

Deformace vyduté v riznych zatézovacich stavech danych hlavné kolisanim
tlaku krve. V praci je uvazovana pouze deterministicka hodnota MAP.

Remodelace tkané stény AAA, vyvolavajici strukturalni zmény na objektu,
napf. narust kolagennich vlaken (vyztuzeni stény).

Remodelace ILT, zpUsobuijici, ze se jeho vlastnosti méni v Case.

Rozpad elastinu, tvorba kolagenu a dalSi fyziologické procesy, oba tyto
procesy meéni sloZeni a strukturu (stav) tkané.

Odumirani bunék stény v disledku hypoxie.
Projevy objektu

Pulzujici deformace podle méniciho se tlaku krve.

Postupné natahovani plvodné zvinénych kolagennich vlaken pfi deformaci,
zjistitelné histologicky, které zpusobuje deformacéni zpevnéni tkané.

VUT v Brng, FSI



Vl1iv patefe na napjatost aneurysmatu bfi$ni aorty UMTBM

Dusledky projevu objektu

e V disledku deformace vznika napjatost ve sténé, pfi pfesahnuti meznich

hodnot napéti (pevnosti stény), dochazi k ruptufe stény s dusledkem
tepenného krvaceni do bfisni dutiny.

Jedinou metodou pro feSeni deformaéné-napétovych stavlii obecnych téles,
kterou jsme se ve specializaci naucili, je metoda konecnych prvku. Ani v literatufe

jsem se s jinou nesetkal. Vybiral jsem tedy z jednoprvkové mnoZziny pouzitelnych
metod.

17
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UMBTM Vl1iv patefe na napjatost aneurysmatu bfisni aorty

3 Lékaiské minimum

Bez zakladnich znalosti anatomie Clovéka by nebylo mozné vySetfit vliv okolnich
tkani na napjatost vyduté bfiSni aorty (AAA). Proto byla provedena reSerSe |ékaiskeé
literatury, jejimz cilem bylo ziskat pfehled o terminech a funkcich jednotlivych asti
srdeCni cévni soustavy a vybranych okolnich tkani.

3.1 Soustava srde¢né-cévni

Soustava srde¢né-cévni je tvofena dvéma dily. Hlavnim dilem cor — srdce,
které je ustfednim organem, a periferni oddil — cirkula¢ni systém, jenz tvofi tepny,
zily a mizni cévy. [1][2]

3.1.1 Srdce

Srdce je pficné pruhovany duty sval, ulozeny ve vazivovém vaku tzv.
osrdec¢nik. Srdce je rozdéleno na pravou a levou polovinu. Kazda polovina je jesté
rozdélena na pFedsin a komoru (viz Obrazek 1), které jsou vybaveny chlopnémi
zabranujici zpétnému proudéni krve. Z hlediska funkce na néj Ize pohliZet jako na
dvojité Cerpadlo. [1][2]

Plicni A
Aorta

tepna

Horni Plicni tepna

duta zila

Prava Leva sin

sin

Plicni zily — Plicni zily
Polomésicita — ~ Polomeésicita
chlopen chlopen

Cipata chlopen Cipata chlopen

Dolni — *
duta zila

Prava Leva
komora komora

Obrazek 1: Schéma rfezu srdcem. Prevzato z [3]

Srdce, jez svymi rytmickymi stahy zpUsobuje pohyb krve, je propojeno do
uzaviené cévni soustavy. RozliSujeme dva obéhové okruhy:
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a). Maly obéh (plicni)

Obéh zacina z pravé komory srdce, ktera vypuzuje krev do plicniho kmene.
Tento kmen je rozdélen na tepnu pro pravou a levou plici. V plicich dochazi
k okysliCovani krve, ktera je nasledné pfivadéna do levé predsiné. [1][2]
b). Velky télni obéh (systémovy obéh)

Okysli¢ena krev je vypuzovana z levé komory do aorty, ktera ji dale rozvadi
do t&lnich tepen. Zilnim systémem se odkysli¢ena krev vraci do pravé predsing.
Tato funkce je nazyvana tzv. Vnitfnim dychanim a dochazi k vyméné plynd, Zivin,
aj. [1][2]

| maly (plicni) obéh krve

elastické tepny |

Vevilové tegny = velky (télni) obéh krve

wiasednice

Obrazek 2: Schéma malého (plicniho) a velkého (télniho) obéhu lidského téla. Pfevzato

z[1]

3.1.2 Krevni tlak

Srdecni cyklus Ize rozdélit podle jeho periodického stfidani na systoly srdce
(kontrakce a vyprazdriovani) a diastoly srdce (ochabnuti a pInéni). Tento cyklus se
liSi podle zdravotniho stavu, véku, trénovanosti a fyzické zatéze jedince, ale v klidu
se prumérné jedna pfiblizné o 70 cykli za minutu. [1][2]

Z hlediska mechanické energie dochazi pfi opousténi krve ze srdce
k nejvétsim zménam. Velikost této energie je umérna krevnimu tlaku. Tim je
oznacena tlakova sila pisobici na ploSnou jednotku cévni stény.

Hodnota krevniho tlaku pfi systole a diastole byva oznaCovana jejich
pomérem. K méfeni krevniho tlaku byva vyuzito napfiklad EKG (elektrokardiogram)
[2][5]. Prabéh méfeni a hodnoty naméfeného tlaku jsou k vidéni (viz Obrazek 3).
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Obréazek 3: Hodnoty krevniho tlaku v jednotlivych fazich srdce. Pfevzato z [4]

Jednotka udavana u hodnot krevniho tlaku v lékarské praxi odpovida
jednotce jednoho Torr!, pficemz plati: [1]

1mmHg =1Torr =133,322Pa

Jak bylo jiz zminéno, krevni tlak zavisi na mnoha faktorech. Vysoky tlak
odpovida hodnotam =2140/90 mmHg, normalni tlak pfiblizné 120/80 mmHg a nizky

1 Jedna se o starou jednotku hydrostatického tlaku nazvana podle italského pfirodovédce J.E.
Torricelliho. 1 Torr je roven hydrostatickému tlaku vyvolanému 1 mm sloupcem rtuti. V roce 1980
zruSena a nahrazena jednotou Sl-Pascal
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tlak <90/60 mmHg. [5] Jedna se o hodnoty klidového krevniho tlaku. Okamzity
krevni tlak muze byt znatelné nad uvedenou hodnotou vysokého tlaku.
1 2
SAT=§ST+§DT (1)
Rovnice (1) vyjadfuje hodnotu stfedniho arterialniho tlaku (MAP).

3.1.3 Krev

Jedna se o medium, kterym jsou dopravovany razné latky napfi¢ lidskym
télem. Krvi je pfenaSen tlak na sténu cév. Nejedna se Cisté o kapalinu, ale
0 suspenzi® krevni plasmy a rozptylenych krevnich télisek®. Krev je slozena ze
4 hlavnich Casti, a to Cervené krvinky, bilé krvinky, krevni destiCky a krevni plazma.
Z pohledu mechaniky se jedna o ne-newtonovskou kapalinu, ktera za fyziologickych
podminek proudi ve vétSiné cév laminarné. [2] Vyjimkou mulze byt napfiklad
vzestupna Cast aorty, kde je proudéni turbulentni.

3.1.4 Cévy

Strukturalni vlastnosti u jednotlivych typl cév (tepny, Zily, ...) jsou urovany
typem a obsahem sloZek, kterymi jsou tvofeny. U kapilar a venul, jakoZto zastupce
nejmensSich cév jsou tfi zakladni vrstvy, jez budou dale popsany znacné
zjednoduseny. Krevni cévy jsou velmi dobfe pfizpusobeny fyziologickym narokam.
Plicni arterie, tvofici nizkotlaky systém maji ten€i sténu, nez je tomu u tepen
systémovych (vysokotlaky systém). K rozdéleni mezi velkymi (elastické) a stfednimi
(svalové) arteriemi a arteriolami neexistuje kritérium.[1][2][6] Jedna se o spojity
systém s fadou plynulych pfechod. [6]

Krevni cévy se obvykle skladaji z nasledujicich vrstev neboli tunik:

3.1.4.1 Tunica intima

Vnitfni povrch cév byva obecné vystlan vrstvou endotelovych bunék. Pod
endotelem se nachazi subendotelova* vrstva fidkého vaziva, jeZ mdzu obsahovat
elementy hladkého svalstva. Tyto slozky jevi tendenci k podélnému usporadani.[6]
Tunica intima je oddélena od tunica media pomoci tenké elastické membrany
(elastica interna). Tato membrana je tvofena elastinovymi vliakny. [6][8][9]

3.1.4.2 Tunica media

Od ostatnich vrstev je oddélena elastickou membranou (elastica interna
a elastica externa). Media se sklada prevazné ze Sroubovité vinutych
koncentrickych vrstev hladkych svalovych bunék. Mezi elementy hladkych
svalovych bunék se nachazi proménlivé mnozZstvi elastinovych a kolagennich

2 Je to heterogenni smés, napfiklad jemné rozptylené pevné latky v kapaliné.

3 Bezjaderné télisko (krevni desti¢ka) se schopnosti pfilnavosti a shlukovani se. Podili se na procesu
zastavy krvaceni a srazeni krve.

4 Endotel-jednovrstevny epitel (vrstva bunék) vystylajici vnitini povrch krevnich i lymfatickych cév
a srdce.
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vlaken (v tepnach je dominantni kolagen typu 1) spolu s protoeglykany®. Medium
vykazuje vysokou pevnost (ovSem nizSi pevnost oproti adventicii), pruznost
a schopnost odolavat zatizeni v podélném i obvodovém sméru. Pfenasi vetSi Cast
fyziologického zatiZzeni od pulzujiciho krevniho toku. Tyto vlastnosti jsou zpusobené
velkym obsahem elastinu. [6][7][8][9][10]

3.1.4.3 Tunica adventitia

VnéjSi vrstva stény cév, ktera je v principu prfevazné obvodové orientovanymi
kolagennimi (kolagen typu 1). [6] Vrstva adventicie postupné pfechazi do vaziva
organu, kterym céva prochazi, tudiz je v pfimém kontaktu s okolni tkani. [6]

U velkych cév se ve vrstvé adventicii a v zevni vrstvé medie, bohaté vétvi
cévy cév (vasa vasorum). Jelikoz jsou u téchto cév vrstvy pfili$ silné, nedokazi se
uzivit difuzi z lumen. Proto jsou vné&jSi vrstvy zasobovany pravé pomoci vasa
vasorum. Nachazi se hlavné v hrudni ¢asti aorty. V bfiSni ¢asti jejich poCet vyrazné
klesa. [6][8][9]

Tunica externa Tunica
, media
Hladké 5

svalstvo

Tunica externa

Hladké

Tunica svalstvo

media

mtma 1 hica
——-Vnitini jngima
elasticka

membriana

T~ Vnéjsi elasticka
mebrana

{ LN R ! -~
‘(. LR )0 WA\ Endotel ~

STENA TEPNY STENA ZiLY

Obréazek 4: Schéma vrstev stény tepny a Zily v axialnim rezu. Pfevzato z [11]

3.1.5 Popis strukturnich komponent stény

Strukturni komponenty, jez jsou obsazeny ve vySe popsanych vrstvach (viz
kapitola 3.1.4), je vhodné popsat z hlediska jejich mechanickych vlastnosti. Jejich
obsazeni a mnozstvi vyrazné urCuje chovani stény cévy.

3.1.5.1 Kolagen
Objemové mnozZstvi kolagenu byva vySetfovano pomoci histologickych
zkouSek. U stfedni vrstvy tunica media tvofi pfiblizné 47 % celkového objemu

5 Molekuly s proteinovym jadrem. Z vétsi ¢asti jsou tvofeny sacharidovou vioZkou.
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vzorku. Byva seskupen do vrstevnatych svazkl nebo ve formé jednotlivych viaken.
[7] Histologické zkousky® nejsou zatim schopny vySetfit smérovost a zvinéni
jednotlivych vlaken kolagenu. Z mechanického hlediska vykazuje kolagen uzkou
hysterezni smycku, taznost 4-10 % pevnost 90-130 MPa, modul pruznosti v tahu
E=100-2000 MPa. Velky interval hodnot tuhosti je dan po¢ateénim zvinénim viaken.

[2]

(a) (b)
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Obrazek 5: Deformacné napétova odezva kolagenniho viakna jako funkce ¢asu (a) a jako
funkce teploty (b). Pfevzato z [69]

Obrazek 5 zobrazuje deformaéné napétovou odezvu kolagenniho viakna. Je
zde ukazano, ze kolagenni vlakno nabude maximalni tuhosti a pevnosti po vice nez
dvou letech. Ve sténé tvofi kolagen prostorovou sit zvinénych a pokroucenych
vlaken. Tato sit vykazuje rozdilné chovani nez jednotlivé vliakno (viz Obrazek 6).
Linearni East (stfedni) popisuje chovani kolagenni sité pfi pfenaseni zatizeni. V této

fazi jsou vlakna napnuta. Pfi dosaZzeni maxima pevnosti dojde k jejich poruseni.
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Obrazek 6: Deformacné napétova odezva kolagenni sité. Pfevzato z [73]

6 Histologicka zkouska spada pod védni disciplinu, nazyvanou histologie. Tato disciplina se zabyva
studiem mikroskopické struktury zivoc€iSnych tkani a organt mnohobunéénych organisma.
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3.1.5.2 Elastin

Vyskytuje se ve tfech zakladnich formach. Elastinové lamely, interlaminalni
elasticka vlakna a radidlni vzpéry. Jedna se o nerozpustny skleroprotein’. [12]
Z mechanického hlediska vykazuje velmi uzkou hysterezni smycku, taznost az 130
%, zanedbatelnou relaxaci a modul pruznosti E=200-400 kPa. Jméno je odvozeno
z jeho elastickych vlastnosti. Vykazuje linearni chovani (viz Obrazek 7). Prostorové
usporadani elastinu pomaha pfenaseni napéti v obvodovém | podélném smeéru.
Produkce elastinu béhem vyvoje v dospélosti ustava. Zacina postupné degradovat

s poloCasem rozpadu 40-70 let. [2][74]
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Obrazek 7: Deformacné napétova odezva elastinu. Pfevzato z [74]

3.1.5.3 Burniky hladkého svalstva

Slozeny z jadra a cytoplazmy, pfiblizné eliptického tvaru. Z mechanického
hlediska vykazuji buriky hladkého svalstva Sirokou hysterezni smycku a velmi
vyraznou relaxaci. Pfi kontrakci svalstva jsou schopny navysit tuhost stény az o 30
% pfi pretvofeni do 10 % a o 10 % pfi pretvofeni az 25 %. Jejich kontrakce
a relaxace pusobi vzhledem k zatizeni a potfebam stény, aby byly udrzeny
homeostatické® podminky. [75] Modul pruznosti E= 15-25 kPa. [2][10]

VySe popsané vrstvy a strukturni komponenty jsou platné obecné pro tepny

a zily (podle druhu se li§i strukturni obsazeni). Dale bude pojednavano konkrétné
0 aorté, jelikoz je v primarni oblasti zajmu této prace.

3.1.6 Aorta
Aorta je nejvétSi cévou lidského téla a fadime ji do elastického typu (viz

kapitola 3.1.4). Jedna se o hlavni dopravni ¢ast soustavy cévni, ktera dopravuje
krev ze srdce do vSech Casti téla. Z technického pohledu se jedna o kompozitni

7 Toto oznaceni se pouziva pro jakykoliv protein pfiblizné vinitého tvaru. Opakem je globularni protein
(sferoprotein). Nerozpustnost ve vodnim prostfedi. Casto se podili na stavbé cytoskeletu.
8 Homeostaze-samocinné udrzovani hodnoty néjaké veli¢iny na pfiblizné stejné hodnoté.
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material. Diky vysokému podilu vody ve sténé cévy se da povazovat sténa za témér
nestlacCitelny material.

Proces zatéZovani je mozno rozdélit na tfi faze, kde v prvni fazi dochazi
k zatiZzeni elastinovych vlaken, jejichZ chovani je téméF linearni (viz kapitola 3.1.5.2).
V druhé fazi se =zacCinaji zatéZzovat kolagenni vlakna. Jejich struktura je
v nezatizeném stavu zvinéna a postupné se jednotliva viakna narovnavaji ve sméru
zatéZovani (viz kapitola 3.1.5.1). [2] Deformaéni odezva je v druhé fazi znaéné
nelinearni. Dochazi totiz k prudkému zvyseni tuhosti stény (viz Obrazek 8), kdy se
do prenaseni deformace zapojuji postupné narovnavajici se kolagenni vliakna. Treti
fazi odpovidaji ttmé&r narovnana kolagenni vlakna, u kterych dochazi ke zpevnéni
s narustajicim tahem. Sténa cévy vykazuje anizotropni a viscoelastické chovani.
[2][13] Deformacné-napétova charakteristika odpovida (viz Obrazek 8), kde autor
prace [14] proved| uniaxialni zkousku vzorku tkané. Dale je modelovani aorty
popsano (viz kapitola 5).
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Obrazek 8: Deformaéné-napétova odezva experimentalné namérené tkané s porovnanim
s inZenyrskymi daty. Autor zde vynesl namérena data ve smiuvnich hodnotach
a inZenyrska pomoci Cauchyho napéti a logaritmického pretvoreni. Prevzato z [14]

3.1.7 Vydut’ bfisni aorty

V cévnim systému dochazi ke zménam v geometrii a materialové strukture
stény tepny, coz byva zapfi€inéno vrozenymi poruchami nebo starnutim spojenym
s ateroskler6zou a degradaci elastinu, ktery je nahrazovan kolagenem (proces
remodelace) (viz kapitola 3.1.5). NejCastéji se postizeni cévniho systému projevuje
zUZenim az uzavienim (ateroskler6za-onemocnéni intimy), vyduti (onemocnéni
medie), poruSenim cévni stény urazem nebo poruSenim stény vlivem setrvacnych
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sil. [13] Vydut mdze postihnout v8echny arterie. Tato prace se zabyva vyhradné
vyduti bfiSni aorty (AAA).

3.2 Vydut’ (aneurysma)

Jedna se o vydut tepny, jejiz primér je oproti oCekavanému stavu minimainé
0 50 % vétsi. [17][18] Tento jev je doprovazen strukturnimi a funkénimi zménami.
Primarni vyskyt je zaznamenavan pfedevSim u starSi populace nad 55 let.
vzniku vyduté, jsou pohlavi (muzska populace je nachylnéjsi na vznik vyduté), veék,
koufeni, vysoky krevni tlak, chronické onemocnéni tepen, nadvaha, zvySeny
cholesterol, ale také genetické pfedpoklady. [17][18]

sakovite

fusiformni

nepravé aneurysma

Obrazek 9: Ukdzka moznych typu aneurysmat. Plevzato z [18]

Pfi vyklenuti pouze nékteré vrstvy se jedna o nepravou vydut, naopak pfi
vyklenuti vSech vrstev, o pravou vydut (viz Obrazek 9). Rozdéleni podle riznych
kritérii je uvedeno (viz Tabulka 1). [17]

Jedinec, ktery je postizen tzv. asymptomatickym aneurysmatem zpocatku
nepocituje zadné problémy. AAA, které se bolestivé projevuji, byvaji oznaCovany
jako symptomatické. Problém nastane ve chvili, kdy dojde Kk protrZzeni stény.
Dochazi k rozsahlému vnitinimu krvaceni a rozvoji hemoragického Soku.
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Tabulka 1 rozdéleni aneurysmat dle [16][17]

mala (aktazie)
velka (arteriomegalie)
fusiformni
cylindricka
podle tvaru sakovita
navikularni
serpentinova
prava
podle mechanismu vzniku neprava
disekce (typ A, typ B)
chronicka
akutni
arterioskleroticka
nekroticka
infek&ni
zanétliva
torakalni (TAA)
abdominalni(AAA)
torakoabdominalni(TAAA)
podle mista vyskytu visceralni(AVT)
cerebralni
indraingvinalni
na hornich koncetinach

podle velikosti

Klasifikace podle rychlosti vzniku
aneurysmat

podle pfi€in vzniku

Je obecné uznavano, Zze AAA je degenerativni onemocnéni stény aorty.
Degradace je zpusobena ztratou elastinu ve vrstvach stény. Jak bylo jiz zminéno,
vétSinu zatézovani snasSi prevazné media, ktera prfestava mit tuto vlastnost
s ubytkem elastinu. T&lo neni schopno elastin dotvaret. Misto néj se tvofi kolagen
(princip remodelace?®). Zatizeni od krevniho tlaku je pfenaseno na kolagenni viakna,
ktera nejsou schopné prenaset velké deformace, a mize dojit k ruptufe stény.
Z biaxialnich zkou$ek (viz Obrazek 10) je patrné, Ze u postizené aorty dochazi
k vyraznému zpevnéni. [22][23][24] Tloustka stény se pohybuje v rozmezi 1.17-2.75
mm. Zalezi na velikosti priméru a konkrétnim misté. [2][52]

9 Remodelace tkané, pfipadné apoptéza bunék nastava v reakci na zmény mechanického zatizeni-
napfiklad pfetézovani, vznik a rdst ateromatického platu, terapeutické zakroky. Tyto procesy zacinaji
na urovni jednotlivych bunék cévni stény a jsou vyznamné ovliviiovany mechanickymi faktory.
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Obrazek 10: Deformacné-napétova odezva stény AAA pii biaxialni zkou$ce. Eop oznaluje
obvodovy smér a E;;. smér axialni. Prevzato z [24]

3.2.1 Intraluminalni trombus (ILT)

Vyskyt intraluminalniho trombu je zaznamenan v 75 % z celkového poctu
diagnostikovanych AAA. [19] Jedna se o nepravidelnou, vysoce poddajnou masu,
sestavajici pfevazné z bilkovin a tukd. PFiléha k vnitfni sténé intimy. Jeho vznik je
pfipisovan turbulentnimu proudéni krve, které vznika v misté vyduté. Jedna se
o lokalni projev, jez mGze mit rGznou tloustku.[20] Poroelastické vlastnosti ILT
Castecné redukuiji tlak pusobici pfimo na sténu.

3.2.1.1 Vrstvené ILT

ILT vyskytujici se v AAA se da rozdélit do dvou zakladnich typu. Prvnim
Z nich je s tzv. diskrétnim pfechodem, které se vyznacuje ostrymi pfechody mezi
jednotlivymi vrstvami, se slabou vzajemnou vazbou. Mechanické vlastnosti jsou
odlisSné pro kazdou vrstvu. Pro druhy typ je typicky nepretrzity pfechod po tloustce
ILT. Vyznacuje se také silnou vazbou v radialnim sméru. [20][21]
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Obrazek 11: Princip vzniku ILT v AAA spolu s fezem tkéani, kde Ize rozlisit jednotlivé

vrstvy. Upraveno z [20]

Mechanické vlastnosti ILT se méni v radialnim sméru od lumenu ke sténé
aorty. Tyto vlastnosti jsou déleny na tfi zakladni vrstvy (luminal, medial, abluminal),
kde kazda vrstva ma v zjednoduSeném pfipadé homogenni strukturu popsanou
pomoci jedné hodnoty tuhosti nebo pevnosti. Podle nékolika mechanickych zkousek
provedenych na zkuSebnich vzorcich, vytvofenych z dané vrstvy, byly urCeny
hodnoty tuhosti (viz Obrazek 12). [21] ZkouSky byly provadény ve fyziologickém
roztoku, pfi teploté 37 C. V mnoha pfipadech bylo vypozorovano, ze abluminalni
vrstva jevi nulovou tuhost. Tento jev byl vySetfen v diplomové praci na nasem
ustavu. [28] V této praci jsou ovSem brany v potaz hodnoty ur€ené ve studii. [21]

250

200 ~

150 A \

100 +

~

Luminal Medial Abluminal

Ultimate strength (kPa)

Obrazek 12: Experimentalné namérena pevnost vzork( ILT v jednotlivych vrstvach.

Prevzato z [21]

Pfitomnost ILT je v mnoha pfipadech povazovana jako kladny jev, ktery chrani
postizenou sténu aorty pred zatézovanim. Tento vliv je vS8ak zavisly na mnoha
faktorech, jako tfeba stav vrstev, tloustka, nebo porozita ILT. V nékterych pfipadech
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je povazovana hranice mezi ILT a sténou jako mozny koncentrator napéti. [76]
V kazdém pfipadé je nutné brat vliv ILT v uvahu pro analyzu napjatosti AAA.
[20][25][26][27]

3.3 Pater

Mg wivs

zajisStovat vzpfimenou pozici téla, umoznovat pohyb, pfenaset zatizeni a chranit
michu. Sklada se z 34 obratlu, pficemz 24 pohyblivych se déli dale na tfi oblasti:
7 krénich obratlu-cervical (C1-C7), 12 hrudnich obratli-thoracis (Th1-Th12),
5 bedernich obratlG-lumbar (L1-L5). V dolni ¢asti pod L5 se nachazi 5 obratl(, které
jsou srostlé v kiizovou kost-os sacrum (S1-S5). Patef zakoncuje kostré-os coccygis,
které je tvofena Ctyfmi az péti srostlymi obratli. [35] Zasobeni michy je zajisténo
pomoci arterii vedenych od aorty, ktera kopiruje patef pfiblizné od T1-L5, kde je
bifurkace (viz Obrazek 13), které zasobuje dale spodni koncetiny. [34] [35]

3.3.1 Obratel

Obratel (vertebra) je zakladnim stavebnim prvkem patefe. MUzeme ho
rozdélit na 3 ¢asti: [34][35]

a). télo obratle-Jedna se o cylindrickou, kratkou kost, jejiz velikost roste od
kr€nich obratli po bederni, jelikoz zatizeni patefe roste kaudalné. Tvofi
nejmasivnéjsi cast a jedna se o nosnou cast patere.

b). Obratlovy oblouk-Je zezadu napojeny k télu obratle. OhraniCuje patefni
kanal, kterym prochazi micha, ¢imz dochazi k jeji ochrané.

c). Obratlové vybézky-Tyto vybézky jsou pfipojeny k oblouku a slouzi
k pohyblivosti patefe. Tvar jednotlivych vybézku se liSi podle lokality, v niz se
nachazeji. Jedna se misto svalovych upon.
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Obrazek 13: Zakladni rozdéleni patefe. Aorta priléha témér celou svou délkou k pateri.
Odbocujici tepny zasobujici primo patef. Prevzato z [32]

3.3.2 Spojeni obratlt

Aby byla zajisténa spravna funkénost patere jako celku, jsou obratle spojeny
pomoci meziobratlové ploténky (disci intervertebrales), meziobratlového kloubu
(articulation intervertebrales) a vazu (lagimenta columnae vertebralis). [34][35]

3.3.2.1 Meziobratlova ploténka

Nachazi se mezi plochami téla obratle, se kterymi je ve tvarové shodeé.
Ukolem je tlumeni razG puasobicich na patef, pfenadeni zatizeni a omezuje
vzajemny pohyb mezi obratli. Ploténka se sklada z prstence, jadra a chrupavcité
desky, které doseda na horni a dolni plochu (hloubka pfiblizné 1 mm). Prstenec je
tvofen vazivovou chrupavkou slozenou ze sousednich lamel. Jadro pfedstavuje
vodnatou, diskovou €ast, ktera se nachazi uprostfed ploténky. [34][35]

3.3.2.2 Vazy

Funkce vazu je pfedevSim mechanicka. Omezuji pohyb, ¢imz chrani michu
v oblasti kanalu a zajistuji stabilitu sousednich obratli. Zakladnim rozdéleni je na
kratké a dlouhé vazy, pficemz pravé predni dlouhy vaz (Ligamentum longitudinale
anterius) spojuje téla obratll v pfedni Casti patefe (viz Obrazek 14). Muze tedy dojit
ke kontaktu s aortou. [34][35]
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Obrazek 14: RozloZeni vazi na Casti patefe. Pfevzato z [34]

3.3.3 Mechanické vlastnosti tkani patere

Urcovani mechanickych vlastnosti kosti je zavislé na mnoha faktorech, které
mohou ovlivnit (stav vzorku, stafi jedince, ...). V jednotlivych studiich [36]-[39][50],
Ize vidét velky rozptyl hodnot uréujicich mechanické vlastnosti (E=100-300 MPa pro
spongiézni €ast kosti). Stejny problém nastava i u plotének (E=4.2-8.4 MPa pro
prstenec) [36]-[39][50] a vazu [36][50], kde nebyly naméfeny hodnoty Poissonova
poméru W. Pro tuto praci byl bran v potaz primarné obratel, konkrétné kortikalni ¢ast
kosti, ktera se vyznacuje vySSi pevnosti, a prstenec ploténky, ktery muze pfijit do
kontaktu s AAA. Vliv vazl byl zanedban.

3.4 Vliv okolnich tkani na AAA

Poruseni bfiSni aorty nastane, jakmile lokalni napéti prekroCi pevnost stény.
Jelikoz se aorta nachazi v okoli mnoha dalSich tkani (viz Obrazek 15), maze dojit
k ovlivnéni napéti pfimou nebo zprostiedkovanou (napf. pfes vazivovou tkan
navazujici na adventicii aorty) vazbou s danou tkani. Samotna pfitomnost patefe
a dalSich faktor(, ovliviiuje rast vyduté jiz od pocCatku. Smér rastu je anteriorni
(pfedni), coz potvrdilo nékolik studii. [29][31] Vliv patefe, jakozto zastupce okolnich
tkani, ktery ma jednu z nejvétSich tuhosti, nebyl prozatim ve vypoctech zahrnut ani
na urovni zjednoduSenych modeld, ani u modelu konkrétniho pacienta. Pf¥i rlstu
AAA dochazi k omezeni deformace od kontaktu patefe se sténou. Tento vliv
ovliviiuje smér rlstu AAA a tim konecny stav pfed prasknutim. Pravé omezeni
deformace spolu s vlivem mozné koncentrace napéti v misté dotyku mize zpUsobit
vyraznou zménu napjatosti. [29]
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Obréazek 15: 3D model okolnich tkani obklopujicich AAA. Prevzato z [29]

Béhem rlstu dochazi k neustalym zménam v doteku s okolim. Pro uréeni
polohy AAA a obratle byva vyuzZito CT snimku, které zobrazuji interakci pouze
v okamziku snimani. Studie [29][31][40] potvrzuji zménu zakfiveni stény AAA okolo
obratle. Snimky byly vyhodnocovany u pacientld v urCitém &asovém intervalu.
Zmeéna tvaru patefe byla zanedbatelna. Ke kontaktu dochazi bodové az plosné.
Postupny rust vybranych modeld AAA je mozno vidét v kontaktu s patefi (viz
Obrazek 16). Rust AAA vede ke zplostovani kontaktu, cozZ ovliviiuje obvodovy tvar
stény. PFitomnost lokalniho zkostnaténi (kosterni vyristek na obratli), vykazovala
vyraznou zménu tvaru zakfiveni v posteriornim sméru. [29][31]

Obréazek 16:Postupny rust AAA v predozadnim sméru, poukazujici na tvarovou zménu,
kterou zpdsobi viiv patere. Na obrazku jsou zobrazeny rozdily ve tvaru AAA u 4 pacientt
(B, F, G a J). Pfevzato z [29]
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Vliv patefe na rast AAA byl zahrnut v praci [31], kde autor vyuziva metodu
G&R'0. AAA byla v kontaktu s ¢asti plochy obratle, kterou v modelu zahrnuli pomoci
mraku bodu (viz Obrazek 17). V porovnani s modelem bez patefe bylo dokazano,
Ze dochazi k asymetrickému rastu AAA, avSak nedochéazi k vyraznému rozdilu
u maximalniho priméru AAA, ani k vyraznému narlistu maximalniho lokalniho
napéti. Avsak, prace [40] ukazala, Ze pfi vyuziti metody G&R [31], pro vySetfeni
ristu AAA s ploSnym kontaktem s patefi dochazi k vyraznému poklesu napéti.
Asymetriénost rastu byla potvrzena stejné jako v praci. [32] Vliv patefe byl vySetfen
pro idealizovany model, proto bude v této praci provedena simulace na specifické
geometrii pacientu.

(b)

Obrazek 17: a) model patefe ziskany z CT snimku, b) vypoctovy model zdravé aorty
v kontaktu s obratlem, ktery je reprezentovan mrakem bodu. Pfevzato z [31]

0 Tato metoda je zaloZzena na lokalni zméné struktury modelu aorty, tak jak to odpovida po
remodelaci strukturnich komponent. Vlivem rozdilnych vlastnosti dochazi ke vzniku vyduté. Konecny
stav odpovida rustu AAA po nékolik let.
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4 Zaklady teorie koneénych deformaci

Chovani cévy neodpovida bézné pouzivanému pfedpokladu malych
deformaci, jako tomu je u vétSiny konstruk¢nich zafizeni. V tomto pfipadé se jedna
o deformace velké, u kterych pfesahuje pfetvofeni 1 % a mizZe nabyt hodnot v fadu
stovek procent (u cévy desitky procent). [41][42] Pro jejich popis je nutné vymezit
obecnéjsi tenzory pretvoreni. Popis kinematiky velkych deformaci v mechanice
kontinua délime na dva zakladni pfistupy — Lagrangeulv a Eulertv. Tyto pfistupy se
liSi v nezavislé proménné, ke které jsou deformace vztahovany. Euleriv pfistup
uvazuje jako nezavisle proménnou deformovanou geometrii X a jeho vyuZiti je
zejména v mechanice tekutin. V mechanice téles naléza uplatnéni Lagrangeova
koncepce, ktera uvazuje jako nezavisle proménou nedeformovanou geometrii X.
[41][42]

&
x =y (X0
B '*/
(t=0) ‘I'«
KI\
=

. N
B(X)=U(x) \\J ] |

Obrazek 18: Definice velkych deformaci. Pfevzato z [46]
4.1 Tenzory deformace

4.1.1 Tenzor deformac¢niho gradientu

Tento tenzor s oznacenim F vyjadfuje transformaci mezi zatizenou (aktualni)
a nezatizenou (vychozi) geometrii a je definovan vztahem: [41][42]

Ox;
oX ;

Fij= (2)

Jednotlivé sloZzky maji vyznam pomérného protazeni Aj. Potom je mozno
zapsat tenzor deformacniho gradient v obecnych soufadnicich pomoci vztahu:
[41][42]
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I ox, 0Ox, Ox 1
oX, 0X, 0X,
F, = ox, Ox, Ox, @)
oX, o0X, 0X,
Ox; Ox; Ox,
| 0X, 0X, 0X; |

Tenzor deformacniho gradientu obsahuje sou€asné informaci o deformaci

a posuvech télesa. Kvuli tomuto faktu nemulze byt pouzit pro posouzeni miry
pretvofeni. Ur€enim determinantu matice Fijdostavame tfeti invariant J, ktery udava
pomérnou objemovou zménu a pro hlavni sméry protazeni je dan vztahem: [41][42]
J=2 -2 A (4)

4.1.2 Pravy Cauchy-Greenlyv tenzor deformace
Pomérné protazeni A jsou podobné jako u tenzoru deformacniho gradientu
F (2) vyuzivany pro formulaci Cauchy-Greenova tenzoru deformace Cij, ktery je dan
vztahem: [41][42]
C,=F"-F (5)
Pro hlavni soufadnice tenzoru jsou na hlavni diagonale kvadraty pomérného
prodlouzeni viz:

& 0 0
C;,=|0 A 0 (6)
0 0 A

Tvarova sloZzka mérné energie napjatosti u hyperelastickych konstitutivnich
modelu byva popisovana prvnim a druhym modifikovanym invariantem nejCastégji
pravého Cauchy-Greenova tenzoru deformace (5). [41][42]

I_lzll'Jim (7) 1_2212"]_2/3 (8)

4.1.3 Green-Lagrangeuv tenzor pretvoreni

Mnoho konstitutivnich vztahG vychazi z Green-Lagrangeova tenzoru
pretvoreni Ef] ktery vychazi z Lagrangeova pristupu, tedy vztahuje pretvoreni
k nedeformované (vychozi) geometrii X s ohledem na nataceni elementu. [41][42]

L1 Ou, Ou;  Ou, .a”‘k :l(ﬂz—Z)

L — + + ;
Talox, ox, ox, ox,| 2" ©)
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4.1.4 Almansi-Hamellv tenzor pretvoreni

Tento tenzor vychazi z Eulerova pfistupu, tedy vztahuje pfFetvofeni
k deformované geometrii x. Vyuziti zejména pro popis pohybu plynt a kapalin.

[41][42]

- Ou,

pp =t O O O On L ) (10)
T2\ ox; oOx, oOx; Ox, | 2

4.1.5 Cauchyho (logaritmicky) tenzor pretvoreni

Nedostatky v popisu pretvofeni u pfedchozich tenzorl zpusobené
vztahovanim k pocCateCnim, respektive ke koneCnym hodnotam geometrie,
zohlediuje Cauchyho tenzor pFetvofeni Ef. Infinitezimalni zména geometrie je
vztahovana ke geometrii aktualni. [41][42]

ES =In}, (11)

Rizné miry pretvofeni pfi jednoosém tahu

: ———r— T T T T |
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Obrazek 19: Vzajemné porovnani vyse definovanych tenzort pretvorfeni pro velké
deformace. Prevzato z [46]

U velkych deformaci je zasadni, aby byl podle zvoleného zplUsobu popisu
miry deformace (pfetvofeni), zvolen spravny tenzor napéti. Tomuto odpovidaji
tenzor pfetvofeni a tenzor napéti, které jsou vzajemné energeticky konjungované.
Aby byly tenzory energeticky konjungované, musi platit, Ze jejich skalarni soucin,
pfes odpovidajici vztaznou geometrickou konfiguraci dava praci vnitfnich sil.
[41][42]
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oW = [S,0E;av, = [o,0E;dV

Vo Y

(12)

4.2 Tenzory napéti

4.2.1 Cauchyho tenzor skute€nych napéti

Tento tenzor vztahuje silu ke skute¢né (deformované) ploSe. Tento tenzor je
energeticky konjungovany s Almansiho tenzorem pretvoreni (10) a je dan vztahem:
[41][42]

oy =00 (13)
0s

4.2.2 Prvni Piola-Kirchhofftliv tenzor napéti

Tenzor odpovida hodnotam smluvniho napéti, které byvaji vysledkem
bézZnych tahovych zkousek, pokud neni dano jinak. Sila je vztaZzena k pocateCni
geometrii. Energeticky konjungovany s Green-Lagrangovym tenzorem pfetvofeni
(9). Je dan vztahem: [41][42]

ry=h (14)
oS ;

4.2.3 Druhy Piola-Kirchhofftiv tenzor napéti

Jelikoz je prvni Piola-Kirchhoffav tenzor napéti nesymetricky a je tak jeho
vyuziti v praxi znaéné komplikované, byl zaveden druhy Piola-Kirchhoffav tenzor
napéti ;. Byla zde zavedena virtualni sila, prepocCtena ze skutecCné sily pomoci
deformacniho gradientu, vztazena k nedeformovanému stavu. Nema konkrétni
fyzikalni vyznam. Energeticky konjungovany s Green-Lagrangovym tenzorem
pretvoreni (9). [41][42]

_ OF,
' OX-0X, (15)

U mékkych tkani se vyuziva jejich nestlacitelnosti, coz z hlediska tenzoru
deformace (pfetvofeni) znamena, Ze na objemovych sloZzkach neni vykonavana
prace vnitfnich sil. Tomu odpovida hodnota tfetiho invariantu tenzoru deformacniho
gradientu (4) J=1. [41][42]

4.3 Hyperelasticita

Materialy, pro nez jsou typicka velka (kone€nd) pretvoreni, a ktera se po
odleh€eni vraci do své vychozi geometrické konfigurace, se chovaji tzv.
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hyperlasticky. Pfikladem hyperelastického materialu mohou byt gumy, pény, ale
také mékké tkané, kam patfi v zjednoduSeném tvaru i cévni sténa a ILT. [2][41] Cely
proces zatéZovani probiha po nelinearni trajektorii (viz kapitola 3.2). Pro popis
matematicky experimentalni deformacné-napétové charakteristiky u téchto
materialt se ve velké mife pouZzivaji hyperelastické konstitutivni modely. Princip je
zaloZzen na predpokladu existence elastické potencionalni energie W (mérna
deformacni energie), ktere je skalarni funkci daného tenzoru deformace (viz kapitola
4.1). Derivaci této funkce podle nékteré slozky pretvoreni dostaneme odpovidajici
sloZzku napéti. Tyto modely Ize délit (viz Tabulka 2). [13][41][42]

Tabulka 2: Klasifikace hyperelastickych materialt [2][41]

izotropni
podle smérovych vlastnosti ortotropni
anizotropni
N podle zohlednéni vnitini ryze fenomenologicke
Klasifikace struktury Sastedné respektujici
hyperelastickych bolynomicke
materialu podle vlastni matematické .
exponencialni
formulace ——
logaritmické
. , Cauchy-Green(yv
podle uplatfiovaného tenzoru ;
Green-Lagrangeuv

PocCet modeld, které se v dnesni dobé vyuzivaji pro popis experimentalné
deformaéné-napétové zavislosti technickych elastomerd a biologickych mékkych
tkani stale méni. Pro popis bylo vybrano nékolik nejbéznéjSich modelu.

4.3.1 lzotropni modely

4.3.1.1 Polynomy Mooney-Rivlin

Jednoduché, ryze fenomenologické konstitutivni modely, které se vzajemné
liSi v kulové sloZzce mérné energie napjatosti. Tvarovou slozku charakterizuje prvni
a druhy modifikovany invariant Cauchy-Greenova tenzoru pfetvofeni (5). Ma mnoho
podob (dvou, tfi, péti nebo deviti parametricky). Vy$Si polynomy jsou vyuzivany pro
popis komplikovanéjSiho tvaru deformaéné-napétovych kfivek. [2][41][45]

W:ZCij(I_l_?’)i(l_z_g’)j (16)

i,j=1

4.3.1.2 Redukovany polynom-model Yeoh

Deviatorova slozka mérné energie napjatosti zahrnuje pouze &leny s prvnim
modifikovanym invariantem (7). Tento model je v praci vyuzivan jako 5-ti
parametricky model popisujici chovani stény aneurysmatu. [2][41][45]
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3 = i
W=l -3) (17)
i=1
4.3.1.3 Redukovany polynom-model Ogden

Model materialu, ktery je vhodny pro pfetvofeni az 700 %. V definici energie
napjatosti jsou zastoupeny hlavni protazeni A. [2][41][45]

W= (e g s =3 (18)

i=1 Y

4.3.1.4 Arruda-Boyce

Strukturni osmi Fetézcovy izotropni model, ktery je tvofen rozvojem
nekonecné fady. Stanoven na zakladé energetické bilance elementarni burniky. Ve
vztahu vystupuiji limitni protazeni strukturnich Fetézcl AL. [2][41][45]

ol o, b e M s s 19 2 e 519 - (19
W= {2(1‘ 3)+2o/1§ ,-3) +1050,1‘; .-3) +7000,1‘; .-3) +673750,1§ g )

4.3.2 Ortotropni modely

4.3.2.1 Exponencialni model-Fung
Vzhledem k velkému mnozstvi materialovych parametrd je jeho vyuZiti velmi
komplikované. [2][41]
1
W=cle? -1) (20)
Formulace modelu se da zapsat v jednodussi formé, ktera zanedbava vliv
radialniho pretvofeni (E=0), kde:
Q= C]Eg +C2Ez2 +20,E\E, (21)
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5 Vypoétovy model

5.1 Idealizovany model geometrie

Vlastnosti struktury objektu mohou byt popsany z hlediska jeji geometrie
pomoci méniciho se pruméru lumenu, tloustky stény nebo jejiho zakfiveni. Pro
zjisténi vhodného nastaveni vypocltového modelu byly vytvofeny idealizované
modely. Lze u nich simulovat oCekavané stavy, ve kterych se mize nachazet realny
model. Cas potfebny pro vypodet je nékolikandsobné nizsi nez
u specifickych modeld pacientt. Podle pfedbéznych poznatkl byl vytvofen tvarové
odpovidajici model AAA (viz Obrazek 20), jez teoreticky odpovida stavu, pfi
zabranéném ristu AAA v misté doteku s okolni tkani (viz kapitola 3.4). Prumér
aneurysmatu byl uvazovan 60 mm. Poc¢atecni pramér aorty byl 20 mm. Patef byla
modelovana nékolika tvary (valec, obratle s ploténkou), pro predikci mozného
ovlivnéni v misté doteku. ILT bylo v modelu zahrnuto. Tloustka stény byla v celém
objemu konstantni 2 mm (viz kapitola 3.2).

0.00 50.00 100.00 {mm)
L] I
2500 7500

Obrazek 20: Idealizovany model AAA a patefe. Pater je zastoupena obratlem a ploténkou.

5.2 Specificky model geometrie AAA pacientu

Ziskani 3D geometrie AAA pro posouzeni napjatosti je nedilnou soucasti
pojednavané problematiky. ldealizovana geometrie neodpovida realité, proto byly
pripraveny modely geometrie ziskané z CT snimkd 10 ti pacientld. Snimky jsou
slozeny ve vrstvach na sebe. Vzhledem k hustoté materialu, ktera se na CT
snimcich jevi rGznou jasnosti, jsou vytvoreny jednotlivé casti AAA. Modely byly
vytvorfeny v softwaru A4clinics a byly poskytnuty pro tuto praci vedoucim ve formatu
.stl, pro dalSi zpracovani. Model geometrie obsahuje konstantni tloustku stény 2 mm
kromé bifurkaci, kde je tloustka proménna s ohledem na model.
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PUVODNI STL DATA MODEL GEOMETRIE AAA

Obrazek 21: STL data ziskana z programu A4clinics a upraveny model geometrie

5.3 Nezatizena geometrie AAA

Model geometrie AAA u jednotlivych pacientl je ziskan pomoci snimku z CT.
Snimky ziskané z CT poskytuji dostacujici informace pro vytvofeni odpovidajicich
modelu. Rozdil mezi jednotlivymi snimky byva v fadech milimetru, coz muze
tlakem z divodu neustalé srdecni €innosti. Pro feSeni pomoci MKP je vSak potfeba
zZjistit nezatizeny stav tohoto modelu. Vysledky ziskané z nezatizeného modelu jsou
presnéjSi a vice odpovidaji realnému stavu, nez u modelu z CT snimkl. Bylo
publikovano nékolik moznosti, jak ziskat hledany stav. Nékteré pfipady vyzaduji
specialni software nebo vytvareni novych elementd. [51][52][53][54] V této praci byl
vyuZzit algoritmus, ktery Ize aplikovat v komeréné dostupnych softwarech. Algoritmus
je zalozen na zpétné pfirlistkové metodé. [51] Jedna se o inverzni metodu v MKP.
Schéma algoritmu (viz Obrazek 22). Metoda predpoklada, Ze posuvy pfi
aplikovaném MAP 13kPa (viz kapitola 3.1.2) odpovidaji posuvu, pfi pusobeni
jakéhokoliv obecného tlaku.

Originaini geometrie
z CT snimkd X,
o

T
1

— Nedeformovana geometrie
(zatiZeni stfednim arteridinim tlakem 13 kPa)

/‘1,‘: 3 %

[
MKP
+

X=X +u

Nova nedeformovana geometrie

Xisx = Xi = Ui moa Urgenl pole posuvii
[ Zatizena geometrie

Xi

i Stavajici nedeformovana geometrie
= NEZATIZENA GEOMETRIE

Obrazek 22: Schéma algoritmu pro ziskani nezatizené geometrie [52]
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K= (i) (22)

Pocate¢ni geometrie ziskana z CT snimk( Xo je z poCatku brana jako
nezatizena geometrie. Naslednym zatizenim MAP (viz kapitola 3.1.2) 13kPa je
ziskdna nova geometrie X; a je odeéteno pole posuvi od vSech uzll
diskretizovaného modelu. Uréi se maximalni odchylka mezi plvodni a zatizenou
geometrii. Tato hodnota je porovnana s nastavenou toleranci pro ovéfeni
nezatizené geometrie T=0,5mm. Algoritmus se zastavi v pfipadé splnéni podminky.
V pfipadé nesplnéni podminky, je vytvofena nova geometrie odectenim hodnot
posuvl, poupravenych pomoci parametru k (22) (viz Obrazek 22). Proces kontroly
podminky se opakuje do splnéni podminky. [52]

Zatizena geometrie, Nezatizena geometrie,
ziskana z CT snimku ziskana algoritmem

Obréazek 23: Porovnani originalni geometrie z CT snimku (vlevo) a nové nezatizené
geometrie

Algoritmus byl optimalizovan na idealizovanych modelech a poté vyuzit
pfipadech nutné upravit hodnotu tolerance. Stejné tak byl upravovan vstupni
parametr k (22), ktery je definovan mocninnou funkci. Pro nékteré geometrie bylo
nutné zvolit funkci linearni, pfipadné skokovou zménu, ktera zajistila dosahnuti
zvolené tolerance. Vzhledem k tomu, ze pro ukonceni algoritmu je kontrolovana
jedna hodnota, bylo nutné zjistit primérnou hodnotu odchylky u celého modelu. Ta
byla vzdy nizSi nez zvolena tolerance, z ¢ehoz lze soudit, Zze nové ziskana
nezatizena geometrie odpovida hledanému stavu.
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5.4 Geometrie patere

CT snimky poskytnuté k jiz zrekonstruovanym AAA byly vyuzity pro vytvoreni
modelu patefe. Vzhledem k absenci programu pro rekonstrukci patefe z CT snimku
byl model vytvafen pomoci CAD software, konkrétné Creo Parametric 3.0. Tento
proces je znacné Casové narocny, proto nebyly vyuzity vSechny snimky. Obratlovy
oblouk a obratlové vybézky byly u modelu zanedbany. Model je zamé&fen primarné
na mista doteku s AAA. Snimky byly analyzovany ve freewaru MicroDicom, jez
neposkytuje informaci o pacientovi, ale ani o vzajemném vztahu mezi jednotlivymi
fezy. Tento fakt je jednim z hlavnich nedostatkt rekonstrukce. Mista mezi obratlem
a ploténkou byly zjednouéeny (viz Obrazek 24).

Obrazek 24: Model patefe vytvofeny pomoci CT snimka. Ceryené Jsou oznacCena mista,
kde byl nahrazen prechod patefe a ploténky pomoci roviny. Zlutou kfivkou je oznaceno
misto, kde byl tvar obratl(i zanedban.

Samotna ploténka byla uvazovana jako linearni pfechod mezi jednotlivymi
konci obratli. To ovSem neodpovida realnému tvaru ploténky. Poskytnuté CT
snimky patfi pacientim vyssiho véku a jejich ploténky jsou znaéné zdeformované.
Toto je nutné vnimat jako jedno z omezeni vypoctového modelu.

Pozice opory vuci AAA byla uréena pomoci tfi na sebe kolmych fezl (sagittal,
coronal, axial). Jak bylo jiZ zminéno vySe, pfesna pozice snimkl nebyla znama,
a proto se vychazelo z odhadované pozice snimkd.
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Obrazek 25.: Znazornéni pouZzité metody pro sestaveni modelu AAA a modelu patere
s vyuzitim programu Creo 3.0.

5.5 Model materialu

5.5.1 Sténa AAA

Sténa cévy se sklada z vice vrstev, jejichz mechanické vlastnosti se liSi podle
obsahu kolagennich a elastinovych vlaken (viz kapitola 3.1.4), ale také podle
mnozstvi hladké svaloviny. Takové uspofadani vede k ruznym vilastnostem
v zavislosti na sméru natahovani vlaken, které jsou zatéZovany postupné (viz
kapitola 3.1.4). Proces zatézovani je mozno rozdélit na tfi faze, kde v prvni fazi
dochazi k zatiZeni elastinovych vilaken, jejichz chovani je témér linearni. [43][44] Ve
druhé fazi se zacinaji zatéZovat kolagenni vlakna (viz kapitola 3.1.5.1). Treti fazi
odpovidaji téméF narovnana kolagenni vlakna, u kterych dochazi ke zpevnéni
s narustajicim tahem. Sténa cévy vykazuje anizotropni a viscoelastické chovani.
[2][41] Pro praci byl zvolen zjednoduSeny model, a to konkrétné hyperelasticky,
izotropni, nestlacitelny a homogenni. Vhodnym konstitutivnim modelem byl zvolen
Yeoh patého fadu (16). Materialové konstanty byly zvoleny c10=5kPa, c20=0, c30=0,
c40=2.2kPa c50=13.741kPa podle [47][48], pro model M1. Pfi vyuziti vlastnosti
publikovanych[77] byla pro model M2 navySena konstanta cso o 4 Fady, tj.
cso=137410kPa. Upravou hodnoty bylo dosazeno dFivéjsiho pfeneseni deformace
na kolagenni vlakna, coz se da vysvétlit jejich nizSim zvinénim. Tim dosSlo
k vyraznému navyseni tuhosti plvodniho modelu M1. Na , |ze vidét porovnani
zminovanych modeld. Model M2 vyztuzuje pfi vyrazné nizSich pretvofenich a brani
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tak dalSi deformaci. Diky tomu jsou deformace pfi vyuziti modelu M2 podstatné
mensi nez u modelu M1, coz zlepSuje konvergenci. Jak bylo ukazano v [77], tato
zména nema zasadni vliv na velikost ani rozlozeni napéti

1.2
1
model M2 model M1

< 0.8
a
2

Z 0.6
>
Q.
©

c 04

0.2

0

0 0.05 0.1 0.15 0.2 0.25 0.3
pretvoreni [-]

Obrazek 26: Deformacné-napétova charakteristika vybranych modelt materialu stény
AAA.

5.5.2 ILT

Model materialu pro ILT byl uvazovan jako hyperelasticky, nestlacitelny
a homogenni. Pro popis byl zvolen model Ogden tfetiho Fadu (18).
[20][21][28][48][49] Materialové konstanty pi1=x kPa, p2= p3=0, a1=4, az2=a3=0.
Konstanta p1 se méni v zavislosti na vzdalenosti od lumenu, ke sténé cévy, jak bylo
zminéno (viz kapitola 3.2.1.1). Hodnota p1 luminalni, medialni a abluminalni vrstvy
byla kvantifikovana na 10.48 kPa, 7,92 kPa resp. 6,92 kPa. [20][21][28][48][49]
Namérené hodnoty vykazovaly linearni sestupné chovani s urCitou standartni
odchylkou. Pro tuto praci byla uvazovana stfedni hodnota tuhosti dané vrstvy.
Prace [28] ukazuje, Ze mnoZstvi vrstev, na které se rozdéli mechanické vlastnosti
vyrazné neovlivni vypocet. Pro tuto praci bylo zvoleno 5 vrstev (viz Obrazek 27),
jejichz odpovidajici tuhost byla uréena z linearni funkce stfednich hodnot. Nulova
tuhost ILT u stény neni v této praci brana v uvahu.
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Obrazek 27: Vrstvena struktura modelu ILT. Luminalni ¢ast (svétle modra) az abluminalini
(rdZova).

5.5.3 Obratel a ploténka

Pro modelovani obratll a plotének byl zvolen, jako ve vétsiné nalezenych
pripadl z literatury homogenni, izotropni a linearné elasticky model materialu. Pro
obratel byla zvolena hodnota modulu pruznosti v tahu E=12000 MPa a Poissonlv
pomér u=0.3. [50]

Mechanické vlastnosti ploténky jsou stejné jako u kosti zavislé na mnoha
faktorech, proto byl uvaZzovan homogenni, izotropni a linearné-elasticky model
materialu. Pro ploténku byly zvoleny hodnoty pevnosti odpovidajici prstenci,
konkrétné E=4.2MPa, u=0.405. [50]

5.6 Okrajové podminky

Sténa AAA je zatéZovana pulzujicim krevnim tlakem, ktery aortou proudi
s ohledem na aktivitu srdce. ZatéZovaci proces od realného proudéni krve
v interakci s tuhym télem AAA viz studie [55][56][57], nebyl v této praci zohlednén.
AvsSak dalSi prace [26][58] ukazaly, Ze vliv proudéni je nepatrny, proto je v této praci
vyuZzZito zatézovani pomoci statického tlaku, a proto bylo fedeni deformaéné
napétové analyzy realizovano jako kvazi-statické. ZvySeny tlak, konkrétné
1,5 x MAP (viz kapitola 3.1.2) byl v této praci determinovan jako zatiZeni pro kontrolu
kritického stavu (pfetizeni), u kterého mize dojit k prasknuti AAA. Konkrétné se
jednalo o hodnotu 20kPa. S ohledem na poréznost ILT byl tlak aplikovan na vnitfni
sténu AAA ve sméru normaly. [25] Vné&jSi plocha stény byla podepfena v misté
dotyku s patefi. U specifickych modell patefe pacientl doSlo ke kontaktu s patefi
az po jejim zatizeni s ohledem na pozici ziskanou z CT snimka.

U idealizované geometrie AAA bylo na koncich zamezeno vSem posuvum,
kromé radialniho sméru, coz odpovida realnym moznostem radialni deformace AAA
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pfi zatizeni. Tato okrajova podminka nemohla byt aplikovana u realnych geometrii
kvuli komplexnosti modellu (nekruhovy prufez ukonceni AAA). V tomto pfipadé bylo
zamezeno vSem moznym posuvim na koncich AAA. S ohledem na mozné
koncentrace napéti v blizkosti okrajovych podminek, nebyly vysledky z blizkého
okoli brany v potaz. Tento pfistup byl nicméné aplikovan u vétsiny studii, jez byly
pro tuto praci nastudovany. [25][26][28][48][52][60] Je jej tak mozné povazovat za
relevantni i pro nasi potfebu. S ohledem na pevné uchyceni ILT na vnitini sténu
AAA, byl zvolen kontakt se zamezenim vzajemnych posuvd (bonded) pro popis
jejich vzajemné pozice. [25][26]

. Pressure: 1.3e-002 MPa

[B] Displacement

B Fixed Support

B symmetry Region
Bl symmetry Region 2

Obréazek 28: Okrajové podminky zobrazené na idealizovaném modelu. Vazba B je u
specifickych modelt pacientt nahrazena vetknutim.

Pater tvofi hlavni oporu téla, proto byly konce idealizovanych i specifickych
modell vetknuty, tj. bylo zamezeno vSem posuvim. VnéjSi plocha stény AAA
pfichazi do kontaktu s patefi. V tomto pfipadé byl vyuzit kontakt frictionless, tj. bez
treni, protoze nejsou znamy hodnoty moznych koeficientl tfeni mezi tepnou
a patefi. | toto je tak nutné povazZovat za jisté omezeni vypoctoveho modelu.

5.7 Diskretizace

Pro diskretizaci stény AAA byl zvolen linearni Sestisténny prvek SOLID185, jez
je tvofen 8 uzly (viz Obrazek 30). Tento prvek je vhodny pro modelovani mékkych
biologickych tkani a poskytuj dobry pomér pfesnosti a vypoctové ucinnosti [25]. Po
tloustce stény byly zvoleny 4 prvky. U idealizované geometrie neni vytvofeni Cisté
Sestisténné sité problém. U specifického modelu pacientl byl vyuzit pro vytvoreni
Cisté Sestisténné sité program ICEM CFD 18 (ANSYS Inc) [25][52][59][60]. Tvorba
sité sestava z mnoho kroku, pfi kterych maze dojit ke vzniku nepfesnosti od
puvodniho modelu. Jednim z krokl je tvorba modelu geometrie popsana vyse (viz
kapitola 5.2). Konce AAA byly upraveny do roviny. Absence informaci
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z odstupovanych CT snimku byla u vétsiny modell nutna uprava ¢asti bifurkace.
Bez téchto Uprav by bylo ovSem nemozné vytvorit sit, bez ostrych pfechod, které
byly vytvoreny pfi segmentaci z CT snimku. Tvorba sité je ¢asové velmi naro¢na.
Komplikovanéjsi tvary zabraly s kone€nou upravou sité az 5 hodin. Po celém
objemu modelu byly vytvofeny bloky (viz Obrazek 29). Blokova struktura je hlavnim
problémem pfi vyuzivani programu. Bez vhodného usporadani blokd, neni mozné
vytvofit pozadovanou mapovanou sit. Kvalitu sité Ize kontrolovat, pfipadné ru¢né
upravit. Dodrzenim vnitfnich a vnéjSich ploch stény AAA je zajiSténa proménna
tloustka stény, podle CT snimk(. Narocnost celého procesu ovSem ovlivni
kone€nou dobu vypoctu spolu se zvySenou presnosti daného prvku.

2
= o
V4

\
\
[ e

!
Obréazek 29: Uprava modelu geometrie, pro vytvoreni &isté Sestisténné sité. Blokova

struktura (uprostred), vytvorena pomoci programu ICEM CFD. Konecna mapovana sit pro
model patefe a AAA (vpravo). Rez AAA poukazuje na vytvofenou sit’ ILT.

Idealizovana geometrie ILT byla diskretizovana pomoci prvku SOLID185.
Specifické geometrie ILT pacientd byly kvali své komplexnosti diskretizovana

linearnim ctyfsténnym prvkem SOLID 285, tvofenym 4 uzly.
SOLID 185

Obréazek 30: Diskretizace idealizovaného modelu a schéma vyuZzitych prvki SOLID 185
a SOLID 285.
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Geometrie obratle a ploténky byla diskretizovana Cisté Sestisténnou siti,
konkrétné prvkem SOLID185 u idealizovaného i specifického tvaru. Linearni prvek
byl zvolen s ohledem na pocet stupnu volnosti tohoto prvku, coz snizi vypoctovou
narocnost. Sit’ jednoho z modeld je mozno vidét (viz Obrazek 29).

5.7.1 Konvergence sité

Aby bylo zabranéno chybé ve vypoctech napéti zpusobeném diskretizaci,
byla kontrolovana konvergence sité. Chyba pfi postupném zjemnovani sité musela
byt nizSi nez 5 %. Kontrolovala se hodnota prvniho hlavniho napéti. Globalni
velikost sité byla s ohledem na provedenou konvergenci sité zvolena 3 mm.

Tabulka 3:Konvergence sité idealizovaného modelu

ele%’g:;‘;f?:nm] Hiavni napéti [kPa] Rozdil [%]
6 632 i
3 673 6.5
15 685 1.7
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6 Vysledky

Deformaéné napétova analyza byla vytvofena pro 4 idealizované vypocéetni
modely a 20 vypocetnich modeltl na zakladé 10 specifickych modeld pacientu.
Pro kazdého pacienta byla vytvofena analyza bez uvazovani patefe a s jejim
uvazovanim. Modely byly vytvofeny se stejnymi modely materiald pro AAA i okolni
tkan reprezentovanou patefnimi obratli a ploténkami. Motivaci pro deformacné
napétovou analyzu bylo porovnani moznych odliSnosti pfi zahrnuti vlivu patefe (viz
kapitola 3.4).

Pro vyhodnoceni maximalniho napéti byla zvolena mira redukovaného
napéti pomoci Misesovy podminky (HMH) [60][65], ktera se pouZiva nejen jako
podminka plasticity, ale je i nejpouzivanéjSi podminkou pro hodnoceni pevnosti
biologickych materialu. [41][42] K ruptufe dochazi na sténé AAA, proto byly vysledky
vyhodnocovany pravé tam. Jedna se o hodnotu maxima napéti na sténé (PWS)
AAA, pfevzato z anglického nazvu Peak Wall Stress. Bylo vytvofeno nékolik kritérii,
pro sjednoceni vyslednych hodnot. [69][70] DalSi porovnani bylo provedeno na
vSech uzlech modelu, pro ziskani maximalniho rozdilu. Vyhodnoceni bylo
provedeno po pfetizeni na 20 kPa (viz kapitola 5.6).

Statistické porovnani vysledkul bylo vyuzito pro vySetfeni vyznamnosti rozdil{
ziskanych hodnot. Pro kontrolu modelu jako celku, bylo vyuzZito histogramu, které
utvofi globalni pohled na vzniklé rozdily.

6.1 Idealizovany model

Idealizovany model, pro ktery bylo vyuZito dvou os symetrie (viz kapitola 5.6)
nebyl pro simulaci vypocletné naroCny. Cely algoritmus ziskani nezatizené
geometrie i s pFetizenim trval vFadu desitek minut. Maximum PWS bylo
lokalizovano v misté kréku na vnitfnim povrchu AAA (viz Obrazek 31), jak u modelu
bez opory, tak u modelu s oporou (valec, idealizovany obratel). Kréek pusobi
z hlediska pruznosti a pevnosti jako koncentrator napéti. Avsak klinické pozorovani
nepotvrdily rupturu AAA v téchto mistech. Klinické pozorovani podporuji moznost
poruSeni soudrznosti na vnitfni strané stény AAA, ale ve vétSiné pfipadl smérem
k patefi. [2] Lokace vySetfeného maxima mulze byt zplsobena zanedbanim
nékterych faktorl (zbytkova napjatost, anizotropni material, ...). OvSem pro tuto
praci bylo dulezité vySetfit vliv patefe na celkovou napjatost zvoleného modelu.
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Obrazek 31:RozloZeni redukovaného napéti podle von Mises [MPa] po pretizeni na 20
kPa. Pro stejné méfitko Ize vypozorovat lokalni rozdily v rozloZzeni napéti, ovSem rozdily
PWS jsou zanedbatelné.

Vzhledem ke zvolenému modelu idealizovaného AAA a rliznych typu opory
(valec, idealizovany obratel), nedo$lo k vyznamnému rozdilu v hodnotach PWS
AAA viz Tabulka 4.

Tabulka 4: Vysledky idealizovaného modelu patere. Zastoupeno vysledky PWS [kPa] po
pretizeni na 20 kPa.

valec  idealizovana pater

PWS [kPa] 674 708 687
rozdil [%] - 5 3

6.2 Specificky model pacienta

Jak bylo zminéno na zacatku kapitoly, pro vySetfeni vlivu patefe
u specifického modelu pacienta, bylo vytvofeno 20 vypocetnich modeld. Podle
slozitosti modelu a diskretizace se €as vypoctu pohyboval od 5-18 hodin, pro
provedeni celého algoritmu a pfetizeni. Obrazek 32 ukazuje vysledné hodnoty pro
dva pacienty, u kterych doslo k nejvyraznéjSim rozdilim ve vyslednych hodnotach
v PWS. Vysledky v8ech pacientu jsou uvedeny v grafické formé (viz Obrazek 33).
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Kontakt s patefi

Obréazek 32: Vysledné rozloZeni redukovaného napéti podle podminky von Mises [MPa]
a celkové deformace [mm] po pretizeni na 20 kPa. a). Napéti pacient 4, b). deformace
pacient 4, c). napéti pacient 1, d). deformace pacient 1. Tito pacienti vykazovali vyrazné
rozdily v napjatosti pfi porovnani modelt bez patefe (vlevo) a s pateri (vpravo).
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U pacienta 4 se jednalo o nejvyraznéjsi zménu z hlediska hodnot napéti
(lokalni zména PWS 540 kPa) a sméru deformace. Model bez patefe vykazoval
tendenci k deformaci pravé do sméru, kde se jinak nachazi patef. Pfi pfidani opory
doSlo k vyrazné zméné sméru i velikosti deformace (redukce o 5 mm). Pacient
1 vykazuje nejvy$si navySeni PWS u modelu s patefi, konkrétné o 1180 kPa.

Deformace modelu byla navySena o 0.5 mm.
PWS-vliv patere

3500
3000
2500
2000

1500

redukované napéti [kPa]

1000

500

1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
# PACIENTA

W BEZPATERE mPATER
Pacient [-] 1 2 3 4 5 6 7 8 ] 10
BEZ patefe [kPa] 1450 783 3368 2089 1132 2468 3000 1136 882 1843
S pateri [kPa] 2630 783 3389 2630 1280 2530 3016 1420 921 1800
Zmeéna [%] 81 0 1 26 13 3 1 25 4 -2

Obrazek 33: Porovnani maximalnich hodnot redukovaného napéti [kPa] jednotlivych
pacientu pfi tlaku 20 kPa. Uvedena procenta odpovidaji zméné napéti jednotlivého
pacienta v porovnani se zakladnim modelem bez patere.

JelikozZ bylo cilem prace porovnat dvé konfigurace modell (bez uvazovani
patefe a s jejim uvazovanim), bylo vytvofeno porovnani maximalnich navyseni
a sniZzeni redukovaného napéti z celkového mnozstvi uzli modelu. Hodnoty napéti
(viz Obrazek 34) mohly byt ovlivnény diskretizaci sité, jelikoz vySe zminéna
konvergence sité (viz kapitola 5.7.1) byla provedena pro mista vyskytu PWS, kde
bylo rozloZeni napéti kontrolovano dasledné. V tomto pfipadé nebylo rozhodujici,
zda se jednalo o PWS. Vysledky Ize vidét (viz Obrazek 34). Nejvyraznéjsi rozdil
v narlstu i poklesu napéti byl zaznamenan u pacienta 4. Zde doslo ke koncentraci
napéti pfi doteku s patefi.
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MAXIMALNi NAVYSENi-vliv patete

3000

2500
2000
1500
1000
500
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

# PACIENTA

redukované napéti [kPa]

mBEZ PATERE m PATER

BEZ patefe [KPa] 1257 174 1142 4 746 2260 387 693 423 205
PATER [kPa] 2583 205 1225 2630 970 2405 576 993 540 502
Zmeéna [%] 105 18 7 >10* 30 6 49 43 28 145

MAXIMALN{ SNIiZENi-vliv patefe

2000

1800
1600
1200
1000
800
600
400
200
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

[
s
=]
=1

redukované napéti [kPa]

# PACIENTA
WBEZPATERE mPATER
Pacient [-] 1 2 3 4 b 6 7 8 9 10

BEZ pateie [kPa] 113 419 835 1584 429 1871 1564 490 1390 190
PATER [kPa] 61 394 783 14 305 1712 1310 202 1240 47
Zména [%] 46 6 6 99 29 8 16 59 1 75

Obréazek 34: Porovnani maximalniho navy$eni a sniZzeni redukovaného napéti [kPa] po
porovnani uzel na uzel. Po pfetizeni na 20 kPa. Uvedena procenta odpovidaji
Zméné napéti jednotlivého pacienta v porovnani se zakladnim modelem bez patefe
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Znaménkovy test, jenz byl vyuzit k otestovani vyznamnosti rozdili ziskanych
hodnot redukovaného napéti ukazal, Zze pro PWS existuje statisticky vyznamny
rozdil (p=0.034) v hodnotach napéti obou konfiguraci. Byly porovnany hodnoty
medianu pro statisticky soubor (rozdil mezi napétim bez patefe a s uvazovanim
patefe). Jedna se o neparametrické testovani. Byla testovana hypotéza, zda je
hodnota medianu vyssi nez 0.

Hodnoceni vysledkd pomoci jedné hodnoty zastupujici lokalni rozdily napéti
nemusi poskytnout vhodné porovnani pro model jako celek. Vhodné&jSim
ukazatelem muze byt porovnani rozdilu napétové odezvy kazdého uzlu. Vysledky
byly vyneseny do histogramu, kde Ize pozorovat Cetnost intervalovych odchylek
redukovaného napéti. Kazdy interval znazornuje rozdil mezi konfiguraci s patefi
a bez patefe.
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Obrazek 35: Porovnani redukovaného napéti podle podminky von Mises [kPa] pro kaZdy
uzel. Vlysledky jsou vyneseny pro kaZdého pacienta do histogramu. Cervené jsou
zaznaceny témér nulové rozdily (-1;1) kPa. U pacienta 4 je oranZové oznacen pocet uzld,
u kterych je napéti rozdilné o vice nez 30 kPa.
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7 Diskuse

V této praci byl vySetfovan vliv patefe na napjatost aneurysmatu bfisni aorty.
K tomuto ucelu byla zvolena metoda koneCnych prvkd. Vliv byl vySetfovan na
vytvofeném idealizovaném modelu a specifickych modelech pacienta (viz kapitola
5).

7.1 Idealizovany model

Idealizovany model neukazal vyznamnost zahrnuti patefe do vypoctového
modelu (viz kapitola 6.1). To mohlo byt ovSem zplUsobeno nevhodnou volbou
pocCateCniho modelu, kde byla uvazovana velmi silna vrstva ILT. Tato vrstva vyrazné
ovlivnila deformaci smérem k uvazované patefi.

7.2 Specificky model pacienta

Z hlediska porovnani hodnot PWS byla zjiSt€éna vyznamna zména pfi
uvazovani patefe ve vypocCtovém modelu (p=0.034). Nejvyraznéjsi rozdil byl
zaznamenan u pacienta 1, kde doslo k navySeni napéti o 81 %. Tento rozdil nebyl
ovSem v misté doteku s patefi, jak bylo oCekavano (viz Obrazek 32). Kontakt
s patefi zpusobil oCekavané navySeni napéti u pacienta 4, kde doSlo k navySeni
PWS o 26 %. Tyto hodnoty byly ovSem odeéteny v raznych mistech obou
konfiguraci.

Z hlediska porovnani maximalnich rozdili napéti na uzlech (nemuselo se
jednat o PWS), byla zjisténa vyznamna zména pfi uvazovani patefe jak
u maximalniho nartstu napéti, tak u maximalniho snizeni napéti ve vypoctovém
modelu (viz Obrazek 34). Pouze u pacienta 1 doslo ke zvySeni napéti téméf ve
vSech uzlech. Nejvys$Si rozdily byl zaznamenany u pacienta 4. Zde se napéti obou
modelu liSila v nékterych uzlech o 2-3 fady. OvSem rozdily nejméné v desitkach kPa
byly zaznamenany témér u kazdého pacienta (viz Obrazek 34).

Specifické modely pacientd prokazaly, ze se AAA pfizplsobuje zatiZzeni a
kontaktu s patefi. Pfi zatizeni AAA bez uvazované patefe bylo u vétSiny pacientl
(8/10) vypozorovano, Ze dochazi k deformaci do prostoru mimo vyskyt patefe, takze
vysledny tvar neni patefi vyznamné ovlivnén a nasledné ani tolik vysledna napjatost.
Ov8em u pacienta 4 byla maximalni deformace pravé ve sméru vyskytu patefe a pfi
jejim uvazovani doslo k vyrazné zméné deformovaného tvaru a tim také vyraznému
navyseni napéti v misté doteku s obratlem.

Vzhledem k vysledku u pacienta 4 Ize oCekavat, Zze dojde k vyraznému rozdilu
v napjatosti u pacientd, u nichz vypocet bez uvazovani patefe vykazuje smér
deformace smérem k patefi. U modeld, které byly vytvoreny pro tuto praci, byl tento
jev zaznamenan pouze u jednoho pacienta (4). Je potieba také zminit, Ze kontakt
AAA s patefi byl objeven u 10 pacientl z 30 kontrolovanych. Lze tedy Fici, Ze se
jedna o pomérné Casto se vyskytujici jev. OvSem pro upfesnéni, jak Casto kontakt
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s patefi zpusobi podobné& vyznamnou zménu v napjatosti, by byla zapotfebi
rozsahlejsi studie.

Porovnani vS8ech uzld (viz Obrazek 35) ukazuje, Ze vyznamné globalni
ovlivnéni napjatosti (o stovky kPa) vykazuji pacient 1 a 4. Odchylky v jednotkach az
desitkach kPa u ostatnich pacientd mohly byt zpisobeny napf. i mirnym rozdilem
v ziskané nezatizené geometrii.

U vétSiny pacientl doslo k navySeni napéti pfi zahrnuti patefe, at uz PWS
nebo lokalni zméné. Z tohoto hlediska Ize usoudit, Ze by patef méla byt zahrnuta do
vypoctového modelu pro hodnoceni rizika ruptury. Kazdé navySeni napéti snizuje
bezpecnost (at' uz je hodnoceno PWS nebo dalSi stavajici kritéria).

7.3 Omezeni prace

Je tfeba zminit, Ze tato prace byla vytvofena bez zahrnuti mnoha faktora, které
ovliviiuji napjatost a vysledné hodnoty napéti jsou porovnatelné pouze na urovni
dvou feSenych konfiguraci. Mezi tyto omezeni mizeme zaradit:

o Zbytkova napéti-Sténa AAA je konstruovana tak, aby bylo zatiZzeni rozdéleno
po celé tloustce rovnomérné. [2] Bez uvazovani tohoto faktu Ize oCekavat, Ze
ur€ena napéti nejsou rozlozena realisticky.

e CT snimky-Vytvofeni obryst kazdého snimku (AAA, patef) bylo s ohledem
na kvalitu snimkd na urovni pixelu. Mohlo ovSem dojit k prekryti podobné
struktury a tim i ke Spatné reprezentaci daného rozméru. Ve sténé AAA
dochazi napfiklad ke kalcifikaci [2], ktera v pfipadé pfimého kontaktu stény
AAA s obratlem muze byt mylné interpretovana jako vyristek na obratli.

e Ortotropni/anizotropni model materialu-Nékteré modely materialu se snazi
zahrnout orientaci kolagennich vlaken. OvSem data ziskana z histologickych
zkouSek Casto neposkytuji dostateéné informace o sméru vlaken, a proto
neni vyuziti téchto modell prozatim ovéfitelné.[2]
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8 Zaver

Tato prace se zabyvala vlivem patefe na napjatost aneurysmat bfisni aorty (AAA).
Za timto uCelem byla provedena reSerSe, ktera ukazala, Ze vliv patefe byl dosud
zahrnut pouze u zjednoduSenych fiktivnich geometrii, nikoliv u geometrii
konkrétnich pacientu.

Byly vytvofeny dva typy vypoctovych modelu (idealizovany a specificky model
pacienta). Intraluminalni trombus (ILT) byl do vypoc€tu zahrnut s proménnymi
materialovymi vlastnostmi po tloustce. Specificka geometrie pacientl byla nej¢astéji
ziskana z CT-A snimkd. Nasnimana geometrie je ovlivnéna krevnim tlakem a pro
deformacné-napétovou analyzu je potfebny jeji nezatizeny stav. Proto byl vytvofeno
makro na zakladé znamého algoritmu, jez iteracné hleda nezatizeny beznapétovy
stav, ktery odpovida po zatizeni stfednim arterialnim tlakem svému stavu
nasnimanému na CT-A. Jedna se o inverzni metodu v MKP.

Celkové bylo vytvofeno 20 vypoctovych modeld deseti konkrétnich pacientd
(vzdy bez patefe a s patefi). Sténa AAA byla diskretizovana Sestisténnymi prvky
SOLID 185 a c¢tyfstény SOLID 285 pro ILT pomoci programu ICEM CFD. Byla
provedena kontrola konvergence sité, po niz byla zvolena globalni velikost prvku
3 mm. Materialové vlastnosti byly popsany hyperelastickymi modely pro sténu AAA
i ILT a linearnim elastickym modelem pro obratel a ploténku.

Vysledky byly vyhodnoceny pro hodnoty maxima redukovaného napéti na
sténé (PWS) a maximalnich odchylek kazdého uzlu. Vysledky byly statisticky
analyzovany neparametrickym testem hodnot medianu pro rozdil napéti obou
konfiguraci a bylo ukazano, Zze sohledem na PWS dochazi ke statisticky
vyznamnému rozdilu (p=0.034) pfi uvaZzovani patefe do vypoctového modelu.

Lokalni porovnani napéti na vSech uzlech prokazalo, ze pfi uvazeni patere do
vypoc¢tového modelu dochazi vyraznéji k navySeni hodnot napéti, nez kjeho
snizeni.

S ohledem na dosazené vysledky lze konstatovat, Zze patef by méla byt
zahrnuta do vypoc&tového modelu pro hodnoceni rizika ruptury aneurysmat bfisni
aorty u specifického modelu pacienta, jinak muze u nékterych aneurysmat dochazet
k vyznamnému podhodnoceni rizika ruptury.
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Vliv patere na napjatost aneurysmatu biiSni aorty UMTBM
Seznam pouzitych zkratek

AAA vydut’ bfisni aorty

ILT intraluminalni thrombus

EKG elektrokardiogram

MAP mean arterial pressure

ST systolicky tlak

DT diastolicky tlak

E modul pruznosti v tahu

J Poissonovo Cislo

w mérna deformacni energie

CT pocitacova tomografie

MKP metoda konecnych prvk

CAD computer aided design

OoP okrajova podminka

PWS maximum napéti na sténé
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