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Abstrakt 

Diplomová práce se zabývá deformačně napěťovou analýzou aneurysmatu břišní 
aorty (AAA) a možností ovlivnění napjatosti při uvažování páteře do výpočtového 
modelu. Využívá se jednak idealizované geometr ie, jednak specifické geometrie 
deseti pacientů získané ze snímků počítačové tomografie (CT-A) . Pro popis chování 
tkáně stěny A A A a inťraluminálního ťrombu (ILT) bylo využito modelů 
hyperelastických konstitutivních vztahů. Lepší věrohodnost výsledků byla zajištěna 
výpočtovou rekonstrukcí nezatíženého stavu geometrie, která se oproti nasnímané 
konfiguraci mnohdy významně liší kvůli zatížení krevním tlakem při C T snímkování. 
Statistická analýza byla využita pro zhodnocení dosažených výsledků. 
Nejvýraznější navýšení max ima napětí na stěně ( P W S ) 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 s t ress. The 
influence was tested on the ideal ized geometry, as well as on ten patient specif ic 
geometr ies obtained from computer tomography (CT-A) scans . Hyperelast ic 
constitutive models were used for the A A A wall and intraluminal thrombus (ILT) 
t issue descript ion. The prestress algorithm was used for reconstruction of the 
unloaded geometry to get more trustworthy results against the geometry from C T 
which was obtained under the blood pressure. Statistical analysis was used for the 
results evaluat ion. The maximal increase of peak wall stress was as high as 81 %. 

Klíčová slova: 

Aneurysma břišní aorty, intraluminální trombus, páteř, obratel, meziobratlová 
ploténka, metoda konečných prvků 
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intervertebral d isc , finite element method 
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Vliv páteře na napjatost aneurysmatu břišní aorty ÚMTBM 

1 Úvod 
Onemocnění cévní soustavy se v posledních letech stává důvodem závažných 
problémů a nejčastější příčinou úmrtí. Lze jej nazvat civil izační chorobou. Postiženi 
jsou muži i ženy vyššího věku, ale stále dochází ke snižování této hranice. Z a 
nejčastější a nejznámější příčinu lze považovat srdeční infarkt, avšak dochází také 
k velmi častému úmrtí u pacientů, kteří jsou postiženi výdutí břišní aorty (AAA). 
Aortální výduť, definovaná jako zvětšení průměru aorty o více než 50 %, se 
vyskytuje i na hrudní části aorty, ale nejčastěji na její břišní části. Výskyt tepenných 
výdutí je ovšem zaznamenán i na ilických odbočkách nebo tepnách zásobujících 
mozek. Při ruptuře A A A dochází k velké ztrátě krve pacienta a jen urgentní 
chirurgický zákrok mu dává šanci na přežití. 

U mužů okolo 60 let narůstá počet případů, kde je ruptúra A A A příčinou smrti. 
Diagnostikované A A A lze ošetřit endovaskulárně nebo chirurgicky a tím předejít 
možnosti ruptúry. Nicméně riziko úmrtí při narkóze u těchto pacientů je 
nezanedbatelné a chirurgové jej musí brát v úvahu. V dnešní době jsou ses tavena 
kritéria pro předejití nutnosti chirurgického zákroku. Hodnotí se průměr 
aneurysmatu, který nesmí překročit 5 cm u žen a 5.5 cm u mužů, nebo nesmí 
překročit nárůst 0.5-1 cm z a rok. Dochází ovšem poměrně často k ruptuře 
u aneurysmat, která nespada la do onoho kritéria, a také k opačnému jevu, kdy A A A 
u pacienta překročilo významně danou hodnotu, ovšem bez ruptúry. 

Výpočtové modelování A A A se v poslední době stalo důležitým nástrojem 
pro hodnocení rizika ruptúry. Využití b iomechanických modelů získaných z e 
zobrazovacích metod a zkoušek tkání vede ve spolupráci s klinickými výzkumy 
ke zpřesňování dosažených výsledků. Střední hodnoty naměřených materiálových 
charakteristik jednotl ivých pacientů se používají pro definici modelů konstitutivních 
vztahů. Modely geometr ie jsou založeny nejčastěji na snímcích počítačové 
tomografie - angiografie (CT-A) konkrétních pacientů, které jsou zaznamenány při 
zatížení krevním t lakem. Nezatížený stav modelu je hledán na základě znalost i 
středního arteriálního tlaku (mean arterial p ressu re -MAP) . Vl ivem materiálové 
nelinearity dochází ke značnému zvýšení gradientu napětí na stěně A A A , který bývá 
redukován využitím zbytkové napjatosti. Extrémní hodnoty napětí jsou určovány pod 
zatížením M A P nebo při uvažování vysoké hodnoty systol ického tlaku. 
Intraluminální trombus (ILT), jehož přítomnost byla zjištěna u většiny A A A , se vytváří 
na stěně A A A a jeho různé dopady na napjatost stěny bývají uvažovány do 
výpočtových modelů. 

Velmi malá pozornost je ale věnována ve výpočtových modelech vlivu 
okolních tkání. V lidském těle je A A A téměř ze všech stran v kontaktu s okolní tkání, 
což může ovlivňovat deformaci. Nejdůležitějším orgánem, který kopíruje téměř po 
celé délce aortu, je páteř. Tuhostí tkáně páteř výrazně přesahuje tuhost tkáně A A A 
a bylo ukázáno, že významně ovlivňuje tvar A A A . Přestože světová vědecká 
literatury se modelování napjatosti v A A A věnuje j iž desítky let, vliv páteře nebyl 

VUT v Brně, FSI 
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U M B T M Vliv páteře na napjatost aneurysmatu břišní aorty 

dosud vyšetřen u specif ického modelu pacienta AAA[31] , což vede k vytvoření této 
práce. 

14 
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Vliv páteře na napjatost aneurysmatu břišní aorty ÚMTBM 

2 Popis problémové situace 
Výduť břišní aorty je závažné onemocnění. Vyskytuje se u pacientů ve vyšším věku 
a je způsobeno mnoha faktory. Ruptúrou výdutě může dojít bez rychlého ošetření 
pacienta k jeho vykrvácení. Současným kritériem pro chirurgický zásah je průměr 
výdutě přesahující 5.5 cm (5 cm u žen). Výpočtové modelování výdutě břišního 
aneurysmatu (AAA) probíhá ve světě j iž dlouho a má potenciál se stát součástí 
hodnocení rizika ruptúry. Aor ta kopíruje v celé své délce páteř, proto je důležité 
vyšetřit její příspěvek k napjatosti A A A . 

2.1 Formulace problému 
Pro zjištění napjatosti v A A A se dominantně využívá metoda konečných prvků 

(MKP) . Do výpočtových modelů již bylo zahrnuto mnoho faktorů, ovlivňujících 
napjatost. V e většině případů se jedná o analýzu napjatosti modelů, získaných od 
konkrétních pacientů z C T - A snímků. Vl iv okolních tkání, které mohou být v kontaktu 
s A A A , nebyl s ohledem na konkrétní model geometr ie pacientů stále vyšetřen. 

2.2 Cíle práce 
• provést rešerši současných postupů při výpočtovém modelování napjatosti 

v aneurysmatech břišních 

• vyšetřit vliv přítomnosti páteře na napjatost aneurysmatu na idealizovaných 
modelech 

• vyšetřit vliv přítomnosti páteře na napjatost aneurysmatu na reálných 
modelech geometr ie pacientů 

2.3 Systém podstatných veličin 
Objektem zájmu diplomové práci je břišní aorta s výdutí. 

Okolí objektu 

• Okolí objektu tvoří orgány, které obklopují A A A v mnoha pozicích. 
Významným orgánem pro tuto práci je uvažována páteř. 

Topologie a geometrie objektu 

• Topologií uvažujeme celkové uspořádání výdutě v břišní dutině, kde je 
obk lopena ostatními orgány břišní dutiny a připojena na proximálním konci 
ke zdravé břišní aortě a na distálním konci obvykle ke dvojici kyčelních tepen 
z a aortální bifurkací. 

• Výduť je nepravidelný geometr ický útvar, jehož tvar je pro napjatost 
podstatný. Bude v práci použit jednak jako silně zjednodušený 
(idealizovaný), jednak jako reálný, zjištěný pomocí C T - A s výj imkou tloušťky 
stěny, pro jejíž určení rozlišovací schopnost metody nestačí. 

VUT v Brně, FSI 
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ÚMBTM Vliv páteře na napjatost aneurysmatu břišní aorty 

Podstatné vazby objektu s okolím 

• A A A je spojeno se suprarenální částí zdravé aorty, s ilickými tepnami 
a prostřednictvím poddajného vaz iva je adventit ia také vázána k dalším 
okolním orgánům. U páteře dochází k př ímému kontaktu, navíc je podstatně 
tužší než ostatní okolní orgány, které jsou právě z důvodu tuhosti tkáně pro 
práci zanedbány. 

Akt ivace objektu z okolí 

• Objekt je aktivován prouděním krve, jež kromě deformace aktivuje 
fyziologické a remodelační procesy ve stěně. Proudění není ovšem v práci 
uvažováno a dynamické účinky jsou nahrazeny statickou hodnotou krevního 
tlaku, konstantní na celém vnitřním povrchu. 

Ovl ivňování objektu z okolí 

• Objekt je ovl ivňován teplotou okolí, ve kterém se nachází. V práci je 
uvažována konstantní teplota, jež může vnést do výsledků chyby, ovšem 
mechanické vlastnosti získávané z tkání bývají měřeny při odpovídající 
teplotě lidského těla. 

• Špatné prokrvení výdutě vede ke zhoršení mechanických vlastností její 
stěny. 

• Objekt je dále aktivován biochemickými procesy (aterosklerotický plát, 
cholesterol , ...), ale i mnoha dalšími procesy l idského těla. 

Vlastnosti prvků struktury objektu 

• J e nutno zavést velké deformace, pomocí kterých můžeme definovat modely 
hyperelastických vztahů, využitých pro popis mechanických vlastností 
objektu. 

P rocesy na objektu a jeho stavy 

• Deformace výdutě v různých zatěžovacích s tavech daných hlavně kolísáním 
tlaku krve. V práci je uvažována pouze determinist ická hodnota M A P . 

• Remode lace tkáně stěny A A A , vyvolávající strukturální změny na objektu, 
např. nárůst kolagenních vláken (vyztužení stěny). 

• Remode lace ILT, způsobující, že se jeho vlastnosti mění v čase. 

• Rozpad elast inu, tvorba kolagenu a další fyziologické procesy, oba tyto 
procesy mění složení a strukturu (stav) tkáně. 

• Odumírání buněk stěny v důsledku hypoxie. 

Projevy objektu 

• Pulzující deformace podle měnícího se tlaku krve. 

• Postupné natahování původně zvlněných kolagenních vláken při deformaci, 
zjistitelné histologický, které způsobuje deformační zpevnění tkáně. 

16 
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Vliv páteře na napjatost aneurysmatu břišní aorty ÚMTBM 

Důsledky projevů objektu 

• V důsledku deformace vzniká napjatost ve stěně, při přesáhnutí mezních 

hodnot napětí (pevnosti stěny), dochází k ruptuře stěny s důsledkem 

tepenného krvácení do břišní dutiny. 

Jed inou metodou pro řešení deformačně-napěťových stavů obecných těles, 
kterou jsme se ve specia l izaci naučili, je metoda konečných prvků. An i v literatuře 
jsem se s jinou nesetkal . Vybíral jsem tedy z jednoprvkové množiny použitelných 
metod. 

VUT v Brně, FSI 
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ÚMBTM Vliv páteře na napjatost aneurysmatu břišní aorty 

3 Lékařské minimum 
B e z základních znalostí anatomie člověka by nebylo možné vyšetřit vliv okolních 
tkání na napjatost výdutě břišní aorty (AAA). Proto byla provedena rešerše lékařské 
literatury, jej ímž cílem bylo získat přehled o termínech a funkcích jednotl ivých částí 
srdeční cévní soustavy a vybraných okolních tkání. 

3.1 Soustava srdečně-cévní 

Sous tava srdečně-cévní je tvořena dvěma díly. Hlavním dílem cor - srdce, 
které je ústředním orgánem, a periferní oddíl - cirkulační systém, jenž tvoří tepny, 
žíly a mízní cévy. [1][2] 

3.1.1 Srdce 

Srdce je příčně pruhovaný dutý sval , uložený ve vazivovém vaku tzv. 
osrdečník. Srdce je rozděleno na pravou a levou polovinu. Každá polovina je ještě 
rozdělena na předsíň a komoru (viz Obrázek 1), které jsou vybaveny chlopněmi 
zabraňující zpětnému proudění krve. Z hlediska funkce na něj lze pohlížet jako na 
dvojité čerpadlo. [1][2] 

Polomésičitá 
chlopeň 

Cipatá chlopeň 

Dolní 
dutá žila 

ľ 

t ' T 

Pravá Levá 
komora komora 

Aorta 

Plieni tepna 

Levá síň 

Plieni žily 

Polomésičitá 
chlopeň 

Cipatá chlopeň 

Obrázek 1: Schéma řezu srdcem. Převzato z [3] 

Srdce, jež svými rytmickými stahy způsobuje pohyb krve, je propojeno do 
uzavřené cévní soustavy. Rozl išujeme dva oběhové okruhy: 
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Vliv páteře na napjatost aneurysmatu břišní aorty ÚMTBM 

a) . Malý oběh (plicní) 

Oběh začíná z pravé komory srdce, která vypuzuje krev do plicního kmene. 
Tento kmen je rozdělen na tepnu pro pravou a levou plíci. V plicích dochází 
k okysličování krve, která je následně přiváděna do levé předsíně. [1][2] 

b) . Velký tělní oběh (systémový oběh) 

Okysl ičená krev je vypuzována z levé komory do aorty, která ji dále rozvádí 
do tělních tepen. Žilním systémem se odkysl ičená krev vrací do pravé předsíně. 
Tato funkce je nazývána tzv. Vnitřním dýcháním a dochází k výměně plynů, živin, 
aj. [1][2] 

malý (plicní) oběh krve 

velký (tělní) oběh krve 

Obrázek 2: Schéma malého (plicního) a velkého (tělního) oběhu lidského těla. Převzato 
z [11 

3.1.2 Krevní tlak 

Srdeční cyklus lze rozdělit podle jeho periodického střídání na systoly srdce 
(kontrakce a vyprazdňování) a diastoly srdce (ochabnutí a plnění). Tento cyklus se 
liší podle zdravotního stavu, věku, trénovanosti a fyzické zátěže jedince, ale v klidu 
se průměrně jedná přibližně o 70 cyklů z a minutu. [1][2] 

Z h lediska mechanické energie dochází při opouštění krve ze srdce 
k největším změnám. Velikost této energie je úměrná krevnímu tlaku. Tím je 
označena t laková síla působící na plošnou jednotku cévní stěny. 

Hodnota krevního tlaku při systole a diastole bývá označována jejich 
poměrem. K měření krevního tlaku bývá využito například E K G (elektrokardiogram) 
[2][5]. Průběh měření a hodnoty naměřeného tlaku jsou k vidění (viz Obrázek 3). 
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Systola Diastola j 

komory f komory | 

EKG 

Aortálnítlak 
[mmHg] 

Tlak levé komory 
[mmHg] 

Tlak levé předsinó 

[mmHg] 

Objem levé komory 

[ml] 

Srdeční zvuk 

Leva 
předsíň 

předsíň SSk ľ 

(.>) Pj-.™. plnf-ni během ilijMdy (b) Kontrakt* (c) Isovcdumetricka (d) Vyprázdnení (e) Isovolumetricka 
komáry a předsin* i-i ••.l - r.•• kontrakce komory komory relaxacafcomory 

Hníni komory (Veškeré chlopní (AV cNopné zavřeny, (Veíkeré chlopne 
(AV chlopně oteřerty.pulmonálni resp. aoftilni zavřeny) zavřeny) ptilmonalni resp. zavřeny) 

aortálni otevřeny) 

Obrázek 3: Hodnoty krevního tlaku v jednotlivých fázích srdce. Převzato z [4] 

Jednotka udávaná u hodnot krevního tlaku v lékařské praxi odpovídá 
jednotce jednoho Torr 1 , přičemž platí: [1] 

ImmHg = XTorr = 133,322Pa 

Jak bylo j iž zmíněno, krevní tlak závisí na mnoha faktorech. Vysoký tlak 
odpovídá hodnotám >140/90 mmHg, normální tlak přibližně 120/80 m m H g a nízký 

1 Jedná se o starou jednotku hydrostatického tlaku nazvaná podle italského přírodovědce J .E . 
Torricelliho. 1 Torr je roven hydrostatickému tlaku vyvolanému 1 mm sloupcem rtuti. V roce 1980 
zrušena a nahrazena jednotou Sl -Pascal 
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tlak <90760 mmHg. [5] Jedná se o hodnoty kl idového krevního tlaku. Okamžitý 
krevní tlak může být znatelně nad uvedenou hodnotou vysokého tlaku. 

1 2 

SAT = -ST + -DT (1) 

Rovn ice (1) vyjadřuje hodnotu středního arteriálního tlaku (MAP) . 
3.1.3 Krev 

Jedná se o medium, kterým jsou dopravovány různé látky napříč lidským 
tělem. Krví je přenášen tlak na stěnu cév. Nejedná se čistě o kapal inu, ale 
o s u s p e n z i 2 krevní p lasmy a rozptýlených krevních těl ísek 3 . Krev je složena ze 
4 hlavních částí, a to červené krvinky, bílé krvinky, krevní destičky a krevní p lazma. 
Z pohledu mechaniky se jedná o ne-newtonovskou kapal inu, která z a fyziologických 
podmínek proudí ve většině cév laminárně. [2] Výj imkou může být například 
vzestupná část aorty, kde je proudění turbulentní. 

3.1.4 Cévy 

Strukturální vlastnosti u jednotl ivých typů cév (tepny, žíly, ...) jsou určovány 
typem a obsahem složek, kterými jsou tvořeny. U kapilár a venul, jakožto zástupce 
nejmenších cév jsou tři základní vrstvy, jež budou dále popsány značně 
zjednodušeny. Krevní cévy jsou velmi dobře přizpůsobeny fyziologickým nárokům. 
Plicní arterie, tvořící nízkotlaký systém mají tenčí s těnu, než je tomu u tepen 
systémových (vysokotlaký systém). K rozdělení mezi velkými (elastické) a středními 
(svalové) arteriemi a arteriolami neexistuje kritérium.[1][2][6] Jedná se o spojitý 
systém s řadou plynulých přechodů. [6] 

Krevní cévy se obvykle skládají z následujících vrstev neboli tunik: 

3.1.4.1 Tunica intima 
Vnitřní povrch cév bývá obecně vystlán vrstvou endotelových buněk. Pod 

endotelem se nachází subendote lová 4 vrstva řídkého vaz iva, jež můžu obsahovat 
elementy hladkého svalstva. Tyto složky jeví tendenci k podélnému uspořádání.[6] 
Tun ica intima je oddělena od tunica media pomocí tenké elastické membrány 
(elastica interna). Tato membrána je tvořena elastinovými vlákny. [6][8][9] 

3.1.4.2 Tunica media 
O d ostatních vrstev je oddělena elast ickou membránou (elastica interna 

a e last ica externá). Med ia se skládá převážně ze šroubovitě vinutých 
koncentrických vrstev hladkých svalových buněk. Mez i elementy hladkých 
svalových buněk se nachází proměnlivé množství elast inových a kolagenních 

2 Je to heterogenní směs, například jemně rozptýlené pevné látky v kapalině. 
3 Bezjaderné tělísko (krevní destička) se schopností přilnavosti a shlukování se. Podílí se na procesu 
zástavy krvácení a srážení krve. 
4 Endotel-jednovrstevný epitel (vrstva buněk) vystýlající vnitřní povrch krevních i lymfatických cév 
a srdce. 

VUT v Brně, FSI 
21 



ÚMBTM Vliv páteře na napjatost aneurysmatu břišní aorty 

vláken (v tepnách je dominantní kolagen typu I) spolu s protoeglykany 5 . Medium 
vykazuje vysokou pevnost (ovšem nižší pevnost oproti adventicii), pružnost 
a schopnost odolávat zatížení v podélném i obvodovém směru. Přenáší vetší část 
fyziologického zatížení od pulzujícího krevního toku. Tyto vlastnosti jsou způsobené 
velkým obsahem elastinu. [6][7][8][9][10] 

3.1.4.3 Tunica adventitia 
Vnější vrstva stěny cév, která je v principu převážně obvodově orientovanými 

kolagenními (kolagen typu I). [6] Vrs tva adventicie postupně přechází do vaz iva 
orgánu, kterým céva prochází, tudíž je v přímém kontaktu s okolní tkání. [6] 

U velkých cév se ve vrstvě adventicii a v zevní vrstvě médie, bohatě větví 
cévy cév (vasa vasorum). Jelikož jsou u těchto cév vrstvy příliš silné, nedokáží se 
uživit difúzí z lumen. Proto jsou vnější vrstvy zásobovány právě pomocí vasa 
vasorum. Nachází se hlavně v hrudní části aorty. V břišní části jejich počet výrazně 
klesá. [6][8][9] 

Tunica externá Tunica 

STÉNÁ TEPNY 

Obrázek 4: Schéma vrstev stěny tepny a žíly v axiálním řezu. Převzato z [11] 

3.1.5 Popis strukturních komponent stěny 

Strukturní komponenty, jež jsou obsaženy ve výše popsaných vrstvách (viz 
kapitola 3.1.4), je vhodné popsat z h lediska jejich mechanických vlastností. Jej ich 
obsazení a množství výrazně určuje chování stěny cévy. 

3.1.5.1 Kolagen 
Objemové množství kolagenu bývá vyšetřováno pomocí histologických 

zkoušek. U střední vrstvy tunica media tvoří přibližně 47 % celkového objemu 

5 Molekuly s proteinovým jádrem. Z větší části jsou tvořeny sacharidovou vložkou. 
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vzorku. Bývá seskupen do vrstevnatých svazků nebo ve formě jednotl ivých vláken. 
[7] Histologické zkoušky 6 nejsou zatím schopny vyšetřit směrovost a zvlnění 
jednotl ivých vláken kolagenu. Z mechanického hlediska vykazuje kolagen úzkou 
hysterezní smyčku, tažnost 4-10 % pevnost 90-130 M P a , modul pružnosti v tahu 
E=100-2000 M P a . Velký interval hodnot tuhosti je dán počátečním zvlněním vláken. 
[2] 

STRAIN (%) 60 70 80 90 100 
TEMPERATURE C 

Obrázek 5: Deformačně napěťová odezva kolagenního vlákna jako funkce času (a) a jako 
funkce teploty (b). Převzato z [69] 

Obrázek 5 zobrazuje deformačně napěťovou odezvu kolagenního vlákna. Je 
zde ukázáno, že kolagenní vlákno nabude maximální tuhosti a pevnosti po více než 
dvou letech. V e stěně tvoří kolagen prostorovou síť zvlněných a pokroucených 
vláken. Tato síť vykazuje rozdílné chování než jednotl ivé vlákno (viz Obrázek 6). 
Lineární část (střední) popisuje chování kolagenní sítě při přenášení zatížení. V této 
fázi jsou vlákna napnutá. Při dosažení max ima pevnosti dojde k jejich porušení. 

10 
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Obrázek 6: Deformačně napěťová odezva kolagenní sítě. Převzato z [73] 

6 Histologická zkouška spadá pod vědní disciplínu, nazývanou histologie. Tato disciplína se zabývá 
studiem mikroskopické struktury živočišných tkání a orgánů mnohobuněčných organismů. 
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3.1.5.2 Elastin 

Vyskytuje se ve třech základních formách. Elastinové lamely, interlaminální 
elastická vlákna a radiální vzpěry. Jedná se o nerozpustný skleroprotein 7 . [12] 
Z mechanického hlediska vykazuje velmi úzkou hysterezní smyčku, tažnost až 130 
%, zanedbate lnou relaxaci a modul pružnosti E=200-400 k P a . Jméno je odvozeno 
z jeho elastických vlastností. Vykazu je lineární chování (viz Obrázek 7). Prostorové 
uspořádání elastinu pomáhá přenášení napětí v obvodovém I podélném směru. 
Produkce elastinu během vývoje v dospělosti ustává. Začíná postupně degradovat 
s poločasem rozpadu 40-70 let. [2][74] 

400 

Sample 1 • 
Sample 2 * 
Sample 3 * 
Sample 4 • 
Sample 5 • 

J i 

Autoclaved Hot alkali 
• o 

0.4 

Green strain 
0.6 0.8 

Obrázek 7: Deformačně napěťová odezva elastinu. Převzato z [74] 

3.1.5.3 Buňky hladkého svalstva 

Složeny z jádra a cytoplazmy, přibližně eliptického tvaru. Z mechanického 
hlediska vykazují buňky hladkého svalstva širokou hysterezní smyčku a velmi 
výraznou relaxaci. Při kontrakci svalstva jsou schopny navýšit tuhost stěny až o 30 
% při přetvoření do 10 % a o 10 % při přetvoření až 25 %. Jej ich kontrakce 
a re laxace působí vzh ledem k zatížení a potřebám stěny, aby byly udrženy 
homeostat ické 8 podmínky. [75] Modul pružnosti E= 15-25 k P a . [2][10] 

Výše popsané vrstvy a strukturní komponenty jsou platné obecně pro tepny 
a žíly (podle druhu se liší strukturní obsazení). Dále bude pojednáváno konkrétně 
o aortě, jel ikož je v primární oblasti zájmu této práce. 

3.1.6 Aorta 

Aorta je největší cévou lidského těla a řadíme ji do elastického typu (viz 
kapitola 3.1.4). Jedná se o hlavní dopravní část soustavy cévní, která dopravuje 
krev ze srdce do všech částí těla. Z technického pohledu se jedná o kompozitní 

7 Toto označení se používá pro jakýkoliv protein přibližně vlnitého tvaru. Opakem je globulární protein 
(sferoprotein). Nerozpustnost ve vodním prostředí. Často se podílí na stavbě cytoskeletu. 
8 Homeostáze-samočinně udržování hodnoty nějaké veličiny na přibližně stejné hodnotě. 
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materiál. Díky vysokému podílu vody ve stěně cévy se dá považovat stěna z a téměř 
nestlačitelný materiál. 

P roces zatěžování je možno rozdělit na tři fáze, kde v první fázi dochází 
k zatížení elastinových vláken, jej ichž chování je téměř lineární (viz kapitola 3.1.5.2). 
V druhé fázi se začínají zatěžovat kolagenní vlákna. Jej ich struktura je 
v nezatíženém stavu zvlněná a postupně se jednotl ivá vlákna narovnávají ve směru 
zatěžování (viz kapitola 3.1.5.1). [2] Deformační odezva je v druhé fázi značně 
nelineární. Dochází totiž k prudkému zvýšení tuhosti stěny (viz Obrázek 8), kdy se 
do přenášení deformace zapojují postupně narovnávající se kolagenní vlákna. Třetí 
fázi odpovídají téměř narovnaná kolagenní vlákna, u kterých dochází ke zpevnění 
s narůstajícím tahem. Stěna cévy vykazuje anizotropní a viscoelastické chování. 
[2][13] Deformačně-napěťová charakterist ika odpovídá (viz Obrázek 8), kde autor 
práce [14] provedl uniaxiální zkoušku vzorku tkáně. Dále je modelování aorty 
popsáno (viz kapitola 5). 
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Obrázek 8: Deformačně-napěťová odezva experimentálně naměřené tkáně s porovnáním 
s inženýrskými daty. Autor zde vynesl naměřená data ve smluvních hodnotách 

a inženýrská pomocí Cauchyho napětí a logaritmického přetvoření. Převzato z [14] 

3.1.7 Výduť břišní aorty 

V cévním systému dochází ke změnám v geometri i a materiálové struktuře 
stěny tepny, což bývá zapříčiněno vrozenými poruchami nebo stárnutím spojeným 
s aterosklerózou a degradací elastinu, který je nahrazován kolagenem (proces 
remodelace) (viz kapitola 3.1.5). Nejčastěji se postižení cévního systému projevuje 
zúžením až uzavřením (ateroskleróza-onemocnění intimy), výdutí (onemocnění 
médie), porušením cévní stěny úrazem nebo porušením stěny vl ivem setrvačných 

- i | i | i | i | i | i | i | r 
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si l . [13] Výduť může postihnout všechny arterie. Tato práce se zabývá výhradně 
výdutí břišní aorty (AAA). 

3.2 Výduť (aneurysma) 
Jedná se o výduť tepny, jejíž průměr je oproti očekávanému stavu minimálně 

o 50 % větší. [17][18] Tento jev je doprovázen strukturními a funkčními změnami. 
Primární výskyt je zaznamenáván především u starší populace nad 55 let. 
Nejzávažnější faktory, které jsou připisovány na základě klinických studií jako důvod 
vzniku výdutě, jsou pohlaví (mužská populace je náchylnější na vznik výdutě), věk, 
kouření, vysoký krevní tlak, chronické onemocnění tepen, nadváha, zvýšený 
cholesterol, a le také genetické předpoklady. [17][18] 

Obrázek 9: Ukázka možných typů aneurysmat. Převzato z [18] 

Při vyklenutí pouze některé vrstvy se jedná o nepravou výduť, naopak při 
vyklenutí všech vrstev, o pravou výduť (viz Obrázek 9). Rozdělení podle různých 
kritérií je uvedeno (viz Tabu lka 1). [17] 

Jed inec, který je postižen tzv. asymptomatickým aneurysmatem zpočátku 
nepociťuje žádné problémy. A A A , které se bolestivě projevují, bývají označovány 
jako symptomatické. Problém nastane ve chvíli, kdy dojde k protržení stěny. 
Dochází k rozsáhlému vnitřnímu krvácení a rozvoji hemoragického šoku. 
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Tabulka 1 rozdělení aneurysmat dle [16][17] 

podle velikosti 
malá (aktázie) 

podle velikosti 
velká (arteriomegalie) 

fusiformní 

cylindrická 

podle tvaru sakovitá 

navikulární 

serpentinová 

pravá 

podle mechan ismu vzniku nepravá 

d isekce (typ A , typ B) 

Klasi f ikace 
aneurysmat 

podle rychlosti vzniku 
chronická 

Klasi f ikace 
aneurysmat 

podle rychlosti vzniku 
akutní 

Klasi f ikace 
aneurysmat 

arteriosklerotická 

podle příčin vzniku 
nekrotická 

podle příčin vzniku 
infekční 

zánětl ivá 

torakální (TAA) 

abdominální(AAA) 

torakoabdominální(TAAA) 

podle místa výskytu viscerální(AVT) 

cerebrální 

indraingvinální 

na horních končetinách 

J e obecně uznáváno, že A A A je degenerativní onemocnění stěny aorty. 
Degradace je způsobena ztrátou elastinu ve vrstvách stěny. Jak bylo j iž zmíněno, 
většinu zatěžování snáší převážně media, která přestává mít tuto vlastnost 
s úbytkem elastinu. Tělo není schopno elastin dotvářet. Místo něj se tvoří kolagen 
(princip remodelace 9 ) . Zatížení od krevního tlaku je přenášeno na kolagenní vlákna, 
která nejsou schopné přenášet velké deformace, a může dojít k ruptuře stěny. 
Z biaxiálních zkoušek (viz Obrázek 10) je patrné, že u postižené aorty dochází 
k výraznému zpevnění. [22][23][24] Tloušťka stěny se pohybuje v rozmezí 1.17-2.75 
mm. Záleží na velikosti průměru a konkrétním místě. [2][52] 

9 Remodelace tkáně, případně apoptóza buněk nastává v reakci na změny mechanického zatížení-
například přetěžování, vznik a růst ateromatického plátu, terapeutické zákroky. Tyto procesy začínají 
na úrovni jednotlivých buněk cévní stěny a jsou významně ovlivňovány mechanickými faktory. 
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Obrázek 10: Deformačně-napěťová odezva stěny AAA při biaxiální zkoušce. E0o označuje 
obvodový směr a ELL směr axiální. Převzato z [24] 

3.2.1 Intraluminální trombus (ILT) 

Výskyt intraluminálního trombu je zaznamenán v 75 % z celkového počtu 
diagnost ikovaných A A A . [19] Jedná se o nepravidelnou, vysoce poddajnou masu , 
sestávající převážně z bílkovin a tuků. Přiléhá k vnitřní stěně intimy. Jeho vznik je 
připisován turbulentnímu proudění krve, které vzniká v místě výdutě. Jedná se 
o lokální projev, jež může mít různou tloušťku.[20] Poroelastické vlastnosti ILT 
částečně redukují tlak působící přímo na stěnu. 

3.2.1.1 Vrstvené ILT 

ILT vyskytující se v A A A se dá rozdělit do dvou základních typů. Prvním 
z nich je s tzv. diskrétním přechodem, které se vyznačuje ostrými přechody mezi 
jednotl ivými vrstvami, se s labou vzájemnou vazbou. Mechanické vlastnosti jsou 
odlišné pro každou vrstvu. Pro druhý typ je typický nepřetržitý přechod po t loušťce 
ILT. Vyznačuje se také si lnou vazbou v radiálním směru. [20][21] 
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Obrázek 11: Princip vzniku ILTvAAA spolu s řezem tkání, kde lze rozlišit jednotlivé 
vrstvy. Upraveno z [20] 

Mechanické vlastnosti ILT se mění v radiálním směru od lumenu ke stěně 
aorty. Tyto vlastnosti jsou děleny na tři základní vrstvy (luminal, medial , abluminal), 
kde každá vrstva má v zjednodušeném případě homogenní strukturu popsanou 
pomocí jedné hodnoty tuhosti nebo pevnosti. Pod le několika mechanických zkoušek 
provedených na zkušebních vzorcích, vytvořených z dané vrstvy, byly určeny 
hodnoty tuhosti (viz Obrázek 12). [21] Zkoušky byly prováděny ve fyziologickém 
roztoku, při teplotě 37 °C. V mnoha případech bylo vypozorováno, že abluminální 
vrstva jeví nulovou tuhost. Tento jev byl vyšetřen v diplomové práci na našem 
ústavu. [28] V této práci jsou ovšem brány v potaz hodnoty určené ve studii. [21] 
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Obrázek 12: Experimentálně naměřená pevnost vzorků ILT v jednotlivých vrstvách. 
Převzato z [21] 

Přítomnost ILT je v mnoha případech považována jako kladný jev, který chrání 
postiženou stěnu aorty před zatěžováním. Tento vliv je však závislý na mnoha 
faktorech, jako třeba stav vrstev, t loušťka, nebo porozita ILT. V některých případech 
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je považována hranice mezi ILT a stěnou jako možný koncentrátor napětí. [76] 
V každém případě je nutné brát vliv ILT v úvahu pro analýzu napjatosti A A A . 
[20][25][26][27] 

3.3 Páteř 
Páteř patří mezi nejsložitější a nejdůležitější část l idského těla. Úlohou je 

zajišťovat vzpřímenou pozici těla, umožňovat pohyb, přenášet zatížení a chránit 
míchu. Skládá se z 34 obratlů, přičemž 24 pohyblivých se dělí dále na tři oblasti: 
7 krčních obratlů-cervical (C1-C7) , 12 hrudních obratlů-thoracis (Th1-Th12), 
5 bederních obratlů-lumbar (L1-L5). V dolní části pod L5 se nachází 5 obratlů, které 
jsou srostlé v křížovou kost-os sacrum (S1-S5) . Páteř zakončuje kostrč-os coccyg is , 
které je tvořena čtyřmi až pěti srostlými obratli. [35] Zásobení míchy je zajištěno 
pomocí arterií vedených od aorty, která kopíruje páteř přibližně od T 1 - L 5 , kde je 
bifurkace (viz Obrázek 13), které zásobuje dále spodní končetiny. [34] [35] 

3.3.1 Obratel 

Obratel (vertebra) je základním stavebním prvkem páteře. Můžeme ho 
rozdělit na 3 části: [34][35] 

a) , tělo obratle-Jedná se o cyl indrickou, krátkou kost, jejíž velikost roste od 
krčních obratlů po bederní, jel ikož zatížení páteře roste kaudálně. Tvoří 
nejmasivnější část a jedná se o nosnou část páteře. 

b) . Obratlovy ob louk-Je zezadu napojený k tělu obratle. Ohraničuje páteřní 
kanál, kterým prochází mícha, čímž dochází k její ochraně. 

c) . Obratlové vyběžkv-Tyto výběžky jsou připojeny k oblouku a slouží 
k pohyblivosti páteře. Tvar jednotl ivých výběžků se liší podle lokality, v níž se 
nacházejí. Jedná se místo svalových úpon. 

30 
VUTvBrně,FSI 



Vliv páteře na napjatost aneurysmatu břišní aorty ÚMTBM 

Obrázek 13: Základní rozdělení páteře. Aorta přiléhá téměř celou svou délkou k páteři. 
Odbočující tepny zásobující přímo páteř. Převzato z [32] 

3.3.2 Spojení obratlů 

A b y byla zajištěna správná funkčnost páteře jako celku, jsou obratle spojeny 
pomocí meziobratlové ploténky (disci intervertebrales), meziobrat lového kloubu 
(articulation intervertebrales) a vazů (lagimenta co lumnae vertebralis). [34][35] 

3.3.2.1 Meziobratlová ploténka 

Nachází se mezi p lochami těla obratle, se kterými je ve tvarové shodě. 
Úkolem je t lumení rázů působících na páteř, přenášení zatížení a omezuje 
vzájemný pohyb mezi obratli. Ploténka se skládá z prstence, jádra a chrupavčité 
desky, které dosedá na horní a dolní plochu (hloubka přibližně 1 mm). Prs tenec je 
tvořen vazivovou chrupavkou složenou ze sousedních lamel. Jádro představuje 
vodnatou, d iskovou část, která se nachází uprostřed ploténky. [34][35] 

3.3.2.2 Vazy 

Funkce vazů je především mechanická. Omezují pohyb, čímž chrání míchu 
v oblasti kanálu a zajišťují stabilitu sousedních obratlů. Základním rozdělení je na 
krátké a dlouhé vazy, přičemž právě přední dlouhý vaz (Ligamentum longitudinale 
anterius) spojuje těla obratlů v přední části páteře (viz Obrázek 14). Může tedy dojít 
ke kontaktu s aortou. [34][35] 
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Obrázek 14: Rozložení vazů na části páteře. Převzato z [34] 

3.3.3 Mechanické vlastnosti tkání páteře 

Určování mechanických vlastností kostí je závislé na mnoha faktorech, které 
mohou ovlivnit (stav vzorku, stáří jedince, ...). V jednotl ivých studiích [36]-[39][50], 
lze vidět velký rozptyl hodnot určujících mechanické vlastnosti (E=100-300 M P a pro 
spongiózní část kosti). Stejný problém nastává i u plotének (E=4.2-8.4 M P a pro 
prstenec) [36]-[39][50] a vazů [36][50], kde nebyly naměřeny hodnoty Po issonova 
poměru u. Pro tuto práci byl brán v potaz primárně obratel, konkrétně kortikální část 
kosti, která se vyznačuje vyšší pevností, a prstenec ploténky, který může přijít do 
kontaktu s A A A . Vl iv vazů byl zanedbán. 

3.4 Vliv okolních tkání na AAA 

Porušení břišní aorty nastane, jakmile lokální napětí překročí pevnost stěny. 
Jelikož se aorta nachází v okolí mnoha dalších tkání (viz Obrázek 15), může dojít 
k ovlivnění napětí přímou nebo zprostředkovanou (např. přes vaz ivovou tkáň 
navazující na adventicii aorty) vazbou s danou tkání. Samotná přítomnost páteře 
a dalších faktorů, ovlivňuje růst výdutě již od počátku. Směr růstu je anteriorní 
(přední), což potvrdilo několik studií. [29][31] Vl iv páteře, jakožto zástupce okolních 
tkání, který má jednu z největších tuhostí, nebyl prozatím ve výpočtech zahrnut ani 
na úrovni z jednodušených modelů, ani u modelů konkrétního pacienta. Při růstu 
A A A dochází k omezení deformace od kontaktu páteře se stěnou. Tento vliv 
ovlivňuje směr růstu A A A a tím konečný stav před prasknutím. Právě omezení 
deformace spolu s vl ivem možné koncentrace napětí v místě dotyku může způsobit 
výraznou změnu napjatosti. [29] 
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Obrázek 15:3D model okolních tkání obklopujících AAA. Převzato z [29] 

Během růstu dochází k neustálým změnám v doteku soko l ím . Pro určení 
polohy A A A a obratle bývá využito C T snímku, které zobrazují interakci pouze 
v okamžiku snímání. Studie [29][31][40] potvrzují změnu zakřivení stěny A A A okolo 
obratle. Snímky byly vyhodnocovány u pacientů v určitém časovém intervalu. 
Změna tvaru páteře byla zanedbatelná. Ke kontaktu dochází bodově až plošně. 
Postupný růst vybraných modelů A A A je možno vidět v kontaktu s páteří (viz 
Obrázek 16). Růst A A A vede ke zplošťování kontaktu, což ovlivňuje obvodový tvar 
stěny. Přítomnost lokálního zkostnatění (kosterní výrůstek na obratli), vykazova la 
výraznou změnu tvaru zakřivení v posteriorním směru. [29][31] 

Obrázek 16Postupný růst AAA v předozadním směru, poukazující na tvarovou změnu, 
kterou způsobí vliv páteře. Na obrázku jsou zobrazeny rozdíly ve tvaru AAA u 4 pacientů 

(B, F, G a J). Převzato z [29] 
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Vliv páteře na růst A A A byl zahrnut v práci [31], kde autor využívá metodu 
G & R 1 0 . A A A byla v kontaktu s částí plochy obratle, kterou v modelu zahrnuli pomocí 
mraku bodů (viz Obrázek 17). V porovnání s modelem bez páteře bylo dokázáno, 
že dochází k asymetr ickému růstu A A A , avšak nedochází k výraznému rozdílu 
u maximálního průměru A A A , ani k výraznému nárůstu maximálního lokálního 
napětí. Avšak, práce [40] ukázala, že při využití metody G & R [31], pro vyšetření 
růstu A A A s plošným kontaktem s páteří dochází k výraznému poklesu napětí. 
Asymetr ičnost růstu byla potvrzena stejně jako v práci. [32] Vl iv páteře byl vyšetřen 
pro idealizovaný model, proto bude v této práci provedena s imulace na specifické 
geometri i pacientů. 

(a) (b) 

Obrázek 17: a) model páteře získaný z CT snímků, b) výpočtový model zdravé aorty 
v kontaktu s obratlem, který je reprezentován mrakem bodů. Převzato z [31] 

1 0 Tato metoda je založena na lokální změně struktury modelu aorty, tak jak to odpovídá po 
remodelaci strukturních komponent. Vlivem rozdílných vlastností dochází ke vzniku výdutě. Konečný 
stav odpovídá růstu A A A po několik let. 
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4 Základy teorie konečných deformací 
Chování cévy neodpovídá běžně používanému předpokladu malých 

deformací, jako tomu je u většiny konstrukčních zařízení. V tomto případě se jedná 
o deformace velké, u kterých přesahuje přetvoření 1 % a může nabýt hodnot v řádu 
stovek procent (u cévy desítky procent). [41][42] Pro jejich popis je nutné vymezit 
obecnější tenzory přetvoření. Pop is kinematiky velkých deformací v mechan ice 
kontinua dělíme na dva základní přístupy - Lagrangeův a Eulerův. Tyto přístupy se 
liší v nezávislé proměnné, ke které jsou deformace vztahovány. Eulerův přístup 
uvažuje jako nezávisle proměnnou deformovanou geometri i x a jeho využití je 
zejména v mechan ice tekutin. V mechan ice těles nalézá uplatnění Lagrangeova 
koncepce, která uvažuje jako nezávisle proměnou nedeformovanou geometri i X . 
[41][42] 

<E 

Obrázek 18: Definice velkých deformací. Převzato z [46] 

4.1 Tenzory deformace 

4.1.1 Tenzor deformačního gradientu 

Tento tenzor s označením F vyjadřuje transformaci mezi zatíženou (aktuální) 
a nezatíženou (výchozí) geometrií a je definován vztahem: [41][42] 

Fij=^- (2) 
dXj 

Jednotl ivé složky mají význam poměrného protažení Ay. Potom je možno 
zapsat tenzor deformačního gradient v obecných souřadnicích pomocí vztahu: 
[41][42] 
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dx{ dx{ dx{ 

dXl dX2 dX3 

dx2 dx2 dx2 

dXl dX2 dX3 

dx3 dx3 dx3 

dXl dX2 dX3 

(3) 

Tenzor deformačního gradientu obsahuje současně informaci o deformaci 
a posuvech tělesa. Kvůli tomuto faktu nemůže být použit pro posouzení míry 
přetvoření. Určením determinantu matice Fy dostáváme třetí invariant J , který udává 
poměrnou objemovou změnu a pro hlavní směry protažení je dán vztahem: [41][42] 

J = K • K • K (4) 

4.1.2 Pravý Cauchy-Greenův tenzor deformace 

Poměrné protažení A jsou podobně jako u tenzoru deformačního gradientu 
F (2) využívány pro formulaci Cauchy -Greenova tenzoru deformace Cy, který je dán 
vz tahem: [41][42] 

CR=FT-F ( 5 ) 

Pro hlavní souřadnice tenzoru jsou na hlavní diagonále kvadráty poměrného 
prodloužení viz: 

C„ 0 
0 

0 o 

o (6) 
0 K 

Tvarová složka měrné energie napjatosti u hyperelastických konstitutivních 
modelů bývá popisována prvním a druhým modif ikovaným invariantem nejčastěji 
pravého C a u c h y - G r e e n o v a tenzoru deformace (5). [41][42] 

h = h - r m (7) i 2 = i 2 J - m (8) 

4.1.3 Green-Lagrangeův tenzor přetvoření 

Mnoho konstitutivních vztahů vychází z Green-Lagrangeova tenzoru 
přetvoření Efj, který vychází z Lagrangeova přístupu, tedy vztahuje přetvoření 

k nedeformované (výchozí) geometri i X s ohledem na natáčení elementu. [41][42] 

11 2 
du: dli; du, du. 

8x: ex, ex, rx. (9) 
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4.1.4 Almansi-Hamelův tenzor přetvoření 

Tento tenzor vychází z Eulerova přístupu, tedy vztahuje přetvoření 
k deformované geometri i x. Využití zejména pro popis pohybu plynů a kapalin. 
[41][42] 

EA = 
1 du- dři i. du. 

r3x; <9x. ék,. ék; 

4 M ) (10) 

4.1.5 Cauchyho (logaritmický) tenzor přetvoření 

Nedostatky v popisu přetvoření u předchozích tenzorů způsobené 
vztahováním k počátečním, respektive ke konečným hodnotám geometrie, 
zohledňuje Cauchyho tenzor přetvoření £ f . Infinitezimální změna geometr ie je 
vztahována ke geometri i aktuální. [41][42] 

£ f = i M (11) 

Různé míry přetvoření při jednoosém tahu 
I 

E L = 
i 

1/2(>.2-1) 
A 

- i/2*(i->:2) 

J 

E — / 

& = 
cA . 

i 

1/2(>.2-1) 
A 

- i/2*(i->:2) E = 

i 

1/2(>.2-1) 
A 

- i/2*(i->:2) 

i 

i 

r /" r r 

i i 
1 1.2 1 4 1 6 1.8 2 2.2 2 4 2.6 2.8 3 

Poměrné prodloužení \ 

Obrázek 19: Vzájemné porovnání výše definovaných tenzorů přetvoření pro velké 
deformace. Převzato z [46] 

U velkých deformací je zásadní, aby byl podle zvoleného způsobu popisu 
míry deformace (přetvoření), zvo len správný tenzor napětí. Tomuto odpovídají 
tenzor přetvoření a tenzor napětí, které jsou vzájemně energeticky konjungované. 
Aby byly tenzory energeticky konjungované, musí platit, že jejich skalární součin, 
přes odpovídající vztažnou geometr ickou konfiguraci dává práci vnitřních s i l . 
[41][42] 
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dW = \SijÔE^dV0 = \aijÔE^dV 

4.2 Tenzory napětí 

4.2.1 Cauchyho tenzor skutečných napětí 

Tento tenzor vztahuje sílu ke skutečné (deformované) ploše. Tento tenzor je 
energeticky konjungovaný s A lmans iho tenzorem přetvoření (10) a je dán vztahem: 
[41][42] 

< 7 „ = ^ (13) 
" dSj 

4.2.2 První Piola-Kirchhoffův tenzor napětí 

Tenzor odpovídá hodnotám smluvního napětí, které bývají výsledkem 
běžných tahových zkoušek, pokud není dáno jinak. Síla je vztažena k počáteční 
geometri i . Energet icky konjungovaný s Green-Lagrangovým tenzorem přetvoření 
(9). J e dán vztahem: [41][42] 

r , = ^ (14) 
" dSj 

4.2.3 Druhý Piola-Kirchhoffův tenzor napětí 

Jelikož je první Piola-Kirchhoffův tenzor napětí nesymetrický a je tak jeho 
využití v praxi značně komplikované, byl zaveden druhý Piola-Kirchhoffův tenzor 
napětí St. By la zde zavedena virtuální síla, přepočtena ze skutečné síly pomocí 
deformačního gradientu, vztažená k nedeformovanému stavu. Nemá konkrétní 
fyzikální význam. Energet icky konjungovaný s Green-Lagrangovým tenzorem 
přetvoření (9). [41][42] 

ÔF, o i 
1 dXj-dXk (15) 

U měkkých tkání se využívá jejich nestlačitelnosti, což z h lediska tenzoru 
deformace (přetvoření) znamená, že na objemových složkách není vykonávána 
práce vnitřních sil. Tomu odpovídá hodnota třetího invariantu tenzoru deformačního 
gradientu (4) J=1. [41][42] 

4.3 Hyperelasticita 
Materiály, pro než jsou typická velká (konečná) přetvoření, a která se po 

odlehčení vrací do své výchozí geometr ické konfigurace, se chovají tzv. 
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hyperlasticky. Příkladem hyperelastického materiálu mohou být gumy, pěny, ale 
také měkké tkáně, kam patří v z jednodušeném tvaru i cévní stěna a ILT. [2][41 ] Celý 
proces zatěžování probíhá po nelineární trajektorii (viz kapitola 3.2). Pro popis 
matematicky experimentální deformačně-napěťové charakteristiky u těchto 
materiálů se ve velké míře používají hyperelastické konstitutivní modely. Princip je 
založen na předpokladu existence elastické potencionální energie W (měrná 
deformační energie), které je skalární funkcí daného tenzoru deformace (viz kapitola 
4.1). Derivací této funkce podle některé složky přetvoření dostaneme odpovídající 
složku napětí. Tyto modely lze dělit (viz Tabu lka 2). [13][41][42] 

Tabulka 2: Klasifikace hyperelastických materiálů [2][41] 

Klasi f ikace 
hyperelastických 

materiálů 

podle směrových vlastností 

izotropní 

Klasi f ikace 
hyperelastických 

materiálů 

podle směrových vlastností ortotropní 

Klasi f ikace 
hyperelastických 

materiálů 

podle směrových vlastností 

anizotropní 

Klasi f ikace 
hyperelastických 

materiálů 

podle zohlednění vnitřní 
struktury 

ryze fenomenologické 
Klasi f ikace 

hyperelastických 
materiálů 

podle zohlednění vnitřní 
struktury částečně respektující Klasi f ikace 

hyperelastických 
materiálů podle vlastní matematické 

formulace 

polynom ické 

Klasi f ikace 
hyperelastických 

materiálů podle vlastní matematické 
formulace 

exponenciální 

Klasi f ikace 
hyperelastických 

materiálů podle vlastní matematické 
formulace 

logaritmické 

Klasi f ikace 
hyperelastických 

materiálů 

podle uplatňovaného tenzoru 
Cauchy-Greenův 

Klasi f ikace 
hyperelastických 

materiálů 

podle uplatňovaného tenzoru 
Green-Lagrangeův 

Počet modelů, které se v dnešní době využívají pro popis experimentálně 
deformačně-napěťové závislosti technických elastomerů a biologických měkkých 
tkání stále mění. Pro popis bylo vybráno několik nejběžnějších modelů. 

4.3.1 Izotropní modely 

4.3.1.1 Polynomy Mooney-Rivlin 

Jednoduché, ryze fenomenologické konstitutivní modely, které se vzájemně 
liší v kulové složce měrné energie napjatosti. Tvarovou složku charakterizuje první 
a druhý modif ikovaný invariant Cauchy -Greenova tenzoru přetvoření (5). Má mnoho 
podob (dvou, tří, pěti nebo devíti parametrický). Vyšší polynomy jsou využívány pro 
popis komplikovanějšího tvaru deformačně-napěťových křivek. [2][41][45] 

w = i ^ ( 7 ~ i - # 2 - 3 y (16) 

ij=i 

4.3.1.2 Redukovaný polynom-model Yeoh 
Deviátorová složka měrné energie napjatosti zahrnuje pouze členy s prvním 

modif ikovaným invariantem (7). Tento model je v práci využíván jako 5-ti 
parametrický model popisující chování stěny aneurysmatu. [2][41][45] 

VUT v Brně, FSI 
39 



U M B T M Vliv páteře na napjatost aneurysmatu břišní aorty 

W = fáci0(í1-3) (17) 
í=i 

4.3.1.3 Redukovaný polynom-model Ogden 

Model materiálu, který je vhodný pro přetvoření až 700 %. V definici energie 
napjatosti jsou zastoupeny hlavní protažení A. [2][41][45] 

w = t z r W + % + %-*f (18) 
CC; 

4.3.1.4 Arruda-Boyce 

Strukturní osmi řetězcový izotropní model, který je tvořen rozvojem 
nekonečné řady. S tanoven na základě energetické bi lance elementární buňky. V e 
vztahu vystupují limitní protažení strukturních řetězců Al. [2][41][45] 

2 W 202^ v 1 10502^ v 1 70002" v 1 6737501" 

4.3.2 Ortotropní modely 

4.3.2.1 Exponenciální model-Fung 

Vzh ledem k velkému množství materiálových parametrů je jeho využití velmi 
komplikované. [2][41] 

W = ±c(ee-l) (20) 

Formulace modelu se dá zapsat v jednodušší formě, která zanedbává vliv 
radiálního přetvoření (E r=0), kde: 

Q = CLE2

0+c2E2

z+2c3E0EZ (21) 
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5 Výpočtový model 

5.1 Idealizovaný model geometrie 
Vlastnost i struktury objektu mohou být popsány z h lediska její geometrie 

pomocí měnícího se průměru lumenu, t loušťky stěny nebo jejího zakřivení. Pro 
zjištění vhodného nastavení výpočtového modelu byly vytvořeny idealizované 
modely. Lze u nich simulovat očekávané stavy, ve kterých se může nacházet reálný 
model. Čas potřebný pro výpočet je někol ikanásobně nižší než 
u specif ických modelů pacientů. Pod le předběžných poznatků byl vytvořen tvarově 
odpovídající model A A A (viz Obrázek 20), jež teoreticky odpovídá stavu, při 
zabráněném růstu A A A v místě doteku s okolní tkání (viz kapitola 3.4). Průměr 
aneurysmatu byl uvažován 60 mm. Počáteční průměr aorty byl 20 mm. Páteř byla 
modelována několika tvary (válec, obratle s ploténkou), pro predikci možného 
ovlivnění v místě doteku. ILT bylo v modelu zahrnuto. Tloušťka stěny byla v celém 
objemu konstantní 2 mm (viz kapitola 3.2). 

Obrázek 20: Idealizovaný model AAA a páteře. Páteř je zastoupena obratlem a ploténkou. 

5.2 Specifický model geometrie AAA pacientů 
Získání 3D geometrie A A A pro posouzení napjatosti je nedílnou součásti 

pojednávané problematiky. Idealizovaná geometrie neodpovídá realitě, proto byly 
připraveny modely geometrie získané z C T snímků 10 ti pacientů. Snímky jsou 
složeny ve vrstvách na sebe. Vzh ledem k hustotě materiálu, která se na C T 
snímcích jeví různou jasností, jsou vytvořeny jednotl ivé části A A A . Modely byly 
vytvořeny v softwaru A4cl in ics a byly poskytnuty pro tuto práci vedoucím ve formátu 
.stl, pro další zpracování. Model geometrie obsahuje konstantní t loušťku stěny 2 mm 
kromě bifurkací, kde je t loušťka proměnná s ohledem na model . 

n.;:o 
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Obrázek 21: STL data získaná z programu A4clinics a upravený model geometrie 

5.3 Nezatížená geometrie AAA 
Model geometrie A A A u jednotl ivých pacientů je získán pomocí snímků z C T . 

Snímky získané z C T poskytují dostačující informace pro vytvoření odpovídajících 
modelů. Rozdíl mezi jednotl ivými snímky bývá v řádech milimetru, což může 
zapříčinit ukrytí důležitých informací. Takto získaný model je zatížený krevním 
t lakem z důvodu neustálé srdeční činnosti. Pro řešení pomocí M K P je však potřeba 
zjistit nezatížený stav tohoto modelu. Výsledky získané z nezatíženého modelu jsou 
přesnější a více odpovídají reálnému stavu, než u modelu z C T snímků. Bylo 
publ ikováno několik možností, jak získat hledaný stav. Některé případy vyžadují 
speciální software nebo vytváření nových e lementů. [51][52][53][54] V této práci byl 
využit algoritmus, který lze aplikovat v komerčně dostupných softwarech. Algori tmus 
je založen na zpětné přírůstkové metodě. [51] Jedná se o inverzní metodu v M K P . 
Schéma algoritmu (viz Obrázek 22). Metoda předpokládá, že posuvy při 
apl ikovaném M A P 1 3 k P a (viz kapitola 3.1.2) odpovídají posuvu, při působení 
jakéhokol iv obecného tlaku. 

Originálni geometrie 
zCTsnimkú v 

_ 
Nedeformovaná geometrie 

(zatíženi středním arteriálnim tlakem 13 kPa) 

Určeni pole posuvů 
Zatížena geometrie 

Stávající nedeformovaná geometrie 
= NEZATÍŽENÁ GEOMETRIE 

Obrázek 22 ; Schéma algoritmu pro získání nezatížené geometrie [52] 
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k = ( i ) " " (22, 

Počáteční geometr ie získaná z C T snímků Xo je z počátku brána jako 
nezatížená geometrie. Následným zatížením M A P (viz kapitola 3.1.2) 1 3 k P a je 
získána nová geometr ie Xj' a je odečteno pole posuvů od všech uzlů 
diskret izovaného modelu. Určí se maximální odchylka mezi původní a zatíženou 
geometrií. Tato hodnota je porovnána s nastavenou tolerancí pro ověření 
nezatížené geometrie T=0,5mm. Algori tmus se zastaví v případě splnění podmínky. 
V případě nesplnění podmínky, je vytvořena nová geometr ie odečtením hodnot 
posuvů, poupravených pomocí parametru k (22) (viz Obrázek 22). P roces kontroly 
podmínky se opakuje do splnění podmínky. [52] 

Zat ížená geometrie, Nezat í žená geometrie, 
z ískaná z C T snímků z ískaná algoritmem 

Obrázek 23: Porovnání originální geometrie z CT snímků (vlevo) a nové nezatížené 
geometrie 

Algori tmus byl optimalizován na idealizovaných modelech a poté využit 
u složitějších tvarů od pacientů. Vzh ledem ke komplexnosti tvaru bylo v některých 
případech nutné upravit hodnotu tolerance. Stejně tak byl upravován vstupní 
parametr k (22), který je definován mocninnou funkcí. Pro některé geometr ie bylo 
nutné zvolit funkci lineární, případně skokovou změnu, která zajistila dosáhnutí 
zvolené tolerance. Vzh ledem k tomu, že pro ukončení algoritmu je kontrolována 
jedna hodnota, bylo nutné zjistit průměrnou hodnotu odchylky u celého modelu. T a 
byla vždy nižší než zvolená tolerance, z čehož lze soudit, že nově získaná 
nezatížená geometr ie odpovídá hledanému stavu. 
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5.4 Geometrie páteře 
C T snímky poskytnuté k již zrekonstruovaným A A A byly využity pro vytvoření 

modelu páteře. Vzh ledem k absenc i programu pro rekonstrukci páteře z C T snímků 
byl model vytvářen pomocí C A D software, konkrétně Creo Parametr ic 3.0. Tento 
proces je značně časově náročný, proto nebyly využity všechny snímky. Obratlový 
oblouk a obratlové výběžky byly u modelu zanedbány. Mode l je zaměřen pr imárně 
na místa doteku s A A A . Snímky byly analyzovány ve freewaru MicroDicom, jež 
neposkytuje informaci o pacientovi, ale ani o vzájemném vztahu mezi jednotl ivými 
řezy. Tento fakt je jedním z hlavních nedostatků rekonstrukce. Místa mezi obratlem 
a ploténkou byly z jednodušeny (viz Obrázek 24). 

Obrázek 24: Model páteře vytvořený pomocí CT snímků. Červeně jsou označena místa, 
kde byl nahrazen přechod páteře a ploténky pomocí roviny. Žlutou křivkou je označeno 

místo, kde byl tvar obratlů zanedbán. 

Samotná ploténka byla uvažována jako lineární přechod mezi jednotl ivými 
konci obratlů. To ovšem neodpovídá reálnému tvaru ploténky. Poskytnuté C T 
snímky patří pacientům vyššího věku a jejich ploténky jsou značně zdeformované. 
Toto je nutné vnímat jako jedno z omezení výpočtového modelu. 

Poz i ce opory vůči A A A byla určena pomocí tří na sebe kolmých řezů (sagittal, 
coronal , axial). Jak bylo již zmíněno výše, přesná pozice snímků nebyla známa, 
a proto se vycházelo z odhadované pozice snímků. 
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Obrázek 25.: Znázornění použité metody pro sestavení modelu AAA a modelu páteře 
s využitím programu Creo 3.0. 

5.5 Model materiálu 

5.5.1 Stěna A A A 

Stěna cévy se skládá z více vrstev, jej ichž mechanické vlastnosti se liší podle 
obsahu kolagenních a elastinových vláken (viz kapitola 3.1.4), ale také podle 
množství hladké svaloviny. Takové uspořádání vede k různým vlastnostem 
v závislosti na směru natahování vláken, které jsou zatěžovány postupně (viz 
kapitola 3.1.4). P roces zatěžování je možno rozdělit na tři fáze, kde v první fázi 
dochází k zatížení elastinových vláken, jej ichž chování je téměř lineární. [43][44] Ve 
druhé fázi se začínají zatěžovat kolagenní vlákna (viz kapitola 3.1.5.1). Třetí fázi 
odpovídají téměř narovnaná kolagenní vlákna, u kterých dochází ke zpevnění 
s narůstajícím tahem. Stěna cévy vykazuje anizotropní a viscoelastické chování. 
[2][41] Pro práci byl zvolen zjednodušený model, a to konkrétně hyperelastický, 
izotropní, nestlačitelný a homogenní. Vhodným konstitutivním modelem byl zvo len 
Y e o h pátého řádu (16). Materiálové konstanty byly zvoleny c io=5kPa, C2o=0, C3o=0, 
C4o=2.2kPa C5o=13.741 k P a podle [47][48], pro model M 1 . Při využití vlastností 
publikovaných[77] byla pro model M2 navýšena konstanta eso o 4 řády, tj. 
C5o=137410kPa. Úpravou hodnoty bylo dosaženo dřívějšího přenesení deformace 
na kolagenní vlákna, což se dá vysvětlit jejich nižším zvlněním. Tím došlo 
k výraznému navýšení tuhosti původního modelu M1 . N a , lze vidět porovnání 
zmiňovaných modelů. Mode l M2 vyztužuje při výrazně nižších přetvořeních a brání 
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tak další deformaci. Díky tomu jsou deformace při využití modelu M2 podstatně 
menší než u modelu M 1 , což zlepšuje konvergenci . Jak bylo ukázáno v [77], tato 
změna nemá zásadní vliv na velikost ani rozložení napětí 

" 0.6 

1 model 
M2 model Ml / 

0 0.05 0.1 0.15 0.2 0.25 0.3 
přetvoření [-]  

Obrázek 26: Deformačně-napěťová charakteristika vybraných modelů materiálu stěny 
AAA. 

5.5.2 ILT 

Mode l materiálu pro ILT byl uvažován jako hyperelastický, nestlačitelný 
a homogenní. Pro popis byl zvolen model Ogden třetího řádu (18). 
[20][21][28][48][49] Materiálové konstanty ui=x k P a , U2= U3=0, on=4, 02=03=0. 
Konstanta ui se mění v závislosti na vzdálenosti od lumenu, ke stěně cévy, jak bylo 
zmíněno (viz kapitola 3.2.1.1). Hodnota ui luminální, mediální a abluminální vrstvy 
byla kvantif ikována na 10.48 k P a , 7,92 k P a resp. 6,92 k P a . [20][21][28][48][49] 
Naměřené hodnoty vykazovaly lineární sestupné chování s určitou štandartní 
odchylkou. Pro tuto práci byla uvažována střední hodnota tuhosti dané vrstvy. 
Práce [28] ukazuje, že množství vrstev, na které se rozdělí mechanické vlastnosti 
výrazně neovlivní výpočet. Pro tuto práci bylo zvoleno 5 vrstev (viz Obrázek 27), 
jej ichž odpovídající tuhost byla určena z lineární funkce středních hodnot. Nulová 
tuhost ILT u stěny není v této práci brána v úvahu. 
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Obrázek 27: Vrstvená struktura modelu ILT. Luminální část (světle modrá) až abluminální 
(růžová). 

5.5.3 Obratel a ploténka 

Pro modelování obratlů a plotének byl zvo len, jako ve většině nalezených 
případů z literatury homogenní, izotropní a lineárně elastický model materiálu. Pro 
obratel byla zvo lena hodnota modulu pružnosti v tahu E=12000 M P a a Poissonův 
poměr u=0.3. [50] 

Mechanické vlastnosti ploténky jsou stejně jako u kostí závislé na mnoha 
faktorech, proto byl uvažován homogenní, izotropní a l ineárně-elastický model 
materiálu. Pro ploténku byly zvoleny hodnoty pevnosti odpovídající prstenci, 
konkrétně E=4 .2MPa, u=0.405. [50] 

5.6 Okrajové podmínky 
Stěna A A A je zatěžována pulzujícím krevním t lakem, který aortou proudí 

s ohledem na aktivitu srdce. Zatěžovací proces od reálného proudění krve 
v interakci s tuhým tělem A A A viz studie [55][56][57], nebyl v této práci zohledněn. 
Avšak další práce [26][58] ukázaly, že vliv proudění je nepatrný, proto je v této práci 
využito zatěžování pomocí statického t laku, a proto bylo řešení deformačně 
napěťové analýzy realizováno jako kvazi-statické. Zvýšený tlak, konkrétně 
1,5 x M A P (viz kapitola 3.1.2) byl v této práci determinován jako zatížení pro kontrolu 
kritického stavu (přetížení), u kterého může dojít k prasknutí A A A . Konkrétně se 
jednalo o hodnotu 20kPa. S ohledem na poréznost ILT byl tlak aplikován na vnitřní 
stěnu A A A ve směru normály. [25] Vnější p locha stěny byla podepřena v místě 
dotyku s páteří. U specif ických modelů páteře pacientů došlo ke kontaktu s páteří 
až po jejím zatížení s ohledem na pozici získanou z C T snímků. 

U idealizované geometrie A A A bylo na koncích z a m e z e n o všem posuvům, 
kromě radiálního směru, což odpovídá reálným možnostem radiální deformace A A A 
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při zatížení. Tato okrajová podmínka nemohla být apl ikována u reálných geometrií 
kvůli komplexnost i modelů (nekruhový průřez ukončení A A A ) . V tomto případě bylo 
zamezeno všem možným posuvům na koncích A A A . S ohledem na možné 
koncentrace napětí v blízkosti okrajových podmínek, nebyly výsledky z blízkého 
okolí brány v potaz. Tento přístup byl nicméně aplikován u většiny studií, jež byly 
pro tuto práci nastudovány. [25][26][28][48][52][60] J e jej tak možné považovat za 
relevantní i pro naši potřebu. S ohledem na pevné uchycení ILT na vnitřní stěnu 
A A A , byl zvolen kontakt se zamezením vzájemných posuvů (bonded) pro popis 
jejich vzájemné pozice. [25][26] 

Obrázek 28: Okrajové podmínky zobrazené na idealizovaném modelu. Vazba B je u 
specifických modelů pacientů nahrazena vetknutím. 

Páteř tvoří hlavní oporu těla, proto byly konce idealizovaných i specif ických 
modelů vetknuty, tj. bylo z a m e z e n o všem posuvům. Vnější p locha stěny A A A 
přichází do kontaktu s páteří. V tomto případě byl využit kontakt frictionless, tj. bez 
tření, protože nejsou známy hodnoty možných koeficientů tření mezi tepnou 
a páteří. I toto je tak nutné považovat z a jisté omezení výpočtového modelu. 

5.7 Diskretizace 
Pro diskretizaci stěny A A A byl zvo len lineární šestistěnný prvek SOL ID185 , jež 

je tvořen 8 uzly (viz Obrázek 30). Tento prvek je vhodný pro modelování měkkých 
biologických tkání a poskytuj dobrý poměr přesnosti a výpočtové účinnosti [25]. Po 
tloušťce stěny byly zvoleny 4 prvky. U idealizované geometrie není vytvoření čistě 
šestistěnné sítě problém. U specif ického modelu pacientů byl využit pro vytvoření 
čistě šestistěnné sítě program I C E M C F D 18 ( A N S Y S lne) [25][52][59][60]. Tvorba 
sítě sestává z mnoho kroků, při kterých může dojít ke vzniku nepřesností od 
původního modelu. Jedním z kroků je tvorba modelu geometrie popsaná výše (viz 
kapitola 5.2). Konce A A A byly upraveny do roviny. A b s e n c e informací 
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z odstupovaných C T snímků byla u většiny modelů nutná úprava části bifurkace. 
B e z těchto úprav by bylo ovšem nemožné vytvořit síť, bez ostrých přechodů, které 
byly vytvořeny při segmentac i z C T snímků. Tvorba sítě je časově velmi náročná. 
Komplikovanější tvary zabraly s konečnou úpravou sítě až 5 hodin. P o celém 
objemu modelu byly vytvořeny bloky (viz Obrázek 29). Bloková struktura je hlavním 
problémem při využívání programu. B e z vhodného uspořádání bloků, není možné 
vytvořit požadovanou mapovanou síť. Kvalitu sítě lze kontrolovat, případně ručně 
upravit. Dodržením vnitřních a vnějších ploch stěny A A A je zajištěna proměnná 
tloušťka stěny, podle C T snímků. Náročnost celého procesu ovšem ovlivní 
konečnou dobu výpočtu spolu se zvýšenou přesností daného prvku. 

Obrázek 29: Úprava modelu geometrie, pro vytvoření čistě šestistěnné sítě. Bloková 
struktura (uprostřed), vytvořená pomocí programu ICEM CFD. Konečná mapovaná síť pro 

model páteře a AAA (vpravo). Řez AAA poukazuje na vytvořenou síťlLT. 

Idealizovaná geometrie ILT byla diskretizována pomocí prvku S O L I D 1 8 5 . 
Specif ické geometrie ILT pacientů byly kvůli své komplexnost i diskretizována 
lineárním čtyřstěnným prvkem S O L I D 285, tvořeným 4 uzly. 

Obrázek 30: Diskretizace idealizovaného modelu a schéma využitých prvků SOLID 185 
a SOUD 285. 
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Geometr ie obratle a ploténky byla diskretizována čistě šestistěnnou sítí, 
konkrétně prvkem S O L I D 1 8 5 u idealizovaného i specif ického tvaru. Lineární prvek 
byl zvo len s ohledem na počet stupňů volnosti tohoto prvku, což sníží výpočtovou 
náročnost. Síť jednoho z modelů je možno vidět (viz Obrázek 29). 

5.7.1 Konvergence sítě 

A b y bylo zabráněno chybě ve výpočtech napětí způsobeném diskretizací, 
byla kontrolována konvergence sítě. Chyba při postupném zjemňování sítě musela 
být nižší než 5 %. Kontrolovala se hodnota prvního hlavního napětí. Globální 
velikost sítě byla s ohledem na provedenou konvergenci sítě zvo lena 3 mm. 

Tabulka 3:Konvergence sítě idealizovaného modelu 

Velikost 
elementu [mm] 

Hlavní napětí [kPa] Rozdíl [%] 

6 

3 

1.5 

632 

673 

685 
6.5 
1.7 
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6 Výsledky 
Deformačně napěťová analýza byla vytvořena pro 4 idealizované výpočetní 
modely a 20 výpočetních modelů na základě 10 specifických modelů pacientů. 
Pro každého pacienta byla vytvořena analýza bez uvažování páteře a s jejím 
uvažováním. Modely byly vytvořeny se stejnými modely materiálů pro A A A i okolní 
tkáň reprezentovanou páteřními obratli a ploténkami. Motivací pro deformačně 
napěťovou analýzu bylo porovnání možných odlišností při zahrnutí vlivu páteře (viz 
kapitola 3.4). 

Pro vyhodnocení maximálního napětí byla zvo lena míra redukovaného 
napětí pomocí Misesovy podmínky (HMH) [60][65], která se používá nejen jako 
podmínka plasticity, ale je i nejpoužívanější podmínkou pro hodnocení pevnosti 
biologických materiálů. [41 ][42] K ruptuře dochází na stěně A A A , proto byly výsledky 
vyhodnocovány právě tam. Jedná se o hodnotu max ima napětí na stěně (PWS) 
A A A , převzato z anglického názvu P e a k W a l l Stress. Bylo vytvořeno několik kritérií, 
pro sjednocení výsledných hodnot. [69][70] Další porovnání bylo provedeno na 
všech uzlech modelu, pro získání maximálního rozdílu. Vyhodnocení bylo 
provedeno po přetížení na 20 kPa (viz kapitola 5.6). 

Statistické porovnání výsledků bylo využito pro vyšetření významnost i rozdílů 
získaných hodnot. Pro kontrolu modelu jako celku, bylo využito histogramů, které 
utvoří globální pohled na vzniklé rozdíly. 

6.1 Idealizovaný model 

Idealizovaný model , pro který bylo využito dvou os symetrie (viz kapitola 5.6) 
nebyl pro simulaci výpočetně náročný. Celý algoritmus získání nezatížené 
geometr ie i s přetížením trval v řádu desítek minut. Max imum P W S bylo 
lokalizováno v místě krčku na vnitřním povrchu A A A (viz Obrázek 31), jak u modelu 
bez opory, tak u modelu s oporou (válec, idealizovaný obratel). Krček působí 
z h lediska pružnosti a pevnosti jako koncentrátor napětí. Avšak klinické pozorování 
nepotvrdily ruptúru A A A v těchto místech. Klinické pozorování podporují možnost 
porušení soudržnosti na vnitřní straně stěny A A A , ale ve většině případů směrem 
k páteři. [2] Lokace vyšetřeného max ima může být způsobena zanedbáním 
některých faktorů (zbytková napjatost, anizotropní materiál, ...). Ovšem pro tuto 
práci bylo důležité vyšetřit vliv páteře na celkovou napjatost zvoleného modelu. 

VUT v Brně, FSI 
51 



ÚMBTM Vliv páteře na napjatost aneurysmatu břišní aorty 

Obrázek 31 .Rozložení redukovaného napětí podle von Mises [MPa] po přetížení na 20 
kPa. Pro stejné měřítko lze vypozorovat lokální rozdíly v rozložení napětí, ovšem rozdíly 

PWS jsou zanedbatelné. 

Vzh ledem ke zvolenému modelu idealizovaného A A A a různých typů opory 
(válec, idealizovaný obratel), nedošlo k významnému rozdílu v hodnotách P W S 
A A A viz Tabu lka 4. 

Tabulka 4: Výsledky idealizovaného modelu páteře. Zastoupeno výsledky PWS [kPa] po 
přetížení na 20 kPa. 

model 
B E Z 

opory 
válec idealizovaná páteř 

P W S [kPa] 674 708 687 

rozdíl [%] - 5 3 

6.2 Specifický model pacienta 
Jak bylo zmíněno na začátku kapitoly, pro vyšetření vlivu páteře 

u specif ického modelu pacienta, bylo vytvořeno 20 výpočetních modelů. Pod le 
složitosti modelu a diskret izace se čas výpočtu pohyboval od 5-18 hodin, pro 
provedení celého algoritmu a přetížení. Obrázek 32 ukazuje výsledné hodnoty pro 
dva pacienty, u kterých došlo k nejvýraznějším rozdílům ve výsledných hodnotách 
v P W S . Výsledky všech pacientů jsou uvedeny v grafické formě (viz Obrázek 33). 

52 
VUTvBrně,FSI 



Vliv páteře na napjatost aneurysmatu břišní aorty ÚMTBM 

Obrázek 32: Výsledné rozložení redukovaného napětí podle podmínky von Mises [MPa] 
a celkové deformace [mm] po přetížení na 20 kPa. a). Napětí pacient 4, b). deformace 

pacient 4, c). napětí pacient 1, d). deformace pacient 1. Tito pacienti vykazovali výrazné 
rozdíly v napjatosti při porovnání modelů bez páteře (vlevo) a s páteří (vpravo). 
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U pacienta 4 se jednalo o nejvýraznější změnu z h lediska hodnot napětí 
(lokální změna P W S 540 kPa) a směru deformace. Mode l bez páteře vykazoval 
tendenci k deformaci právě do směru, kde se j inak nachází páteř. Při přidání opory 
došlo k výrazné změně směru i velikosti deformace (redukce o 5 mm). Pacient 
1 vykazuje nejvyšší navýšení P W S u modelu s páteří, konkrétně o 1180 kPa. 
Deformace modelu byla navýšena o 0.5 mm. 

PWS-vliv páteře 

0 
1 2 3 4 5 6 

# PACIENTA 

• BEZ PÁTEŘE • PÁTEŘ 

7 8 9 10 

Pacient [-] 1 3 4 5 6 7 8 9 10 
BEZ páteře [kPa] 1450 783 3368 2089 1132 2468 3000 1136 882 1843 

S páteř i [kPa] 2630 783 3389 2630 1280 2530 3016 1420 921 1800 
Změna [%] 81 0 1 26 13 3 1 25 4 -2 

Obrázek 33: Porovnání maximálních hodnot redukovaného napětí [kPa] jednotlivých 
pacientů při tlaku 20 kPa. Uvedená procenta odpovídají změně napětí jednotlivého 

pacienta v porovnání se základním modelem bez páteře. 

Jelikož bylo cílem práce porovnat dvě konfigurace modelů (bez uvažování 
páteře a s jejím uvažováním), bylo vytvořeno porovnání maximálních navýšení 
a snížení redukovaného napětí z celkového množství uzlů modelu. Hodnoty napětí 
(viz Obrázek 34) mohly být ovlivněny diskretizací sítě, jel ikož výše zmíněná 
konvergence sítě (viz kapitola 5.7.1) byla provedena pro místa výskytu P W S , kde 
bylo rozložení napětí kontrolováno důsledně. V tomto případě nebylo rozhodující, 
z d a se jednalo o P W S . Výsledky lze vidět (viz Obrázek 34). Nejvýraznější rozdíl 
v nárůstu i poklesu napětí byl zaznamenán u pacienta 4. Z d e došlo ke koncentraci 
napětí při doteku s páteří. 
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MAXIMÁLNÍ NAVÝŠENí-vliv páteře 

1 2 3 4 5 6 

# PACIENTA 
7 10 

• BEZ PÁTEŘE • PÁTEŘ 

Pacient [-] 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 
BEZ páteře [kPa] 1257 174 1142 4 746 2260 387 693 423 205 

PÁTEŘ [kPa] 2583 205 1225 2630 970 2405 576 993 540 502 
Změna [%] 105 18 7 >104 30 6 49 43 28 145 

MAXIMÁLNÍ SNÍŽENÍ-vliv páteře 

1 2 3 4 5 6 

# PACIENTA 
7 s s 10 

• BEZ PÁTEŘE • PÁTEŘ 

Pacient [-] 1 3 5 6 7 8 9 10 
BEZ páteře [kPa] 113 419 835 1584 429 1871 1564 490 1390 190 

PÁTEŘ [kPa] 61 394 783 14 305 1712 1310 202 1240 47 
Změna [%] 46 6 6 99 29 8 16 59 11 75 

Obrázek 34: Porovnání maximálního navýšení a snížení redukovaného napětí [kPa] po 
porovnání uzel na uzel. Po přetížení na 20 kPa. Uvedená procenta odpovídají 

změně napětí jednotlivého pacienta v porovnání se základním modelem bez páteře 
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Znaménkový test, jenž byl využit k otestování významnost i rozdílů získaných 
hodnot redukovaného napětí ukázal, že pro P W S existuje statisticky významný 
rozdíl (p=0.034) v hodnotách napětí obou konfigurací. Byly porovnány hodnoty 
mediánu pro statistický soubor (rozdíl mezi napětím bez páteře a s uvažováním 
páteře). Jedná se o neparametr ické testování. By la testována hypotéza, z d a je 
hodnota mediánu vyšší než 0. 

Hodnocení výsledků pomocí jedné hodnoty zastupující lokální rozdíly napětí 
nemusí poskytnout vhodné porovnání pro model jako celek. Vhodnějším 
ukazatelem může být porovnání rozdílu napěťové odezvy každého uzlu. Výsledky 
byly vyneseny do histogramů, kde lze pozorovat četnost intervalových odchylek 
redukovaného napětí. Každý interval znázorňuje rozdíl mezi konfigurací s páteří 
a bez páteře. 
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J : I - I 
8000 

I 1~ I I ™ I 

Rozdíl redjkovaného napětí HMH [kPaf Rozdíl redukován ér o napětí HMH [kPa] Rozdíl redukovaného napětí HMH [kPa] 

pacient U I Q 

Rozdíl redukovaně ho napěti HMH IkPal 

Obrázek 35: Porovnání redukovaného napětí podle podmínky von Mises [kPa] pro každý 
uzel. Výsledky jsou vyneseny pro každého pacienta do histogramu. Červeně jsou 

zaznačeny téměř nulové rozdíly (-1;1) kPa. U pacienta 4 je oranžově označen počet uzlů, 
u kterých je napětí rozdílné o více než 30 kPa. 
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7 Diskuse 
V této práci byl vyšetřován vliv páteře na napjatost aneurysmatu břišní aorty. 
K tomuto účelu byla zvo lena metoda konečných prvků. Vl iv byl vyšetřován na 
vytvořeném idealizovaném modelu a specif ických modelech pacienta (viz kapitola 
5). 

7.1 Idealizovaný model 
Idealizovaný model neukázal významnost zahrnutí páteře do výpočtového 

modelu (viz kapitola 6.1). To mohlo být ovšem způsobeno nevhodnou volbou 
počátečního modelu, kde byla uvažována velmi silná vrstva ILT. Tato vrstva výrazně 
ovlivnila deformaci směrem k uvažované páteři. 

7.2 Specifický model pacienta 
Z hlediska porovnání hodnot P W S byla zjištěna významná změna při 

uvažování páteře ve výpočtovém modelu (p=0.034). Nejvýraznější rozdíl byl 
zaznamenán u pacienta 1, kde došlo k navýšení napětí o 81 %. Tento rozdíl nebyl 
ovšem v m i s t e doteku s páteří, jak bylo očekáváno (viz Obrázek 32). Kontakt 
s páteří způsobil očekávané navýšení napětí u pacienta 4, kde došlo k navýšení 
P W S o 26 %. Tyto hodnoty byly ovšem odečteny v různých místech obou 
konfigurací. 

Z h lediska porovnání maximálních rozdílů napětí na uzlech (nemuselo se 
jednat o P W S ) , byla zjištěna významná změna při uvažování páteře jak 
u maximálního nárůstu napětí, tak u maximálního snížení napětí ve výpočtovém 
modelu (viz Obrázek 34). P o u z e u pacienta 1 došlo ke zvýšení napětí téměř ve 
všech uzlech. Nejvyšší rozdíly byl zaznamenány u pacienta 4. Zde se napětí obou 
modelů lišila v některých uz lech o 2-3 řády. Ovšem rozdíly nejméně v desítkách k P a 
byly zaznamenány téměř u každého pacienta (viz Obrázek 34). 

Specif ické modely pacientů prokázaly, že se A A A přizpůsobuje zatížení a 
kontaktu s páteří. Při zatížení A A A bez uvažované páteře bylo u většiny pacientů 
(8/10) vypozorováno, že dochází k deformaci do prostoru mimo výskyt páteře, takže 
výsledný tvar není páteří významně ovlivněn a následně ani tolik výsledná napjatost. 
Ovšem u pacienta 4 byla maximální deformace právě ve směru výskytu páteře a při 
jejím uvažování došlo k výrazné změně deformovaného tvaru a tím také výraznému 
navýšení napětí v místě doteku s obrat lem. 

Vzh ledem k výsledku u pacienta 4 lze očekávat, že dojde k výraznému rozdílu 
v napjatosti u pacientů, u nichž výpočet bez uvažování páteře vykazuje směr 
deformace směrem k páteři. U modelů, které byly vytvořeny pro tuto práci, byl tento 
jev zaznamenán pouze u jednoho pacienta (4). J e potřeba také zmínit, že kontakt 
A A A s páteří byl objeven u 10 pacientů z 30 kontrolovaných. Lze tedy říci, že se 
jedná o poměrně často se vyskytující jev. Ovšem pro upřesnění, jak často kontakt 
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s páteří způsobí podobně významnou změnu v napjatosti, by byla zapotřebí 
rozsáhlejší studie. 

Porovnání všech uzlů (viz Obrázek 35) ukazuje, že významné globální 
ovlivnění napjatosti (o stovky kPa) vykazují pacient 1 a 4. Odchylky v jednotkách až 
desítkách k P a u ostatních pacientů mohly být způsobeny např. i mírným rozdílem 
v získané nezatížené geometri i. 

U většiny pacientů došlo k navýšení napětí při zahrnutí páteře, ať už P W S 
nebo lokální změně. Z tohoto hlediska lze usoudit, že by páteř měla být zahrnuta do 
výpočtového modelu pro hodnocení rizika ruptury. Každé navýšení napětí snižuje 
bezpečnost (ať už je hodnoceno P W S nebo další stávající kritéria). 

7.3 Omezení práce 
J e třeba zmínit, že tato práce byla vytvořena bez zahrnutí mnoha faktorů, které 

ovlivňují napjatost a výsledné hodnoty napětí jsou porovnatelné pouze na úrovni 
dvou řešených konfigurací. Mez i tyto omezení můžeme zařadit: 

• Zbytková napětí-Stěna A A A je konstruována tak, aby bylo zatížení rozděleno 
po celé t loušťce rovnoměrně. [2] B e z uvažování tohoto faktu lze očekávat, že 
určená napětí nejsou rozložena realisticky. 

• C T snímky-Vytvoření obrysů každého snímku (AAA, páteř) bylo s ohledem 
na kvalitu snímků na úrovni pixelu. Mohlo ovšem dojít k překrytí podobné 
struktury a tím i ke špatné reprezentaci daného rozměru. V e stěně A A A 
dochází například ke kalcif ikaci [2], která v případě přímého kontaktu stěny 
A A A s obratlem může být mylně interpretována jako výrůstek na obratli. 

• Ortotropní/anizotropní model materiálu-Některé modely materiálu se snaží 
zahrnout orientaci kolagenních vláken. Ovšem data získaná z histologických 
zkoušek často neposkytují dostatečné informace o směru vláken, a proto 
není využití těchto modelů prozatím ověřitelné.[2] 
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8 Závěr 
Tato práce se zabývala vlivem páteře na napjatost aneurysmat břišní aorty (AAA). 
Z a tímto účelem byla provedena rešerše, která ukázala, že vliv páteře byl dosud 
zahrnut pouze u zjednodušených fiktivních geometrií, nikoliv u geometrií 
konkrétních pacientů. 

Byly vytvořeny dva typy výpočtových modelů (idealizovaný a specifický model 
pacienta). Inťraluminální trombus (ILT) byl do výpočtu zahrnut s proměnnými 
materiálovými vlastnostmi po tloušťce. Specif ická geometrie pacientů byla nejčastěji 
získána z C T - A snímků. Nasnímaná geometrie je ovl ivněna krevním tlakem a pro 
deformačně-napěťovou analýzu je potřebný její nezatížený stav. Proto byl vytvořeno 
makro na základě známého algoritmu, jež iteračně hledá nezatížený beznapěťový 
stav, který odpovídá po zatížení středním arteriálním tlakem svému stavu 
nasnímanému na C T - A . Jedná se o inverzní metodu v M K P . 

Celkově bylo vytvořeno 20 výpočtových modelů deseti konkrétních pacientů 
(vždy bez páteře a s páteří). Stěna A A A byla diskret izována šestistěnnými prvky 
S O L I D 185 a čtyřstěny S O L I D 285 pro ILT pomocí programu I C E M C F D . Byla 
provedena kontrola konvergence sítě, po niž byla zvo lena globální velikost prvku 
3 mm. Materiálové vlastnosti byly popsány hyperelastickými modely pro stěnu A A A 
i ILT a lineárním elastickým modelem pro obratel a ploténku. 

Výsledky byly vyhodnoceny pro hodnoty max ima redukovaného napětí na 
stěně ( P W S ) a maximálních odchylek každého uzlu. Výsledky byly statisticky 
analyzovány neparametr ickým testem hodnot mediánu pro rozdíl napětí obou 
konfigurací a bylo ukázáno, že s ohledem na P W S dochází ke statisticky 
významnému rozdílu (p=0.034) při uvažování páteře do výpočtového modelu. 

Lokální porovnání napětí na všech uzlech prokázalo, že při uvážení páteře do 
výpočtového modelu dochází výrazněji k navýšení hodnot napětí, než k jeho 
snížení. 

S ohledem na dosažené výsledky lze konstatovat, že páteř by měla být 
zahrnuta do výpočtového modelu pro hodnocení rizika ruptúry aneurysmat břišní 
aorty u specif ického modelu pacienta, j inak může u některých aneurysmat docházet 
k významnému podhodnocení rizika ruptúry. 
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