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Abstrakt

Tato bakalafska prace se zabyva biomechanikou cév a jejich nahrad. Je zde stru¢né popsana
anatomie cév. Dale zde nalezneme pfehled soucasné pouzivanych cévnich nahrad a jejich
mechanickych vlastnosti. Tato prace zaroven prezentuje prabéh a vysledky
inflacné-extenzivnich testd kompozitni kolagenni trubice.

Abstract

The thesis is analysing the biomechanics of blood vessels and their grafts. There is briefly
described the anatomy of the blood vessels. Further, the overview of currently used
vascular grafts and their mechanical properties is summarised. Measuring process and
results of inflation-extensive tests of collagen composite tube are also presented.
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1. SEZNAM POUZITYCH ZKRATEK A SYMBOLU

ZKRATKA VYZNAM ZKRATKY CESKY VYZNAM
DNA Deoxcyribonucleic acid Deoxyribonukleova kyselina
D-PLA D — polylactic acid Pravotodiva polymlécna kyselina

EC Endothelial cell Burky endotelu
ECM Extracellular matrix Mezibunécna hmota
ePTFE Polytetraflnoroethylene Rozsifeny polytetrafluorethylen
IH Myointimal hyperplasia Miointimalni hyperplazie
L-PLA L = polylactic acid Levotociva polymlécna kyselina
MRI Magnetic resonance imaging Magnetické rezonancni zobrazovani
PDS Polydioxcanone Polydioxanon
PET Polyethylene terephthalate Polyethylentereftalat
PGI10 Pobyglactin 910 Polyglaktin
PGA Pobyglycolic acid Polyglykolova kyselina
PHA Pobybydroxyalkanoate Polyhydroxyalkanoat
PHO Pobybydroxyoctanoate Polyhydroxyoktanoat
PLA Pobylactic acid Polymlécna kyselina
PU Pobyurethane Polyuretany
ROI Region of interest Oblast z4jmu/sledovand oblast
SMC Smooth muscle cell Hladké svalové bunky
TTL

Transistor — transistor — logic

Tranzistorové-tranzistorova logika




ZKRATKA JEDNOTKY NAZEV
a [mm] Hlavn{ poloosa elipsy
b [mm] Vedlejsi poloosa elipsy
D [mm] Referencni stfedni pramér
Stfedni pramér deformovaného
d [mm]
vzorku
De [mmm] Ekvivalentn{ prameér
Dt /5] Casovy krok
Zména pomérné deformace
de, /1]
v obvodovém sméru
Zména pomérné deformace
de, 1]
v axialnim sméru
Pomérna deformace v obvodovém
& ]
sméru
Pomérna deformace v axialnim
£, ]
sméru
Rychlost pomérné deformace
£, 1] .y .
v axialnim sméru
Rychlost pomérné deformace
£ M e
v obvodovém smeéru
_ Pramérna hodnota rychlosti
£ 1] .
obvodové deformace
_ Pramérna hodnota rychlosti axialn{
£ 1]
deformace
E [kPa] Modul pruznosti v tahu
A, [1] Stretch v radialnim sméru
A /1] Stretch v obvodovém sméru
A [1] Stretch v axialnim sméru




L [mm] Referenéni délka vzorku
1 [mm] Délka deformovaného vzorku
) [1] Poissonova konstanta
P [kPa] Tlak
R - Referencni stfedni polomér
(pramérna hodnota z R1 a R2)
r [mm] Detformovany stfedni polomér
R1 [mm] Referencni stfedni polomér
R2 [mm] Referencni stfedni polomér
g, [kPa] Napéti od ohybového momentu
o, [kPa] Napéti v obvodovém sméru
otelipsa [kPa] Obvodové napéti v elipse
otm [kPa] Membranové napéti
o, [kPa] Napéti v axialnim sméru
S [mm] Referencni tloust’ka stény
s [mm] Deformovana tloust’ka stény
X [mm] Amplituda poloméru

10




2. UVOD

Kardiovaskularni onemocnéni byla podle Ustavu gdravotnickych informaci a statistiky CR v roce
2015 nejcastéjsi pficinou umrti. Tvofila 44,5 % ze vsech pfi¢in umrti. Proto je tfeba
vénovat témto onemocnénim a jejich mozné 1écbé maximalni pozornost.

Mezi nejcastéjsi kardiovaskularni onemocnéni patii chronicka ischemicka choroba srdeéni,
cévni nemoci mozku a akutn{ infarkt myokardu.

Pficinou chronické ischemické choroby srdecni je ve vétsiné pifpadi aterosklerdza.
Aterosklerdza je degenerativni proces, béhem kterého dochazi k ukladani latek, nejcastéji
lipida, do stény tepny. V dusledku toho pak muze dojit k zuzeni, popiipad¢ az uplnému
uzavéru tepny. K obnoveni ptivodniho praméru se vyuziva balonkové angioplastiky. Pokud
hrozi riziko restendz, zavadi se pomoci balonku do cévy stent.

Jak bylo zminéno, v krajnim pfipadé dochazi pii ateroskleréze k uplnému ucpani tepny.
Pokud takovy pfipad nastane, je nutné zaneseny usek tepny operativné odstranit a nahradit
pfipadné pfemostit tsekem novym. V soucasnosti lékafi pro nahradu ucpanych useka
tepen vyuzivaji zilni autotransplantaty. Hlavni vyhoda autotransplantati spociva v tom, ze
u nich odpadaji vSechny imunologické problémy. Stfedni tlak v zilach se v lidském
organismu pohybuje kolem 5 kPa. Po voperovani useku zily do cévy je tento usek namahan
sttednim tlakem o wvelikosti 16 kPa. Tato vyraznda zména tlaku vsak nezpusobuje
u auto$tépu komplikace. Po voperovani Zilntho useku do cévy a zatizeni vys$sim tlakem
dochazi k jeho remodelaci. Stavba zilntho autotransplantatu se tak piiblizi stavbé cévy a je
schopna odolavat tlakové zateézi v cévnim prostfedi. Problémem u autostépu vsak je to,
odkud je odebirat, tak aby mély vhodnou délku a pramér.

Proto se vyuzivaji i umélé cévni nahrady, u kterych nehrozi riziko rozvoje aterosklerdzy.
Ani tyto nahrady vsak nejsou dokonalé, dochazi u nich k pomalejsimu vhojovan{ a hrozi
riziko vzniku trombu. Dalsi riziko pfedstavuje vznik zanétu v anastomoéze nebo jiné casti
nahrady. Vzhledem k tomu, Ze cévni ndhrada zcela postrada autoimunitni systém, je velmi
obtizné tento zanét potlacit.

U cévnich nahrad s primérem pod 6 mm a malym pratokem krve (pod 150 ml/min ) hrozi

navic i jejich ucpani.

Na vyvoji vhodnych umeélych cévnich nahrad se proto neustile pracuje. Usiluje se o vyvoj
cévni nahrady z biokompatibilntho materialu, ktera by méla srovnatelné mechanické
vlastnosti s puvodni cévou. Vzhledem k tomu, Ze sterilizaci a cyklickym zatézovanim
dochazi k vyrazné zméné¢ mechanickych vlastnosti nahrady, neni cesta za vyvojem
optimalniho materialu cévni nahrady a jeji struktury snadna.

11



3. ZADANI - CIL PRACE
Cilem této prace bylo na zakladé odborné literatury popsat biomechaniku cévnich nahrad,

provést inflacné-extenzivni testy a zhodnotit vliv cyklického zatézovani a rychlosti
deformace na mechanickou odezvu kolagenni kompozitni trubice.
g
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4. TEORETICKA CAST

4.1 Kardiovaskularni systém
Kardiovaskularni systém je slozen z krevniho a lymfatického vaskularniho systému.

Krevni vaskularni systém je tvofen srdcem a krevnimi cévami, které dale délime na arterie,
kapilary a vény. Hlavni funkci arterii je pfivadét krev obsahujici kyslik a zZiviny ke tkanim
[1]. Stény arterii jsou utvofeny z pevného a pruzného materidlu tak, aby byly schopny
odolavat pulzim krve a pfenaset je [2]. Pomoci kapilar je zajisténa vyména latek mezi krvi a
tkanémi. Vény odvadéji krev s vysokym obsahem CO, a produktd metabolismu zpét

k srdci [1].

Lymfaticky vaskularni systém zacina slepymi lymfatickymi kapilarami, které se sbihaji a asti
do krevniho vaskularniho systému do velkych vén v blizkosti srdce. Hlavni funkci
lymfatického vaskularniho systému je imunitni obrana organismu [3].

4.1.1 Obecna struktura cév
Sténa cév se obecné sklada ze tii vrstev: tunica intima, tunica media a tunica adventitia.

Tunica intima je tvofena vrstvou endotelovych bunék a vrstvou subendotelovou.
Endotelové bunky jsou ploché bunky s vybézky, které jsou obvykle protazené ve sméru
toku krve. V endotelovych bunkich muzeme mimo jiné najit i elementy cytoskeletu —
intermedialni filamenta a cetna aktinova mikrofilamenta, diky kterym se bunky mohou
castecné kontrahovat. Endotelové bunky jsou metabolicky velmi aktivni, lezi na bazalni
lamin¢ a vytvafeji antitrombogenni povrch [1].

Tunica media je tvofena hladkymi svalovymi bunkami, které produkuji mimo jiné 1 elasticka
vlakna. Elasticka vlakna vytvafeji jemné site ¢i blanky, které nejsou celistvé a umoznuji tak
prachod zivin do dalSich vrstev cévy. Pokud se elastické struktury koncentruji na rozhrani
tunica media s tunica intima nebo tunica media s tunica adventitia, nazyvame je membrana
elastica interna a membrana elastica externa [1].

Tunica adyentitia (externa) je tvofena kolagennim vazivem, které ukotvuje cévy do okoli, a
v mensi mife 1 hladkymi svalovymi bunkami [3].

U mensich cév (pramér mensi nez 1 mm) probiha vyziva jejich stény difuzi. U vétsich cév
(pramér veétsi nez 1 mm) se vyvinul systém vlastnich cév, které sténu vyzivuji. Tento systém
nazyvame vasa vasorum. Systém vasa vasorum muze byt napojen pfimo na cévu, jejiz sténu
vyzivuje, pfipadné na nejbliz§i sousedni cévu. Ve vénach nalezneme hustsi sit’ vasa
vasorum nez v arteriich, protoze jejich vyziva je z duvodu vedeni odkyslicené krve slozitéjsi
2].
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Obrizek 1 ,Schéma obecné stavby cévni stény u arterie stredni velikosts, svalového typu; ndzornény

Veys

vrstyy cévni stény; ypravo unkazdny proporce jednotlivich vrstev stény u tepen (silnéisi sténa) a u
Pribligné stegné silné Zily (tenii sténa); A tunica intima (1 edotel, 2 lamina basalis endoteln a
subendotelova vrstvitka vaziva, 3 membrana elastica interna); B tunica media (4 buiky hladké
svaloviny v tunica media); C tunica externa (5 membrana elasica externa, 6 vazivo adventicie,
v ném vasa vasorum)“ [2].

4.1.2 Arterie

Podle praméru arterii rozliSujeme: arterioly (vnitini pramér 0,025-0,1 mm, délka 0,2—
3,8 cm), arterie malého (vnitini pramér 1-2,5 mm, délka 0,6—1,7 cm) a stfedniho kalibru
(vnitin{ pramér 2,5-4 mm, délka 1,022 cm) a arterie velkého kalibru (vnitfni pramér 4-5
mm, délka 1,4-2,8 cm) [4]. Jejich stény obsahuji tunica intima, media 1 adventitia. Stavba a
tloust’ka téchto jednotlivych vrstev se vsak u arteriol, malych a stfednich arterif a velkych
arterif 1isf [1]. Rychlost krve v arteriich dosahuje az 50 cm/s (v aort€) a rychlost pulzni viny
dokonce az 8 m/s. Tlak krve se pohybuje kolem 140-150 mm Hg (18,67-20 kPa) [2]. Steny
arterii jsou nehomogenni, mechanicky anizotropni a nestlacitelné. Zavislost napéti na
deformaci je u stén arterif nelinearni [5].

4.1.3 Mechanické vlastnosti arterii

Efekt predpéti. Cévy jsou v lidském téle predepjaté. Presna velikost piedpéti je velmi tézko

zméfitelna. Vime vsak, ze se velikost kontrakce cévy, ke které dojde pfi vyjmuti

z organismu, u jednotlivych cév lisi. K nejvétsimu zkraceni (47 % az 58 %) dochazi u cév,

které obsahuji velké mnozstvi svalovych bunék, tedy u arterii svalového typu. Cévy
14



elastického typu se zkracuji pfiblizné o 30 % ptvodni délky. Zkraceni cév po vyjmuti
z organizmu cloveéka zalezi také na jeho véku, pohlavi a Zivotospravé. U starsich lidf je
zkracen{ mensi. [6], [7].

Viiy umisténi na mechanické viastnosti. Jak jiz bylo vyse uvedeno, méni se struktura cévni stény
podle jejfho umisténi. Jestlize se vSsak méni struktura stény, je jasné, Zze se meéni i jeji
mechanické vlastnosti. Vzhledem k tomu, ze kolagenni vlakna jsou v cévnich sténach
uspofadana v raznych smérech (Obrizek 2), vykazuji cévni stény anizotropii.

longitudinal

circumferential

Obrizek 2 VVizualizace kolagenu typu 1, vzorek: 1Vena saphena magna [8).

Na nize uvedeném grafu (Obrizek 3) je vidét, ze mechanickd odezva cév je nelinearni.
Béhem zatézovani dochazi u cév ke zpeviiovani [6].

20
= 15
o,
=
.~ 2
[+ 4
= 10
05
— D—

0 01 02 Q3 04 05 06 E

Obrizek 3 V'3tab deformace a napéti pii jednoosé tahové gkousce riznych tepen; a — iliakdlni arterie,
b — femordlni arterie, ¢,d — 2adni a predni abdomindlni aorta, e,f — vnitini a vnéisi karotiday
Ty — napeti [6)].

15



Vliv orientace vzorku na mechanické viastnosti. Mechanické vlastnosti vzorku z cévy nezavisi jen
na misté, odkud byl odebran, ale taktéz na sméru, ve kterém je méfime. Z nize uvedené
tabulky (Tabulka 1) je ziejmé, ze v obvodovém sméru vykazuje céva vyssi mez pevnosti

v tahu nez ve sméru axialnim [6].

1
VE&k (roky) | Rm1 (MPa) | Rm2 (MPa) .
11-20 414 +0,19 | 4,63 +0,36 /—T\
21-30 220+ 0,11 | 3,07 £0,17 u
31-40 1,55+ 0,13 | 1,76 £ 0,19 T
41-50 1,03 £ 0,08 | 1,32+ 0,08 l
51-60 0,79+ 0,14 | 121 £0,14 !
61-70 0,79 £ 0,11 | 0,93 + 0,07 ! ob .
N | wvodovy smér
pfes 70 _ 0,88 + 0,07 ) vy smer
\_:__./) —— Podélny (axialni)
4 SMEr
Tabulka 1  Mez pevnosti v tabu  stény '

tliakalni arterie (lidské) v zdvislosti na
vékn v podélném (Rml) a obvodovém
(Rwm2) sméru |6].

Obrizek 4  Schéma  vzorkn 3 cévy
s vyznacenim - obvodového a - podélného
smeéri.

vvvvvv

ovliviiyjici mechanické vlastnosti cév. Pevnost v tahu cév a relativni prodlouzeni jsou
nejvyssi kolem devatenactého roku zivota. K nejvyraznéjsimu poklesu u prodlouzeni

dochazi se zvysujicim se vékem [6].

V obvodovém sméru byla pozorovana nejvétsi odolnost cévy vuci zatézovani u vzestupné
aorty. Nejvyssi pevnost v tahu byla pozorovana u keéni tepny, taktéz v obvodovém sméru.
Nejvetsi prodlouzeni bylo pozorovano u kréni tepny v podélném sméru. Se zvySujicim se
vékem dochazi k mensim zménam mechanickych vlastnosti v obvodovém sméru nez
ve sméru podélném. Vyjimkou je kréni tepna, jejiz pevnost v tahu v obvodovém sméru

klesa rychleji nez v podélném [6].

Detailni analyzu mechanickych vlastnosti kréni tepny provedli Ozola et al. Pfi analyze
zkouseli mechanické vlastnosti vzorkt tepen odebranych z t¢él 102 lidi zemfelych ve véku 4
dny az 85 let. Dosli k zavéru, ze hustota deformacni energie v pravé karotidé dosahuje
svého maxima kolem dvacatého roku zivota a po té klesa. Modul pruznosti v tahu dosahuje
své maximalni hodnoty taktéz kolem dvacatého roku zivota a poté klesa. Hlavnim faktorem
ovliviiyjicim hustotu deformacni energie a modul pruznosti v tahu je obsah kolagennich
vlaken, ktery se zvysuje s vékem. Obsah elastickych vlaken naopak s vekem klesa. Pomeér
obsahu kolagennich a elastickych vldken tedy s vékem roste, ¢im je vétsi, tim je sténa cévy
tuzsi [0].

Viip teploty na rychlost deformace. Zména teploty se u cév projevuje dvojim zpusobem. Za prvé
dochazi k podrazdéni termoreceptorti, které pfedavaji informaci o zméné teploty
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nervovému systému zajist'ujicimu termoregulaci. Za druhé zpuisobuje zménu mechanickych
vlastnosti cévni stény. Jedinou strukturou v cévni sténé, kterd je schopna reakce na zménu

teploty, jsou hladka svalova vlakna [6].

Green a Jackman studovali zavislost modulu pruznosti v tahu na teploté u psi aorty. Dosli
k zavéru, ze s kazdym zvysenim teploty o 1 °C se sniz{ modul pruznosti v tahu o 4 %. To
se shoduje s obecné znamymi vlastnostmi viskoelastickych material. Naopak s klesajici
teplotou roste modul pruznosti v tahu. Stény cév se za nizkych teplot stavaji kiehkymi.
Na nfze uvedeném obrazku (Obrizek 5) je vidét zavislost piirastku tlaku v zavislosti

na teploté¢ u femoralni arterie (pfi riznych hodnotach predpéti) [6].

ATg [kPa)

Obrizek 5 Zivislost napéti na teploté pro femordini arterii pri riignyeh tlakovych gatizenich;
a—385kPa, b — 25,6 kPa, ¢ — 13,6 kPa, d — 9,0 kPa, ¢ — 6,0 kPa; zkouseno na
predepjatém obdélnikovém vzorku [6).

Na nize uvedeném grafu (Obrazek 6) je zobrazena podobna zavislost jednoosé¢ho tlaku
na teploté. Zde muzeme vidét, ze do véku patndcti let je zavislost linearni. U starsich osob

(60 let) je zavislost nelinearni.
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Obrizek 6 Zavislost napéti na teploté pro femordlni arterii pii predpéti 1,35.10° °MPa; a — 15 let,
b— 60 let 6].

Vlivem zvyseni teploty roste taktéz prameér cév [6].

Vv aterosklerdgy na mechanické vlastnosti. Vliv aterosklerézy na zménu mechanickych
vlastnosti stén cév je velmi castym predmétem vyzkuma. Loshtchilov a Savrasov studovali vliv
aterosklerézy na mechanické vlastnosti u abdominélni aorty. Vysledky jejich vyzkumu jsou
shrnuty v tabulce (Tabulka 2). Skupina A byla tvofena lidmi ve véku 35-55 let a skupina B
byla tvofena lidmi ve véku 5677 let. V prvnim sloupci (I) jsou mechanické vlastnosti stény
zasazené aterosklerézou. V druhém sloupci (II) jsou mechanické vlastnosti zdravé stény.
Experiment byl proveden v podélném sméru. Pevnost v tahu (rychlost natahovani 24
mm/min) je vy$s$i u cév zasazenych ateroskler6zou a klesa s vékem. Modul pruznosti je
taktéZ vyssi u cév zasazenych aterosklerézou, ale roste s vékem [6].

Skupina A Skupina B

I 11 I 11
Tloustka stény [mm] 0,467+0,124 | 1,335+0,110 | 0,580%0,120 | 1,521+0,156
Pevnost v tahu [MPa] 0,955+0,117 | 0,63310,093 | 0,831+0,124 | 0,497+0,089
Maximalni deformace [1] | 0,380+0,004 | 0,661%0,089 | 0,279%0,025 | 0,450+0,079
M"d“lP’E“MZ‘I}Z]S“”‘"h“ 2.77140,612 | 1,028+0,186 | 13,069+0,558 | 1,251+0,198

Tabulka 2 Mechanické viastnosti stény lidské abdomindlni aorty [6].

Vliv vihy téla na mechanické vlastnosts. Vétsina experimentu na zjisténi mechanickych vlastnosti
cév je provadéna na zvifatech. Tyto vysledky jsou pak extrapolovany na ¢lovéka. Vzdy je
nutné pfesné definovat podminky, za kterych byl dany experiment provadén, tak aby byl
tento experiment snadno srovnatelny s jinym. Pfi vyzkumu mechanickych vlastnosti cév je
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hmotnost téla experimentalniho zvifete povazovana za jednu z nejdalezitéisich podminek
bl
protoze:

- Modul pruznosti vtahu je u prasete vyssi nez u kralika a krysy, a to jak
v obvodovém, tak v axidlnim sméru.

- Moduly pruznosti v tahu ve sméru obvodovém i axialnim jsou u krali¢i a krysi
aorty pfiblizné stejné.

- Zavislost napéti na tlaku je u prasete strméjsi v obvodovém nez podélném
sméru, je pozorovan proces zpeviiovani stejné jako u clovéka, zavislost je

nelinearni.

- U kralika a krysy je napéti pfi daném tlaku vyssi v obvodovém sméru nez

v podélném, zavislost je linearni.

Pfi vyhodnocovani vysledkt a pfenaseni zavéra na clovéka je nutné tyto odliSnosti vzdy
zohlednit [6].

4.1.4 Vény

Podle praméru délime vény na venuly (vnitini pramér kolem 50 pm, délka 0,1 mm), malé
vény (vnitfni pramér 600 um az 1,1 mm, délka 2-9 mm), sttedni vény (vnitini pramér 1-5
mm, délka 1-2 cm) a velké vény (vnitini pramér 5-9 mm, délka 1,4-3,7 cm) [4]. Jejich
vrstvy jsou slozeny z tunica intima, tunica media a tunica externa. Na rozdil od arterif je
jejich tunica media tenci a tunica adventitia naopak siln¢jsi. Ve vénach je tlak asi 5-20 mm
Hg (0,67-2,67 kPa). Hodnota tlaku klesa smérem k srdci, ve velkych vénach u srdce muze
byt dokonce i podtlak.

4.1.5 Kapilary

Sténa kapilar je tvofena jednou nebo vice endotelovymi bunikami, bazalni laminou a
pericyty. Jeji tloust’ka se pohybuje piiblizné kolem 0,2 um. Pramérny tlak pasobici na sténu
kapilary je 5 mm Hg (0,67 kPa) [3]. Pramér kapilary je 7-9 um a pi{ima nevétvena délka je
obvykle 0,25—1 mm, vyjimecné (napf. ve dfeni ledvin a kife nadledvin) az 50 mm. Kapilary
jsou vétsinou velmi kratké, protoze dochazi k jejich ¢astému vétveni. Celkova délka kapilar
v lidském tele je asi 96 000 km [1].

Rychlost toku krve v kapilarich je pramérné asi 0,3 mm/s. Takto nizka rychlost spolu
s velmi tenkou sténou kapilary umoznuje vyménu latek mezi krvi a tkanémi [2].
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4.2 Struktura a vlastnosti cévnich protéz

4.2.1 Vlakno

Vlakno, které je zakladni jednotkou textilnich protéz, musi byt inertni a odolné vuci vlivim
telnich tekutin. V organizmu nesmi vyvolavat zadné negativni chemické ¢i mechanické
pochody. Dulezitou roli hraje tloust’ka vlakna a jeho propleteni. Prili§ tlusté vlakno ¢i malé
mezery v propleteni neumoznuji prorustani tkanf [9].

4.2.2 Obvodova pruzZnost

Ovliviiuje efektivnost proudéni krve. Pokud je sténa protézy pfilis rigidni, drti tlak krve
pfi zatizeni pseudointimu a zbavuje ji tekutiny. Pfi nadmérné pruznosti stény je pulzacnim
zatizenim poskozovana neoadventicie. Kontralateralni tlak totiz pfedcasné zastavuje rust
jejich pupend. Optimalni obvodova pruznost zdravé tepny je 10-15 % [9].

4.2.3 Podélna (axialni) pruZnost

Podélna pruznost nahrady je casto dosahovana vrapovanim. Pravidelné vrapovani
umoznuje jeji prodlouzeni a zamezuje kolikovitému zalomeni pfi pfechodu pifes klouby.
Zalomen{ nahrady je zvlast¢ u nahrad s pramérem pod 6 mm fatalni.

Zaroven vsak vrapovani vyrazné naruSuje charakteristiku krevnitho proudu. Zptsobuje
vifeni narusujici pseudointimu i pseudoadventicii. Nedokaze zabranit ani svrastovani
protézy, které je zpusobeno zrajicim vazivem. V hloubi vrapt vznikaji slepé prostory, ve
kterych dochazi k odtrhavani intimy.

Vliv na podélnou pruznost nahrady ma samozfejmé i jeji material.

Vzhledem k vyse uvedenym negativiim vrapovani se o dosazeni vhodné podélné pruznosti
nahrady snazime vzdy pfednostné volbou vhodného materialu [9].

( 0 | ! ____ zdeformovany
1
s o 0 vzorek
| 1
| 1 - nezdeformovany
“' ; vzorek
]
l\ / 1 " :
P | : !
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Obrizek 7 Schematické z0brazent obvodové prugnosti A, podélné pruznosti B.
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4.2.1 Porozita stény

Porozita stény je dana technologii vyroby. Vyznamné ovliviiuje proces vhojovani,
konkrétné pfichyceni neointimy k dal§im vrstvam a k neoadventicii [9].

4.3 Materialy pro cévni nahrady

4.3.1 Vyvoj materiali pro cévni nahrady

Prvni cévni nahrady byly zhotoveny z kovu, skla, slonoviny, hedvabi a nylonu. Implantace
téchto nahrad byly vétsinou neuspésné. Pfinesly nam vsak dulezity poznatek o nutnosti
sledovat trombogenicitu, mechanické a chemické vlastnosti materialt. Pozornost vyzkumu
se tedy obratila na inertni materialy, které s krvi a tkanémi interagujf jen minimalné [10].

Pro vyrobu nahrad byl pouzit Vinyon N, Nylon a Orlon. Ani jeden z materiala se vsak
neosvedcil [9].

V soucasné dobé¢ je standardnim biomateridlem pro vyrobu implantatd polyethylentereftalat
(PET, Dacron) a polytetrafluorethylen (ePTFE). Tyto dva materidly se osvédcily pouze
pro vyrobu cévnich nihrad s pramérem vétsim nez 6 mm [10].

Selhani nahrad ze syntetickych materidlt je vétSinou zpusobeno nepfiznivym prubé¢hem
hojeni v anastomoéze, konkrétné myointimalni hyperplazii (IH). Pravdépodobnost, ze se
podafi objevit novy material, ktery by byl zcela nereaktivni a ktery by nezptsoboval
pii hojeni komplikace, je pomérné nizka. Proto se vyzkum soustfedi spiSe na optimalizaci
interakce tkané a jiz objevenych biomateriala [10].

Cévy s mens$im pramérem nez 6 mm jsou zatim nahrazovany pomoci bypassu. Velkou
nad¢ji pro vyvoj cévnich nahrad vsak pfedstavuje vznik tkanového inzenyrstvi [10].

4.3.2 Soucasné pouZivané syntetické materialy pro cévni
nahrady

Jak jiz bylo vyse zminéno, jsou dva standardné pouzivané polymery pro cévni nahrady
Dacron a ePTFE. Molekuly PET i PTFE jsou vysoce krystalické a hydrofobni. Tyto dveé
vlastnosti je chrani pfed negativnimi vlivy hydrolyzy [10].

V soucasnosti existuji tfi mozné technologie vyroby cévnich nahrad. Tyto technologie jsou:
tkani, pletenf a lit{. Tkané a pletené nahrady se vzhledem k jejich velké porozité musi jesté
povlakovat. U litych nahrad je jejich porozita dana vnitini strukturou materialu. Jejich sténa
je hladka, nevyzaduji tedy povlakovani [9].
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Obrizek 8 Schematické sobrazeni  thané Obrizek 9 Schematické zobrazeni pletené
struktury [11]. struktnry; x — vddlenost uzli [11].

Dacron. PET byl poprvé pfedstaven v roce 1939. Firma DuPont tento material dale vyvijela
a upravovala. V roce 1950 ho patentovala pod nazvem Dacron. Prvnf implantat vyrobeny
z Dacronu byl voperovan roku 1957 [10].

V soucasnosti jsou implantaty z Dacronu dostupné ve dvou formach: tkané a pletené [10].
Tkana forma ma velmi husty vzor. Jeji porozita je minimalni, ma sklony k tfepeni [9].
Pletena forma muze byt vyrobena technikou pouzivanou pii vyrobé latky, pfi vyrobé
sametu nebo technikou uzivanou k lemovani. Pfi pouziti techniky pro vyrobu latky vznika
porézni a radialné roztazny material. Pfi pouziti techniky pro vyrobu sametu je rozsifeno
mnozstvi vlaken na povrchu nahrady, coz napomaha jejimu lepsimu zaclenéni do tkani.
Lemovaci technika rozsifuje flexibilitu, roztaznost a pomaha uchovat valcovity tvar
nahrady [10].

Pletena forma vyzaduje dpravu povrchu Zelatinou, kolagenem nebo albuminem. Témito
latkami jsou pfed umisténim nahrady do téla vyplnény jeji péry. Po nékolika tydnech ¢i
mésicich po operaci jsou z nahrad postupné odbouravany a nahrazeny vlastni biologickou

tkani, porozita nahrady je tak obnovena [10].

Dacron ma dobrou chemickou stabilitu a vydrzi vice nez 10 let po implantaci bez
znatelnych poskozeni. Pletené formy nahrady vykazuji sklony k obvodové dilataci. Mimo
tyto sklony nebyly v pooperacnich komplikacich a prichodnosti tkané a pletené formy
implantata, které byly pouzité na bypass aorty, zatim pozorovany zadné vyznamné rozdily

[10].

Prachodnost implantatd z Dacronu se po péti letech pohybuje u aortalni rozdvojené
nahrady kolem 93 %. U femoropoplitealntho bypassu je vsak priachodnost po péti letech
pouhych 43 % [10].

Krev a tkané reaguji na nahradu ihned po jeji implantaci a obnoveni krevniho obéhu.
Nejdtive probihd dynamicka adsorpce/desorpce proteinti na synteticky materidl, ta je
v anglosaské literatufe znama jako Vroman effect. Nasleduje adheze krevnich desticek
k syntetickému materialu, infiltrace zanétlivych buncék a migrace bunck endotelu (EC) a
hladkych svalovych bunék (SMC). Béhem nékolika prvnich hodin az dni po umisténi
nahrady do téla se na jeji sténé vytvofi srazenina z fibrinu, krevnich desticek a krvinek. Po
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0—18 mésicich se utvofena srazenina stabilizuje a vytvoii celistvou vrstvu na vnitini strané
implantatu. Na vnéjsi strané implantatu se vytvofi vrstva velkych bunék, jejichz vznik je
vyvolan reakei organismu na cizi predmét. Tato vrstva je kryta tkanémi [10].

Mimo zminénou zelatinu, kolagen a albumin Ize k utésnéni stén Dacron implantata pouzit
kombinaci heparinu a kolagenu. Takto osetfené implantaty vykazuji béhem 1 roku, 2 let a 3
let prachodnost 70 %, 63 % a 55 %. Tyto prichodnosti jsou pfiblizné o 20 % piiznivejsi
nez u heparinem neupravenych ePTFE implantata [12].

Polytetrafluorethylen. PTFE byl patentovan roku 1937 jako Teflon a vyuzivan jako elektricky
izolant. Na pocatku Sedesatych let dvacatého stoleti byl PTFE poprvé uzit v medicing,
konkrétné na vyrobu srdecni chlopné. V roce 1969 si Gore patentoval ePTFE (Gore-tex),
ktery se v soucasné dobé pouziva pro vyrobu cévnich nahrad. Vyroba ePTFE spociva
v opakovanych procesech nahffvani, natahovani a protlacovani. Vysledkem je mikroporézni
material, ktery podporuje vrustani tkane [10].

Molekuly PTFE jsou bio stabilni, proto nahrady z nich vyrobené nepodléhaji v lidském téle
degradaci. Povrch PTFE nahrad je elektronegativni, coz minimalizuje jeho reaktivitu s krvi
a jednotlivymi krevnimi elementy. Jejich struktura je uzlo-vlaknita s primérnou vzdalenosti
jednotlivych uzlt 30 um [10].

Cévni aortalni nahrady z Dacronu 1 ePTFE vykazuji velmi dobré mechanické vlastnosti.
Jejich prichodnost se po péti letech pohybuje mezi 91-95 % [13]. Pii pouziti ePTFE
na femoropoplitealni bypass je pruchodnost nahrady po tfech letech 61 % [14] a po péti
letech pouhych 45 % [15].

Prvotni reakce organismu na ePTFE ndhradu je podobna jako na nahradu z Dacronu.
Vznika fibrilarni{ srazenina a hromadi se amorfni material bohaty na cervené krvinky.
Pozdéji dochazi k ustaleni tohoto materialu a k tvorbé celistvé, nékdy vsak velmi tenké
vrstvy na vnitfn{ strané nahrady. U ePTFE nahrad se pouzivaji vyztuze. Jejich nevyhodou
je, ze omezuji vrustani okolnich tkani do implantata. Vyhodou je naopak to, Ze eliminuji
samovolnou obvodovou dilataci [10].

S postupem casu byly ePTFE nahrady ruzné modifikovany ve snaze vylepsit jejich
vlastnosti.

Prvn{ takovou modifikac{ byly implantaty s vétsi porozitou, kterd meéla usnadnit prorustani
tkané implantitem a vyvinuti celistvé endotelové vrstvy na vnitfini vrstvé implantatu.
Modifikované implantaty se vzdalenosti uzla 60 a 90 um, utésnéné vysrazenou krvi, byly
voperovany pavianum. V kratké dobé po operaci bylo skute¢né pozorovano dobré vrastani
tkan¢ do implantatu na vnéjsi strané a vytvofeni celistvé endotelové vrstvy na vnitini
strané. Po delsi dobé viak u implantata se vzdalenosti uzlt 90 pm dochazelo k neointimalni
deskvamaci [16]. Vytvofeni celistvé endotelové vrstvy a dobra prichodnost implantatt
s velkymi péry byla pozorovana i pfi klinickych zkouskach na psech [17]. Pii pouziti téchto
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implantata v lidskych cévach se vsak Zadné vyhody oproti implantatim se standardni
vzdalenosti uzla 30 um neprojevily [18].

Dalsi modifikaci ePTFE nahrad byla Gprava vnitintho povrchu nahrady uhlikem. Ten mél
zvysit elektronegativitu povrchu a snizit pravdépodobnost vzniku trombu [10]. Testovanim
téchto nahrad se ukazalo, Ze se na uhlikem upraveném povrchu skutecné tvoii tenci povlak
krevnich desticek. Celkova prichodnost nahrad vsak zistava stejna jako u implantatt
uhlikem neupravenych [17].

Nasledovala snaha o vylepseni vlastnosti implantatd pomoci navazani protisrazlivych a
antitrombotickych latek na povrch nahrady. Jednou z vyuzivanych latek byl heparin [10].
Po voperovani aortalnf nahrady s heparinem do téla krys byl po osmi tydnech skutecné
pozorovan snizeny vyskyt trombt a zlep$ila se 1 priichodnost nahrady [19]. Zatim vsak neni
jasné, jakym mechanismem je heparin z povrchu nahrady uvolfiovan. Pfedmétem vyzkumu
je to, aby se heparin uvolnoval z ndhrady rovhomérné a po delsi ¢asovy usek.

Posledni dosud zkoumanou modifikaci je pokryti povrchu nahrady bioaktivni latkou,
coz by mélo vylepsit proces hojeni.

Navzdory velkych fyzikalnich i chemickych rozdilnosti nahrad z ePTFE a Dacronu je zatim
jejich prachodnost v danych pozicich srovnatelna [10].

Elastoméry — polynretany (PU). Polyuretany byly vyvinuty ve tficatych letech dvacatého stoleti
jako kryci material [10]. Segmentované polyuretany jsou kopolymery skladajici se obvykle
ze ti raznych monomeru na bazi diizokyanatd a glykolu. Podle toho jaké tii konkrétni
monomery pro vyrobu polyuretanu vybereme, se mén{ jeho mechanické vlastnosti [9].

Dobré elastické vlastnosti, snadna uprava mechanickych vlastnosti a biokompatibilita ¢ini
z polyuretant atraktivni material pro vyrobu cévnich nahrad [10].

Prvni generace PU nahrad byly polyesterové polyuretany. Ackoliv tyto polyesterové
polyuretany zpocatku vykazovaly dobrou biokompatibilitu, podlehly in vivo chemické
modifikaci a degradaci [10].

Druhou generaci PU nahrad byly polyuretany na bazi polyetheru. Tyto polyetheruretany
byly pomérné odolné vici hydrolyze, ale byly citlivé na oxidativni prostfedi, ve kterém
podléhaly degradaci [10]. Nahrada Vectra (z polyeteruretaneurea) méla 15 pm velké pory.
Z vnitini strany byla na nahradu nanesena vrstva nepropustna pro kapaliny. Chovani této
nahrady Vectra a ePTFE nahrady po dobu jednoho roku po operaci bylo srovnatelné.
Pozdéji se vsak Vectra nahrady zacaly prodluzovat, coz vyrazné ovlivnilo jejich okoli [20].
Z tohoto duvodu se od pouzivani Vectra nahrady ustoupilo [10].

Novou generaci PU nahrad byly polyuretany na bazi polykarbonu, které jsou hydrolyticky i
oxidac¢né stabilni a odolné vuci biodegradaci. Pro vyrobu implantata byla vyuzita sprejova
technika vyuzivajici fazové inverze [10]. Po Sesti mésicich od voperovani této nahrady
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do aorty krysy nebyly pozorovany zadné projevy degradace. Nahrada navic vykazovala
rychlejsi narast endotelové tkane, dfivejsi stabilizaci shlukovani bunék a vyvoj celistvé tenké
vrstvy na vnitfni strané nahrady ve srovnani s vrstvou tvofici se u ePTFE nahrad [21].

V soucasné dobé probiha vyzkum PU a jeho vyuziti jako biodegradabilniho materidlu.
Existuji vsak spekulace, ze degradabilni PU je karcinogenni.

Celkové shrnuti vyhod a nevyhod PU nahrad je velmi slozité, protoze jejich vlastnosti jsou
zavislé na jejich konkrétnim slozeni, vystavbé a porozité. Zatim nebylo provedeno
dostatecné mnozstvi klinickych zkousek, takze nelze ani potvrdit, zda jsou polyuretanové
nahrady vhodnéjsi nez ePTFE a Dracon nahrady, nebo ne [10].

4.3.3 Soucasny vyzkum bio materiald pro vyrobu nahrad a
scaffolda

Biodegradabilni —a  bioresorbovatelné  polymery. Vzajemna reakce tkané a biomaterialu je
nevyhnutelna a ¢asto vede k selhani nahrady. Vyhodou bioresorbovatelnych materialti vsak
je, ze se po urcité dobé¢ vstfebaji a nevyvolavaji tak dalsi negativni reakce organismu
na pfitomnost cizi soucasti v téle. Pfi pouziti biodegradabilnich materiald dochazi
v organismu stejné¢ jako u materidld bioresorbovatelnych k jejich rozkladu. V misté
nahrady, pfipadné v lymfatickém systému vsak zastavaji jejich zbytky.

Mezi nejvice zkoumané bioresorbovatelné materialy patif polyglykolova kyselina (PGA) a
polymlééna kyselina (PLA). PGA je vysoce krystalicka a hydrofilni. PLLA je hydrofobnéjsi
nez PGA, protoze obsahuje vnéjsi methylovou skupinu v molekule. Tato methylova
skupina snizuje absorpci vody a vede tak ke zpomaleni hydrolytickych procest. Kyselina
mlécna je chiralni molekulou, coz znamena, Ze existuji dva stereoizomery: D-PLA a I—
PLA. L-PLA je semikrystalickda a vykazuje vysokou mechanickou pevnost, proto je c¢asto
pouzivana pro vyrobu scaffoldu.

Biodegradace, regenerace thini a mechanickd pevnost. 'V roce 1979 byla zkoumana plné
bioresorbovatelnd nahrada vyrobena jako kopolymer kyseliny glykolové a mlécné,
pod obchodnim nazvem Vicryl. Tato nahrada vSak byla nachylnd k tvorbé vyduti a
k celkovému rozsifovani. Pficinou vzniku vyduti bylo to, Zze v urcité dobé po operaci
nastaval okamzik, kdy nova tkan nebyla jest¢ plné¢ vyvinutd, ale PGA nahrada uz byla témét
vstiebana, takze dany usek cévy postradal jakoukoliv vyztuz.

Dalsim zkoumanym materidlem byl polydioxanon (PDS), ktery se v organismu rozklada
pomaleji nez PGA (az 6 mésict) a vykazuje podobnou rychlost tvorby endotelu jako PGA.
Tyto dvé vlastnosti PDS znacné snizily sklony k rozsifovani a tvorbé vyduti v operovaném
useku cévy. Ani u néj vsak nebylo dosazeno idealni synchronizace rozpadu nahrady a
tvorby nové tkane.
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Dalsi vyvoj sméfoval k tvorbé nahrad, které se skladaji ze dvou a vice bioresorbovatelnych
polymeru s raznou rychlost{ resorpce nebo z bioresorbovatelného polymeru a materidlu,
ktery neni schopen resorpce [10].

Prikladem pln¢ vstfebavajici se nahrady je pletena nahrada obsahujici 74 % polyglaktinu
910 (PG910) a 26 % PDS. Tato nahrada vykazovala pfi zkouskach na kralicich béhem
prvniho roku 100% prachodnost a nedochazelo ani k jejimu rozsiteni. Cast nahrady
z PGI10 se rozlozila po 2 mésicich a PDS po Sesti. Regenerovana tepna byla schopna
odolat pulsujicimu systolickému tlaku o hodnoté¢ 800 mm Hg [22].

Prikladem castecné se vstiebavajici nahrady je nahrada vytvofena z 69 % PG910 a 31 %
polypropylenu, nebo ze 70 % PDS a 30 % polypropylenu. Nahrady o uvedeném slozeni
byly testovany u psa. Varianta PG910/polypropylen vykazovala po roce prichodnost 90 %
a varianta PDS/polypropylen vykazovala prachodnost 86 %. Aneurysma nebylo
pozorovano. PG910 se vstfebala po 2 meésicich a PDS se vstfebala po 4 mésicich. Obé¢
materialové varianty nahrady pfiznivé ovliviiovaly prorastani nové tkané implantatem [23].

Scaffoldy pro in vitro thkanové ingenyrstvi. Vyse uvedené nahrady, které se v téle rozkladaji, byly
zcela zavislé na prorustani tkani. Snaha o odstranéni této zavislosti vedla k vyvoiji scaffoldd,
na které byly naneseny bunky usnadnujici prorastani nahrad tkanémi [10].

Harvard — Massachusetts Instiute of Technology group zkonstruoval trubkovity scaffold
s vnéj$i vrstvou z pleteného polyglactinu a vnitini nepletenou vrstvou z PGA. Na povrch
scaffoldu byly naneseny autologni bunky, které byly po sedm dni ponechany vyvoji in vitro.
Poté byla nahrada voperovana do ovdi plieni tepny. Na pocatku vse probihalo podle
ocekavani. Scaffold z polymeru byl nahrazen bunkami a extracelularni matrici. Pozdéji vsak
doslo k nepfipustnému zvétseni praméru cévy. Na zakladé tohoto netspéchu byl navrzen
novy scaffold, ktery byl slozen z PGA a polyhydroxyalkanoatu (PHA). Vnitini vrstva byla
utvofena z nepletené struktury PGA (rozkladala se po 6 az 8 tydnech) a vnéjsi vrstva byla
utvofena z neporéznfho PHA.

Polyhydroxyalkanoaty jsou pfirozené¢ se vyskytujici polyestery, které jsou produkovany
nékterymi mikroorganismy. PHA sice podléha degradaci hydrolyzou, tato degradace vsak
probiha v fadech roka. PHA homopolymery jsou vysoce krystalické, relativné hydrofobni
ale vétdinou extrémné kiehké. Kopolymery PHA tvofené hydroxybutyratem a kyselinou
hydroxyvalerovou jsou krystalické méné a maji vétsi pruznost [10].

Kopolymer PHA slozeny z polyhydroxyoktanoatu (PHO) a kyseliny hydroxyhexanové se
vyznacuje vysokou taznosti. Scaffoldy utvofené z PGA a PHO byly velmi pevné a zaroven
pruzné. Vsechny cévy utvofené pomoci téchto scaffoldu byly dobfe prachozi a bez znamky
aneurysmatu. Vyhodnoceni probé¢hlo po 150 dnech od implantovani scaffoldu do ovei
bfisni aorty [24].
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In vitro péstovani tkani na scaffoldech musi probihat za specidlnich mechanickych
podminek, aby se utvofila vicevrstva struktura s orientovanymi kolagennimi vldkny
probihajicimi mezi bunkami. Struktura tkani pak ovliviiuje smrstovani cév. Zatim bylo u
operovanych tusekti dosazeno maximalné¢ 15-20% smrsténi oproti moznému smrsténi
puvodni cévy.

Po vlozZeni scaffoldu do in vivo prostfedi dochazi na jeho povrchu k akumulaci ECM.
Jejich obsah elastinu a proteoglykanu vrcholi v 8. az 16. tydnu po implantaci. V tomto
obdobi je obsah znatelné vyssi nez v neposkozenych cévach. Poté se vsak snizuje a klesa
na obvyklou hodnotu. Obsah kolagenu se na rozdil od obsahu elastinu a proteoglykanu
nestabilizuje a neustale se zvysuje. Po 24 tydnech byva obsah kolagenu az pétkrat vyssi nez
ve zdravé cévé, coz zpusobuje nepfiznivou remodelaci tkané.

Vyvoj scaffoldu a jejich modifikaci je stale v procesu [10].

Syntetické  polymery zalogené na proteinech. Syntetické polymery zalozené na proteinech
pfedstavuji novou tff{du materiald. Tyto polymery jsou produkovany pomoci DNA
(deoxyribonuklenova kyselina) rekombinacni technologie a jsou biokompatibilni a

biodegradabilni.

Degradaci polymert zalozenych na proteinech je mozné spustit vlozenim karboxamida
obsahujicich aminokyseliny jako je asparagin a glutamin do jejich fetézce. Karboxamidy
poté hydrolyzuji na formu karboxylatd, coz vede k rozpadu polymeru. Doba, za kterou
dojde k degradaci polymeru, je zavisla na tom, na jaké misto karboxamid v fetézci
polymeru umistime.

Velmi dobra pruznost a kontrolovatelnda degradace cini ze syntetickych polymera
zaloZenych na proteinech atraktivni material pro vyrobu nahrad [10].

Prirodni materialy. Vyhodou syntetickych materialt je, ze jejich mikrostruktura, pevnost a
rychlost degradace je ovlivnitelna a kontrolovatelna béhem vyroby. Piirodni materialy vsak

umoznuji obnoveni buné¢k a tkanovou remodelaci.

Prikladem pfirodniho materialu vyuzivaného pro vyrobu nahrad je kolagen typu 1. Kolagen
typu I je hlavni stavebni jednotkou vétsiny pojivovych tkani a je pfitomny ve vsech
vrstvach cévni stény. V pfirozeném stavu je odolny vuci proteaze. Jakmile je vSak jednou
denaturovan, je snadno rozkladan téméf jakoukoliv protedzou. Jeho taznost a odolnost
proti degradaci roste se stoupajicim poctem pficnych vazeb mezi tfemi peptidovymi
podjednotkami, ze kterych se sklada. Bylo prokazano, ze kolagen s jeho mezibunécnymi
vazbami usnadfiuje uchyceni bun¢k na jeho povrch a ze kolagenni matrice podporuje
tkanovy rast. Prave diky témto jedine¢nym biologickym i fyzikalnim vlastnostem se kolagen
stal velmi ¢asto pouzivanym materidlem v tkanovém inzenyrstvi.

Prvni implantat, kde byl pouzit jako scaffold kolagenovy gel, byl vyroben v roce 1986.

Do kolagenniho gelu byly vtistény zkultivované bovinni SMC a fibroblasty, které pozdéji
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zformulovaly tunica media a tunica adventitia. Na vnitini povrch scaffoldu byly naneseny
EC bunky, které mély stimulovat vyvoj endotelu. Ackoliv byl na 92 % wvnitfni strany
nahrady vytvofen endotel a na vnéjsi strané podélné SMC, nevykazovala nihrada
pozadovanou pevnost, a to ani po vyztuzeni Dacronem. Ani po modifikaci EC a SMC
bunck se tento typ nahrady nesetkal s dspéchem. V soucasné dobé¢ je nadéji na zlepseni
mechanickych vlastnosti kolagennich nahrad novy zpusob vyroby scaffoldu, a to pomoci
techniky elektrospinning [10].

4.3.4 Soucasné pouZivané autotransplantaty, alotransplantaty a
xenotransplantaty

Tepenné antotransplantity. Tepenné autotransplantaty nevyvolavaji bouflivé imunologické
reakce. Maji podobnou histologickou stavbu i odolnost proti zatézovani, jako mél dany
usek pfed poskozenim. Nevyhodou je vsak to, Ze v podstaté neexistuje misto, odkud by
bylo mozné transplantat odebrat, protoze vsechny vétsi tepny jsou dulezité. V soucasné
dobé¢ navic byva nejcastéjsi pficinou potteby transplantace ateroskleréza. Toto onemocnéni
vsak napada cely cévni systém, takze v pifpad¢ autotransplantace nahrazujeme poskozeny
usek cévy méné poskozenym, nikoliv zdravym [9].

Zilni antotransplantdty. Zilou vyuzivanou pro autotransplantaty je vena saphena magna nebo
vena saphena parva. Tyto Zily jsou umistény v podkozi, takze jsou dobfe pfistupné. Jak jiz
bylo zminéno vyse, je struktura stény cévy odlisna od struktury stény zily. Pfi transplantaci
zilnfho tseku do tepny se tento usek v dusledku vysokotlakého zatézovani histologicky i
mechanicky méni. Dochazi k naruseni endotelu Zily a ke tkanové reakei a fibréze na vnéjsi
strané  transplantatu. Zila podléha dilataci. Endotel je postupné nahrazen vazivem.
Pii delsim klinickém pozorovani byla zaznamenana 1 tvorba vyduti a ruptur ve sténach
transplantované¢ho useku. Vyhodou zilnich autotransplantatt je jejich roztaznost, vlacnost,
pfilnavost a odolnost proti infekci. Nevyhodou je jejich dostupnost, navic mohou byt razné

poskozené.

Zilni{ autotransplantaty jsou nejcastéji vyuzivany k ndhraddm cév s malym prasvitem,
v oblastech nizkého pratoku. Pro tyto cévy totiz zatim neexistuje zadna jind alternativni
nahrada [9].

Autotransplantaty g jiné tkané. Nedostatek nahrad pro cévy s malym pramérem vedl ke vzniku
autotransplantata z jiné tkané (perikard, kuze, fascie, ureter, branice, tenké stfevo atd.).
Vétsina pokusu s témito ndhradami vsak skoncila trombdzou, nebo rupturou [9].

Tepenné alotransplantdty. Tepenné alotransplantaty jsou dostupnéjsi nez autotransplantaty,
jejich pouziti je vSak doprovazeno bouflivymi reakcemi imunitntho systému. Zivotnost
vétsiny implantata tohoto typu je 4 az 5 let. [9].
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Zilni alotransplantaty. Pouziti zilnich alotransplantatt je doprovazeno vyraznym snizenim
jejich prachodnosti. Vétsinou jsou vyuzivané pouze jako doc¢asné feseni [9].

Tepenné  xenostransplantaty. Tepenné xenotransplantaty nejsou v soucasnosti klinicky
vyuzivany. Pfedpokladem pro jejich rozsifeni je zlomovy objev v oblasti konzervace a
sterilizace [9)].

4.4 Mechanické testovani cévnich nahrad

4.4.1 Testovani pevnosti
V soucasnosti existuje mnoho typu pevnostnich testt cévnich nahrad.

Prvnim z nich je jednoosa tahova zkouska pasu tkaniny vyfiznutého z cévni nahrady. Tato
zkouska se osvédcila u tkanych a netkanych nahrad. Pro vétsinu pletenych nahrad je vsak
nevhodna. Pletené nahrady se znacné natahuji a pfi tom dochazi k jejich pricné kontrakci.
Uprostied vzorku tak vznika kréek. Vyhodnocovani experimentalnich dat je pak pomérné
obtizné. Tyto tahové testy jsou tedy vhodné pouze pro urcovani miry anisotropie
ve struktufe. Anisotropii stanovujeme porovnanim vysledka zatézovani ve dvou na sebe
kolmych smérech [25].

Dalsi moznosti, jak testovat pevnost cévnich nahrad, je testovani tubularniho vzorku
natahovanim. Tubularni vzorek urcité délky je uchycen mezi dva trny, které se nasledné
zac¢nou oddalovat. Ani tato metoda vSak neni vhodna pro testovani pletenych nahrad,
protoze v prubéhu zatézovani se muze narusit struktura pleteniny [25].

Pravdépodobné nejvhodnéjsi metodou pro testovani pevnosti cévnich nahrad je zkouska,
pii které dochazi k tlakovani tubularniho vzorku. U cévnich nahrad s vétsi porozitou se
vyuzivaji latexové trubice, které se vlozi do testovaného vzorku a brani uniku testovaci
kapaliny skrz pory. Tato metoda je vhodna pfedevsim pro pletené nahrady. Pro tkané
nahrady je pfi experimentech potfeba vyssich zkusebnich tlakt. Pfi pouziti této metody
bychom si méli byt védomi toho, Ze vysledky méfeni mohou byt ovlivnény velikosti vzorku
a jeho rozméry [25].

Ostatni obvyklé testy pevnosti, které se pouzivaji v jinych odvétvich védy a pramyslu,
vétsinou nelze provadét, protoze pro né z cévnich nahrad nelze ziskat dostatecné velké
vzorky [25].

4.4.2 Testovani unavy pfi cyklickém zatéZovani

Jak jiz bylo zminéno, casty problém cévni nahrady je dilatace. Proto je testovani cévnich
nahrad na unavu pomoci cyklického zatézovani velmi dulezité. Nejcastéji pouzivanou
metodou pro testovani unavy cévni nahrady je cyklické zatézovani tubularniho vzorku

s vloZenou latexovou trubici [25].
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Rozeznavame okamzitou (primarni) dilataci, jejiz pficinou je zatizeni cévni nahrad

> J y
pulzujici kapalinou ihned po voperovani, a opozdénou (sekundarni) dilataci, jejiz pficinou
je unava vlaken cévni nahrady a jejich prodlouzeni.

Primarni dilatace je testovana balonkovou metodou. Oba konce testovaného vzorku cévni
nahrady jsou pevné upnuty do valcovych trnti. Ve vzorku je pomoci posunu trnt docileno
takového axialntho predpéti, jaké odhadujeme po implantaci do organismu. Poté je vzorek
nafouknut a po dobu jedné minuty vystaven ptsobenf konstantniho tlaku. Cim vétsi axialni
pfedpéti vzorku zvolime, tim dochazi k mensi dilataci v obvodovém sméru [25].

Sekundarn{ dilataci vsak vyse uvedenou metodou nelze testovat. Je dokazano, ze primarni
dilatace dosahuje maximalné 50 % z klidové geometrie, zatimco sekundarni dilatace muze
dosahnout az 150 %. K sekundarni dilataci dochazi mezi tficatym a Sedesatym mésicem po
implantaci. Jejim dtvodem je pfedevsim prodlouzeni vlaken nahrady vlivem mechanického
zatézovani. Nékdy je efekt dilatace jest¢ umocnén chemickou reakci materialu cévni
nahrady na prostfedi organismu [25].

.r

Unavové testy tubulirnich vzorkdi cévnich ndhrad probihaji nékolik mésica
pfi fyziologickém tlaku a fyziologickych tepovych frekvencich. Poté nasleduji obvyklé
zkousky pevnosti. Tyto testy podavaji informace pouze o poklesu pevnosti, ktery nemusi
byt linearni. Pokles pevnosti je jeden z dulezitych aspektd zivotnosti nahrady, jesté
dulezit¢jsi je vsak permanentni (plasticka) deformace. Testy dlouhodobého cyklického
zatézovani jsou tedy casto provadény pfi vyssich tlacich, nez jsou tlaky fyziologické. Je tak
mozné alespon odhadnout permanentni deformaci, ktera v téle pifjemce vznikne [25].

4.4.3 Méfeni poddajnosti

Poddajnost je definovana jako pfevricena hodnota pevnosti. Poddajnost zjist'ujeme podle
zmeény praméru pii zaté¢zovani vzorku. Prabéh meéfeni je stejny, jako pfi méfeni tnavy.
Meéfené vzorky jsou vSak navic snimany kamerami. Z ulozenych snimkd je pak
vyhodnocena zména praméru. Vyhodou je, Ze z tohoto méfeni jsme schopni vyhodnotit i
zavislost poddajnosti na ¢ase [25]. Podobnym zptsobem byl provadén i nas nize popsany
experiment.

4.4.4 Pevnost stehu

Nejcastéji dochazi k selhani cévni nahrady v misté nasiti, proto je tomuto mistu nutné
vénovat zvlastni pozornost. Podil na selhani nahrady v mist¢ anastomézy mohou mit
samotné stehy, nahrada nebo céva. U Siciho materialu dochazi postupné k poklesu pevnosti
vlivem mechanické unavy a biodegradabilnich pochodia. U nahrad muze dochazet k jejich
trepeni, které je spusténo pfi vytvafeni stehd. Toto tfepeni muze zpusobit u pletenych
nahrad castecné, nebo kompletni rozdéleni nahrady v podélném sméru. Dalsi pficinou

selhani nahrady v oblasti anastomézy muze byt vytrhavani nahrady z arteridlni stény.
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Poruseni stehl je velmi komplexni problém a zatim neexistuji zadné spolehlivé metody
pro testovani pevnosti steht [25].

Jedinym v soucasnosti pouzivanym testem je natahovani c¢tvercového vzorku nahrady,
ktery je ze ctyf stran uchycen stehy k pohyblivym celistem. Natahovani probiha
do destrukce, pfipadné stanoveného zatizeni. Provedeni toho testu je vsak diskutabilni.

Ve skute¢nosti je nahrada uchycena velkym poctem steht a zatézujici sily se mezi né
rozkladaji [25].

Vice objektivni by proto bylo, kdyby se natlakovanim kapaliny testovaly vzdy dva sesité

tubularni vzorky urcitého typu nahrady [25].

4.4.5 Testovani porozity
Jak jiz bylo zminéno ma porozita velky vliv na vhojen{ cévni nahrady v organismu.

Porozita muze byt stanovena podle mnozstvi vody, které pfi urcitém tlaku a za urcity cas
pronikne sténou nahrady. Wesolowski definoval porozitu jako mnozstvi vody v mililitrech,
které pronikne sténou cévni nahrady, vztazeno na centimetr ¢tverecni za jednu minutu pfi
tlaku 120 mm Hg. Optimalni hodnoty takto definované porozity jsou 6000-7000 ml/cm’

[9].

Dale muzeme porozitu posuzovat podle podilu hustoty vldkna nahrady a hustoty stény
cévni nahrady [25].
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5. EXPERIMENTALNI CAST

5.1 Pfiprava vzorkl

Pfed testovanim vzorkud je nutné ziskat zakladni geometrické hodnoty vzorku, mezi které
} g Y )
patﬁ' délka, prﬁmér a tloust’ka stény.

Délka vzorku se méfi pomoci pravitka.

Pramér se méfi odstfthnutim tenkého krouzku z tubularniho vzorku, ktery se rozvine.
Zméfenim délky rozvinutého prouzku ziskdme obvod kruhu, ze kterého potom
vypocitame hodnotu stfednfho prameéru.

Tloust’ka stény se méff specialné upravenym mikrometrem s pfitlacnou silou 0,5 N
(standardné 5 N). Méfeni tloust’ky pomoci mikrometru se ukazalo vhodnéjsi, nez puvodni
méfeni posuvnym meéfitkem. Pfi méfeni posuvnym meéfitkem nebylo totiz mozné definovat
pfitlacnou silu, kterou byl vzorek mezi rameny stlacen, a mezi jednotlivymi méfenimi
dochazelo k velkym odchylkam. Z péti naméfenych hodnot se stanovi stfedni hodnota
tloust’ky vzorku. Hodnoty stfednich tloustck vzorkt v referencéni konfiguraci z naseho
experimentu jsou shrnuty v tabulce (Tabulka 4).

Pred méfenim se vzorek zvlaéni ponofenim do fyziologického roztoku.

5.2 Testované vzorky

Testované vzorky kolagenni kompozitni trubice byly sendvicové konstrukce. Nosnym
prvkem byla polyesterova tkanina integrovana v matrici z kolagenni hmoty. Stfedni pramér
vzorkt se pohyboval kolem 6 mm a délka kolem 60 mm. Tloust’ka stény vzorku
po zvlacnéni byla pfiblizn¢ 0,4 mm. Podrobny piehled stfednich hodnot rozméra vzorka
v referencni konfiguraci je shrnut v tabulce (Tabulka 4).

vnéjsi kolagenni polyesterova
vrstva tkanina
vnitrni
kolagenni
vrstva

Obrizek 10 Stavba testovaného vzorku.
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Experiment probéhl na tfech vzorcich stejné stavby a podobnych rozméri, tyto vzorky

jsou dale oznacovany jako I, II, III.

5.3 Provedeni inflacné-extenzivniho testu

Infla¢né-extenzivni test spociva v tlakovani vzorku kapalinou a sledovani mechanické
odezvy stény vzorku. Konfigurace experimentu je zachycena na obrazku (Obrizek 11).

Vzorky byly pfi nize popsanych testech cyklicky zatézovany vnitinim tlakem. Deformovaly
se ze své referencni konfigurace do zdeformované konfigurace (Obrizgek 13). Minimalni
pocet méfenych cykla zatézovani byl pét (Obrizek 14 a Obrdzgek 18).

Obrizek 11 Schéma mérici aparatury; tubularni vzorek (1), takovy senzor (2), pevny trn (3), pobyblivy
trn (4), trubice pro pitvod takové kapaliny (5), strikaika (6), linedrni motor (7), AD prevodnik
(8), mérici polital pro snimdni tlakn, trigger signdlu a rizent linedrniho motorn (9), trigger (10),
pocitac pro rizeni kamer (11), synchrobox pro CCD kamery (12), CCD kamery (13), stojan
(14), horni konzola (15), spodni konzola (16), reflektor (17).
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Obrizek 13 Schéma deformovini tubularniho
vrorku; tubuldmi vzorek (1), vzorku béhem inflacné-extenzivnibo testu;

Hakovj senzor (2), pevny tm R —  referencni  stredni  polomér,
(3), pobyblivy trn (4). r— stiedni deformovany polomer.

Obrdzek 12 Detail redlného uchycen:

Na obrazku (Obrizek 12) je znazornéno uchyceni vzorku. Testovany tubularni vzorek byl
upevnén mezi trny (3) a (4). Horni trn (3) byl pevny a byl z boku osazen tlakovym
senzorem (2) Cressto s rozsahem 0-200 kPa. Spodni trn (4) byl pohyblivy a umoznoval
posuv v axidlnim sméru a natacen{ kolem axialni osy vzorku béhem jeho zatézovani.

Hornim trnem (3) byla do vzorku vtlacovana tlakova kapalina (voda) ze stifkacky (6). Pist
stifkacky byl pohanén linearnim motorem (7), jehoz chod fidil méfici pocitac (9). Pred
zacatkem samotného méfeni byl vzorek vzdy zatizen nékolika cviénymi cykly. Diky témto
cyklim bylo zjisténo, jaky objem kapaliny, tedy posun pistu stifkacky (6), zpusobuje jakou
zménu tlaku. Velikost posuvu pistu byla pfizptsobena tak, aby zména tlaku odpovidala
zadanym hodnotim. Rychlosti posuvu pistu zvolené pro nase méfeni byly: A = 0,1 mm/s,
B =2mm/s, C =4 mm/s aD =8 mm/s. Zpracovani vysledkti méfeni pfi rychlosti
posuvu B vsak neni, vzhledem k podobnosti vysledku s vysledky pfi posuvu rychlosti C,
v této praci zahrnuto. Zatézovani rychlosti A povazujeme za kvazistatické, zatézovani
rychlosti C a D za dynamické. Frekvence pulzaci (posuvu pistu) pii cyklickém zatézovani
byly 0,05 Hz, 2 Hz a 4 Hz. Tyto frekvence pouzité pro méfeni odpovidaji pfiblizné
tepovym frekvencim 3 tep/minuta, 120 tep/minuta a 240 tep/minuta. Bézna tepova
frekvence clovéka v klidu je pfiblizné 80 tep/minuta (1,33 Hz) a pfi zatézi kolem 180
tep/minuta (3 Hz). Pfi pohybu pistu rychlosti C je tedy nahrada zatézovana podobné jako

v lidském téle pii mirné fyzické zatézi.
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Béhem zatézovani vzorku byly informace z tlakového senzoru (2) pfenaseny pomoci méfici
karty NI USB 62-89 (8), ktera prevadi signal z analogového na digitalni, do méfictho
pocitace (9). Na méficim pocitaci byl instalovan méfici program vytvofeny v LabVIEW.
Méfici program zaznamenaval tlak ve vzorku béhem jeho cyklického zatézovani.

Fiie Ede Yww Project Opeeste [ooh Wirdow el E

/&) (@[u]
50 kPa I Chanved_s15_sl

y[kPa]

0 kPa e

X[s]

Obrizek 14 Zdznam priibéhu tlakn na méicim politali; osa x — las [5], osa y — priibéh taku v [kPa).

Vzorek byl béhem zatézovani sniman dvéma kamerami (13) Nanosense MKIII s objektivy
Tamron AF-180 mm. Tyto kamery byly umistény ve dvou navzajem kolmych rovinach
na podélnou osu vzorku. V obou rovinach bylo za vzorek umisténo cerné kontrastni
pozadi pro snadnéjsi a pfesnéjsi méfeni obvodové deformace. Scéna, kterou kamery
zachycovaly, byla osvétlena reflektorem (17) HKVI-TS o vykonu 1000 W. Béhem
cyklického zatézovani bylo vysokofrekvencnimi kamerami zachyceno 10 (rychlost A), 100
(rychlost C) nebo 250 (rychlost D) snimka za sekundu. Kamery byly fizeny pomoci
synchroboxu (12) a PC (11). Ovladany byly programem MotionPro. Snimky z kamer byly
odesilany a ukladany do pocitace (11).

Souhrn zakladnich parametrtt méfeni je uveden v tabulce (Tabulka 3).

A C D

v[mm/s] 0,1 4 8

fl[Hz] | 0,025 1 2
£, [Hz] 10 100 250
f [Hz] 500 500 500

Tabulka 3 Prebled parametrii méfeni; v — rychlost posuvu pistu, f— frekvence zatéZovini, f, — snimaci
Jrekvence kamer, f, — snimaci frekvence tHakii
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Cely méfici systém byl synchronizovan pomoci TTL (tranzistorové-tranzistorova logika)
signalu vyslaného z trigger (10). Pfi vzestupné hrané tohoto signalu se spustilo méfeni a

ukladan{ obrazovych zaznamu i zaznamu tlaku.

Kazdy vzorek byl upnut a postupné na ném byla provedena meéfeni pfi rychlostech
zatézovani A, B, C a D. Mezi jednotlivymi méfenimi byly vzdy kratké pauzy, aby se vzorky
vratily do konfigurace podobné pocatecni konfiguraci.

Jesté¢ pfed zahajenim méfeni byl zhotoven referencéni snimek vzorku s pfilozenym
méfitkem. Tim byla provedena kalibrace cilové oblasti. Diky tomuto snimku bylo pozdéji
mozno pfepocitat zménu délky (oddaleni/pfiblizeni cernych markert — ¢ernych prouzkia

nanesenych na nahradu) a zménu prameéru z pixelt na milimetry.

5.4 Zpracovani vysledkii méfeni

Vysledky méfeni byly vyhodnocovany v programu Testlma (vytvofeném v prostiedi
Matlab). Pomoci tohoto programu byly u snimkua nejdffve vyznaceny oblasti (tzv. ROI =
region of interest), ve kterych chceme sledovat obvodovou nebo axialni deformaci (Obrizek
15 a Obrizek 16)

PRVNI obrazek z cele serie PRVNI obrazek z cele serie

100 [ s _ 100
% 200 3 - B % 200 §
> 300 : |~ 300
a0 LA T s 399
200 400 600 800 1000 1200
200 400 6):)3) ] 800 1000 1200 X [p¥]
X

Obrizek 15 Snimky viorki s vyznacenymi ROIL v programu Testlma pro detekei horizontilnich a
vertikdlnich hran.

ROI byly poté pievedeny na binarn{ mapu. Program u kazdého snimku detekoval v misté

pfechodu cerné barvy na bilou barvu body na hrané vzorku.
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PRVNI obr. ROl - HORIZONTALNI

50 50
3 100 5 100
= 150 = 150
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250 250
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X[px] X[px]
Obrizek 16 Transformace vyrezu ROl na Obrazek 17 Schéma vybodnocovdni mérent.

bindrni mapu v programn TestIma.

Vystupem tohoto programu byl textovy soubor, ve kterém byly pro kazdy snimek
zaznamenany soufadnice Y1 a Y2 pro vyhodnoceni obvodové deformace a X1 a X2
pro vyhodnoceni axialni deformace (Obrizek 17). Soufadnice Y1 a Y2 byly pramérnymi
hodnotami soufadnic vSech bodu umisténych na hranach vzorku v oblasti ROI. Soufadnice
X1 a X2 byly pramérnymi hodnotami soufadnic vSech bodu detekovanych na pfechodu
vzorek — marker v oblasti ROL

Nisledn¢ bylo nutné k témto soufadnicim hran vzorkt na jednotlivych snimcich pfifadit
pfislusné tlaky. Napétovy signal TTL nam umoznil poznat, ve kterém okamziku zacaly
snimat kamery. Tlaky zméfené pred zacatkem snimani vzorkt kamerami bylo nutné
odstranit. Frekvence méfeni tlaku a snimani kamerami byly pfedem voleny tak, aby byly
navzajem beze zbytku délitelné (frekvence méfeni tlaku 500 Hz, frekvence snimka 10 Hz,
100 Hz a 250 Hz), coz usnadnilo jejich vzajemné pfifazeni.

Po pfifazeni x-ovych a y-ovych soufadnic bodti na vertikalnich a horizontalnich hranach
k tlakim bylo jiz mozné dopocitat pomoci nize uvedenych vzorca deformaci v axidlnim a
obvodovém sméru a axialni a obvodové napéti vzorku ve vzestupné fazi prvniho a patého
zatézovactho cyklu (Obrizek 18).

Pro rtzné rychlosti zatézovani bylo zachyceno ruzné mnozstvi zatézovacich cykla. Paty
cyklus byl nejvétsi mozny pocet cykld, ktery obsahovala vSechna méfeni, proto se dale
porovnava zatézovaci ¢ast prvniho a patého cyklu.
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Obrizek 18 Schematicky pribéh cyklického zatéZovini testovanych vzorkd, Clervené je oznalena
gatégujicl (vestupnd) fiaze proniho a patého cykin, kterd byla pougita pro vyhodnoceni mechanické
odezwy (skutecny priibéh tlaku v dvislosti na lase viz Obrazek 14).

V nadobach, jejichz jeden rozmér — tloust’ka — je podstatné mensi nez ostatni rozméry, lze
pocitat napéti dle teorie tenkosténnych nadob [26]. U vsech tii vzorkd je pramér piiblizné
patnactinasobkem tloust’ky stény (pramérné referencni rozméry vzorka: L = 100 mm,
D = 6,32 mm, S = 0,43 mm). Vzorky se tedy pohybuji na hranici teorie tenkosténnych a
tlustosténnych nadob. V ramci zjednodusen{ vypocti jsme pro vyhodnoceni pouzili teorii
tenkosténnych nadob. Vysledné ciselné hodnoty mohou byt timto zjednodusenim
zkreslené. Pro porovnani mechanickych vlastnosti pii cyklickém zatézovani je vSak model

skofepiny dostacujici.
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Obrizek 19 Schéma tubulirnibo vzorku se ndzorménymi silovimi dicinky, Q — zatéujici sila,
L — referencni délka vzorku, S — referencni toustka stény, p — tak, R — referencni stiedni polomeér
v301RH, 0, — napéti v axidlnim smérn, a,— napéti v obvodovém smérn

Pomérna deformace v axialnim sméru

AL [-L
E,‘z -_— = —
L L (1)

L — referencni délka vzorkn, [ — délka deformovaného vzorku (viz Obrizek 13)

Pomérna deformace v obvodovém sméru

AD d-D
Er=— =

D D 2)
D — referenini stiedni priimér vzorkn, d — deformovany stiedni primér vorkn
7. definice A=1+¢ &

je vztah pro obvodovy stretch definovan jako

Jlrz

=] R
|

)
R — referenini stredni polomér vzorkn, r— deformovany stiedni polomeér vzorku

a podobneé i stretch v axialnim sméru jako

L (5)
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Z podminky nestlacitelnosti plati
Aedz A =1 (6)

potom muzeme vyjadfit Ay jako

5
S Az A 7)

S — referencni tlonstka stény, s — deformovand thoustka stény

Napéti v obvodovém sméru vypocitame z Laplaceovy rovnice, kterou upravime dosazenim
z vyse uvedenych vzorcu (4), (7):

=" s (8)

r— deformovany stiedni polomeér vzorku, p — tak, s — thoustka stény deformovaného vzorku,
R — referentni stredni polomér, S — referenini thoustka stény
Z nasledujici rovnovazné rovnice (9)

prnR—o,.2mRs=10 9)

lze odvodit, vztah pro napéti v axialnim sméru

Or
O, =—

2 (10)
Pro rychlost deformace v obvodovém sméru plati

. de,
£, =—
£ dt (11)

a podobneé pro rychlost deformace v axialnim sméru plati

. deg
£ =—
g4t (12)

de,— zmeéna deformace v obvodovém smérn, de_— zména deformace v axidalnim smérn, dt — casovy krok
Pramérna hodnota rychlosti obvodové deformace se vypocita z:

n oo
+ =18

£, =
n (13)
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Primérna hodnota rychlosti deformace v axialnim sméru se vypocita z:

n L]
i=1 €z,

n (14)

£, =

Vsechny vyse uvedené vypocetni vztahy byly piejaty z [20].

V uvedené tabulce (Tabulka 4) nalezneme rozméry testovanych vzorka, které byly pouzity
do vypocta napéti a deformaci.

S[mm] | R1[mm] | R2[mm] | R[mm)]
Vzorek I, rychlost A (pfed 1. cyklem) 0,37 |3,086148] 3,230027 | 3,158087
Vzorek I, rychlost A (po 5. cyklu) 0,37 |3,109614|3,239872 | 3,174743
Vzorek I, rychlost C (pfed 1. cyklem) 0,37 |3,040051| 3,29435 | 3,1675
Vzorek I, rychlost C (po 5. cyklu) 0,37 |3,082692| 3,263343 | 3,173017
Vzorek I, rychlost D (pfed 1. cyklem) | 0,37 |3,0425793,307816|3,175198
Vzorek I, rychlost D (po 5. cyklu) 0,37 |3,092315] 3,270005 | 3,18116
Vzorek II, rychlost A (pfed 1. cyklem) | 0,47 |3,241974|2,945657 | 3,093816
Vzorek 11, rychlost A (po 5. cyklu) 0,47 |3,232922| 2,97386 |3,103391
Vzorek II, rychlost C (pfed 1. cyklem) | 0,47 |3,331897|2,875715|3,103806
Vzorek II, rychlost C (po 5. cyklu) 0,47 |3,277995 | 2,929402 | 3,103699
Vzorek II, rychlost D (pfed 1. cyklem) | 047 |3,354982|2,843619 | 3,099301
Vzorek 11, rychlost D (po 5. cyklu) 0,47 |3,331171 | 2,880598 | 3,105884
Vzorek II1, rychlost A (pfed 1. cyklem) | 0,46 |3,211911 ] 3,186183 | 3,199047
Vzorek III, rychlost A (po 5. cyklu) 0,46 |3,218466| 3,175246 | 3,196856
Vzorek III, rychlost C (pfed 1. cyklem) | 0,46 |3,233349 | 3,179538 | 3,206443
Vzorek 111, rychlost C (po 5. cyklu) 0,46 |3,2256143,188446 | 3,20703
Vzorek II1, rychlost D (pfed 1. cyklem) | 0,46 |3,306701 | 3,155079 | 3,23089
Vzorek 111, rychlost D (po 5. cyklu) 0,46 |3,270683 | 3,197827 | 3,234255

Tabulka 4 Rozmery vzorkdi; S — referenin? thustka, R1 a R2 — referenini stredni poloméry,
R — referentni stredni promérna hodnota polomérn 3 hodnot R1 a R2.

5.5 Vysledky a diskuze

Na nize uvedenych grafech (Obrizek 21 ag Obrazek 26), jsou pro kazdy méfeny vzorek
uvedeny kfivky napéti — deformace, pfi prvnim a patém cyklu zatézovani. Napéti a
deformace byly vypocteny dle vztaha (7), (2), (§)a (10).

Obvodova deformace dosahuje kladnych hodnot, pramér vzorku se pii zatizeni zvétsuje.
Axialni deformace dosahuje zapornych hodnot, vzorek se tedy v pribc¢hu zatézovani
zkracuje.
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Maximalni hodnoty obvodové deformace u méfenych vzorki se pohybuji kolem 2 %.
Maximalni axialni deformace se pohybuji kolem 0,3 %.

Deformace v obvodovém sméru je o fad vyssi nez deformace v axidlnim sméru.
Na mechanickou odezvu vzorku ma tedy vliv hlavné deformace obvodova. Z duvodu
fadové odlisnosti velikosti obvodové a axidlni deformace jsou na nize znazornénych
grafech (Obrizek 21 a Obrizek 26) uvadény zavislosti obvodové napéti — obvodova
deformace a axialni napéti — axialni deformace vzdy ve dvou raznych grafech.

C

stress |kPa|

stretch [-]
0 A CIRC - EXP o B CIRC - EXP 5 C CIRC - EXP
0 A AXIAL - EXP o B AXIAL - EXP o C AXIAL - EXP
== A CIRC - MOD ==B CIRC - MOD «=C CTRC - MOD
A AXIAL - MOD -=B AXIAL - MOD -C AXIAL - MOD

Obrizek 20 Zivislost napéti — stretch u veny sapheny magny, CIRC — obvodovy smér, AXIAL —
podélny smeér, EXP — experimentdlni data, MOD — data 3 matematického modelu [27).

Z literatury jsou znamé prub¢hy napéti — deformace pii zatézovani biologickych
kompozitnich materiali napf. vena saphena magna [27]. Tato céva obsahuje velky podil
kolagenni hmoty. Ocekavame tedy, ze zavislost napéti — strech veny sapheny magny se
bude podobat zavislosti napéti — deformace nasich vzorka I, II, III, které jsou tvofeny
kompozitni kolagenni trubici. Z gratu (Obrazek 20) je ziejmé, ze pii zvysujici se rychlosti
deformace vena saphena magna zpevnuje v obvodovém i axialnim sméru.

Vztah mezi stretch a deformace je uveden ve vzorci (3). Z toho plyne napfiklad, Zze kdyz
A= 1,2 potome = 0,2.

Z obrazku (Obrizek 20) je zfejmé, Ze vena saphena magna se muze deformovat
v obvodovém sméru az o 30 % a ve sméru axialnim az o 5 %. Deformace, ke kterym
dochazelo u nasich vzorkd, jsou tedy o fad nizsi.
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Obvodové napéti ve stené vzorku veny sapheny magny je pfiblizné 100 kPa. Obvodové
napét{ u vzorkd kompozitni kolagenni trubice bylo pfiblizné¢ 400 kPa. To znamena, ze
u veny sapheny bylo obvodové napéti asi ctyfikrat mensi nez u nasich vzorku. Tento pomér

napétf je podobny i u axialni napjatosti.

Vzorek | - srovnani zavislosti napéti - deformacev
obvodovém sméru pri 1. a 5. cyklu zatézovani
400
350
300
250 A obvodova def. A 1.c.
§ 500 A obvodova def. C 1.c
'E' A obvodova def. D 1.c.
150 ® obvodova def. A 5.c.
® obvodova def. C 5.c.
100
@ obvodova def. D 5.c.
50
25 g
0 T T T ]
0 0,005 0,01 0,015 0,02
g[1]

Obrizek 21 Zavislost napéti — deformace (v obvodovém smérn) vzorku 1 pri inflacné-extenzivnim testu;
Rychlost A (0,1 mm/s), rychlost C (4 mm/s), rychlost D (8 mm/s), 1.c — 1. cyklus zatéZovini,
5.c— 5. oykius zatéZovani.

U vzorku I v obvodovém sméru dochazi pii porovnani prvniho a patého cyklu k tuhnuti
vzorku, coz bylo ocekavano. Pii stejné napjatosti tedy dochazi ke snizovani velikosti

deformace.

Pokud porovname prubch napéti — deformace se zménou rychlosti zatézovani vzorku I
(Obrizek 21) a prabéh napéti — stretch pfi raznych rychlostech u vzorku veny sapheny
magny (Obrizek 20) vidime, Ze jsou vysledky naprosto protichudné. Zatimco vena saphena
magna se stoupajici rychlosti zatézovani tuhne, u vzorku I tuhost klesa.
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Vzorek Il - srovnani zavislosti napéti - deformace
v obvodovém sméru pri 1. a 5. cyklu zatézovani
400 A
A A
A A
350 A
A
300 A
A
20 A A obvodova def. A 1.c.
©
& 500 A obvodova def. C 1.c
=) A obvodova def. D 1.c.
150 ® obvodova def. A 5.c.
® obvodova def. C 5.c.
100 - ® obvodova def. D 5.c.
50 +
0 T ]
0,015 0,02

Obrizek 22 Zaivislost napéti — deformace (v obvodovém smérn) vzorku 11 pii inflainé-extenzivnim testu;
Ryehlost A (0,1 mm/s), rychlost C (4 mm/s), rychlost D (8 mm/s), 1.c — 1. cyklus zatéZovini,
5.c— 5. oykins zatéZovani.

U vzorku II v obvodovém sméru dochazi pfi porovnani prvntho a patého cyklu taktéz
k tuhnuti.

Pokud porovname prabéh napéti — deformace se zménou rychlosti zatézovani vzorku II
(Obrizek 22) a prabéh napéti — stretch pfi raznych rychlostech zatéZzovani u vzorku veny
sapheny magny (Obrizek 20) vidime, Ze jsou vysledky stejné jako u vzorku I (obvodovy
smér) protichudné. Vena saphena magna se stoupajici rychlosti zatézovan{ tuhne, u vzorku
IT v$ak tuhost klesa.
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Vzorek lll - srovnani zavislosti napéti - deformace
v obvodovém sméru pri 1. a 5. cyklu zatézovani

400

350

300

250
A obvodova def. A 1.c.

A obvodova def. C 1.c

A obvodova def. D 1.c.

® obvodova def. A 5.c.
150 -

® obvodova def. C 5.c.
® obvodova def. D 5.c.

100 -

50

0 T T T 1
0 0,005 0,01 0,015 0,02

g[1]

Obrizek 23 Zdvislost napéti — deformace (v obvodovém sméru) vorkn LI pii inflainé-extenzivnim
testu; Rychlost A (0,1 mm/s), rychlost C (4 mm/s), rychlost D (8 mm/s), 1.c — 1. cyklus
gatéovdnt, 5.c — 5. cyklus gatéZovani.

U vzorku III v obvodovém sméru dochazi pfi porovnani prvnfho a patého cyklu na rozdil
od vzorku I a II k poklesu tuhosti. Pokles tuhosti mezi prvnim cyklem a patym cyklem
zatézovani je nejvyrazng¢jsi u rychlosti zatézovani A. U rychlosti zatézovani D jsou vysledky
nejednoznacné. Prvni cyklus a paty cyklus se u rychlosti zatézovani D vzajemné prolina,
nelze tedy stanovit, zda pfi této rychlosti dochazi u vzorku k tuhnuti nebo k poklesu
tuhosti.

Pokud srovname prabéh napéti — deformace se zménou rychlosti zatézovani vzorku III
(Obrizek 23) a prabeh napéti — stretch pfi raznych rychlostech zatéZzovani u vzorku veny
sapheny magny (Obrizek 20) vidime, Ze jsou trendy mechanické odezvy podobné. Vena
saphena magna i vzorek III se stoupajici rychlosti zatézovani tuhnou.

U vzorku III pozorujeme u zavislosti napéti — deformace témef linearni odezvu. U veny
sapheny magny jsou zavislosti napét{ — stretch celkové nelinearni. Pfi nizkych deformacich,

podobnych deformacim nasich vzorkd, je lze ale povazovat za linearni.
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Vzorek | - srovnani zavislosti napéti - deformacev
axialnim sméru pri 1. a 5. cyklu zatézovani

A obvodova def. A 1.c.

E A obvodova def. C 1.c
% A obvodova def. D 1.c.
® obvodova def. A 5.c.
@ obvodova def. C5.c.
® obvodova def. D 5.c.
\ T T T
-0,003 -0,0025 -0,002 -0,0015 -0,001 -0,0005 0 0,0005

g[1]

Obrizek 24 Zdvislost napéti — deformace (v axidlnim sméru) vzorku 1 pri inflacné-extenzivnim testu;
Rychlost A (0,1 mm/s), rychlost C (4 mm/s), rychlost D (8 mm/s), 1.c — 1. cyklus zatéZovani,
5.c— 5. oyklus zatéZovdni.

U vzorku I (Obrizgek 24) v axialnim sméru dochazi u rychlosti zatézovani A mezi prvnim a
patym cyklem k tuhnuti vzorku. Pfi rychlostech zatézovani C a D nelze tuhnuti vzorku
béhem cyklického zatézovani ani popfit ani vyvratit. Prab¢hy prvnich a patych cykla

u rychlosti C a D se vzajemné prolinaji.

Prabéhy napéti — deformace se zménou rychlosti zatézovani vzorku jsou nejednoznacné,

vzajemné se prolinaji.
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Vzorek Il - srovnani zavislosti napéti - deformace
v axidlnim sméru pfi 1. a 5. cyklu zatézovani

A obvodova def. A 1.c.
A obvodova def. C 1.c

A obvodova def. D 1.c.

o[kPa]

® obvodova def. A 5.c.

® obvodova def. C 5.c.

® obvodova def. D 5.c.

T
0,002 -0,0025 0,002 -0,0015 -0,000 -0,0005 0 0,0005
g[1]

Obrizek 25 Zavislost napéti — deformace (v axidalnim smérn) vorkn 11 pri inflalné-extenzivnim testu;
Ryehlost A (0,1 mm/s), rychlost C (4 mm/s), rychlost D (8 mm/s), 1.c — 1. cyklus zatéZovini,
5.c— 5. oykius zatéZovani.

U vzorku I (Obrazgek 25) dochazi v axialnim sméru pfi porovnani prvniho a patého cyklu

k tuhnuti vzorku.

Pokud srovname prabéh napéti — deformace se zménou rychlosti zatézovani vzorku II a
prabéh napéti — stretch pfi riznych rychlostech zatézovani veny sapheny magny (Obrizek
20) vidime, ze si vysledky odpovidaji. Vena saphena magna i vzorek II se stoupajici
rychlosti zaté¢zovani tuhnou. U vzorku II dochazelo vlivem zatézovani k jeho zkracovani,

u veny sapheny magny naopak k prodlouzeni.
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Vzorek lll - srovnani zavislosti napéti - deformace
v axidlnim sméru pfi 1. a 5. cyklu zatézovani
A
A
‘ A
[ ]
Soq
Ag $
® g,
A
A obvodova def. A 1.c.
E A obvodova def. C 1.c
=) A obvodova def. D 1.c.
® obvodova def. A 5.c.
® obvodova def. C 5.c.
® obvodova def. D 5.c.
-0,003 -0,0025 -0,002 -0,0015 -0,001 -0,0005 0 0,0005
g[1]

Obrizek 26 Zdvislost napéti — deformace (v axidlnim smérn) vzorku 111 pri inflalné-extenzivnim testu;
Ryehlost A (0,1 mm/s), rychlost C (4 mm/s), rychlost D (8 mm/s), 1.c — 1. cyklus zatéZovdni,
5.c— 5. oykius zatéZovani.

U vzorku I (Obrazek 26) dochazi v axialnim sméru pii porovnani prvniho a pat¢ho cyklu

k tuhnuti vzorku.

Pokud srovname prubc¢h napéti — deformace se zménou rychlosti zatézovani vzorku III a
prabéh napéti — stretch pfi zméné rychlosti zaté¢zovani u vzorku veny sapheny magny
(Obrizek 20) vidime, ze si vysledky odpovidaji. Vena saphena magna i vzorek III se
stoupajici rychlosti zat¢zovani tuhnou. U vzorku III dochazelo vlivem zatézovani k jeho

zkracovani, u veny sapheny magny naopak k prodlouzeni.
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Vysledky porovnavani zavislosti napéti — stretch u veny sapheny magny (Obrizek 20) a
zavislosti napéti — deformace u vzorku 1 (Obrizgek 21, Obrazek 24), vzorku 11 (Obrazek 22,
Obrizek 25) a vzorku 111 (Obrazek 23, Obrazek 26) jsou shrnuty v tabulce (Tabulka 5).

Vzorek I | Vzorek II | Vzorek III
L Vliv rychlosti zatézovani — — +
Obvodovy smét Vliv cyklovani + + —
Asidlnf smér Vliv rychlosti zatézovani X + +
Vliv cyklovani + + +

Tabulka 5 Shruuti vysledkii méteni; + odpovida predpokladiim (tubnuti), — neodpovida predpokladsin
(pokles tuhosti), x nejednoznacny vysledesk.

Céste¢nd neshoda vysledktt méfeni vzorku I, 11, IIT s vysledky méfeni veny sapheny magny
a nas$im predpokladem, ze vlivem cyklického zatézovani dochaz{ k tuhnuti vzorku, je
pravdépodobné zptsobena odlisnosti kompozitni stavby, odlisnosti silovych vazeb a
odlisnosti struktury vlaken kolagenni trubice a veny sapheny magny. Dale mohlo v prab¢hu
zatézovani vzorku dojit napifklad klokalni separaci jednotlivych vrstev kompozitni
kolagenni trubice, k oddéleni polyesterové tkaniny od kolagenni vrstvy, pfipadné ke vzniku
mikrotrhliny v kolagenni trubici. Tyto zmény vyrazné ovliviuji vysledky méfeni, nejsou
vsak okem pozorovatelné, takze nelze s urcitosti tvrdit, zda k nim bé¢hem méfeni doslo

nebo ne.

Z vyse uvedenych grafa (Obrazek 21 ag Obrazgek 26) je dale patrné, Ze zavislost napéti —
deformace v obvodovém sméru je u vzorka I a II nelinearni. Se zvySujici se rychlosti
zatézovani nelinearni charakter zavislosti dale roste. Obvodova zavislost napeti —
deformace u vzorku III je téméf linearni. Se zvysujici se rychlost zatézovani se nelinearni

charakter, stejné jako u vzorku I a II, zvysuje.
Zavislost napéti — deformace v axialnim smeéru je u vsech tif vzorka nelinearni.

Jelikoz je modul pruznosti v tahu definovan jako smérnice tecny v daném bodé (za
pfedpokladu jednoosé napjatosti), je zfejmé, ze v nasem pfipadé dochazi v prub¢hu
zatézovani ke zméné modulu pruznosti v tahu. Modul pruznosti v tahu se zvysuje vlivem
tuhnuti.
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Zavislosti tlaku na case u testovanych vzorka pfi rychlosti A (Obrizek 27, Obrizek 29,
Obrizek 31) jsou téméf linearni. Se zvysujici se rychlosti zatézovani se nelinearni charakter
zavislosti tlak — ¢as zvysuje. Pist pulzatoru se v§ak pohyboval linearné pfi vsech rychlostech
zatézovani. Nelinearita zavislosti tlak — ¢as u rychlosti zat¢zovani C a D (Obrizek 26,
Obrizek 30, Obrizek 32) je pravdépodobné zpusobena tuhnutim vzorkua, ke kterému
v prubé¢hu zaté¢zovani dochazi.

Pokles tlaku pfi patém cyklu (rychlost zatézovani C, D) oproti prvaimu cyklu je
pravdépodobné zpusoben viskoelastickym chovanim kompozitni kolagenni trubice.
Ackoliv tedy vzorky vlivem cyklického zatéZzovani tuhnou, jejich primér se s nartstem
cyklt zveétsuje (Tabulka 4).

To vysvétluje pokles hodnot tlaka pfi patém cyklu.

Pii rychlosti A je frekvence zatézovani nejpomalejsi, u vzorku tak pravdépodobné mezi
jednotlivymi cykly stihne dojit k obnoveni pocatecni rozmérové konfigurace. Pokles tlakt

pfi patém cyklu zatézovani je proto jen mirny.

Vzorek |

tlak [kPa]
=MW s~
o O O O o O O

o

cas|s]

Arychlost A-1.c @rychlost A-5.c

Obrizek 27 Zivislost tlak — cas pii 1. a 5. cyklu, vzorek I, rychlost A.
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Vzorek |

70 -
0 | & Yel
T 20" ? A s
§ 40 AA AL AAAQQGG
= 30 - A ..
= 20 .
10 ‘A 6.
0 T T T T 1
0,05 0,1 0,15 0,2 0,25 0,3

cas|s]

ArychlostC-1.c ArychlostD-1.c @rychlostC-5.c @rychlost D -5.c

Obrizek 28 Zivislost tlak — cas pri 1. a 5. cyklu, vzorek I, rychlost C, D.

Vzorek Il

uoao o~
o o O
|

tlak [kPa]
S

12

cas|s]

Arychlost A-1.c @rychlost A-5.c

Obrizek 29 Zivislost tlak — cas pii 1. a 5. cyklu, vzorek 11, rychlost A.
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Vzorek Il

© A AAA
£ AAAAA o®
= AAA °
== o
© o®
=] ..
oo’
0,1 0,15 0,2 0,25 0,3
cas[s]

ArychlostC-1.c ArychlostD-1.c @rychlostC-5.c @rychlost D -5.c

Obrizek 30 Zaivislost tlak — cas pii 1. a 5. ¢yklu, vzorek 11, rychlost C, D.

Vzorek Il

tllak [kPa]
BN W R g N
O 0O o000 0o

o

cas [s]

Arychlost A-1.c @rychlost A-5.c

Obrizek 31 Zavislost tlak — cas pii 1. a 5. cyklu, vzorek 111, rychlost A.
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Vzorek Il

tlak [kPa]

Arychlost C-1.c ArychlostD-1.c @rychlostC-5.c @rychlost D-5.c

Obrizek 32 Zavislost tlak — cas pii 1. a 5. cyklu, vzorek 111, rychlost C, D.

V nize uvedenych grafech (Obrigek 33 a Obrigek 34) je vynesena zavislost prumérné
hodnoty rychlosti deformace na rychlosti zaté¢zovani.

Pramér rychlosti obvodové a axialni deformace se s nartstajici rychlosti zatézovani zvysuje.
Tato zména je pravdépodobné zpusobena povahou cyklického zatézovani vzorku.
Pfi experimentu byl totiz vzorek vzdy zatézovan nejdfive pulzy zptsobenymi posuvem
pistu rychlosti A a poté C a D. Cyklovanim pravdépodobné doslo ve vzorku k ustaleni

vazeb a mechanické odezvy.

S nartstajicim poctem cyklt naopak rychlost deformace klesa (Obrazek 33, Obrizek 34).
Nejvyraznéjsi rozdil rychlosti deformaci (v obvodovém i axialnim sméru) mezi prvnim a
patym cyklem nastava pii zatézovani rychlosti D (8 mm/s), tj. pfi nejvyssi rychlosti
zatézovani. Pokles rychlosti deformace s narustajicim poctem cykla odpovida tomu, ze u

vzorkt dochézi vlivem cyklického zatézovani k tuhnuti.
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rychost zat&iovéani [mm/s]
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0,35 &
0,3
—_ |
« T 025
23
-g E 02 &
=]
-8 015 <
Eg u
g5 01 &
]
232 005 [ |
[=]
0 -. T T T T 1
0 2 4 6 8
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Rychlost obvodové deformace vzorku 1,11, 11l

< Vzorek | - 1.cyklus
B Vzorek| - 5.cyklus
< Vezorek Il - 1.cyklus
B Vzorek Il - 5.cyklus
< Vzorek 11l - 1.cyklus

m Vzorek Ill - 5.cyklus

Obrizek 33 Zavislost primérné hodnoty rychlosti obvodové deformace na rychlosti zatéZovan.

Rychlost axidlni deformace vzorku L1, 1l

10

T
2 4 6 8
N
% Z.0,01 L
$5°
-
s E i
'8 5-0,02
=]
)E :E
2
52003 -
® [ |
0,04
<
-0,05 <>
0,06

rychlost zatéZovani [mm/s]

< Vzorek | - 1.cyklus
W Vzorek | - 5.cyklus
< Vzorek Il - 1.cyklus
B Vzorek Il - 5.cyklus
< Vezorek 111 - 1.eyklus
W Vzorek Ill - 5.cyklus

Obrizek 34 Zaivislost primérné rychlosti axidlni deformace na rychlosti zatéZovani.
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obvodovz deformace [1]

Obrizek 35 Zdivislost obvodové deformace na taku; $luté — kamera 2, lervené — kamera 1, modre —
priimérnd hodnota deformace.

Ve vyse uvedeném grafu (Obrizek 35) zavislosti obvodové deformace na tlaku. Na pocatku
méfeni dosahuji deformace ve sméru, ktery je sniman kamerou 1, kladnych hodnot.
Deformace ve sméru, ktery snima kamera 2, jsou naopak zaporné. I.ze usuzovat,
ze pocatecni geometrie vzorku byla mirné elipticka. Po dosazeni hodnoty tlaku 15 kPa si jiz
smérnice deformaci zachycenych kamerou 1 a 2 pfiblizné¢ odpovidaji. Predpokladame tedy,
ze se vzorek deformuje kruhové.

Pro  zjednoduseni vypocta jsme pocatecni eliptickou deformaci zanedbali.
K vyhodnocovani méfeni byla jako stfedni hodnota poloméru pouzita stfedni hodnota
délky jednotlivych poloos a pfedpoklad, ze se pfi deformaci zachovava kruhovy prufez
vzorku.

V piipadé, Zze by mél byt elipticky prafez vzorku zohlednén, musel by byt vypocet napéti
korigovan napiiklad podle nasledujicich vztaht (77) [28], které zohlednuji i piipadné napéti
od ohybového momentu.
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Obrizek 36 ,,Graficky znazornénd avislost promeénného poloméru r na ithlu 0 pro zadanon amplitudu
X. Carkovand (dra predstavuje idedini krugnici neboli elipsu s amplitudon X = 0 [28].

Priblizné napéti na vngéjsi strané trubice s eliptickym pramérem od ohybového momentu:

3p.X.D, 1
o, = 2= -|1+p("_§zif§}5]ICOS(EH] (17)

&
2E
p — tlak, X — amplitnda (viz Obrizek 36), De — ekvivalentni priimér krubu, B — poissonovo fslo, E —

modnl prugnost v tahu, s — toustka stény vzorku.

Obvodové napéti na vnéjsi strané trubice je pak souctem membranového napéti a napéti

od ohybového momentu.

Jts!i*psrz = ? + Ty (78)

Vyse uvedené vztahy byly pfejaty z [28].

V nize uvedenych vypoctech je za Poissonovu konstantu dosazovana hodnota 0,49. Tato
hodnota byla zvolena na zakladé¢ informaci z [28]. Za modul pruznosti v tahu byla
dosazovana hodnota 23 MPa. Tato hodnota byla odectena jako smérnice pfimky v grafu

(celého zaznamu) napéti — deformace u vzorku I zatézovaného rychlosti A.

Vypocet obvodového napéti pii obvodové deformaci 0,024 zatézovani vzorku I rychlosti

A:

1) Odhad poloos prafezu vzorku
a = 344mm

b= 3 4mm

2) Ekvivalentni primér kruhu De
D,=a+ b=684mm

56



3) Amplituda poloméru X

X=a—2=344-22=002mm
4) Piidavné ohybové napéti
3p.X.D 1

g, = d —. - 7| -cos(26)

s 1+p(1—ﬂ‘](2)

2E 5
3.65.10°%.0,02.6,84 1 ]

= : : - -|.1= 25033Pa

0,372 | 4+ 65.10%. (1 —0,49%) (5,54)

2.23.10° "\0,37

Pokud predpokladame vétsi stlacitelnost materialu a Poissonovo ¢islo zvolime 0,4,
potom pifdavné ohybové napéti o, dosahuje hodnoty 22927 Pa. Diference
pfidavného ohybového napéti pii zvoleném Poissonovée cisle 0,4 nebo 0,49 je
2107 Pa.

5) Membranové napéti
T
Ty = Ll 576111Pa
3

6) Vysledné maximalni obvodové napéti na vnitin{ strané

pr

[ = —
telipsa 5

+ g, = 576111+ 25033 = 601144Pa

@, vypoctené z teorie kruhové skofepiny je 576111 Pa.

Stejny vypocet byl proveden i pii obvodové deformaci 0,0003 a 0,01 u vzorku I
pii zatézovan{ rychlosti A. Vysledky jsou shrnuté v tabulce (Tabulka 6) |28].

et[l] |ot— elipsa[Pa] | ot — kruh [Pa] | ot — elipsa/ ot — kruh[-]
0,0003 10215 4274 2,39

0,01 222181 206552 1,08

0,024 601144 576111 1,04

Tabulka 6 Pomér ot vpolitaného za predpokladn eliptické deformace vorkn a ot vypocitaného a
predpokladu krubové deformace vorkn.

Z tabulky (Tabulka 6) vyplyva, ze se na pocatku méfeni vzorek deformoval elipticky. Podil
korigovaného obvodového napéti vypocitaného za predpokladu eliptické deformace a
obvodového napéti vypocteného za pfedpokladu kruhové deformace se pohybuje kolem
dvou. Pfi obvodové deformaci 0,024 a tlaku 65 kPa se jiz podil korigovaného napéti a

57



napéti vypocteného za pfedpokladu kruhové deformace blizi hodnoté jedna. Proto lze
konstatovat, ze se vzorek pfi deformaci 0,024 deformuje kruhove.

Na zavér je tfeba zhodnotit pfesnost méfeni. Pramérné rozliseni kamer pfi méfeni bylo
0,04 mm/px. Jestlize je obvodova deformace vzorku 1,5 % zvétsi se prumér vzorku béhem
inflacné-extenzivntho testu z6 mm na 6,09 mm. To znamend, ze kamera je béhem
zatézovani schopna pfesné zachytit tfi stavy deformace. Jelikoz byla deformace
vyhodnocovana vzdy z vétstho poctu bodt na hrané vzorku nebo markeru, jak bylo
uvedeno vyse, byly méfenim ziskany vice nez tfi hodnoty deformace, ¢imz bylo méfeni

zpfesnéno.

Axialni deformace vzorkt byly o fad mensi nez deformace obvodové, je tedy zfejmé, ze

jsou u nich nepfesnosti méfeni jesté vyraznéjsi.

Vzorek I
kamera 1 [mm/px] | kamera 2 [mm/px]
rychlost A 0,037 0,0465
rychlost C 0,03717 0,04651
rychlost D 0,03717 0,04673
Vzorek II
kamera 1 [mm/px] | kamera 2 [mm/px]
rychlost A 0,03704 0,04651
rychlost C 0,03704 0,04651
rychlost D 0,03704 0,04651
Vzorek II1
kamera 1 [mm/px] | kamera 2 [mm/px]
rychlost A 0,03704 0,04651
rychlost C 0,03704 0,04673
rychlost D 0,03731 0,04717

Tabulka 7 Hodnoty rozliseni kamerového systému (videoexctenzometrii) pro jednotlivé vzorky a jednotlivi

mérent.
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6. ZAVER

Za poslednich patnact let doslo v kardiologii a kardiochirurgii diky nastupu diagnostickych
a lécebnych intervencnich radiologickych metod k velkému pokroku. I v oblasti cévnich
nahrad doslo k vyraznym zménam. Od pouzivani autotransplantati a xenotransplantat se
postupné pfeslo 1 k vyuziti umélych cévnich nahrad.

Ze Sirokého spektra materiala pouzivanych pro vyrobu cévnich nihrad je v soucasnosti
nejbéznéji pouzivany polyethylentereftalat a polytetrafluorethylen. Cévni nahrady z téchto
materialt spolehlivé fedf transplantaci cév s praimérem nad 6 mm.

Problematika nahrad cévnich dseku s mensim pramérem nez 6 mm a s nizkymi pratoky
(pod 150 ml/min) neni vSak uspokojivé vyfesend. Umelé cévni nihrady s malou svétlosti
jsou stale ve fazi vyvoje. Proto se v praxi pii poskozeni cév s malym pramérem a nizkymi
prutoky zatim pouzivaji autotransplantaty nebo nahrady pomoci bypassu.

Porozuméni zménam mechanickych a dalich vlastnosti biokompatibilnich materialt je
nezbytnym krokem ve vyvoji cévnich nahrad o malé svétlosti, proto byl v této praci popsan
prabéh infla¢né-extenzivniho testu kompozitni kolagenni trubice a jeho vysledky.

Tii vzorky kompozitni kolagenni trubice (Tabulka 4) byly postupné upnuty do
experimentalnitho systému mezi dva trny (Obragek 11, Obrizek 12) a cyklicky zatézovany
pulzujici kapalinou (Obrizek 14). Béhem zatézovani byly deformace stény vzorkd snimany
kamerovym systémem (videoextenzometry) a tlak ve vzorcich méfen tlakovym senzorem.
Diky témto zaznamum bylo pozdéji mozné s vyuzitim teorie skofepin sestavit a vyhodnotit
zavislosti napéti — deformace. Tyto zavislosti byly sledovany v obvodovém i axialnim sméru

vzorku.

Byla analyzovana a diskutovana mechanicka odezva kolagenni trubice pfi cyklickém
zatézovani. Cyklické zatézovani bylo zvoleno prave proto, ze i cévy jsou v organismech
cyklicky zatézovany pulzacnim tokem krve.

Provedenim infla¢né-extenzivniho testu na tfech vzorcich kompozitni kolagenni trubice se
prokazalo, ze cyklickym zatézovanim dochazi k postupnému tuhnuti vzorku (smérnice
tecny ke kfivce zavislosti napéti — deformace se vlivem cyklického zatézovani zvétsuje), coz
bylo v souladu s nasim ocekavanim. V prabé¢hu zatézovani dochazelo v obvodovém sméru
k vetsim deformacim nez ve sméru axialnim (Obrazek 21 af 26). S rostouci rychlosti
zat¢zovan{ a s narastem cykla zatézovani dochéazelo u vzorkt k tuhnuti. Pramérna rychlost
deformace se vlivem cyklického zatézovani v obvodovém 1 axialnim sméru zmensovala. Se
zvysujici se prameérnou rychlost{ zatézovani rychlost deformace naopak rostla (Obrizgek 33,
Obrizek 34).
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K tomu, abychom dokazali pfesné definovat mechanickou odezvu kompozitni kolagenni
trubice, by bylo tieba testovat vétsi mnozstvi vzorkd. Vzhledem k ¢asovym moznostem a
mnozstvi poskytnutych vzorkt byly testovany pouze tii vzorky. Provedené testy vsak
dostatecné ukazaly trendy mechanické odezvy kompozitni kolagenni trubice. Dale by bylo
vhodné, vzhledem k malym deformacim vzorku, zvysit rozliSenf videoextenzometr.

V pribéhu testh se ukazalo, ze vzorky nebyly idealné kruhového prafezu (Obrazek 35,
Tabulka 6). Pokud chceme ziskat pfesné ciselné hodnoty napéti u testovanych vzorku, je u
vypocta napéti nutné pouzit korekéni vztah. Nasim cilem vsak bylo zjistit mechanickou
odezvu vzorkt, pro zhodnoceni a porovnani trendi je vypocet pfedpokladajici kruhovou
deformaci dostacujici.
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