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Elektro-hydrodynamicky model pro bioimpedané¢ni pletysmografii

Abstrakt

Predkladana dizertacni prace se zabyva studiem elektro-hydrodynamiky v oblasti
numerického modelovani biomechanickych systémt, konkrétné v metodé bioimpedancni
pletysmografie. Reseni ulohy pulsujiciho proudéni krve v pruzné cévni sténé je v sou¢asnosti
jeden z nejslozit&jsich problémti mechaniky a biomechaniky z divodu interakce obou
kontinui na spolecné hranici. Cely systém je navic zatizen prochazejicim diagnostickym
elektrickym proudem.

Tato dizertadni prace vznikla ve spolupraci s Ustavem piistrojové techniky AV CR,
v. v. 1. v B¢, se skupinou zabyvajici se medicinskymi signaly (vedouci Ing. Pavel Jurék,
CSc.). Experimentalni méteni pak probihala nezavisle ve Fakultni nemocnici U Svaté Anny
vV Brné v Mezinarodnim centru klinického vyzkumu ICRC a Mayo Clinic USA.
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Abstract

This doctoral thesis deals with the study of electro-hydrodynamics in the area
of numerical modelling of biomechanical systems, concretely in the method
of bioimpedance plethysmography. Solving tasks of pulsatile blood flow in the elastic vessel
wall is currently one of the most complicated problem in mechanics and biomechanics due
to the interaction of two continua on the common boundary. The whole system
is additionally loaded by diagnostic electric current.

This doctoral thesis was created in cooperation with the Institute of Scientific
Instruments of the CAS, v. v. i. Brno with the team engaged in medical signals (the leader
Ing. Pavel Jurak, CSc.). Experimental measurements were made independently in the
St. Anne's University Hospital Brno in the International Clinical Research Center ICRC
and in the Mayo Clinic USA.
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1 Uvod

Pro analyzu slozeni lidského téla a pro komplexni posouzeni zdravotniho stavu
pacienta se v klinické praxi pouZzivaji rizné metody bioelektrické impedanéni analyzy (BIA),
neboli méfeni takzvané bioimpedance.

Jednou z moznosti jak bioimpedanéni data vyuzit je oblast impedanéni pletysmografie,
nékdy oznacované také jako reografie, kterd vyuziva méteni zmén elektrické vodivosti tkané
pfi jejim rizném prokrveni. Impedanc¢ni pletysmografické kiivky jsou vyuzivany v oblasti
komplexni diagnostiky stavu lidského organismu a maji velky vyznam v kardiografii pro
klasifikaci zékladnich charakteristik kardiovaskuldrniho systému a pouzivaji se
v diagnostice srde¢nich onemocnéni. Jsou zaznamendvany objemové zmény tkani pfi
prichodu vysokofrekvenéniho elektrického proudu. Impedancni kiivka pak neodrazi pouze
zmény srdeéniho vydejel, ale také vlastnosti cév, zejména jejich pruznost.

Definice pruznosti cév muze byt interpretovana dvéma zptisoby. Z pohledu mechaniky
je to pfeména kinetické energie krevniho proudu v energii potencialni, tedy napéti cévni
stény. Z pohledu biomechaniky je to schopnost cév reagovat na zmény krevniho tlaku pii
systole a diastole.

Ovéfeni, ze impedancni kiivka odrdzi pruznost cév, je zaloZeno na teoretickém
ptedpokladu, ze krev, jejiz vodivost podstatné ptispiva k vodivosti tkdni, tyto tkdn€ rizné
zapliiuje v rtiznych okamzicich tepové periody, tudiz vliv objemovych zmén na zmény
impedance tkan¢ vyplyva z této skutecnosti.

Jednou z cest, jak tento predpoklad ovéfit prakticky je pomoci numerického modelu.
V soucasnosti je ¢lovék schopen pomoci numerického modelovani fesit Siroké spektrum
robustnich a sdruZzenych uloh z technické praxe definovanych pomoci parcialnich
diferencialnich rovnic. Jako matematicky aparat slouzi k tomuto feSeni, dnes nejrozsirené;si,
metoda kone¢nych prvkli (MKP) a metoda konecnych objemti (MKO).

Tvorba globalniho modelu je velmi naro¢na a stava se z né€kolika ¢asti. Zadani
geometrickych oblasti a jejich rozdéleni na konecny pocet prvki/objemi a uzli sité se
nazyva geometricky model, sestaveni diferencialnich rovnic s definicemi vlastnosti funkci
na rozhrani je modelem fyzikalnim a feSeni funkcionalu diferencialnich rovnic a ptevedeni
diferencialnich rovnic diskretizované sit€¢ konecnych prvki/objemii na soustavu
algebraickych rovnic je modelem matematickym.

MKP a MKO umoziuji simulovat chovani dané¢ho systému ve statickém nebo
dynamickém stavu. Navic kone¢né-prvkovy model mtiize byt spjat s elektrickym modelem,
popsanym rovnicemi elektrickych obvodi a vytvofit tak model kombinovany.

Numerické teSeni je v zdsadé dostupné pro kazdou matematicky popsanou ulohu,
jakékoliv geometrie a jakkoliv komplikovanou, toto je vS§ak omezeno kapacitou dostupného

1 Srde¢ni vydej (minutovy srdecni vydej) — objem krve vypuzené levou srde¢ni komorou za jednu
minutu.
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hardware a casovymi naroky na vypocet. Vysledky numerického feSeni se vztahuji jen ke
konkrétni tiloze a jakékoliv Gipravy a optimalizace vyzaduji opakovani celého procesu tvorby
a feSeni modelu.

Sdruzeny model musi respektovat elektrické i mechanické vlastnosti tkani, nebot
fyzikaln¢ dochazi k interakci pruzného télesa, popsaného konstitutivnim modelem pro
hyperelasticky material, s nestlacitelnou tekutinou, kterd vykazuje nenewtonské chovani
a elektrického (resp. proudového) pole. Elektrické vlastnosti obou kontinui jsou navic
frekvenéné zavislé. A pravé touto problematikou se zabyva elektro-hydrodynamika (EHD).

Mechanika kapalin (hydrodynamika) se az do neddvna omezovala na problémy, kde
se neuplatiiovalo elektrické ani magnetické pole. Existence kapalin, u nichz se projevuje
interakce s elektrickym (nebo magnetickym) polem, dala impuls pro vyvoj aplikaci
(technickych, biochemickych, I€katskych, aj.) a do budoucna lze ofekavat nartst jejich
vyuZiti pro pramysl.

Elektrohydrodynamika (EHD) zkouma silové interakce mezi elektrickym polem
a elektricky polarizovatelnou kapalinou, naproti tomu magnetohydrodynamika (MHD)
zkouma silové (Lorentzovské) interakce mezi magnetickym polem a kapalinou, kterou
prochazi elektricky proud. Poslednim zéstupcem je ferohydrodynamika (FHD), kterd pak
zkouma interakci mezi magnetickym polem a magneticky polarizovatelnou, elektricky
nevodivou kapalinou.

A pravé diky rychlému rozvoji vypocetni techniky a moznosti segmentace
a paralelizace vypocetnich algoritmil, je mozné fesit sdruzené ulohy elektromagnetickych
poli, teplotnich poli, poli mechanickych deformaci, tlakovych poli v tekuting, jejich
kombinace a interakce, rychle a efektivné.

Jsou pouzivany ptimé a nepiimé metody feSeni téchto poli. Nepiima metoda spociva
Vv definici spolecné veliCiny, diky které jsou vyjadfeny vazby mezi parcidlnimi
diferencialnimi rovnicemi poli, a feSeni je provadéno v nekolika krocich. Naopak piima
metoda tkvi v tom, Ze za pomoci spolené veli€iny jsou sestaveny vazebni rovnice a feSeni
je provedeno v jednom kroku.

Po vytvofeni a ovéfeni takovéhoto modelu pomoci experimentu, 1ze na model fitovat
data ziskana z konkrétnich pacientil a ziskat tak z modelu data experimentadlnim méfenim
nedosazitelna.

10
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2 Soucasny stav reSené problematiky

V klinické praxi se metoda bioelektrické impedancni analyzy zacala uplatiiovat od
90 let 20. stoleti a na jejim vyvoji se v soucasnosti podileji védci z celého svéta, jelikoz se
jedna o perspektivni metodu v diagnostice komplexniho posouzeni zdravotniho stavu
pacienta.

Zaklady byly postaveny zejména na védeckych pracich [1] a [2]. V soucasnosti se
v medicin€ rutin€ pouziva mefeni bioimpedance k posouzeni stavu hydratace nebo télesného
tuku v lidském téle. Z impedanénich kiivek, respektive z jejich zmén se dale mimo jiné daji
odvodit minutovy srde¢ni vydej a tepova frekvence.

Bioimpedancni pletysmografické kiivky se vyuzivaji v kardiografii a kardiologii
v diagnostice srde¢nich onemocnéni a poruch krevniho toku (poruchy srde¢niho rytmu,
diagnostika vyduti tepen, poinfarktové stavy pacienta, aj.).

2.1 Impedance v lidském téle

Elektricka impedance se uplatiiuje pfedevSsim v obvodech stfidavého proudu
s obvodovymi prvky jako je kondenzator nebo civka a lze ji vyjadrit pomoci vztahu:

u(t
Z(t) =%= R+ jX = |Z|cos@ + j|Z|sing (2.1)
V exponencialnim tvaru pak:
Z(t) = |Z| - el® (2.2)

kde Z(t) je hodnota impedance v ¢ase t, |Z| je jeji absolutni hodnota [Q2], ¢ je fazovy posun
[°] a X je obecné reaktance [Q2] (X — reaktance kondenzatoru, X, — reaktance civky), j ma
vyznam komplexni (imaginarni) jednotky.
Sinusovy harmonicky signél Ize popsat rovnici:
i(t) = [hay - sin(wt + @) (2.3)
kde I;hax je maximalni hodnota proudu [A].

Na ¢inném odporu fazovy posun mezi napétim a proudem neni ovlivnén, tedy:

Zr =R (2.4)
na kondenzatoru dochazi ke zpozdeéni napéti za proudem o ¢=-n/2 rad:
Ze = — (25)
joC
Na civce naopak napéti predbiha proud o ¢=n/2 rad:
71, = jwL (2.6)

11
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Impedance kondenzatoru, resp. civky je kmitoctove zavisla podle w = 2f.

Obrazek 2.1 popisuje, jak se chova pribéh napéti a proudu na Cinném odporu,
kondenzatoru a civce.

Prubéh napéti a proudu na é¢inném odporu

1 I I I | | | |
napéti

0.5+ proud | -
=<
=
=)
3

N5 -

-1 ] | | | |
o 0.1 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1
t[s]
Prubéh napéti a proudu na kondenzatoru
1 =1 F

0.5} ; \ 4
= N
=N \ |
=)
3

_DS - -

-1 = l

o . . . X 0.5 0.6 1

t[s]

Prubéh napéti a proudu na civce
|

uVIifA]

0.5 . : : 0.9 1
t[s]

Obrazek 2.1: Prubéhy napéti a proudu na rezistoru, kondenzatoru a civce.

Z hlediska vodivosti je lidské télo velice slozitd heterogenni soustava, kterd se
vyznacuje pasivnimi a aktivnimi elektrickymi vlastnostmi. Z hlediska vodivosti a vedeni
proudu latkami rozliSujeme vodice prvniho a druhého fadu. Vodici prvniho fadu jsou kovy,
kde vedeni elektrického proudu je realizovano volnymi nosici naboje, jenz v tomto piipadé
jsou elektrony. U vodi¢a druhého fadu jsou volnymi nosi¢i naboje ionty, a to kladné nebo
zaporné, jedna se tedy o elektrolyty (resp. roztoky latek). Pti vedeni elektrického proudu
lidskym télem tedy vzdy hovoifime o iontové vodivosti, nikoliv o elektronové.

Pii bioimpedan¢nim méfeni prochazi definovany vysokofrekvencni elektricky proudu
prostfedim rizného chemického slozeni, viskozity a struktury jako jsou mezibunécéné
prostiedi, bunééné membrany, cytoplazmatické struktury apod.

12
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Kazdé z téchto prostiedi je charakterizovano ur¢itou mérnou vodivosti. Zatimco mérna
vodivost mezibunééného prostfedi i cytoplazmy bun€k je pfiblizné stejna a kolisa jen
v rozmezi 0,2-1,05 S/m, je mérna vodivost bunéénych membran v priméru 10° az 108 krat
nizsi [3].

Vnitini prostor bunky je vyplnén intracelularni tekutinou a vnéjs$i okoli bunky je
tvofeno extracelularni tekutinou. Tyto tekutiny maji mérny odpor v rozsahu 1-3 Q-'m
a relativni permitivitu €,=80.

Extracelularni tekutiny (ECT) tvoti zhruba 20% celkové télesné hmotnosti a jsou v téle
uloZeny mimo buiiky, hlavnimi nosiéi naboje jsou kationty sodiku Na* a anionty chloru CI-.

Intracelularni tekutiny (ICT) tvoii asi 40% celkové télesné hmotnosti a jsou ulozeny
uvnité bunék, hlavnimi nosi¢i naboje jsou kationty drasliku K.

Kompozice ECT a ICT prispivaji k celkovému chovani tkané jako dielektrika, ale
struktura bunéénych membran ma hlavni pfispévek k dielektrickému chovani zivé tkané [4].

O tom zda se tyto bun&né membrany chovaji jako rezistor nebo kondenzator
rozhoduje kmitocet prochézejiciho proudu. Hranice tohoto kmitoctu je individuélni a byva

kolem 30 - 50 kHz.

Na nizkych kmitoctech se kondenzator chova jako rezistor s velkym odporem a proud
tak prochazi extracelularnim prostiedim.

Na vysokych kmitoc¢tech (od 30 kHz) se neprojevuje reaktance kapacitnich vazeb
a kondenzator se naopak chova jako zkrat a elektricky proud tak mulze ptes bunétné
membrany prochazet a miizeme tak méfit vnitini i vné€jsi bunéény prostor (Obrazek 2.2).

Obrazek 2.2: Prichod stfidavého proudu se zvySujicim se kmito¢tem bunéénymi membranami [4].

Fyzikaln¢ se jedna o méfeni redlné a imaginarni sloZky impedance, respektive jejich
modulu a faze. Fazovy uhel odrdzi relativni ptispévky tekutiny (odporu) a bunécnych
membran (reaktance) lidského téla. Dle definice fazovy thel pozitivné souvisi s reaktanci a
negativné s odporem. Niz§i hodnoty naznacuji bunéfnou smrt nebo sniZeni bunétné
integrity, zatimco vyss$i hodnoty ptfedstavuji velké mnoZstvi neporusenych membran.

2.2 Biologicky kondenzator

Casti zivych organismi jsou po fyzikalni strance dielektrika a koncentrované roztoky
elektrolytti uzaviené do bunéénych membran s vyrazn¢ odlisSnou strukturou. Vlastnosti tkani
jsou zavislé na kmitoctu veliCiny, ktera na n€ ptisobi.

13
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Kazdy material, ktery je schopen se polarizovat a akumulovat elektricky naboj Ize
klasifikovat jako dielektrikum a zivé tkané tuto schopnost maji. Bunééné membrany maji
schopnost si na velmi kratkou dobu zachovat elektricky naboj, dochazi zde tedy k fazovému
posuvu mezi proudem a napétim, chovaji se tedy jako biologické kondenzatory, jejichz
kapacita byva udavana (napiiklad podle [5], kde autofi uvadi postup jak tuto kapacitu méfit)
Cm=0,9-3 pF/cm? s povrchovym odporem az 10 kQ/cm?.

Mira rozdéleni naboje uvnitt latky vlivem vnéjsiho elektrického pole je definovana
jako permitivita a popisuje miru zeslabeni vlivu elektrické sily latkou.

V dielektriku nejsou naboje volné pohyblivé, mohou se pouze natacet nebo posunovat,
a to tak, ze dochdzi k polarizaci dielektrika a vznika tzv. posuvna proud. Coz vyjadiuje
Maxwellova rovnice Ampérova zakona celkového proudu [6]:

aD
rotH =]+ — 2.7
I+ 2.7)
kde ¢len ] vyjadiuje ptispévek vodivého proudu (v tomto ptipadé proud zplisobeny iontovou
vodivosti) a Z—]t) je ptispévkem posuvného (dielektrického) proudu. Polarizaci dielektrika

ilustruje Obrazek 2.3, kde levy obrazek ukazuje dipdlové molekuly, které jsou neuspotradané
a vzhledem k jejich riizné orientaci se dipdlové momenty navenek rusi.

Pravy obrazek ukazuje plisobenim zevniho elektrického pole a dipoly se orientuji,
nastava polarizace dielektrika [7].

'
D o= . -+ -+ -+
. X

2 -+ -+ -+

x v §
v . x y @ -+ -+ -+

X x
e P & 2 -+ -+ -+
+ - - ¥ - F -+ -+ - 4

a) b)

Obrazek 2.3: Princip polarizace dielektrika. a) Bez elektrického pole. b) S elektrickym polem [7].

a) b)

Obriazek 2.4: a) Model deskového kondenzatoru. b) Nahradni obvod tvoreny paralelnim zapojenim
rezistoru a kondenzatoru [8].
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Obrazek 2.4 ukazuje model deskového kondenzatoru a nahradni obvod tvofeny
paralelnim zapojenim rezistoru a kondenzatoru. Kapacita je rovna:

S
C= EOSra (28)

kde C je kapacita [F], £, je permitivita vakua 8,854 - 10~12 [F/m], &, je relativni permitivita
[-1, S je plocha elektrod [m?] a d je jejich vzdalenost [m]. Impedance tohoto nahradniho
obvodu je po Upravach rovna:

VR? + w?C?R*

w?C?R? +1

Z=%=R+KC= (2.9)
kde w je uhlova rychlost [rad.s?]. Elektrickd impedance tkdné je ovlivnéna mimo jiné
1 sloZenim a uspotféddanim tkéané€.

Obrazek 2.5 ilustruje nahradni schéma bunéné membrany, kde Re je odpor
extracelularni tekutiny, Ri je odpor intracelularni tekutiny, Cm je kapacita membrany a Rm
je odpor bunééné membrany.

[

Cm= Rm Rm

= Cm/2 R1

|

[]Rc

Ri

Rm

Cm =

BUNECNA
MEMBRANA

—_—

a) b) c)

Obrazek 2.5: Nahradni model impedance bunééné membrany.

Nahradni obvod, ktery ukazuje Obrazek 2.5 a) lze postupnym zjednodusovanim
redukovat na obvod, ktery popisuje Obrazek 2.5 b) a Obrazek 2.5 c¢), kde kondenzator
C modeluje celkovou kapacitu v tkdni, zejména tedy celkovou kapacitu bunécnych
membran. Rezistor R1 modeluje elektrickou vodivost télesnych tekutin, pfedev§im ECT
(ICT ma také vliv, ale ne tak velky), rezistor R2 odpovida predevsim koznimu odporu, ov§em
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ma na néj vliv i vodivost télnich tekutin. Pouzitim ¢tyfsvorkové metody méfent, eliminujeme
odpor elektrod a odpor ktze, znalost o elektrické impedanci pak lze pouzit k ziskdni
informaci o slozeni téla [9].

2.3 Metodika méreni bioimpedanéniho signalu

Elektricky proud, ktery vstupuje pii BIA do téla, ma riizné moznosti prostupu télem.
Fyzikalni principy téchto moznosti poté reprezentuji zékladni slozky, ze kterych se sklada
impedance. Cinny odpor v tomto piipadé reprezentuje prostup proudu kapalinou, pii kterém
se uplatiiuji riizné vlivy, napiiklad viskozita kapaliny. Reaktance je poté vytvotrena kapacitou
bunéénych membran. Zde také vznika fazovy posun. Ze zminéného vyplyva, ze impedance
lidského téla miize byt modelovdna pomoci odporovych a kapacitnich elementl
v sérioparalelnim zapojeni [10].

Pii méteni bioimpedancéniho signélu je v nejzakladnéjsi konfiguraci zapotiebi dvou
parua elektrod, jedna se tedy o tetrapolarni uspotadani, kdy jeden par slouzi jako proudové
elektrody a druhy par jako ,,sbérné napétové elektrody. Diky této konfiguraci se pii méteni
neuplatni impedance méficich elektrod a kozniho odporu. Elektrody jsou z inertniho
materidlu Ag/AgCl (napiiklad pro méfeni EKG).

Obrazek 2.6a nazorné ilustruje piiklad méfeni hrudni impedance. Proudové elektrody
vedouci ze zdroje sttidavého proudu i(t), jsou pfipojeny pomoci svorek k pfislusnym ¢astem
téla. Napéti u(t) mérené na elektrodach je zpracovano tak, aby vystupni veli¢ina odpovidala
velikosti napéti pro dany méteny usek na daném kmitoctu.

u(t)

Obrazek 2.6: a) Ukazka méreni hrudni bioimpedance [11]. b) Principialni model BIA [12].

Velikost méficiho proudu byva ptfizplisobovana vzdy konkrétnimu ptipadu, pticemz
proud nikdy nesmi pfesahnout efektivni hodnotu z intervalu i=<1;3> mA. Takovyto
elektricky proud je pro ¢loveéka bezpecny a je dostatecné nizky, aby nenaruSoval ¢innost
elektrickych stimulatorii srdce, tudiz je BIA vhodnd i pro pacienty s implantovanymi
kardiostimulatory ¢i jinymi zafizenimi.
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Z hlediska kmitoctl jsou pouzivany frekvence 30 kHz — 100 kHz. Dolni mez souvisi
s vlastnosti tkan¢, ktera se chova jako dielektrikum, pti zvySujici se frekvenci se zdanlivy
odpor (imaginarni ¢ast impedance) tkani snizuje a proud tak prochazi skrze bunécné
membrany a penetruje do hloubky. Horni mez pak omezena 100 kHz protoze vodice, kterymi
je pacient pfipojen k pletysmografu, se zacinaji chovat jako antény a ¢ast proudu se uzavira
pies vzduchové okoli.

Obrazek 2.6b ukazuje principialni model BIA, kde i, (t) je pfilozeny méfici elektricky
proud, u(t) je tbytek napéti. Pomoci rovnice Geselowitzovské reciprocity [13] lze princip
méfeni popsat takto:

AZ = —Ay f LE (to) - LE (t)dV (2.10)
\%

kde AZ je zména impedance, Ay je zména vodivosti mezi dvéma Casovymi okamziky, t, a
t; a L¥ a LE jsou pole vznikla mezi proudovymi a napétovymi elektrodami dle vztahu:

E El (t) E EZ (t)
L1 =T Lz =~
i1 (1) i2(t)
indexy 1 a 2 definuji pfilozené a indukované proudové a elektrické pole. V publikaci [14]
autofi na zékladé téchto vztahti odvodili analyticky vztah ktery, ddva do souvislosti pulsujici

(2.11)

proudéni krve s elektrickymi poli na zéklad€ vySe uvedenych vztaht.

2.3.1 Kvantifikace namérenych dat pro tepovy objem a srdecni vydej

Kvantifikace naméfenych dat se pak provadi pomoci zjednoduSeného modelu
meétfeného mista, kdy oddélime impedanci krve a impedanci tkanég, celkova impedance je pak
rovna [12]:

_ Lyrev " Luxan

7 (2.12)

Zkrev + Ztkéfl
Pro ziskani vysledné zmény objemu krve v arteriich se vezme do uvahy pouze
impedance krve, ktera je zavisla na jeji vodivosti. Provedenim derivace rovnice (2.12)
ziskame zménu objemu krve pfi zméné impedance tkané:
ZZ
dZ = * dZyrey (2.13)

krev

Impedance krevni casti reprezentovanou valcovou geometrii s rezistivitou Pgrey
muzeme vypocitat podle:
1 _ 4pkrev 1
Skrev T dkrev

Zyrev = Pkrev > (2.14)

kde Sy ey je prufez krevni oblasti (resp. direy j€ prameér krevni oblasti), 1 je délka méteného
useku. Ozna¢me tedy dVy ey jako objemovou zménu krevni oblasti

Prevl’
dVirey = d(lskrev) = - revz " dZyrev (2.15)

krev
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Vyjadienim dZy.., Z rovnice (2.13) a substituci do rovnice (2.15) ziskame finalni
vztah pro zménu objemu krve na zméné impedance tkan¢:

_ pkrev12 (2 16)
AVirey = — 7z dz -

Pro stanoveni tepového objemu pak vyuZzijeme zavedenim Casové zmény impedance

AZ v dob¢ trvani vypuzeni krve z levé srdecni komory do aorty tyyer [S] (z angl. Left
Ventricle Ejection Time).

AZ
=@ (2.17)
AZ = f'(Z) - tuver (2.18)

Konec¢ny vztah pro tepovy objem se pak ziska substituci do rovnice (2.16):

dZ

= (2.19)

" tLVET
max

1 2
SV = prev (E)

kde SV je tepovy objem (z angl. Stroke Volume) [ml], |%| je absolutni hodnota maxima
max
zaporné derivace impedanéni kiivky [€)/s].

Pro ilustraci slouzi nésledujici obrazek

A
C
.03 | o] | RS e SRCRR R e,
di \J T
\dZ(1)|
| dr ]m
o}
Bt l '
iyl 4
! tis]
1
Fo
A | =4
l P X
I ter I

Obrazek 2.7: Ukazka impedanéni kiivky [11].

Na této kiivce se nachazi n¢kolik boda:
A — zacCatek systolické faze

B — otevfeni aortalni chlopné

C — maximalni kontrakce

X — zavér aortalni chlopné

O — otevieni mitralni chlopné

18



Ustav elektrotechnologie FEKT VUT v Brné

Na zakladé¢ souctu vSech tepovych objemti (SV) vydanych béhem jedné minuty (napf.
75 ml/tep) je pak mozno definovat srde¢ni vydej CO (z angl.. Cardiac Output), ktery je
definovan jako mnozstvi krve vypuzené béhem jedné minuty ze srdce.

CO = SV-HR (2.20)

kde HR je srde¢ni frekvence (napt. 60 tepti/min.), pak srdecni vydej 1ze stanovit dle vyse
uvedeného vztahu jako:

75 ml/tep x 60 tepti/min = 4500 ml/min = 4,51/min (2.21)

2.4 Soucasné limitace metody impedanc¢ni pletysmografie

Nasledujici tabulka shrnuje soucasnou problematiku pouziti impedancni kardiografie
ve svEté.

Tabulka 2.1: Shrnuti souc¢asného stavu impedanc¢ni kardiografie ve svété.

Soucasna celotélova impedanéni kardiografie — co se ve svété pouziva
Celotélova jednokanalova jeden zdroj proudu, dvé snimaci elektrody
Celotélova vicekanalova jeden zdroj proudu, 5 snimanych mist
MoZnost méieni Meéfeni pouze v klidovém stavu pacienta (bez zat¢ze)

Doposud bylo realizovano impedan¢ni méfeni pouze jednokanalové — jeden zdroj
proudu — jedno snimaci misto, nebo vicekanalové — jeden zdroj proudu — az pét snimacich
mist.

Nejveétsi limitaci soucasnych moznosti je moznost méfeni pacienta pouze v klidovém
stavu organismu. Zhruba jen 50% onemocnéni 1ze bezchybné diagnostikovat v klidovém
stavu pacienta.

Srde¢ni ischemie ICHS (porucha prokrveni srdce v disledku zuzovani srdec¢nich
tepen, sem patii akutni formy jako srde¢ni infarkt, ndhla smrt a chronické formy jako srdec¢ni
selhavani, srde¢ni arytmie, aj.) a fada dalSich kardiovaskularnich onemocnéni se projevuji
az pii riznych excitacich lidského organismu [15].

Méfici metoda, jenz je vyuzita k bioelektrickému impedanénimu méfeni v této
dizerta¢ni praci je popsana v nasledujici kapitole.

Zéklady jsou polozeny na celotélové impedan¢ni kardiografii, jenz byla rozSifena
a zdokonalena na Akademii véd Ceské republiky v Brné na Ustavu piistrojové techniky
(Tabulka 2.2).

V soucasné dob¢ je tato metoda vyuzita v centru klinického vyzkumu ICRC ve
Fakultni nemocnici U Svaté Anny v Brné, kde probihaji nezdvisla méfeni na dobrovolnych
pacientech.
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Tabulka 2.2: Soucasny stav impedanéni kardiografie v Brné — FN Sv. Anna.

Celotélova vicekanalova impedanéni kardiografie MBM? AV CR ISI
Brno

o o 3 zdroje proudu — riizné frekvence
Celotélova vicekanalova . . .
18 snimacich mist

MozZnost méieni Meéfeni klid, zatéz, klid po zatézi

Ptinos této metody spoc¢iva zejména v jejim vyuziti v oblasti analyzy vlastnosti casti
lidského téla odvoditelnych z elektrické impedance resp. z jejich zmén. Dale pii konstrukei
medicinskych zafizeni a pacientskych monitort pro analyzu krevniho obéhu (pievazné tedy
jeho dynamickych vlastnosti).

wYw~vr 7

2.5 Pouzita mérici metoda

Unikatnost této metody spocivd v souCasném meéfeni pozadovanych parametri
krevniho fecisté odvoditelnych z impedance v métenych usecich, coz diive zadna jina
metoda neumoznovala.

4

Prototyp, ktery byl za timto ucelem sestrojen, se nazyva MBM a méii bioimpedanci
vicekanalovou ¢tyfsvorkovou metodou ve vSech dilezitych ¢astech lidského téla soucasné
tak, ze bioimpedance je prostorové lokalizovéana jak umisténim elektrod zdroji stfidavého
proudu a volbou jejich frekvence, tak vhodnym umisténim napét'ovych elektrod.

Meéfeni spociva v priichodu slabého vysokofrekvenéniho proudu, ktery si ,,hleda cestu*
nejmensiho odporu a prochdzi tak arteridlnim systémem méfeného objektu.

Vyhodou soucasného nezavislého méteni impedance v jednotlivych ¢astech téla je
moznost sledovani a porovnavani vyvoje pozadovanych parametrd odvoditelnych
z impedance v mé&fenych &astech téla. Lze tedy sledovat tlakovou vinu® krve nebo krevni tok
Vv jednotlivych tsecich lidského téla.

Proudové elektrody vedouci ze zdroje sttidavého proudu jsou piipojeny pomoci svorek
Kk pfislusnym ¢astem téla. Napéti mé&fené na elektrodach je zpracovano tak, aby vystupni
veli¢ina odpovidala velikosti napéti pro dany méfeny tisek na daném kmitoc¢tu. Impedance
je stanovena ze vztahu (2.1).

Ve zvolenych mistech je pak mozné méfit Casovy pribéh impedance. Pro kazdy kanal
je pak k dispozici okamzita amplituda impedance, faze impedance, realna a imaginarni
slozka impedance.

2 MBM - meéfici rozhrani multikandlového bioimpedan¢niho monitoru - MBM (z anglického
Multichannel Bioimpedance Monitor), pro neinvazivni méfeni vlastnosti krevniho toku (patent
udélen v roce 2010 [16]).

% Tlakova vlna je vyvolana vypuzenim krve z levé srdeéni komory do srde¢nice - aorty, odkud se §iii
dal$imi tepnami do celého téla.
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Zatizeni obsahuje tfi nezavislé zdroje sttidavého proudu o nastavitelnych amplitudach
a kmitoctech. Hodnoty kmitoct se 1iSi minimaln¢ o Sitku pfenasené¢ho pasma snimacim
kandlem. Pro zachovéani podobnych podminek métfeni by tyto kmitoéty mély lezet co
nejblize u sebe (kmitoCty pouzivané pii méteni jsou f1=49 kHz, f,=50 kHz a f3=51 kHz).
Proudov¢ elektrody vedouci ze zdroje stfidavého proudu jsou piipojeny pomoci proudovych
svorek k piislusnym castem téla. Dale MBM obsahuje potiebny pocet snimacich kanalu,
které¢ umoznuji synchronn¢ detekovat jen signaly s kmitoctem, na které jsou naladény.

Snimaci kanal se sklada ze dvou napétovych elektrod (které jsou rozmistény po téle
podle toho, kde chceme impedanci méfit), zesilovace s nastavitelnym zesilenim
a synchronniho detektoru. Napéti meéfené na elektrodach je zpracovano tak, aby vystupni
veli¢ina odpovidala velikosti napéti pro dany méfeny usek na daném kmitoctu. Ve zvolenych
mistech je pak mozné méfit Casovy pribéh impedance. Pro kazdy kanal je pak k dispozici
okamzitd amplituda impedance, fdze impedancea realna a imaginarni slozka impedance.

2.6 Blokové schéma méreni

Obrazek 2.8 nazorné popisuje blokové schéma a ptipojeni MBM k méfenému objektu.
Tabulka 2.3 pak popisuje vyznam jednotlivych blokd v tomto blokovém schématu.

XTAL CLK 60 MHz
OSC
SYNC

20 kHz + 200 kHz {

—¥ GALVANICKI
® [> {—{BPF — [> | ADC | DDC | > ODDELEN (€] USB HE

v v
. . GALVANICKI
: OSP I— "oppeieni [ ] PAC
¥ v

<« 3 PROUDOVY | sp

4__3&— 7zoro;  [| DAC | DDS — KARTA

Obrazek 2.8: Blokové schéma MBM [16].

Tabulka 2.3: Vyznam jednotlivych bloki v blokovém schématu.

BPF Band-Pass Filter Péasmova propust

XTAL OSC Oscilator Krystalem fizeny oscilator
DDC Digital Down Converter Zpétny digitalni pfevodnik
ADC Analog-Digital Converter A/D ptevodnik
DAC Digital-Analog Converter D/A ptevodnik
DDS Direct Digital Synthesis Prima digitalni syntéza
DSP Digital Signal Processor Digitalni signalovy procesor
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Blok fizeni a zpracovani (DSP) zajistuje komunikaci mezi jednotlivymi c¢astmi
pristroje a ptipadné zpracovani dat. K tomuto bloku jsou jesté pfipojeny vystupni periferie,
jako je displej, klavesnice, mys, tiskarna. Datova linka umoziuje digitalni propojeni ptistroje
k dalsimu pocitaci nebo do pocitacové sité. Data je mozno ukladat na SD kartu.

MBM miize pracovat samostatné nebo jako soucast méticiho systému, ktery dale
analyzuje méfené impedance a stanovuje pozadované biologické parametry (tzn.
vyhodnoceni krevniho prutoku pro danou cast téla nebo ostatni vyhodnoceni jako je
napiiklad uréeni mnozstvi vody nebo tuku v daném useku).

1 mA, 51 kMz

a) b)

Obrazek 2.9: Principialni rozmisténi elektrod na méfeném objektu. a) P¥ipojeni zdroji proudu (prava
a leva ¢ast téla jsou zrcadlové). b) Rozmisténi elektrod mériciho systému [16].

Generator harmonického signalu Gi urcen pro méfeni levé Casti téla je naladén na
kmitocet £1=49 kHz o amplitudé¢ I1=1 mA. Proud protékd smérem od levého ucha pies
hrudnik do levé koncetiny az po nart.

Generator G2 je uren pro méfeni pravé Casti téla a je naladén na kmitocet
f2=50 kHz 0 amplitudé I>=1 mA. Proud protéka smérem od pravého ucha pies hrudnik do
pravé koncetiny aZ po nart.
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Generator G3 urcen pro méfeni impedance hornich koncetin, horni a stfedni Casti
hrudniku je naladén na kmitocet f3=51 kHz o amplitudé Is=1 mA. Proud protéka od levé
dlané ptes levou pazi, hrudnik do pravé paze az ke dlani.

Tyto situace popisuje Obrazek 2.9a, kde jsou principialn¢ zobrazeny impedance
jednotlivych useki lidského téla spolu se zdroji proudu, jenz témito ¢astmi prochazi,
Obrazek 2.9b je zobrazeno rozmisténi elektrod na méfeném objektu. Tabulka 2.4 pak
popisuje ¢islo kandlu a méfeny usek na lidském téle.

Tabulka 2.4: Popis méricich kanali MBM.

Cislo kanalu Popis

Leva ¢ast téla shora doli f1=49 kHz:

Kanal 1 Leva kréni tepna, elektroda 1 t€sné pod uchem, elektroda 2 na krku nad kli¢ni kosti.
Kanal 3 Leva ¢ast hrudniku, elektroda 1 pod kli¢ni kosti, elektroda 2 pod hrudnim kosem.
Kanal 5 Levé stehno, elektroda 1 nad t¥islem, elektroda 2 pod kolenem.

Kanal 7 Levé lytko, elektroda 1 pod kolenem, elektroda 2 na vnitini ¢asti lytka nad kotnikem.
Kanal 9 Leva ¢ast biicha a bfisni aorta, elektrody umistény na zadech vlevo od patefe.

Prava ¢ast téla shora dola =50 kHz:

Kanal 2 Prava kréni tepna, elektroda 1 té€sné pod uchem a elektroda 2 na krku nad kli¢ni kosti.
Kanal 4 Prava ¢ast hrudniku, elektroda 1 pod kli¢ni kosti, elektroda 2 pod hrudnim kosem.
Kanal 6 Pravé stehno, elektroda 1 nad ttislem, elektroda 2 pod kolenem.

Kanal 8 Pravé lytko, elektroda 1 pod kolenem, elektroda 2 na vnitini ¢asti lytka nad kotnikem.
Kanal 10 Prava ¢ast biicha a bfisni aorta, elektrody umistény na zadech vlevo od patete.

Horni konéetiny a hrudnik f3=51 kHz:

Kanal 11 Leva horni ¢ast hrudniku, elektroda 1 v levém podpazi, elektroda 2 v oblasti pod hrtanem.
Kanal 13 Leva paze, elektroda Ina vnitini stran¢ loktu, elektroda 2 v levém podpazi.
i Levé predlokti, elektroda 1 na vnitini strané predlokti nad dlani, elektroda 2 na vnitini strané
Kanal 15
loktu.
Kanal 12 Prava horni ¢ast hrudniku, elektroda 1 v levém podpaZi, elektroda 2 v oblasti pod hrtanem.
Kanal 14 Prava paze, elektroda 1na vnitini strané loktu, elektroda 2 v levém podpazi.
i Pravé predlokti, elektroda 1 na vnitini stran¢ ptedlokti nad dlani, elektroda 2 na vnitini
Kanal 16 o
stran¢ loktu.
, Leva oblast hrudniku ve vySce srdce, elektroda 1 v levém podpazi, elektroda 2 pod hrudni
Kanal 17 .
kosti.
Kanal 18 Prava oblast hrudniku ve vysce srdce, elektroda 1 pod hrudni kosti, elektroda 2 v pravém

podpazi.
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2.7 Zpracovani bioimpedanc¢niho signalu

Lidské télo ma svoji specifickou impedanci, kterou oznac¢ime jako Z(t). Tato
impedance se sklada z paralelni kombinace konstantni impedance Z a ¢asové promeénné
impedance Z (Obrazek 2.10).

Obrazek 2.10: Znazornéni impedancniho modelu lidského téla.

Kde Zy je zakladni pomalu proménna impedance (pomala/staticka slozka, jeji kmitocet
je od 0 do 0,5 Hz) dana sloZzenim méfené¢ho subjektu (kosti, svaly a tuk) a Z souvisi se
zménami pulzace krevniho fecisté (tzn. objemové zmény artérii, kmitocet od 0,5 Hz vyse).
Postup zpracovani prvotnich (Raw) dat popisuje Obrazek 2.11.

FILTR - P FILTR
Pomala slozka Zg
Raw signal Z(t) +

Pulzni slozka Z

Derivovana pulzni
slozka dZ/dtmax

Obrazek 2.11: Princip zpracovani bioimpedanéniho signalu.

Pro stanoveni parametrii odvoditelnych z bioimpedance jsou nejdiilezitéjsi hodnoty
maxima zaporné derivace impedanéni kiivky -dZ/dtmax (velikost nejvétsi zaporné zmény
derivace Z pusobici béhem systoly) [€2/s] a doby trvani vypuzeni krve z levé srde¢ni komory
do aorty, oznaCovana jako tyygr (z angl.. Left Ventricle Ejection Time) [s] (jak uvadi
Obrazek 2.7 kapitola 2.3.1).

Dale je nutné vyuZit koeficienty, které zohlediiuji vék, pohlavi, télesnou hmotnost
a rozmeéry pacienta, proto je presné stanoveni absolutnich hodnot velmi diskutabilni.

V nasem pripad¢ (impedancni pletysmografie) vSak méfime relativni zmény
impedance, vysledkem tedy neni kalibrovana hodnota, ale relativni zména naptiklad pii
zatézi vuci klidovému stavu, apod. Pro relativni zménu impedance plati:
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AZ(t) - Z(0)

rel. — AZ(t) (2.22)

kde Z,¢ je relativni zména impedance [-], AZ(t) je Casové proménné impedance souvisejici
se zménami pulzace krevniho feCist¢ v daném stavu meéfeného objektu (napi. dychaci
manévry, excitace, aj.) [2] a Z(0) je impedance vychoziho stavu (napft. klidového), vici
kterému relativni zménu pocitame [Q].

Tyto relativni zmény pak nejsou zatizeny riznymi diskutabilnimi koeficienty
a umoziuji pfesné vyhodnoceni zmén krevniho toku. Mzeme méfit pribéh impedance
kontinudlné tep po tepu a zpracovavat i rychlé¢ dynamické zmény. Vyhodou tohoto méteni
je moznost off-line korekce chybnych hodnot a odstranéni artefaktu.

K vyraznému zpiesnéni hodnot -dZ/dtmax dochézi zprimérovanim z vice tepovych
intervald. Jsou-li analyzovany relativné stabilni stavy (klid, ustalend zatéz apod.), kde stfedni
tepova frekvence ziistava zachovana, je mozné z hodnot ziskanych tep po tepu vypocitat
aritmeticky pramér [15].

Impedanéni kiivky jsou zaznamenavany programem ScopeWin (autor Ing. Pavel
Jurak. CSc.) vyvinutym specialné pro tyto ucely. Jedna se programovy produkt pro aplikace
meéfeni a sbéru dat pracujici v prostiedi MS Windows. Systém je urcen jak pro sériové uziti,
tak pro vyvoj, testovani novych metod méfeni a zpracovani signald.

Naméfené hodnoty relativni impedance jsou pro ucely této prace zpracovavany
a vyhodnocovany v programu MATLAB.

Celkové méfeni se sklada z:

e klidové méfeni v leze (doba trvani 120 s)
e respiracni manévry:
o zadrzeni dechu (30 s)
o Valsalviv manévr* (2-15 s)
o Muellertiv manévr® (2-3x 15 s)
o hluboké dychani (300 s), jednotlivé manévry jsou proloZeny
spontannim klidovym dychanim (60-300 s);
e snimani na naklonéné roviné (tilt®, 300 s)
e 7z4tézové cviceni:
o Slapani na rotopedu v horizontalni poloze (300 s), pted zahjenim a po
ukonceni cvi¢eni spontanni klidové dychani (120 a 300 s).

V métenych signdlech se nékdy objevuji artefakty, nejcastéjSim typem artefaktu jsou
vysoké Spicky signalu, shora ohrani¢ené na mistech, kde by se neméli nachéazet. Jsou
S nejveétsi pravdépodobnosti zpiisobeny Spatnou piilnavosti elektrody nebo nezéddoucimi

4 Pfedstavuje maximalni vdech a nasledny zadrzeny vydech proti uzaviené hlasové §térbing.

® Piedstavuje marné delsi vdechové usili proti uzaviené hlasové $térbing. Zatimco pii Valsalvové
manévru je branice aktivni lehce, pfi Miillerové manévru je branice jako hlavni inspiracni sval
maximalné aktivni.

® Snimani v naklonéné poloze.
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pohyby pacienta, ¢imz dochazi ke $patnému sejmuti signalu. V moment¢, kdy se elektroda
odlepi, dojde k pteruseni signalového snimani a dany pribeh se jevi bez zakmitl a Spicek.

Dalsim typem artefaktu jsou Spatna provedeni daného tkolu, kdy pii zatézovém
cviCeni pacient danou zatéz nezvlada, tyto stavy zptisobi zménu charakteru signalu. Pfi
provadéni zatézového cviceni dochazi k pohybu nohou, coz znehodnocuje signaly, které jsou
snimany lytkovymi a stehennimi elektrodami.

Ptiklad ziskanych dat relativnich zmén impedance z jednoho subjektu ze vSech kanala
soucasn¢ pro Casovy usek 155 az 158 sekund ukazuje Obrazek 2.12 a Obrazek 2.13 (méfeny
subjekt je v klidu a ma zadrzeny dech, bez vyskytu artefakt).

Pro ptehlednost jsou tyto pritbéhy rozdéleny pro levou a pravou cast téla, nejsou zde
zobrazeny prabéhy EKG a krevniho tlaku. Popis jednotlivych kanali uvadi Tabulka 2.4, se
kterou tento obrazek koresponduje.

103 Relativni zmény impedance v ¢ase pro kanaly 1, 3,5,7,9
8 T T T T T
1\ N kanal 1
6 f m 1 ——kanal 3|7
¥ [ | [ kanal 5|
w4 ‘,I \ i kangl 7 ‘“
g ‘ ‘ | A kanal 9 |
H 2 - / | / | | f 4
S 0 _._:f:f_'—._"“_f : _,::}/-» =7 - -ﬁr'w«-’\ ,\{ e :—4—__*—’-_ — S — -
-0(%' - l‘ - \ “.“ -
3 ‘
2K = \ o -
4 = —
6 1 ! 1 1 !
155 155.5 156 156.5 157 1575 158
t[s]
i Relativni zmény impedance v ¢ase pro kanaly 2, 4,6, 8,10
8 T T T T T
‘ /\ 7 kanal 2
6 | = : kanal 4 |7
[\ [ kanal 6 |
AT | ;‘ "‘ kangl 8 -
g / “ | “ : kangl 10 “
£ LA 44 A S . -
E 0 7" \ e e 3 —— ,\ \\__’,——"/ ;//' \ ___\---:A -—/';_,- = -
= D = =2
@ — A \
2F -
-k i
6 | ! | | !
155 155.5 156 156.5 157 1575 158
sl

Obrazek 2.12: Relativni zmény impedance pro kanaly 1, 3, 5, 7, 9 a kanaly 2, 4, 6, 8§, 10 MBM
(koresponduje s popisem kanali, které shrnuje Tabulka 2.4).
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Relativhi zmény impedance v éase pro kanaly 11,13, 15,17
0.015 T T T T T
~ kanal 11
/A AN kanal 13}
0.01 - /o a & 5115 |1
: an /o A kanal 15|}
. /._.f '.II /o /_f‘ | kanal 17 | |
m / J 1 £ |
SoosF /S '| . '| / 1
E ///'\-.I |II 'I f’,. | \ |I ,"l // .
— R Yl I'-. | r rd \ I| / ~
g / - g .I'L.I \ A - LN J
% 0 = S = '*I T e — 1'5 —— A A =
E Iﬂ[\_ T "|\ P 7:){ I‘T\ _:/‘f
I|II B I'.\ — Ve I|II T .f/_..
-0.005 - \ , - / \ / :
Y /! LY L
"\.. l._.l" Ay ..,."l '\_\ /
0.01 | I — ! - I
155 1555 156 156.5 157 1575 158
t[s]
Relativhi zmény impedance v éase pro kanaly 12,14, 16,18
0.0 ra T T T T
/ ‘||
0.008 |- a al kanal 12 ||
A ! kanal 14|,
0006 /] /o kanal 16| |

NooooaE S / R kanal 18| §

2 A / R\ -

5 0.002 \| \ /

E 0 x — - . l

E |;'\ P

E -0.002 - I"-. N - -

2 0004 \ /’ -
0.006 |- \_/ 4 K
-0.008 - =
001 1 1 | I 1

155 1555 156 156.5 157 1575 158
t[s]

Obrazek 2.13: Relativni zmény impedance pro kanaly 11, 13, 15, 17 a kanaly 12, 14, 16, 18 MBM
(koresponduje s popisem kanali, které shrnuje Tabulka 2.4).

Impedan¢ni kiivka neodraZi pouze zmény srde¢niho vydeje, ale také vlastnosti cév.
V piipadé pruznych arterii dochéazi k pozvolng&jsimu nartstu tlaku po delsi dobu. Naopak
v piipadé zbytnélych cév je narist tlaku prudky a kratsi (Obrazek 2.14).

Tato skutecnost se projevi v dynamickych vlastnostech jak pletysmografické kiivky

krevniho tlaku, tak i impedanéni kiivky a pfedev§im v jejich derivacich. U pruznych cév je
derivace nizsi a Sir$i, u nepruznych je vyssi a uzsi.
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a. femoralis

ascendentni

Obrazek 2.14: Zmény v pribéhu tlakové viny aortou u subjekti s riiznym vékem [17].

[ 2 .

Na pruznosti cévni stény se podileji vnéjsi i vnitini faktory, jak znazoriuje
Obrazek 2.15.

Historie podminiujici
stav

Patologie :
- Vnitini |:>
Vek |:> struktura cévy
Funkce ﬁ

W

Vnejsi zatizeni

Mechanicka
odezva

Obrazek 2.15: Vliv vnéjSich a vnitinich faktori na pruznost cévni stény.

,, Otevieny biologicky systém si vyménuje se svym okolim hmotu, hybnost
a energii, jenz za pomoci vnitinich mechanismu vyuziva pro zachovani
své existence
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2.8 Shrnuti

V této Casti prace byla prostudovana teoreticka ¢ast Bioelektrické Impedancni Analyzy
(BIA), jeji principy a vyuziti v oblasti impedanéni pletysmografie. Byl shrnut souc¢asny stav
vyvoje impedancni kardiografie ve svété a tuzemsku.

Nevyhodou soucasného stavu je, ze neni mozné posuzovat bioimpedancni kiivky pii
zatéZzovém stavu organismu pacienta. Pfi¢emz zhruba jen 50% onemocnéni 1ze bezchybné
diagnostikovat v klidovém stavu pacienta.

Metoda celotélové impedanéni analyzy byla modifikovana na AV CR, kde v soucasné
dobé ve spolupraci s FN U Sv. Anny v Brn¢ v centru ICRC probiha klinické testovani.

Prototyp, ktery byl za timto ucelem sestrojen, se nazyva MBM — Multichannel
Bioimpedance Monitor. MBM umoziiuje soucasném meéfeni pozadovanych parametril
krevniho fecisté odvoditelnych z impedance v métenych usecich, coz diive zadna jina
metoda neumoznovala.

Impedan¢ni kiivka neodrazi pouze zmény srde¢niho vydeje, ale také vlastnosti cév,
Vv této praci bude posuzovana jejich pruznost, resp. zména pruméru/praiezu.
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3 Cile dizertace

Soucasny vyvoj v feSeni fyzikdlnich tloh z lékaiské technické praxe tykajici se

proudéni krve v cévach se zaméfuje na daslednou formulaci tlohy pomoci parcidlnich
diferenciélnich rovnic.

Predkladana dizertaéni prace si klade za cil:

Odvodit vztahy, které formalné spravé popisuji zavislost mezi relativni zménou
impedance a relativni zménou priiméru tepny.

Vytvotit model, ktery principialné¢ spravné popisuje pole (mechanickych
deformaci, tlakové pole proudéni, elektrické, teplotni) v cévni sténé, ktera je
zatizena krevnim tlakem a prochazejicim elektrickym proudem.

Nalezeni vazebnich rovnic mezi fyzikalnimi poli k feSeni sdruzeného modelu,
ktery je spojen s elektrickym obvodem.

Vytvofit geometrii obéhového systému cloveka, kterd bude diskretizovana a dale
feSena ve smyslu metody konecnych prvkli a metody koneénych objemil
s respektovanim vhodnych okrajovych a pocate¢nich podminek.

Ovéftit spravnost numerického modelu s experimentalnim méfenim impedancnich
pletysmografickych kiivek ziskanych z konkrétniho pacienta.
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4 Model impedance krevniho recisté

Tato kapitola se zabyvd odvozenim zakladnich vztahti pro popis zavislosti mezi
zménou impedance tepny a jejiho prifezu, respektive primeéru.

Vliv objemovych zmén na zmény impedance tkané vyplyva ze skute¢nosti, ze krev,
jejiz vodivost podstatné prispiva k vodivosti tkani, tyto tkané rizné zapliuje v riznych
okamzicich tepové periody. Na zménu impedance maji vliv nejenom zmény objemu krve,
ale i rychlost prutoku krve méfenym mistem [18].

Ve srovnani s ostatnimi tkanémi (napf. kiize, svaly, kosti, aj.) méa krev mnohonasobné
nizs8i rezistivitu (viz Tabulka 4.1) [19].

Tabulka 4.1: Vodivoest vybranych tkani a srovnani s krvi, méieno p¥i 100 Hz.

Typ tkané Meérna vodivost [S/m] | Mérna rezistivita [Q2/m]
Krev 0,7000 1,428
Tepenna sténa 0,2780 3,571
Kosti 0,0810 12,34
Svaly 0,2670 3,745
KiiZe (such4) 0,0002 5000
Télesny tuk 0,0406 24,63

4.1 Impedance izolované tepny

Zabyvejme se nyni odvozenim vztahu elektrické impedance obecného elementarniho
valce (tepny) na zméné jeho prifezu, respektive zmeéna priméru (piipadn€ objemu) tepny
Vv zavislosti na jejim prokrveni (Obrazek 4.1).

ds

dl

Obrazek 4.1: Impedance izolované tepny.

Mala intenzita elektrického pole vyvola ve vodi¢i proudovou hustotu J [A/m]. Pii
konstantni teploté je proudova hustota pfimo imérna intenzité elektrického pole.
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Charakteristikou vodic¢e je jeho mérna vodivost - konduktivita y [S/m], resp. jeji
prevracena hodnota — rezistivita — mérny elektricky odpor p [€/m].

J=YE resp. E=p] 4.1)
kde E je intenzita elektrického pole [V/m].

Necht je dan elementarni usek tepny o délce dl (reprezentuje vzdalenost snimacich
elektrod) s kolmym prifezem dS, kterym prochazi elektricky proud I. Potom pro elektrické
nap¢ti plati:

U=j€Edl=ygp]dl=j€p%dl (4.2)

1 1 1
kde U je elektrické napéti [V], I je elektricky proud [A], p je m&rny odpor [Q2/m] a S je prufez
[m?]. Proud je po délce vodice konstantni a upravou ziskame vztah:

dl
= — 4.3
U = pdl 1 S 4.3)

Pti ustaleném proudu je napéti na koncich vSech elementarnich vélct stejné a plati
vztah:

1=y 7= =R4ix (4.4)
ol aLETE ) '
kde Z je impedance [Q], R je realna ¢ast impedance (realny odpor) [2] a jX je imaginarni
¢ast impedance [Q]. Elektrickd impedance daného useku cévy je pak dana jako:

1 4p 1

zde d je pak pramér tepny [m]. Impedanci Z v nasledujicim textu je myslena jeji absolutni
hodnota, které je ve skutecnosti tvofena redlnym odporem a velice malou (zanedbatelnou)
reaktanci.

Pomoci Taylorovy fady, je mozné odvodit vztah pro relativni zmé&nu impedance
a prafezu. Posloupnost uprav je nasledujici:

Taylorova fada:
f(x) = f(a) + fl(—f‘) (x—a) + f’;(f‘ ) (x— a2
3 ® k (46)
+f3(!a)(x—a)3+--~: flf!a)(x—a)k
k=0

Impedanci lze vyjadfit pomoci prvnich nékolika ¢lenti Taylorovy fady. Upravenim
Taylorovy fady pro nas ptipad dostaneme vztah:

AS)?
7~ 7o+ Z'(So)AS + 2" (So) ( 2) (4.7)
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Pievedenim Z, na levou stranu dostaneme:

2
Z—7o~Z'(S)AS +Z"(Sy) (A? (4.8)

Zménu impedance ozna¢me jako AZ, dosazenim prvni a druhé derivace impedance ze
vztahu (4.5) do vztahu (4.8) ziskame:

1 1 (AS)?2

Zkracenim, zpétnym dosazenim a néslednou Upravou ziskame vysledny vztah, ktery

(4.9)

fika, ze pro malé zmény prifezu odpovida relativni zména impedance piiblizné relativni
zméné prufezu A s opaénym znaménkem:
2
Az A5, (ﬁ) (4.10)
Z S S

Podobn¢ 1ze odvodit vztah mezi relativni zménou impedance a relativni zménou

praméru D:
Ad)?
7~ Zy+2Z'(dy)Ad + Z"" (dy) ( 2) (4.11)
Stejnym postupem je pak moZzné ziskat obecné platny vztah:
AZ Ad _ Ady?
PR, Y —_ 4.12
—~—2—+3() (4.12)

4.2 Impedance realné tepny

Pro spravné srovnani naméfené impedance Useku cévy s modelem je vSak nutné
uvazovat n¢kolik segmenti modelu (Obrazek 4.2), které lezi mezi méticimi elektrodami.
Pokud maji segmenty rizné priméry a délky, neni praktické odvozovat relativni zménu
impedance z relativni zmény pruméru.

& prifez (dS1) priviez (dS2) priiiez (dS3)

elektricky proud (1)

délka (dI1)

délka (dI2) délka (dI3)

Obrazek 4.2: Realny pripad Fazeni cévnich segmentu za sebou.

Pro Casovy priibéh relativni zmény impedance je tak vhodné&jsi pouzit nezjednoduSeny
vypocet pro sériové spojeni impedanci cévnich segmentii Zi podle nasledujiciho vztahu:
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IO =Z2,(0) +Z,() + Z5(t) + - + Z, (D) (4.13)
Upravenim tohoto vztahu pro relativni zménu impedance dostaneme:
Z(t) —Z(0 7. () +Z,(t) + Z,(t) + -+ Z; (t
) ()= 1(0) +Z,(0) + Z5(1) 1()_1 (4.15)
Z(0) Z(0)
4p L4, 4p L, 4p 13 o 4p L
M) TEO RO mao T TaE
ZO) 4p_ 1 4p 1, 4p 13 4p L (4.16)
TaE(0) T w0y w0y T a(o)

-1

Finalni upravou vztahu dostaneme vztah, ktery popisuje relativni zménu impedance
pro sériové fazeni cévnich segmentii:

1

AZ(Y) in=1diz—i(t)
Z(0) wn
CHO)

—1 pro n=1,23,..,i (4.17)

Dle vySe uvedenych vztahl pii méfeni impedance izolované tepny Z, + AZ by
relativni zména impedance tepny odpovidala relativni zméné priméru tepny. Ve skutenosti
vSak méfici proud neteCe jen tepnou, ale také zilou, svaly nebo dal$imi tkanémi. Zmétenou
impedanci Z tak negativné ovliviiuje impedance zily ¢i svali, souhrnné oznacena jako Zp.

Obrazek 4.3: Nahradni impedanéni schéma tepny.

Tato impedance mize byt navic ¢asoveé proménna v zavislosti napiiklad na naplnéni
zily krvi, na vySkové poloze koncCetiny, dychanim nebo stlaceni svalt.

Typickym piikladem je méfeni hrudni impedance, ktera je siln¢ z&visla na dychani,
které méni napli cév krvi. Dale odrazi pritoky v plicni cirkulaci a u obéznich subjektt tyto
vysledky mohou byt zkresleny odporem tukové tkan€.

Parazitni impedance Zp bohuZel nezmensuje jen celkovou impedanci Z, ale zmensuje
1 relativni zmény namétené¢ impedance AZ/Z zpusobené pulsnim roztazenim tepny. Pro
celkovou impedanci pak plati:

 (Zo+AZ).Zp

= (4.18)
Zo + AZ + Zp
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Pro relativni zmény namétené impedance po Gpravach rovnice (4.18) ziskame vztah:

AZ(t) AZ  Zp  AZ

~—. =—, 4.19
7 7o Zo+1Zp Zg (4.19)

kde konstanta k [-] je koeficient zeslabeni. Pokud napiiklad bude pomér prifezu nékteré
velké tepny a velké Zily 1:4 bude koeficient zeslabeni kolem 0,20.

Z literatury je mozné zjistit hodnoty relativnich zmén prifezu tepny z hodnot pulsniho
tlaku a roztaznosti tepny zjisténé ultrazvukem nebo NMR.

Roztaznost DC (z angl. Distensibility Coefficient) je definovana jako podil relativni
zmény prifezu (praméru) tepny AS/S a pulsniho tlaku AP:

AS/S
pro priifez plati DC = % (4.20)
2(Ad)d + Ad?
pro primeér plati DC = % (4.21)

Relativni zména priifezu vzestupné aorty byla u mladych zdravych 0,20, u starych
zdravych 0,11, u nemocnych se selhanim srdce 0,034 [20]. Zména prufezu vzestupné,
sestupné a biisni aorty byla u subjekti s normalnim tlakem 0,32; 0,23; 0,33 a u subjekti
s esencialni hypertenzi 0,14; 0,12; 0,13 [21]. Relativni zména prifezu tepny v pazi byla 0,30
umladych a 0,12 u starych subjektti [22]. Zména prifezu tepny v pazi u populace muzu byla
0,14 au zen 0,15 [23].

Pokud ddme udévané zmeény priifezu do souvislosti se zménami naméiené impedance,
je patrné, Ze skuteény pienos pulsni slozky impedance tepny na pulsni slozku naméfené
impedance je velmi maly a vyrazn¢ se lisi podle lokality — 0,053 pro hrudnik a 0,006 pro
pazi.

Tabulka 4.2: Srovnani koeficientii zeslabeni pro rizné lokality na méieném subjektu [20], [22].

Lokalita Hrudnik (aorta) Paze
Odpovidajici kanal 4 13
Udavana relativni zména prafezu * 0,20 0,30
Predpokladana relativni zména impedance 0,17 0,23
Zmé&fena relativni zména impedance *, ** 0,009 0,0013
Odpovidajici koeficient zeslabeni 0,053 0,006

* mladi, zdravi

il pramér z 5 subjekt

4.3 Dielektrické a vodivostni zavislosti tepenné stény a krve na kmitoctu

Kmitoctové zavislosti byly proméfeny v rozsahu od 1 Hz do 1000 MHz [19]. V obou
pfipadech je patrné, Zze pribéh relativni permitivity s rostoucim kmitoc¢tem klesa, avSak
vykazuje vyznamnou kmitoctovou zavislost, zejména u tepenné stény (projevuje se jiz
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v kmitoétech fadu 10! Hz), stabilnich hodnot za¢ne nabyvat od kmitoétu fadové 10° Hz.
U krve relativni permitivita klesa od kmitoét 10° Hz.

Elektrickd vodivost v obou pfipadech s rostoucim kmito¢tem roste, nicméné tento
nérist je u tepny pozvoln&jsi, vyrazné se tato zména za¢ne projevovat v kmitoétech 10’ Hz,
u krve zaéind tento nérist od kmitoétu 10° Hz.

108 Zévislost relativni permitivity a mémé elektrické vodivosti tepenné stény na kmitoctu

relatiwni penrelivita o

— mema elekncka vodivost 5

fIRz]
Obrazek 4.4: Kmitoctové zavislosti relativni permitivity a mérné elektrické vodivosti tepenné stény.

Zévislost relativni permitivity a mémé elektrické vodivostl krve na kmitoctu
T T T

6000 T T 2

relativni penmitivita ¢

— — méma elekincka vodivos! -

4000 M1s

2000 -

2]

Obrazek 4.5: Kmitoctové zavislosti relativni permitivity a mérné elektrické vodivosti krve.

Tabulka 4.3 shrnuje vodivostni a dielektrické parametry krve a tepny pro méfici
kmitocty 49, 50 a 51 kHz, které jsou pouzity pii méfeni na realném subjektu pomoci MBM.
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Tabulka 4.3: Elektrické a dielektrické parametry Krve a tepny.

49 kHz 50 kHz 51 kHz
v [S/m] er [] v [S/m] er [] v [S/m] er [-]
Tepna 0,3168 1661,7 0,3168 16333 0,3169 1606,0
Krev 0,7007 5199,1 0,7008 5197,7 0,7008 5196,3

4.4 Shrnuti

V této Casti prace byly odvozeny vztahy, které¢ davaji do souvislosti relativni zménu
méfené impedance s relativni zménou praméru/prifezu jak pro izolovanou tepnu (vztah
(4.11)), tak pro n¢kolik tepennych segmenti fazenych za sebou (vztah (4.17)).

Z odvozenych vztahli pro izolovanou tepnu vyplyva, ze pro malé zmény priiezu
odpovida relativni zména impedance pfiblizn€ relativni zméné prifezu s opacnym
znaménkem.

Dale byly ziskany kmito¢tové zavislé parametry (elektrické a dielektrické) pro tepnu
a krevni fecisté (Tabulka 4.3). Biologické materialy jsou vodi¢e druhého fadu s kapacitnimi
vlastnostmi (vysokd permitivita a nizkd vodivost oproti koviim), chovaji se tedy jako
biologické kondenzatory.
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5 Mechanické vlastnosti krve a cévni stény

V nasledujici kapitole budou rozebrany poznatky o makroskopickych mechanickych
vlastnostech krve jako nenewtonské kapaliny a cévni stény jakozto hyperelastického
materidlu. Budou diskutovany moznosti jejich vyuziti pro numerické modelovani mékkych
tani a télnich tekutin pomoci konstitutivnich vztaht.

5.1 Kirev jako nenewtonska kapalina

Pojem viskozita (vnitini tfeni kapalin, také vazkost) je disledkem existence
koheznich sil, ptisobicich mezi jednotlivymi molekulami kapaliny. V ptipad¢, ze tekutina
proudi a jeji jednotlivé elementarni objemy (molekuly) jsou v relativnim pohybu a dvé
sousedni vrstvy maji rozdilnou rychlost, potom na jejich rozhrani dochdzi mezi nimi ke t¥eni
a ke vzniku smykového (te¢ného) napéti T [Pa], pficinou tohoto jevu je viskozita tekutiny.

Definice viskozity vychazi z charakteru proudéni realné kapaliny, ktera je svou mezni
vrstvou ve styku s pevnou sténou (nebo sténami). Vyznam mezni vrstvy bude vysvétlen
pozdéji v kapitole 6.4.

Z charakteru proudéni lze vyvodit existenci te€ného napéti mezi jednotlivymi vrstvami
proudici kapaliny. Toto tecné napéti je umérné gradientu rychlosti a konstanta imérnosti se
jmenuje dynamicka viskozita.

dv

kde T je te¢né napéti v tekuting [Pa], v je rychlost toku [m-s?], x je soufadnice ve sméru
kolmém na smér proudéni [m] a n je dynamicka viskozita [Pa-s], ktera je pro danou teplotu
konstantou.

Pro idedlni kapalinu ma dynamické viskozita nulovou hodnotu.

Jako Newtonova kapalina se obecné oznacuje kapalina, jejiz viskozita je v kazdém
casovém okamziku nezavisla na napétovém a deformacnim stavu kapaliny.

5.2 Makroskopické modely nenewtonskych kapalin

Lidska krev je nehomogenni anizotropni, nestlacitelnd kapalina, jejiZ mechanické
vlastnosti jsou ovlivnény celou fadou faktori, a kterd se chova jako nenewtonské,
nestlacitelnd vazka kapalina, jejiz hustota je v rozmezi 1040 - 1060 kg/m®.

Vyznamnym faktorem, ktery ovliviiuje reologické vlastnosti krve je smykova rychlost
y. Pokud jeji hodnoty klesnou pod hodnotu 10 s zaéne dochazet ke shlukovani ¢ervenych
krvinek (tvorba tzv. rouleaux), klesne-li smykova rychlost jesté vice, pod hodnotu 1 s,

vvvvvv
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Dusledkem tohoto shlukovani ¢ervenych krvinek je celkové zvyseni krevni viskozity.
Naopak, pokud se hodnota smykové rychlosti zvysi, nad 100 s, dochézi k rozpadu téchto
shlukti a klesa viskozita, krev se pak chova jako newtonska kapalina se zdanlivé konstantni
viskozitou.

Lidskd krev se tedy obecné chova jako nenewtonska kapalina, ktera pfi nulové
smykové rychlosti vykazuje ur¢itou kone¢nou hodnotu smykového napéti Tty (ozna¢me jako
mez kluzu). Bude-li hodnota T dostatecné mala, lze krev fadit mezi pseudo-plastické
kapaliny, s tim souvisi nartist dynamické viskozity s klesajici smykovou rychlosti.

Pro numerickou simulaci proudéni krve jako nenewtonské tekutiny, jsou fidici rovnice
odvozeny ze stejnych principtt mechaniky, jako je proudéni Newtonovi kapaliny.

Po sepsani vlastniho systému rovnic je dalsi feSeni jiz jednoznacné zavislé na volbé
vlastniho nelinedrniho konstitutivniho vztahu, to znamena jakou funkci Ty = Tjj(v;)
pouzijeme u ptislusné nenewtonské kapaliny.

Ptirozené¢ se nabizi pouzit stejny konstitutivni vztah, ktery se aplikuje u Newtonovy
kapaliny, potom hovofime o takzvané zobecnéné newtonské kapaling, jejiz nelinearni
konstitutivni vztah se uvazuje ve tvaru:

kde T je tenzor smykovych napéti, n je dynamicka viskozita [Pa-s], jejiz funkci n = n(y)
musime znat, d;; jsou slozky tenzoru rychlosti deformace.

Pro modelovani nenewtonskych efektl v kapalin€ je navrZzena celd fada modell (napf.
Quemaduv, Powell- Eringliv, Binghamtiv, Herscheliv-Bulkleytv, aj.) [24].

Daéle jsou popsany vybrané 3 modely, které se pro numerické simulace proudéni
nenewtonské kapaliny pouzivaji nejvice.

Jak bylo zminéno vySe, nenewtonské chovani krve je ovlivnéno celou fadou
parametrl, v rdmci této prace je uvazovan pouze vliv smykové rychlosti.

Newtonska kapalina
nM® =ng (53)

kde n'®= 0,00345 Pa-s.
Model Carreau-Yasuda

k-1
nN® =S+ (nf” —n&)- [1+ (@) (5.4)
kde AM=1,902 s, 1’=0,00345 Pa-s, n{"'=0,056 Pa's, k=0,22, a=1,25.
Cassonuv model

Ve tvaru vyjadieném pro dynamickou viskozitu:

W+ (&7 (5.5)
Y

M@ =
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kde 1,=0,00251 Pa, piedstavuje mez kluzu a ng)=0,00345 Pa-s viskozitu newtonské
kapaliny.
Crossiiv model

1

G = n® 4 (1@ _ @Y.
WM™ =ne +(n0 noo) T 0@)m (5.6)

kde A®=1,007 s, n2=0,00345 Pa-s, n$¥=0,056 Pa-s, k=0,22, a=1,25 a m=1,089.

Parametry ng ang, urcuji asymptotické hodnoty dynamické viskozity kdy se smykova
rychlost y blizi v limité k nule, resp. k nekone¢nu.

o =lmn@) a0’ = lim () (57)

A predstavuje relaxacni Cas potfebny pro vytvoreni shluka ¢ervenych krvinek (rouleaux),
n Vv indexech znaci Cislo ptislusného konstitutivniho vztahu.

Kromé téchto modelt, které popisuji zobecnélou newtonskou kapalinu u které jeji
jedinou proménnou smykova rychlost, existuji jest¢ modely, kde mohou vstupovat i dalsi
parametry.

Takovymto parametrem muze byt vedle smykové rychlosti hodnota hematokritu
(pomér mezi objemem cervenych krvinek a plné krve, jinak feceno jde o procentualni
vyjadieni objemu cervenych Kkrvinek v jednotce krve) — Walburntv-Schneckiv
dvouparametrovy model.

Vyse jmenovani odvodili jesté tiiparametrovy model, ktery navic zohledniuje obsah
proteint v krvi. Tyto modely jsou sice pfesné, avSak jsou omezeny na konkrétni piipad.

Obrazek 5.1 Popisuje zavislost dynamické viskozity krve na smykové rychlosti
vybranych konstitutivnich modeld. Jak uvadi naptiklad [25], v§echny tyto modely prokazaly
vysokou miru shody s experimentalné ziskanymi daty.

Z obrazku vyplyva, Ze pti vysokych hodnotach smykové rychlosti (<100 s1), viechny
modely konverguji k modelu newtonské kapaliny, ¢ehoZ lze vyuzit pfi modelovani velkych
tepen. U nizkych hodnot smykové rychlosti (>100 s?) dochazi k naristu dynamické
viskozity a je nutno uvazovat nenewtonské efekty v kapaliné.

Pro komplexni simulace krevniho fe€i$té je nutno uvazit néktery z uvedenych modelt
pseudo-plastickych kapalin, vliv jednotlivych modeli na vysledky je popsan pozd&ji
v kapitole 5.4.
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Zavislost dynamické viskozity krve na smykové rychlosti vybranych konstitutivnich modelu

model Carreau.Yasuda
Casson(y mode!

Crossay model

model newlonske kapaliny

smykova rychlost s

Obrazek 5.1: Zavislost dynamické viskozity krve na smykové rychlosti vybranych konstitutivnich
modeli.

5.3 Odvozeni smykové rychlosti ve 3D

Abychom mohli stanovit dynamickou viskozitu krve pomoci vySe uvedenych vztahti
je nutno pro uvazovanou tepnu vypocitat hodnoty smykové rychlosti y S pouzitim
nasledujicich relaci (platné pro nestlacitelné kapaliny) [26]:

Y =24/Dy (5.8)
kde Dy ptedstavuje druhy invariant tenzoru rychlosti deformace D:
D= %(Vv + (V)T (5.9)
ktery lze vyjadtit jako:
Dy = %(TrD2 — (TrD)?) (5.10)

kde TrD je stopa matice D. Pro nestlacitelné kapaliny z rovnice kontinuity vyplyva
TrD = 0, pfedchazejici vztah l1ze tedy zapsat jako:

1 ) 1
DII = ETI‘D = Edl]

zde dj; ptedstavuje slozky tenzoru deformace D.

dy =S ( 20, % 5.12
11_2 aX] aXi ( )

d (5.11)

ij
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V trojrozmérném prostoru mizeme tenzor rychlosti deformace D rozepsat jako:

dvy 1 (avl avz) 1 <6v1 4 6v3>‘
0xq 2\0x, 0xq/ 2\0x3 0%,
poll(@u 2y 1w 0w 619
2\0x, 0xq 0%, 2\0x3 0%,
1 (6v1 N avg) 1 (6V2 6V3> d0vs
[2\0x3 0xq/ 2\0x3 0%, 0X3
odkud pro TrD? plati:
avi\Z  (0vy\P [Ovs)’
2 — (= R I
TrD* = (8){1) + (Eixz) + <8X3>
1[/0v,  0vy\>  (Ovy  Ovs)2
—[[=—+=— —+— 5.14
+ 2 I(axz + 6X1> + (6X3 + 6X1) (514)
dv, 0vs 2
* (a—xfa—x) l
Dosazenim rovnice (5.11) do rovnice (5.8) dostaneme:
¥ = +/2TrD? (5.15)

Vyuzitim rovnice (5.14) mizeme pro vypocéet hodnot smykové rychlosti v 3D prostoru

psat:
. dvy 2 av, 2 AT z dvy 0v, 2
Y—{Zl(a—xl) +(@) +(a—x3> +(a—x2+a—xl>

, L (5.16)
v, 0vs av, 0vg\“)?
+(a—x3+a) +(6_x3+6_xz) }
5.4 Vliv pouzitého modelu na vysledky

V této casti byl prostudovan vliv pouzitého nenewtonského konstitutivniho modelu
krve na proudové pole v tepné, respektive v oblastech kde dochazi ke zméné hodnot
smykové rychlosti.

Byly provedeny stacionarni vypoCty proudéni krve v arterii pro nizké a vysoké
hodnoty smykové rychlosti. Vstupni rychlosti proudici krve byly voleny tak, aby zajistily
nizké, resp. vysoké hodnoty smykové rychlosti (0,01 a 0,15 m/s). Postupné byly aplikovany
makroskopické modely newtonské kapaliny a modely nenewtonskych kapalin jako je
Carreau-Yasuda model, Crossiv model a Cassoniv model, které byly popsany
v kapitole 5.2, dle konstitutivnich rovnic (5.3), (5.4), (5.5) a (5.6). Obrazek 5.2 ilustruje
model tepny se zuZenim, na kterém byl analyzovan vliv pouzitého konstitutivniho modelu
na smykové napéti na sténé tepny — WSS (Wall Shear Stress). Sedé &asti modelu byly
z vyhodnoceni vysledl vyjmuty, kvili vlivu okrajové podminky.
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draha pro vyhodnoceni WSS

——— I —
vstupni : 0sa rotacni symetrie vystupni
okrajové ckrajova
podminka 0 00 0190 ¢m) podminka

Obrazek 5.2: Model dlohy pro analyzu vlivu pouzitého konstitutivniho modelu na vysledky.

Vyznam WSS je v tieci sile, kterou plisobi proudici krev na jednotkovou plochu vnitini
oblasti cévni stény. Tento parametr je povazovan za dilezity faktor, ktery ovliviiuje funkci
endotelu (vnitini vystelky cévy). NedostateCna stimulace endotelové vystelky touto tieci
silou (resp. protékajici krvi) ma za nasledek snizeni syntézy nékterych chemickych latek
(oznacuji se jako vazodilatatory), naptiklad oxid dusnaty NO, vede k vysSimu nahromadéni
lipidli (tukll) na sténach tepen a s tim souvisejicim zesilenim intimy (nejvnitin€jsi cévni
vrstvy, kterd se bezprostiedné stykda s proudici krvi) a wurychlenym vznikem
aterosklerotickych platt a tedy vznikem aterosklerdzy (kornaténi tepen), jako mezni hodnota
byva udavana WSS < 0,5 Pa. VétSina arterii se snazi zménou svého prisvitu udrzet hodnotu
WSS na hodnotach 1 — 2 Pa. Vice se se vlivem pouzitého konstitutivniho modelu zabyvali
autofi napiiklad v [27] a [28].

Rozlozeni WSS na sténé arterie pfi nizkych hodnotach smykove rychlosti

sténd . WSS [

kove naoéh na

p model newtonské kapaliny | |

L — . P model Camreau-Yasuda
Crosslv model

| Cassonuv model

0.25

X im)

Obriazek 5.3: Zavislost smykového napéti na sténé arterie pro nizké hodnoty smykové rychlosti.

Obrazek 5.3 shrnuje vysledky dosazené pii nizkych hodnotach smykové rychlosti ve
vySe uvedeném modelu tepny se ziZenim. Tuto situaci 1épe popisuje Obrazek 5.4, ktery
ukazuje, ve které casti hodnot smykovych rychlosti se pohybujeme, a vystihuje nelinearitu
konstitutivnich modeld.
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Obrazek 5.4: RozloZeni dynamické viskozity v zavislosti na hodnoté smykové rychlosti — femoralni
arterie.

Obrazek 5.5 a Obrazek 5.6 analogicky shrnuje vysledky dosazené pii vysokych
hodnotach smykové rychlosti v modelu tepny se zizenim.

Rozlozeni WSS na sténé arterie pii vysokych hodnotach smykové rychlosti
T T 1

T < model newtonské kapaliny
at > model Carreau-Yasuda
% ! Crossiiv mode!
< e Cassonlv model
‘:. l‘ A . O —

¥
a X
B L x
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= .
¥ st .'
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% .
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3 2 .
@
& .
3 X
t" -~
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R
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Obrazek 5.5: Zavislost smykového napéti na sténé arterie pro vysoké hodnoty smykové rychlosti.
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Obrazek 5.6: RozloZeni dynamické viskozity v zavislosti na hodnoté smykové rychlosti - koronarni
arterie.

Lze tedy konstatovat, ze vysledky pro jednotlivé konstitutivni modely se 1i8i pouze
kvantitativné, nikoli kvalitativng, pficemz je patrné, Ze pro nizké hodnoty smykové rychlosti

wevr

jsou tyto rozdily markantnéjsi.

Dale Ize konstatovat, Ze ve velkych cévach, kde jsou hodnoty smykové rychlosti
dostate¢né vysoké, l1ze krev modelovat jako newtonskou kapalinu s konstantni viskozitou.
V tepnach, kde jsou hodnoty smykové rychlosti nizké, je nutné uvazovat nenewtonské
vlastnosti krve.

5.5 Hyperelasticita cévni stény

M¢ekke biologické tkané vSak predstavuji slozity kompozitni material, jehoZ chovani
neni ryze linearné elastické. Tyto materialy vykazuji pifi zatéZzovani velké kone¢né
deformace bez poruseni vnitini struktury v fadech desitek az stovek procent (u nékterych
pryzi az 700%). Pti zpétném odlehceni se vraci téméf do plivodniho stavu.

Pfi bliz§im zkoumani silovych uc¢inki zatizeni lze fici, ze zavislost mezi silou
(elastickym napétim) a deformaci se pohybuje po nelinearni kiivce. Tyto materidly pak
oznacujeme jako hyperelastické.

Rozdil v deformacné-napétové kiivce linearniho elastického a hyperelastického
materialu ukazuje Obrazek 5.7a a Obrazek 5.7b.
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Obrazek 5.7: Zavislost napéti na deformaci. a) Linearné elastického materialu. b) Hyperelastického
materialu [26].

Pro zkoumani takovéhoto chovani latek byla rozvinuta takzvana teorie velkych
deformaci. Teorie velkych deformaci nefe$i vztah mezi deformaci a napétim Upravou
Hookova zakona, ale vychazi z potencialni energie, kterou vzorek béhem deformace ziska.
Tato energie se nazyva potencidl deformacni energie nebo také hustota deformacniho
potencialu Wy.

Znalost zavislosti tohoto vztahu na parametrech deformace, vystihuje elastické
chovani latky pfi velkych deformacich a nahrazuje tak znalost dvou elastickych konstant
vystihujicich chovani hookovské latky.

Teorie velkych deformaci umoziuje najit elastickou charakteristiku nelinearné
elastické latky a dava moZnost urcit rozloZeni napéti a deformaci pii nékterych konkrétnich
druzich namahani.

Existuji konstitutivni vztahy (vyjadiuji Wy) popisujici izotropni material, anizotropni
material nebo i specidlné mekké tkan€. U vSech modelll jsou oddélené modelovany
objemova a tvarova (deviatorovd) sloZzka deformace. Proto se konstitutivni vztahy skladaji
ze dvou Casti:

1) Vliv zmény objemu na energii napjatosti je popsan nejcastéji tietim invariantem
tenzoru gradientu deformace a konstantou popisujici objemovou zménu
(objemovy modul pruznosti nebo jind konstanta z n&j odvozena).

2) Vliv tvarové zmény je popisovan nejcastéji pomoci modifikovanych invariantt
nékterého z tenzord pretvoieni. Modifikace ma za cil oddéleni tvarové zmény od
zmény objemové.

Dnes pouzivané hyperelastické modely obecné¢ formuluji vztah pro hustotu

deformacniho potencialu ve tvaru:

Wd = f(lll 12' {M}) nebo Wd = f()\ll}\Z'}\B' {M}) (517)

kde Wy je hustota deformacniho potencialu, I; jsou invarianty pravého Couchy-Greenova
tenzoru deformace, A; jsou hlavni protazeni a {M} je obecné mnoZina materidlovych
parametr, pti¢emz dale predpokladame, Ze tyto materialy jsou dale izotropni a nestlacitelné.
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V nasledujicim textu jsou shrnuty soucasné nejpouzivanéjsi hyperelastické
konstitutivni modely pro modelovani biologickych tkani.

Mooney-Rivlin

Tento konstitutivni model je modifikovan ve vice variantach a to jako 2, 3, 5a 9
parametricky. VSechny varianty Mooney-Rivlinova modelu funguji na stejném principu, jen
s tim rozdilem, ze se méni pocet materidlovych parametrii. Hustota deformacni energie pro
2 parametricky model je dana vztahem:

ngl) =co(I; =3) + o1 (I; = 3) + % J-1)72 (5.18)

Tento model je pouzitelny do cca 100% pietvoreni, pokud kiivka pretvoreni-napéti
nevykazuje inflexi. Mooney-Rivlin 5 parametricky je pouzitelny i tehdy, kdyz kiivka
pretvoreni-napéti vykazuje inflexi. Mooney-Rivlin 9 parametricky je pouzitelny i pro
komplikované tvary kiivek pretvoreni-napéti.

Polynomicky model
Tento model je zobecnénim modeli Mooney-Rivlin. V tomto modelu je hustota
deformacni energie dana vztahem:
N M
W = Y ey =3, =3 + Y (-1 (5.19)
=1 =1 K

pro M=1 a N= 1, 2, 3 obdrzime jednotlivé modely Mooney-Rivlin.

Yeoh

Tento model je velice podobny modelu Mooney-Rivlin vynechdnim nékterych jeho
¢lenti. Deviatorovd slozka meérné energie napjatosti zahrnuje jen ¢leny s prvnim
modifikovanym invariantem polynomu 1. az 6. stupné.

N N
— . 1
WS = > e =)+ ) (- D (520)
k=1

i=1

Holzapfel

Holzapfeliv konstitutivni model materidlu obsahuje izotropni slozku hustoty
deformacni energie, ktera je totozna s Neo-Hookem a dale anizotropni sloZku hustoty
deformacni energie, kde je konkrétné¢ pouzita exponencialni funkce. Anizotropni slozka
hustoty deformacni energie zde piedstavuje mechanické vlastnosti a chovani vystuznych
vlaken.
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c _ 1
Wi =2 (@ = 3) + 50— 1)?

k, _
o 2, ool — 17 - 1)

1=4,6

(5.21)
+

Tento konstitutivni model je v soucasnosti jeden z nejdokonalejsich.

U biologickych tkani se projevuji mimo jiné viskoelastické efekty, které maji za
nasledek zavislost deformacné napétovych charakteristik na rychlosti zat€¢Zzovani. Bézn¢
pouzivané vypoctové modely vSak viskoelastické jevy zanedbavaji, jelikoz by se tim
vypocty staly velmi slozité a naro¢né, proto dochazi k urcité chybé, kterd je dale povazovana
za zanedbatelnou.

Nékteré konecnéprvkové programy sice podporuji hyper-viskoelastické modely, ale
vzhledem tomu, Ze je slozité s nimi pracovat, a je potieba definovat materidlové parametry,
které je velmi obtizné zméfit, nebo nejsou k dispozici, proto se v bézné praxi nepouzivaji.

5.5.1 Zjistovani parametru konstitutivnich modeli

Zatimco u nékterych tkani je sila métitelnd az po velkém prodlouzeni, jiné kladou
znacny odpor jiz pfi nepatrnych posuvech. Proto je potfeba pii modelovani vlastnosti uzit
specialnich zatéZovacich a méficich zafizeni a brat tyto vlastnosti v avahu.

Dalsim dilezitym aspektem je, ze mechanické vlastnosti zivé a mrtvé tkané€ se vyrazné
1isi, proto je idealni testovani na zivé tkani [29]. S tim je vSak spojena fada problémd, proto
se provadi hlavné testovani in-vitro (na mrtvych zvitrecich ¢i lidskych tkénich) se snahou
pfiblizit se co nejvice staviim in-Vivo.

Tedy vzorky tkani by mély byt pii zatéZzovani ve svém normalnim prostiedi
(fyziologicky roztok, teplota) a mély by byt co nejcerstvejsi. Pii testovani mekké tkané se
provadi také tzv. ptedcyklovani vzorki, které mé za tikol dosdhnout ustdlené mechanické
odezvy tkan¢ [30].

Vystupem z tahové zkousky je soubor fotek, ze kterych se (diky znackam na vzorku)
pfisluSnym softwarem vyhodnoti data k sestrojeni deformacné—napétovych kiivek.
Obrazek 5.8 ilustruje schéma zatizeni pro dvouosou tahovou zkousku z Ustavu mechaniky
téles, mechaniky a biomechaniky FST VUT v Brn¢, popsano v [31].
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zatézovaci hlava

) )’ )
ratd¥ovact hlava lazen s fyziologickym roztokem
a u;ulm anou teplotou
upinaci svorky
snimac sily
snin y
vzorek se znatkami I nimat sil

Obrazek 5.8: Schéma zarizeni pro dvouosou tahovou zkousku (FSI VUT Brno).

K vyhodnoceni je pozivan program Hyperfit, ktery umoziuje fitovani parametri
hyperelastickych konstitutivnich modelt (FSI VUT v Brng¢).

5.6 Shrnuti

V této Casti prace byly studovany modely, které se v soucasnosti pouZzivaji pro
modelovani proudéni nestlacitelnych nenewtonskych kapalin a mékkych tkani.

Pii modelovani proudéni krve ve velkych cévach, jako je aorta nebo vétsi arterie, je
pfi numerickych simulacich obvykle zvykem vyuzit nékolik zjednoduseni:

e Uvazujeme krev jako homogenni kapalinu. To vyplyva ze zanedbatelnych
rozméru jednotlivych krevnich ¢astic v porovndni s vnitinim primérem
uvazované cévy.

e Jsou-li zarugeny dostate¢né vysoké hodnoty smykové rychlosti y>100 s? po
celé délce cévy, je mozno krev uvazovat jako newtonskou kapalinu.

V piipadé komplexnéjSich geometrii, u nichZ leze o¢ekavat slozité proudové pole, je
pak vhodné aplikovat néktery z existujicich modelti nenewtonskych (pseudo-plastickych)
kapalin, aby bylo zamezeno moZnému zkresleni vysledk.

Aktualné pouZivané modely byly analyzovany na své chovani pfi riznych hodnotach
smykové rychlosti, bylo zjiSténo, Ze modely se od sebe 1i$i kvantitativng, nikoli kvalitativné,
pfi¢emz je patrné, Ze pro nizké hodnoty smykové rychlosti jsou tyto rozdily markantng;si
(Obrazek 5.3 a Obrazek 5.5).

V ramci této prace byl pro modelovani krevniho toku vybran model Carreau-Yasuda.

Obecnym problémem modelovani mékkych tkani je zjisténi spravné tuhosti daného
materidlu. Ve vétsin€ piipadl se parametry modelu zjistuji z tahovych zkousek prasecich
aort. Modely mohou vykazovat vysSi tuhost, nez je tomu u skutecné tepny. DalSim
problémem je Castd divergence numerického modelu pii pouziti modelu s velkou pruznosti.
Je tedy potieba nalézt vhodné optimum. Pro modelovani tepenné stény je dale pouzit model

hyperelastického Yeohu 3. fadu, jehoZ konstanty pro tepennou sténu byly ziskany na FSI
VUT v Brné¢.
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6 Fyzikalni model

Vypoctové modelovani z oblasti proudéni kapalin a plynt je zalozeno na zékladé
zékonl zachovani, a to hmotnosti, hybnosti a energie, ptipadné dalSich skaldrnich veli¢in
(chemicka energie pii chemickych reakcich, aj.) [32].

Vypocty z oblasti elektromagnetismu jsou vyjadieny na zadkladé Maxwellovych rovnic
a materidlovymi vlastnostmi, které¢ charakterizuji dané prostfedi, jakou jsou polarizace
(permitivita), vodivost a magnetizace (permeabilita).

V nesledujici kapitole budou definovany vazebni rovnice mezi fyzikdlnimi poli
Kk popisu a feSeni vySe uvedeného sdruzeného modelu, bude odvozen elektro-
hydrodynamicky model proudéni krve v krevnim fecisti a model deformace tepenné stény
S uvazovanim teplotniho pole (zptusobeného Joulovymi ztratami) v kombinaci
S nestacionarnim proudovym polem a elektrickym obvodem.

6.1 Model ulohy

Necht’ je dana vypoctova trojrozmérna oblast Q0 € R3 s pevnou prostorovou hranici
00 = 0Q; U 00 U 0Qyy a Casovy interval (0,T) pro T > 0. 9€); predstavuje vstupni ¢ast
vypoctové domény d(), dfdq je vystupem z vypoctové domény 01, a 9y, necht’ predstavuje
sténu proudici ¢asti modelu. I'sg budiz hranice mezi pruznou cévni sténou a proudici krvi.
Ztje model impedance okolni tkan¢ s kapacitnim charakterem.

\E

Qyr — oblast krevniho recisté

Q — blizké okoli modelu

Zt i(t) /l\ Zr— impedance okolni tkané
u(t)

Obrizek 6.1: Principidlni model ulohy.
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Analyza je provedena v zavislosti na ¢ase s respektovanim materidlovych vlastnosti.
Budou pouzity vektorové funkce pole E, B, H, D, F, f, A, P, v, J, n, skalarni funkce ¢, T,
a tenzorové funkce v, €, i, k, T, F, C, €, €y, S. Dale predpokladame, Ze skalarni, vektorové
a tenzorové funkce jsou spojitymi funkcemi polohy a ¢asu ve vSech bodech () a maji spojité
derivace v prostoru i ¢ase [33].

Tlakové pole krevniho feciste¢ plisobi silou na tepennou sténu, kterd se deformuje
a pokud budeme uvazovat, ze velmi mald cast elektrického proudu bude prochazet
1 tepennou sténou, je nutné zahrnou tento jev do deformace elastické stény, nebot’ proud
prochazejici vodicem zplsobuje ohfev vodice (Joulovo teplo), které miize mit vliv na
mechanické vlastnosti télesa, zejména tedy na deformaci (teplotni roztaznost materiali).

6.2 Maxwellovy rovnice

Reseni elektro-hydrodynamického problému na urovni spojitého kontinua vyzaduje
feSeni Maxwellovych rovnic. Fundamentalni tvar rovnic v diferencidlnim tvaru a
v symbolicko-komplexnim tvaru (diky harmonickému signalu) je [6]:

Zakon celkového proudu, zobecnény Ampéruv zakon:

oD ~ -
rotH=]+E rot H=]+ jwD (6.1)

Tedy rotace vektoru intenzity magnetického pole H [ A/m] je rovna hustoté vodivého proudu
J [A/m?] a hustoté& posuvného (Maxwellova) proudu 0D/t (resp. dielektrického proudu), kde
D je vektor elektrické indukce [C/m?].

Zakon elektromagnetické indukce, Faradaytv indukcni zékon:
0B N ~
rotE=—— rotE = —jwB (6.2)
ot
Rotace vektoru intenzity elektrického pole E [V/m] je rovna zaporné vzaté derivaci
magnetické indukce B [T]. To znamena, ze elektrické a magnetické pole jsou spolu
jednoznacéné svazany.
Gausstv zakon elektrostatiky
divD=p divD=p (6.3)
Jedna se o Poissonovu rovnici, ktera tika, ze divergence vektoru elektrické indukce D je
rovna objemové hustoté volného naboje p [C/m?]. Zdrojem elektrického pole je tedy naboj.
V prostiedi bez pritomnosti volnych naboju je prava strana rovna nule a rovnice tak
pfechazi na Laplaceovu rovnici:
divD=0 divD=0 (6.4)
Zakon spojitosti indukéniho toku
divB=0 divB=0 (6.5)

Divergence vektoru magnetické indukce B je rovna nule. To znamena, ze neexistuji
magnetické monopoly (hypotetickd elementarni ¢astice, kterd nese magneticky naboj).
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Rovnice kontinuity je ve tvaru:
: dp o
le]-I-a:O divj +jop=0 (6.6)

Na =zakladé¢ téchto rovnic jsou popsany vSechny vztahy a zadkonitosti
elektromagnetického pole. Tento systém rovnic, vSak musi byt nadale doplnén
konstitutivnimi vztahy, které definuji vazbu s materidlovymi vlastnostmi.

D=gE+P=(1+x)eE=¢cE D=¢gye"(w)E
B=p,(H+M) = (1+xm)ioH=pH B=pop’(w)H (6.7)
J=YE J=y(w)E
kde x. [-] je elektrickd susceptibilita, x,, [-] je magnetickd susceptibilita, € [F/m] je
permitivita a p [H/m] je magneticka permeabilita materialu, P je vektor polarizace, M je

vektor magnetizace a y [Q2/m] je mérna elektricka vodivost. Veli¢iny €; a uy. jsou komplexni
permitivita a permeabilita.

P#i harmonické simulaci je nutno uvazovat ztratové vlastnosti materidlt. V ptipadé
komplexni permitivity:

@) = (@)~ " (@) tande(w) = (6.8)
e (w) =¢(w) —je"(w) tande(w) = 7 (o) .
V ptipadé komplexni permeability:
. 1 (w)
(w) =p(w) —ju"(w) tandy(w) =——- 6.9
W(w) = p'(w) —ju"(w) m(®) (o) (6.9)

kde €' (w) a p'(w) jsou realné slozky komplexni permitivity a permeability, je” (w) aju’ (w)
jsou imaginarni slozky komplexni permitivity a permeability, w je thlovy kmitocet [rad/s].

Pro vyjadieni kmitoctové zavislosti komplexni permitivity a permeability se vyuziva
Debyeho (pro permitivitu) a Lorentzova (pro permeabilitu) modelu [34]:

(@) = £+ — 2
B0} = Ee 1+ jot(w)
-1 (6.10)
wr(w) = 1+—

(1 + joor(u)))z

kde €., je permitivita pfi w — 0, £ a |  je staticka permitivita a permeabilita, T je relaxacni
doba [s].

Frekvenéni zdvislosti permitivity a vodivosti krve a cévni stény byly proméfeny
v kapitole 4.3. Permeabilita tepenné stény je diky vysokému obsahu vody v tkanich pfiblizné
0,999991 naopak krev, kterd je vedena tepnami, je obohacena o velké mnozstvi kysliku
a jeji permeabilita je ptiblizn¢ 1,000001 [35].

Vektor objemovych sil, ktery ptisobi na ¢astici v kapaling, kterou prochazi elektricky
proud, se nazyva Lorenzova sila a je definovana jako:

f.(x,y,z,v,t,q) =q[E(x,y,2t) + vX B(X,y,7t)] (6.11)
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kde q je elektricky naboj ¢astice [C].

Pro kontinudlni tekutinu plati:

dF
fe(x,y,2,t) = v =) Y20 XB(xy,z 1) (6.12)
kde vektor proudové hustoty J vychazi z rovnice:
J=v(E+vXxB) (6.13)

6.2.1 Model proudéni tekutiny

Zéakladni rovnice popisujici proudéni nestlacitelné (nebot’ krev je uvazovana jako
nestlacitelna) vazké kapaliny jsou Stokes-Navierova rovnice a rovnice kontinuity pro ve
tvaru [26]:

dpv

—+p(v-V)v=-Vp+n{y)PAv+f pro te(0,T)

at (6.14)

V.v=0 pro te(0,T)
kde v je vektor rychlosti proudéni kapaliny, t je Cas, f je souc¢tem objemovych sil (¢asto jen
tihova), p je tlak [Pa], p je méma hustota [kg/m®], ) je dynamick4 viskozita [Pa-s]. Pomér
n/p, ktery vystupuje ve vySe uvedené rovnici, je oznacovan jako v a nazyva se kinematicka
viskozita.

Operator nabla a Laplacetv operator jsou definovany jako:

V_(a 0 6)_(6 0 6)
\ox’dy’9z)  \0x, 0%, X3

92 92 92 92 92 92 (6.15)
w9 = (o m5n) = ()
Slozky vektoru rychlosti v jsou definovany jako:
v = (Vq1,Vy,V3) (6.16)
Celkova objemova sila je vyjadiena jako:
f =1, + pf, (6.17)

kde f. je vektor sil zplsobeny elektrickym modelem a pf, muze vyjadfovat naptiklad
gravitacni silu.

Substituci vztahu (6.12) do vztahu (6.14) ziskame EHD model proudéni krve v cévach,
kde za vektory B a J provedeme substituci z ptedchazejicich vztaha.

6ﬂ+ (v-V)v=-Vp+n{) P Av+]x B+ pf
5t P prnly Plo (6.18)
pro te(0,T)
Pocate¢ni podminky pro rychlost jsou:
v(te,x,v,2) =Vo(x,y,2) ty=0,(xy,2) €Q (6.19)
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ov(ty,x,y,2)  0vo(xy,2)

6.20
ot ot (6.20)

6.2.2 Model teplotniho pole pro krevni recisté

Ve vétsingé publikovanych studii je uvazovano izotermické proudéni (nebot’ se
predpoklada, ze zména teploty krve je zanedbatelnd v ramci vypoctové oblasti Q, a tedy
rovnice energie, vyjadiujici zdkon zachovani energie neni v modelech uvazovana).

Pti konstrukci EHD modelu, je vSak nutné brat do uvahy tepelné ztraty zptisobené
priachodem elektrického proudu danou oblasti a tedy vznik Joulova tepla. Rovnice energie
vychézi z prvniho zdkona termodynamiky a je ve tvaru:

d(phit) 0p

5~ 3¢ T V(pVhoo) = V(KVT) + V(v) +] - E (6.21)

kde V(vTt) reprezentuje praci viskoznich sil, T je teplota, J - E reprezentuje zdroj energie
zpusobeny ohievem prichodem elektrického proudu (indukéni ohfev), k je teplend vodivost
[Wm™'K™!] a h, je entalpie ze vztahu:

1
hyoe = h + EV2 (6.22)
kde h(T, p) je staticka entalpie.

Pocate¢ni podminky pro teplotu jsou:

T(ty,x,v,2) = To(x,y,2) ty=0,(Xy,2) €EQ (6.23)
dT(ty,x,y,2) _ 0Ty(x,v,2) (6.24)
ot ot

6.2.3 Model mechanickych deformaci
Pro statickou rovnovahu télesa plati vztah [6]:

F,+V-T=0 (6.25)
kde T jsou slozky tenzoru napéti, které jsou linearni kombinaci slozek tenzoru deformace
a F; je celkova objemova sila, ktera je vyjadiena jako:

2

d“u
Fo=fo+f+p=> te(0T),x€ens (6.26)

kde p je hustota materialu v daném stavu télesa a u je vektor posunuti. Sila f, pak predstavuje
vektor objemovych sil v modelu, kterymi plsobi kapalina na pruznou cévni sténu.

M¢rna objemova sila f, ktera je tvofend pouze slozkou proudového a magnetického
pole, je vyjadiena jako vektorovy soucin:

f=J(xyzt) XB(xYy,zt) (6.27)

Pfi pouziti linearné elastického izotropniho materialu je tenzor napjatosti popisujici
zavislost mezi napétim a deformaci pruzného télesa ve tvaru [36]:
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T=C-¢ (6.28)
kde C je tenzor tuhosti. Tenzor mérmych deformaci € lze vyjadtit jako:
duy duy, du Jduy 0u,]
0x dy 0x 0z 0x
du, OJu ou ou, du,
e=|2x_TY y y X (6.29)
dy 0x dy Jz dy
duy OJu, Juy Ou, ou,
[z 0x 0z Oy 0z

Dosazenim tenzoru napjatosti (6.27) a mérné sily (6.26) do vztahu (6.25) a jeho
naslednym rozepsanim, ziskame rovnici [37]:

A+260)VV-u+GV2u+F, =0 (6.30)

kde veli¢ina G se nazyva modul pruznosti ve smyku, protoze udava deformace, které jsou
zpusobeny te¢nymi (smykovymi) napétimi. Veli¢ina A nema jednoduchy fyzikalni vyznam.

Pfi pouziti linearni elastiky ji 1ze urcit pomoci veli¢in E a 0. Kde E je modul pruznosti
Vv tahu (pomér Cisté podélného napéti k prodlouzeni, které puisobi na jednotce délky) a o je
Poissonova konstanta (pomér pti¢ného stlaceni k podélnému prodlouzeni télesa namahaného
Vv tahu), ktera je z intervalu 0 az 0,5 (u mékkych biologickych tkani 0,45 — 0,499).

Eu E

B =S 31
M arou-20 ¢ =20 (6.31)
Doplnénim rovnice (6.30) 0 vztah (6.27) ziskame novy tvar:
A+ 2G)grad divu — G Brpl Yt =0 (6.32)
(A +2G)grad divu — Grotrotu + J x +pﬁ+ ) = _

Pti uvazovani velkych deformaci je nutné v rovnici rovnovahy pouzit jiné vztahy pro
zavislosti mezi napétim a deformaci [38].

F,+V-T=0 (6.33)
Tenzor napjatosti je ve tvaru:
T=]'F-S=0 (6.34)
kde F je deforma¢ni gradient, determinant Jacobiho matice | = det F [38].
_ 0Wy dW, oW,
§——_—4d _Z"d_,7"1d (6.35)

oF O0E aC

Pro jednozna¢né urceni energie napjatosti je nutné pracovat se vzajemné Si
odpovidajicimi tenzory napéti a pietvoreni. Tyto dvojice tenzorli se nazyvaji energeticky
konjugované tenzory, jsou jimi napiiklad:

1) Piola-Kirchhoffiiv tenzor napéti 2. druhu (S)

2) Green-Lagrangetv tenzor kone¢nych pretvoieni (E)

3) pravy Cauchy-Greentiv tenzor kone&nych pietvoreni (C)
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Doplnénim rovnice (6.33) o vztah (6.25), (6.27), (6.33) a (6.34) ziskame tvar pro
elektro-hydrodynamicky model deformace tepenné stény, pricemz dale pifedpokladame, ze
material tepenné stény je izotropni a nestlaCitelny:

— 8Wd(3) azu
—1F . — X B — 3 f, = 6.36
V(] 5| tIXBHpom+ =0 (6.36)
Pocatecni podminky pro mérnéd posunuti jsou:
u(ty,x,v,z) =uy(x,y,z) to=0,(xy,2) €Q (6.37)
du(ty, x,y,7) _ duy(x,,2) (6.38)
Jt Jt
6.2.4 Model teplotniho pole pro cévni sténu
Teplotni pole v cévni sténé je odvozeno z prvniho zakona termodynamiky:
_ aT

div(k-grad T,) +q=p-c- a_te (6.39)

kde T, je teplota v bodg, q je zdroj tepla, K je tenzor souginiteld teplotni vodivosti prostiedi,
c je merné skupenské teplo a p je hustota prostiedi.

Pro doplnéni je jesté nutno uvést tenzor popisujici deformace zménou teploty. Teplotni
zavislost je vyjadiena jako:

e, (Te,x,y,2,1)

_an 0 01
=10 ar O |AT.(xy,z1)
| 0 0 QaF, | (640)
Br, 0 0]
+10 BFy 0 |AT2(x,y,2,t)
|0 0 Bg,]
kde a, B jsou teplotnimi souciniteli.
Pocate¢ni podminky pro teplotu jsou:
Te(te,xV,2) = Teo(X,y,2) to=0,(Xy,2) € Q (6.41)
aTe (tO' X, Z) — aT(-BO (X' Y, Z) (642)
Jt Jt
6.2.5 Model proudového pole
Bez pritomnosti volnych naboju ptejde rovnice kontinuity (6.6) do tvaru:
div] =0 (6.43)
Pokud aplikujeme Ohmuv zékon v diferencialnim tvaru, rovnice (6.7) bude:
divyE =0 (6.44)
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Vektor intenzity elektrického pole E lze zapsat pomoci skalarniho elektrického ()
a magnetického vektorového (A) potencialu:

J0A
— 6.45
E ot grad ¢ (6.45)

Substituci rovnice (6.45) do (6.44) je vysledna rovnice kontinuity ve tvaru:

0A
div (y (— E)) + div(—y-grad @) = 0 (6.46)
Pocatecni podminky pro skalarni a vektorovy potencial jsou ve tvaru:
o(ty,xYy,z) = 0o(x,y,2) ty=0,(xy2) €Q (6.47)
0A(ty,X,y,27) _ 0Ay(x,Y,2) (6.48)
ot ot

6.2.6 Model elektrického pole

Popis elektrického pole vychazi z rovnic (6.2) a (6.3) a v nestacionarnim poli jej 1ze
vyjadtit pomoci skalarniho elektrického a magnetického vektorového potencialu, dosazenim
z konstitutivnich rovnic (6.7) ziskame upravou finalni rovnici:

oA
div ( (— E)) + div(—e-grad @) =0 (6.49)
Pocate¢ni podminky pro skalarni a vektorovy potencial jsou ve tvaru:
o(ty,x,v,2) = @y(x,y,2) t,=0,(xy,2) EQ (6.50)
0A(ty, X,y,27) _ 0A,(x,y,2) (6.51)
ot ot

6.2.7 Model elektromagnetického pole

Popis elektromagnetického pole vychazi z Maxwellovy rovnice:

oD
rotH=J,, +]+ 3 (6.52)

kde Jyp je prispévek proudové hustoty od vitivych proudii. Materidlové vztahy pro
D a H jsou definovany v kapitole 6.2 (rovnice (6.7)).
Proudova hustota od vitivych proudi je podle Ohmova zakona:
Jvp = YE (6.53)
Z vlastnosti magnetického pole je:
divB =10 (6.54)
Magneticka indukce 1ze vyjadfit pomoci magnetického vektorového potencialu:

B =rotA (6.55)
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Rovnici (6.1) mizeme vyjadrit:
aD
rotH = Y(E + v X B) + E (656)

Dosazenim konstitutivnich vztahii za B a H do rovnice (6.56) a vyuzitim vektorovych

. o, . . e, aD
identit, ziskdme rovnici pro kvazi-stacionarni ustaleny stav (E = 0):

1
div (l_i div A) = y(E + v X (rot A)) (6.57)
Pocatecni podminky pro skalarni a vektorovy potencial jsou:

A(ty,xy,z) =Ai(Xy,2) ty=0,(xy,2) €EQ (6.58)
0A(ty, X, Y,2) _ 0A,(x,y,2) (6.59)

ot ot
(P(to, XY, Z) = (PO(X: y, Z) t0 = O' (Xr Y Z) € (660)
a(p(tO'Xl Y Z) — a(pO(X' Y, Z) (661)

ot ot

6.2.8 Proudové pole v kombinaci s elektrickym obvodem

Jelikoz méfici a méfeny signal prochazi pies bunééné membrany a okolni tkané
(popsano v kapitole 2.1), je nutné model doplnit o impedanci okoli. Tato se da nahradit
kone¢nou impedanci Zr, ktera v sobé skryva elektricky obvod, ktery reprezentuje okolni
prostiedi a respektuje dané materialové vlastnosti [39].

Pti respektovani kapacitnich vlastnosti organickych struktur, které se chovaji jako
biologické kondenzatory, lze tuto impedanci chépat jako vnéjsi obvod (vic¢i konecné-
prvkovému a konecné-objemovému modelu), ktery modeluje okolni tkan¢, (resp. jejich
elektrické vlastnosti) membrany, ICT a ECT tekutiny, tyto obvody jsou popsany v kapitole
2.2, a daji se popsat pomoci okamzitych hodnot napéti u(t) a proudu i(t).

Impedance Z je ptipojena na uzel sit¢ MKP modelu tepny a je popsana a rozepsana na
redlnou Cast reprezentovanou realnym odporem R a imaginarni ¢ast charakterizovanou
kapacitou C. Vektor proudové hustoty J ve vodici s priifezem Sy, kterym protéka okamzita
hodnota proudu i(t), resp. i pro t =konstanta, je:

J=—n (6.62)
Sv

kde Sy = mr?, n je normalovy vektor.

Pomoci integralnich veli¢in popisujicich elektricky obvod je vyjadien rozdil
skalarniho potencialu A na jednotku délky vodice (tepny):

o1
A  (Ri+z[idt (6.63)
Al Al

Vektor proudové hustoty J zapsany ze strany diferencialniho popisu modelu:
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i

= n 6.64
fsv mr? dS (6.64)
Pomoci potencialli vyjadiime vektor proudové hustoty J:
J0A
=y (— i grad (p) (6.65)

kde vy je mérna vodivost prostiedi. Pak okamzita hodnota proudu, ktery vytéka z téla ven je:

i= f mir?y (— oA _ grad (p) ndS (6.66)
dt

Sy

Dosazenim zmény skaldrniho potencialu podle délky vodice ziskdme vztah:

1 rt JA
(Ri + E] idt) = j nrly (_E — grad (p) ndQ (6.67)
0

Sv

6.3 Interakce kontinui

Na spole¢né hranici interakce ['sg musi byt splnény podminky dotyku obou kontinui:
qui(x, y,Z,t) = QFui(x, y,z,t) t€(0,T); x,y,z € I'sp (6.68)

Na spolecné hranici interakce I'sp musi byt splnény podminky stejné rychlosti obou
kontinui:

sti(x, y,z,t) = QFVi(x, y,z,t) t€(0,T), x € I'sp (6.69)

Na oblasti Qg hledame funkci wu;(x,y,z,t) a na oblasti Qp funkce
{Vi(X, y,z,t), p(x,V,2, t)} takové, aby byl splnén systém rovnic a podminek definujicich
pohyb pruzného télesa, resp. tekutiny a soucasn¢ vyhovovali vySe uvedenym kontaktnim
podminkam.

Obrazek 6.2 znazorfiuje plisobeni jednotlivych zatizeni v modelu. Tlakové pole
krevniho feciSté plisobi na cévni sténu a dochazi tak k jeji deformaci. Kromé tlakového pole
pusobi i pole teplotni a sily pole elektrického.

Pi1 fyziologickém namdhani aorty krevnim proudem nedochdzi k vyznamnym
deformacim v axidlnim sméru.
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Obvodové napéti
k k E
Prutok krve
1 T Endotelova vystelka

Krevni tlak
C
Axialni napéti , j

r:_. 7> Axialni napéti

Obvodové napéti

Smykové napéti

Prenos tepla a pusobenti
vnéjsiho prostiedi (el. pole)

Obrazek 6.2: Model interakce kontinui riznych fazi [40].

S ohledem na komplikovanost sdruzené, multifyzikalni tlohy a potiebu se zachovani
plné parametrizace geometrického a funkcionality vypocetniho modelu pro kazdy typ
analyzy, byl zvolen pro feSeni takto robustni tlohy systém ANSY'S 15.

Systém umoZiluje na jednom vypoletnim modelu provadét vice typlt analyz
zalozenych na rozdilnych fyzikalnich principech, integruje tedy rozdilné typy analyz do
jednoho uZivatelského prostiedi. Reseni mechaniky pruzného télesa je numericky zaloZeno
na metodé konecnych prvka (MKP), naproti tomu mechanika tekutin je feSena metodou
kone¢nych objemt (MKO).

Uloha je fesena jako trojrozmérna v kartézském soufadném systému.

ANSYS Workbench neumoziuje pitimo vkladat prvky elektrického obvodu
a vyhodnocovat vysledky piimo v uzlovych bodech vypoétové sité v MKP’ a MKO® modelu,
je tedy nutné celou ulohu transportovat a nasledné tesit v klasickém prostiredi ANYS APDL
(ANSYS Parametric Design Language), druhou moznosti je fesit elektrickou ¢ast v ANSYS
MAXWELL a vysledky pfeddvat ANSYS Mechanical a nasledné¢ dynamiku tekutin fesit

v ANSYS CFX nebo FLUENT.

Obrazek 6.3 pak ilustruje provéazanost celé tlohy v ANSYS s vyznacenim hranic
modelu.

" MKP — Metoda kone¢nych prvki, v anglické literatuie oznacovana jako FEM (Finite Element
Method).
8 MKO — Metoda koneénych objemi, v anglické literatufe oznacovana jako FVM (Finite Volume
Method).
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Qg

Nelinearni
hyperelasticky
material
Pocatecni hodnoty
posunuti

Pienos tlakového
pole z CFD

Casovy krok

Model cévni
stény - FEM

Geometrie Q
vypoétova sit’ F
.O. - QS U Q F
b TEM Nenewtonska
, : /' nestlacitelna
| [Materialove aterialovéy] kapalina
vlastnosti vlastnosti
' | Objemovy tok/tlak
Okrajove Okrajové || EHD model C
podminky podminky G ' I by
4 4
Nastayeni Nastaveni
analyzy analyzy L+ Easonh krok
Vypocet
Model krevniho
[.'S'F = QS N ‘QF Fedisté - CFD

Obrazek 6.3: Model interakce kontinui pii FSI analyze.

Obrazek 6.4 ndzorné ukazuje blokovy diagram postupu feSeni tlohy a propojeni

fesici.

Mechanical

!

Vstupni soubor
Definice modelu v APDL

Vistupni soubor + APDL
prikazy

Obrazek 6.4: Blokovy diagram i‘eSeni lohy v ANSYS [41].
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6.3.1 Shrnuti materidlovych parametri pro vypocetni model

V kapitolach 4.3, 5.2 2 5.5 byly popsany elektrické a mechanické vlastnosti cévni stény
a krevniho fecisté, nyni budou tyto vlastnosti shrnuty a doplnény o dal§i uvazované
konstanty.

Tabulka 6.1 shrnuje elektrické vlastnosti krve a tepenné stény pouzité pii simulaci
ulohy pfi uvazovaném kmitoctu 50 kHz.

Tabulka 6.1: Elektrické vlastnosti krve a tepenné stény.

krev tepenna sténa
vodivost [S/m] 0,7010 0,3170
relativni permitivita [-] 5200 1630
relativni permeabilita [-] 1,000001 0,999991

Tabulka 6.2, Tabulka 6.3 a Tabulka 6.4 shrnuje mechanické vlastnosti krve a tepenné
stény.

Tabulka 6.2: Mechanické vlastnosti krve a tepenné stény.

krev tepenna sténa

hustota [kg/m?®] 1060 1120

Konstitutivni vztah pro hyperelasticky Yeoh 3. fadu popisuje rovnice (5.20).

Tabulka 6.3: Konstanty pro hyperelasticky Yeoh 3. fadu

c10 [Pa] 3,0678e10 di [Pa?] 0

C20 [Pa] 9,932910 d [Pa?] 0

Cs0 [Pa] 3,7267e10 ds [Pal] 0

Model Carreau-Yasuda je popsan rovnici (5.4).

Tabulka 6.4: Konstanty pro Carreau-Yasuda model krve.

D Pas] | nP[Pas] | AD[s] | k[] | a[]

0,00345 0,056 1,902 0,220 | 1,250
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Tabulka 6.5 popisuje tepelné vlastnosti krve a tepenné stény.

Tabulka 6.5: Tepelné vlastnosti krve a tepenné stény.

krev | tepenna sténa

tepelna kapacita [J/kg/°C] 3617 3306

tepelna vodivost [W/m/°C] 0,52 0,46

6.3.2 Geometricky model

Model tepenné soustavy je zaloZzen na modelu Avolio, jenz se sklada ze
128 elementarnich useku se specifikovanymi geometrickymi a viskoelastickymi vlastnostmi
(viz Priloha A — Geometrické a mechanické vlastnosti arterii — Avolio model), které jsou
nahrazeny vhodnym konstitutivnim modelem a uloZenim.

V soucasné dob¢ jiz existuje 1 modifikovany model Avolio, ktery se sklada ze
138 segmentu [42].

m
07 124 122
109, 1
11 7

123

110 - 126
112 128

a) b)
Obrazek 6.5: a) Obéhovy systém ¢lovéka. b) Avolio model — 128 segmentii [43].
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3D geometricky model lidského obcéhového systému je vytvofen v prostiedi
SolidWorks. Jako parametricky 3D modelaf je SolidWorks schopen nabidnout vykonné
objemové i plosné modelovani postavené na jadie parasolid. Vyslednou geometrii pak lze
prenést pres interface mezi SolidWorks a ANSYS nebo ve vhodném forméatu (STEP, SAT,
PARASOLID, IGES) do jakéhokoliv jiného systému.

Jelikoz je nutné pii simulaci vyuzit dva fesiCe, Z nichz kazdy fesi svou ¢ast mechaniky
(pruzné téleso/tekutina) a pres spolecnou hranici si navzajem piedavaji vysledky, je nutno

modelovat cévni sténu a krevni feCisté jako samostatné geometrie, které jsou spojeny ve
vysledné sestavé (Obrazek 6.6Db).

a) b)

Obrazek 6.6: Model cévniho stromu. a) Tvar aortalniho oblouku. b) Geometricky model.

Pficemz nejdulezitéjsi je zachovat obloukové tvary aorty (Obrazek 6.6a), ktera se pii
systolické fazi chova jako rezervoar.
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6.3.3 Diskretizace ulohy a volba prvki

Pro komponenty elektrického obvodu je pouzit prvek typu CIRCUIT 124. Tento prvek
umoziuje feSit nezndma uzlova napéti a proudy. Tomuto prvku lze pfifadit vlastnosti
rezistoru, kondenzatoru a civky, dale pak tlumivky, zavislé a nezavislé zdroje proudu
a nap¢ti.

* Vv PV V) Vi
° v, ¢V, vy v
KEYOPT(1)=0 KEYOPT{(1) =1 KEYOPT(1)=2 KEYOPT(1)=3

DOF = VOLT DOF = VOLT DOF = VOLT DOF = VOLT

Obrazek 6.7: Prvek CIRCUIT 124, zikladni obvodové prvky: rezistor, civka, kondenzator, proudovy
zdroj. DOF (Degree of Freedom) zna¢i stupné volnosti daného prvku [44].

Rozhrani tohoto prvku ho umoziiuje pfipojit k uzlovym bodim modelu kone¢nych
prvki k simulaci takto sdruZenych tloh. Obrazek 6.8 ilustruje propojeni modeld.

MKP model
Vi e 7

Vy |
Obrazek 6.8: Vazba MKP modelu na obvodovy prvek pomoci uzlovych bodi [41].

V materidlu cévni stény dochazi ke znatné velkym vratnym deformacim a pro
numerickou analyzu je nutné zvolit takové prvky, které jsou i za velkych ptetvoteni
numericky stabilni a jsou schopny vérohodné popsat zavislost mezi deformaci a napétim
stény. Pro diskretizaci pevné faze jsou zvoleny dva typy konecnych prvkl, Solid 185
(Obrazek 6.9a) a Solid 285 (Obrazek 6.9b).
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a) b)

Obrazek 6.9: Prvky a) Solid 185 b) Solid 285 [44].

Prvek Solid 185 se pouziva pro 3D modelovani pevnych struktur. Tento element
podporuje plasticitu, velké prithyby a deformace, hyperelasticitu a teceni (tzv. creepy), je
vyuzivan pro simulaci téméf nestladitelnych elastoplastickych materialti a nestlacitelnych
hyperelastickych materiala.

Je definovan osmi uzly (I, J, K, L, M, N, O, P, viz vlevo), z nichz kazdy ma tfi stupné
volnosti (posunuti UX, UY, UZ v kazdé¢ z os kartézského soutfadnicového systému x, y a z).
Tento prvek je pouzit na vytvoieni vypoctové sit€ jednodusSich trubkovych tvarii cévni
stény.

Solid 285 (tetrahedron) je ¢tyi uzlovy prvek (I, J, K, L) se ¢tyfmi stupni volnosti
vV kazdém uzlu (posunuti UX, UY, UZ a hydrostaticky tlak HDSP). Je vhodny pro
modelovani nepravidelné sité a pro obecné materialy vcetné nestlaCitelnych.

Podpora hydrostatického tlaku umoziuje s vyhodou pouzit tohoto prvku pfi
modelovani zat€Zovych stavli pacienta, kdy se pacient nenachazi v leze a hydrostaticky tlak
je nutno uvazovat. Prvek podporuje hyperelasticitu, teceni (creep), velké prihyby
a deformace.

Nevyhodou pouZiti prvku SOLID 285 je ale skute¢nost, Ze na stejny zasitovany objem
pouzije nesrovnatelné vice uzli nez SOLID 185. Z tohoto diivodu je tedy SOLID 285 pouzit
pouze pro slozité tseky cévnich rozvétveni. Star$i typy tetrahedrového tvaru byly pro
material cévy velmi problematické z divodu velké tuhosti.

Pfed vyuzitim prvku Solid 285 pro feSenou ulohu byly provedeny analyzy na
jednoduchém analogickém trubkovitém tvaru zasitovaném ve variantach Solid 185 a Solid
285, byly vyhodnoceny vysledky zatiZeni, jejichZ rozdil byl méné nez 0.5 %.
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Obrazek 6.10: Zobrazeni pouZitych elementu Solid 185 a 285 na modelu tepenné stény.

Kapalinovy prvek Fluid 142 byl pouzit pro diskretizaci kapalné faze. Jedna se o 3D
osmiuzlovy prvek (I, J, K, L, M, N, O, P) se sedmi stupni volnosti (rychlosti VX, VY, VZ,
PRESS, TEMP, ENKE, ENDS) v kazdé z 0s kartézského soufadného systému). Fluid 142
ilustruje Obrazek 6.11, je pouzit ve tvaru tetrahedru.

MHNF
I
EL

Obrazek 6.11: Prvek Fluid 142 [44].

Obrazek 6.12 ilustruje generovanou vypoctovou sit’ na modelu krevni oblasti.
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Obrazek 6.12: Zobrazeni pouZitych elementi Fluid 142 na modelu krevniho recisté.

V oblasti v blizkosti stény je proudéni dominantn¢ ovlivnéno viskozitou kapaliny.
Rychlost tekutiny na povrchu stény je nulova a rychlost ve velké vzdéalenosti od stény je
témet shodnd s primérnou rychlosti. V blizkosti stény je pomérné velky gradient rychlosti
a jinych skalarnich veli¢in, takZe v této oblasti je vlivem smykovych napéti produkovana
turbulentni kineticka energie. Tyto velké gradienty byvaji obvykle jednim z hlavnich pfi¢in
chyb simulace. Aby se t€émto chybam ptedchazelo, je nutné v oblasti pfi st€énach provadét
lokalni zjemnéni vypoctové sité¢ ve sméru kolmém na sténu. Tato oblast je nazyvana mezni
vrstvou, v anglické literatufe nazyvana jako inflation layer a je slozena ze tii vrstev podle
vzdalenosti od pevné stény (Obrazek 6.13).

—> Vneéjsi proud

—> Turbulentni vrstva

- / / Piechodova vrstva
——— - / Laminarni podvrstva

"l
]

Obrazek 6.13: Slozky mezni vrstvy [45].
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Prvni vrstva, kterd sousedi piimo s pevnou sténou, se nazyva viskdzni (laminarni)
podvrstva, proudéni je zde lamindrni a viskozita ma dominantni vliv na proudéni. Vné&jsi ¢ast
mezni vrstvy se oznacuje jako pln¢€ turbulentni vrstva, zde jiz viskozita ztratila vliv
a proudéni fidi turbulence. Mezi laminarni podvrstvou a plné turbulentni vrstvou se
vyskytuje pfechodova vrstva, kde se jak viskozita, tak i turbulence uplatituji rovnocenne.
Vice tato problematika bude rozebrana v kapitole 6.4.

6.3.4 Prenos zatiZzeni mezi ieSici

Sdruzené ulohy vyuzivajici interakce pevné struktury s tekutinou, z angl. FSI (Fluid
Structure Interaction), jsou vyuzivany tam, kde je nutno feSit tlohy, pfi nichz kapalina
zatézuje pevné téleso, timto zatizenim jsou myslena tlakova a/nebo teplotni pole, kterd
zpuisobuji strukturdlni deformace objektu.

Pro tyto typy uloh je nutné pfipravit geometrii modelu tak, ze je zvlast’ definovana
oblast kapaliny a zvlast oblast pruzného télesa. V mistech kde na sebe tyto geometrie
doléhaji, je nutné definovat rozhrani mezi kapalinou a télesem. V systému ANSYS je toto
rozhrani oznacovano jako Fluid Solid Interface.

Zde je nutné zajistit, aby na obou pfiléhajicich plochach danych oblasti byla identicka
sit’, respektive aby uzly vypoctové sité na sebe ptiléhaly, diky tomu je zatiZeni z jedné oblasti
do druhé pfes tyto uzly pfenaseno.

Pti pouziti Fluid Solid Interface dochédzi k interpolaci zatizeni pomoci tzv.
konzervativni interpolace, kdy je kazda strana prvku na obou télesech rozdélena na tolik
¢asti kolik ma uzla. Diky tomuto vzniknou tzv. interpolacni Gseky nebo interpolacni plochy.
Poté je vytvorena kontrolni plocha (control surface), ktera je rozdélena priaseciky
interpolacnich ploch [46].

~ Kontrolni plocha
/~' Uzel sité / Interpolacni plocha

©-

o
N

-)(—0—)(——)(—9—)(——)(—0—)4——)(—0

|
|
|
\
/

° %- gy
Oblast vysilajici zatiZeni Nulova vzdilenost—=| Oblast prijimajici zatizeni

Obrazek 6.14: Popis FSI rozhrani [41].
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Samotny pfenos zatiZzeni probihd tak, ze jsou data nejprve odeslana na kontrolni
plochu, kde je zatiZeni pterozdéleno a odeslano na plochu, ktera je timto zatizena. Obrazek
6.14 vyse uvedené skuteCnosti ilustruje.

Uloha je feSena jako nestacionarni asové proménna. Je nutné, aby po kazdé ukondené
vypoctove iteraci jednotlivych feSich dochazelo k vzajemnému automatickému piendSeni
spocitanych vysledkt.

Tlakové a teplotni pole ziskané z vypoétu proudového pole (CFD? fesi¢) je pfenaseno
na vypoc¢tovy model pro deforma¢né-napét'ovou analyzu (strukturalni fesi¢ — Mechanical),
jejiz vysledky tj. deformovany tvar cévni struktury, elektrické a teplotni pole je pfenaSeno
V zatézovaci smycce (stagger loop) dochdzi k vypoctu zatizeni a piedavani vysledkl tak
dlouho, az je dosazeno rovnovazného stavu pro dany iteracni krok.

Mapovani

Y -

= Casova kontrola

| Casova smycka | Casova smycka |-
| Smycka zatiZeni Smyc¢ka zatiZeni [
Resic Nastaveni pienosu vysledku (ANSYS a CFD) Resic

ANSYS Nacteni zatiZeni CFD
Obousmérny pienos zatiZeni

Konec zatéZovaci Konec zatéZzovaci |
Y smycky smy¢ky Y
Konec ¢asové | (Casova kontrola Konec ¢asové
smy¢ky i smycky

Obrazek 6.15: Schéma pienosu zatiZeni [41].

Hodnota zatizeni, které je preneseno po probéhnuti vSech iteraci, je dana vztahem:
Z=[1-(1-R)"]-100 (6.70)
kde Z je celkové zatizeni pfenesené po prob&hnuti vSech iteraci v procentech, R je zatizeni
prenesené v jedné iteraci a n je pocet iteraci.
Pro dobrou konvergenci této tranzientni tlohy byl jesté pied jejim spuSténim prfedem
proveden samostatny vypocet stacionarniho proudéni v tepné bez ohledu na pruznost stény
cévy. Vysledky této stacionarni ulohy byly pouZzity jako vstupni data pro tranzientni ulohu.

® CFD — Vypodty z oblasti proudéni tekutin (z anglického Computational Fluid Dynamics).
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6.4 Turbulence v lidském téle a turbulentni model

Z hlediska proudéni vazkych kapalin rozdélujeme proudéni na dva typy a to laminarni
a turbulentni. Ve vétSing€ ptipadii se v lidském téle vyskytuje laminarni typ proudéni.
Turbulentni proudéni v lidském ob€hovém systému je nezadouci jev, jeho disledkem vznika
riziko poskozeni cévni stény a projevuje se zvukovym efektem, tzv. Selestem.

Pfi laminarnim proudéni jsou drédhy jednotlivych c¢astic kapaliny navzijem
rovnobézné, Castice se tedy pohybuji ve vzajemné rovnobéznych vrstvach, aniz by
pfechazely mezi jednotlivymi vrstvami (nedochézi k jejich miseni).

Pii pohybu viskézni kapaliny v obecné trubici, se jednotlivé vrstvy tekutiny
nepohybuji stejnou rychlosti. Nejrychleji se pohybuje osova vrstva tekutiny, smérem ke
sténé trubice se pohyb jednotlivych vrstev zpomaluje, na sténé je diky viskozit¢ kapaliny
nulova rychlost proudéni a vznika tak parabolicky rychlostni profil proudéni (Obrazek
6.16a). Laminarni proudéni ztistava zachovano az do tzv. kritické rychlosti, kdy se méni na
proudéni turbulentni.

Pravdépodobnost ptechodu lamindrniho proudéni na turbulentni je ovlivnéno krome
rychlosti proudéni v [m-s™] jesté primérem trubice d [m], viskozitou n [Pa-s] a hustotou
kapaliny p [kg-m~]. Tato pravdépodobnost se vyjadiuje pomoci Reynoldsova &isla.
_prd-v

n

Re

(6.71)

Reynoldsovo ¢islo je bezrozmérna veli€ina, kterd dava do souvislosti setrvacné sily a
viskozitu (tedy odpor prostiedi v disledku vnitiniho tient).

\J
' c’,“
|

L
\J

\J
\\ !
|

a) b)

Obriazek 6.16: a) Laminarni proudéni. b) Turbulentni proudéni [47].

Dle v&deckych studii byla stanovena normalni hodnota Reynoldsova ¢isla pro krevni
tok v rozmezi 1000-2000.

K turbulentnimu proudéni dochédzi zejména v aorté za aortadlnimi chlopnémi, pii
ejekeni fazi krve z levé srdecni komory do aorty, kdy se srdecni chlopné zaviraji.

Dals§im faktorem, ktery ovliviiuje vznik turbulentniho proudéni je typ cévy, pokud
dochazi k ohybu cévy nebo vétveni cévniho stromu, pak k turbulencim dochazi jiz pfti
hodnoté Reynoldsova ¢isla 400. Déle vznika u jedinci s poruchami chlopni a provazi tak
fadu patologickych stavi.
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Proudéni je tedy obecné nazyvano turbulentnim, jestlize jeho proménné vykazuji
chaotické fluktuace jak v prostoru, tak v ¢ase. Jedna se o zpisob pohybu viskoznich kapalin,
pfi kterém jednotlivé ¢astice kapaliny pfechdzeji riznymi vrstvami kapaliny, ¢imz dochazi
k miseni téchto vrstev.

Castice kapaliny vykonavaji pii proudéni kromé posouvani i sloZity vlastni pohyb,
ktery vede ke vzniku vir a je doprovazen zvukovymi fenomény (na rozdil od proudéni
laminarniho). Rychlosti jednotlivych ¢astic kapaliny se nepravidelné¢ méni, tzn., ¢astice jiz
nemaji ve vSech mistech neménnou rychlost, proudéni tedy neni stacionarni (Obrazek
6.16b).

U turbulentniho proudéni bylo na zéklad¢ experimentalnich méfeni zjiSténo, Ze na
sténach potrubi nebo obtékaného télesa vznika vrstva kapaliny s lamindrnim pohybem, tzv.
laminarni podvrstva, jejiz tloustka je n€kolik desetin milimetri.

Tésn¢ za laminarni podvrstvou je prechodova vrstva mezi laminarni podvrstvou
a turbulentnim jadrem, které tvoti dalsi oblast turbulentniho proudu.

Laminarni podvrstva a piechodova vrstva tvoii turbulentni mezni vrstvu.

) , turbulentni mezni vrstva
S piechodova oblast

- laminarni mezni vrstva

— nabchovy bod s

Obrazek 6.17: Znazornéni mezni vrstvy [45].

Nabeéhovy bod je bod, ve kterém dochazi ke kontaktu kapaliny se sténou. Aby bylo
mozné ve vypoctu zachytit vliv mezni vrstvy, je nutné elementy v blizkosti stény zjemnit.

V programech byvaji implementovany specialni algoritmy pro generaci mezni vrstvy.
Aby byl vliv mezni vrstvy v modelu zahrnut, je nutné mit ve vrstvé minimaln¢ 5 elementi
[45].

Ve vétsing piipadl je pfi tvorbé mezni vrstvy dilezitd tlouStka prvniho elementu
a a rustovy faktor s. Ristovy faktor je narust velikosti nasledujiciho elementu a jedna se
0 geometrickou posloupnost dle vztahu:

=< (6.72)

Hodnota rastového faktoru byva udavana v intervalu 1,2-1,3.
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Obrazek 6.18: Vypoctova sit’ v mezni vrstvé [45].

Obrazek 6.18 ilustruje zjemnéni vypoctové sité v oblasti mezni vrstvy, je ziejmé, ze
mezni vrstva je v fezu vzdy tvofena obdélniky, a to pro vSechny typy elementd. Elementy
u stény jsou vzdy relativné ploché, ale nikdy by vSak nemély piekrocit limitni pomér 1/100,
tj. délka elementu by nemély byt vetsi nez 100 nasobek vysky prvni vrstvy. Jednotlivé typy
elementt jsou vhodné pro vytvareni sité v urcitych ptipadech.

U prostorové slozitéjSich oblasti, zeyména u redlnych uloh, je nejcastéji pouZivana
Ctyfsténna sit’ (tvofena tetrahedry), ktera je robustnéj$i a umoziuje pokryt siti téméf
libovolné slozity povrch.

Modelovéni turbulenci je velice narocna oblast matematiky. Navzdory ndhodnosti
turbulence detailni studie ukazuji, Ze turbulentni proudéni se stava z prostorovych struktur
turbulentnich vird. Je snahou charakterizovat turbulenci pomoci téchto struktur, aby bylo
mozno vysvétlit dynamiku turbulence pfi vzniku, vyvoji a zaniku virt jako funkei casu.

Vlastnosti turbulenci:

- VEtsi viry (viry s vyssi energii) predavaji energii mensim viriim prostiednictvim
zmény hybnosti.

- Turbulentni proudéni se rychle utlumuje, pokud neni dodédvana dal$i energie, vetsi
viry ziskavaji energii z hlavniho proudu.

- Rozmér a rychlost velkych virl je srovnatelna s hlavnim proudem.

- Velké viry se rozpadaji na viry mensi a mensi, proces je ukoncen disipaci energie
nejmensich virti na teplo (kineticka energie se vlivem viskozniho tlumeni (tfeni)
cela pfeméni (disipuje) v energii tepelnou (d¢j je nevratny).

Disipace pro jednotku hmotnosti je vyjadiena vztahem:

V3

er =T (6.73)
kde er je disipace [m?-s?®]. Charakteristickym rysem turbulentniho proudéni je jeho
neperiodi¢nost a nahodilost. Existuji numerické modely, které umoziuji studovat
a modelovat turbulentni proudéni. Vyhodou téchto modeld je, ze davaji predstavu

a informace o chovani trojrozmérnych strukturach vird, které nelze v laboratofi ziskat.
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6.4.1 Modely turbulence
Pfi numerické simulaci turbulentniho proudéni existuji tfi teoreticky odlisné pristupy,
které vyplyvaji ze zjednodusujicich modifikaci vychozich rovnic popisujicich proudéni [48]:
1) P#imd numericka simulace - Direct Numerical Simulation (DNS)

- Je dana velkymi naroky na kapacitu pocitace z diivodu velmi jemné sité.

- Pocita se celé spektrum virti vSech méfitek.

- Stale je nepouzitelna pro praktické tlohy, diky naro¢nosti na hardware, protoze fesi
Navier-Stokesovy rovnice dostupnymi numerickymi metodami piimo bez pouziti
turbulentniho modelu. To znamena4, Ze feSeni rovnic musi obsdhnout pohyby vSech
meéfitek.

2) Metoda velkych virit - Large Eddy Simulation (LES)

- Je zaloZena na modelovani velkych vird, jako prostorovych ¢asové zavislych tutvara,
které lze zachytit siti.

- Velké viry pocitany piimo, malé modelovany.

- Vypocetné méné naro¢né nez DNS, ale pro vysoka Re ¢isla vyZaduje velky vypocetni
vykon.

3) Metoda casového stitedovini Navier-Stokesovych rovnic - Reynolds-Averaged

Navier-Stokes (RANS)
- Turbulentni proudéni se vyznacuje nahodnym charakterem, ale je statisticky stabilni,
coz ¢ini tlohu technicky zvladnutelnou.
- Reseni sttedovanych Navier-Stokes rovnic.
- Modelovani viri vS§ech méftitek.
- Pouzivano na primyslové aplikace.

Ukolem jednotlivych modelii turbulence je pak vyjadfit turbulentni napéti a toky tepla
nebo jinych skalarnich veli¢in pomoci zvoleného méfitka a urcit rozloZeni tohoto parametru
V proudovém poli.

Zakladni problém vypoctu turbulentniho smykového proudéni spocivéa v ptfitomnosti
Reynoldsova napéti v rovnicich popisujicich stfedni pohyb tekutiny, takZe systém
pohybovych rovnic neni uzavien jako v ptipad¢ lamindrniho proudéni. Soubor ptidavnych
rovnic a empirickych vztahi, které spolecné s pohybovymi rovnicemi tvoii fesitelny systém
rovnic, se nazyva modelem turbulence. V sou€asné dob¢ jsou témeét vSechny turbulentni
modely postaveny na metodé RANS a témét 99% tesicl tyto modely pouziva.

6.4.2 Volba turbulentniho modelu

VétSina publikovanych studii uvazuje proudéni v krevnim feciSti jako laminarni
amodel turbulence nepouziva nebo se omezuji na zakladni modely k-& nebo jeho modifikace
jako je k- aj.

Nicmén¢ tyto modely nejsou pro vypocty proudéni krve vhodné, coz plyne i z jejich
definice.
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k-¢

Tento model turbulence je vhodny pro ulohy s vysokym Reynoldsovym cislem
Re>200000. Neni vhodny pro feSeni uloh pii obtékani kiivocarych téles, protoze vysledky
zcela neodpovidaji prakticky ovétenym vysledkiim (bod odtrzeni a velikost zavifeni), tento
model byl pouzit v [49].

k-o

Tento turbulentni model je vhodny pro proudéni s nizkymi Reynoldsovymi Cisly
Re<200000 a ulohy s pfechodovym rezimem proudéni, kde neni pln€ vyvinuta turbulence.
Nevyhoda tohoto modelu je velka citlivost na podminky ve volném proudu (proudéni ve
velké vzdalenosti od stény). Tento model tak pocitd pomérné piesné proudéni v blizkosti
stény, ale naopak jeho piesnost klesd ve volném proudu. Jeho piesnost je tedy opacna
vzhledem k modelu k-¢ (pouzito v [50]).

Pro simulaci vy$e definované ulohy byl volen model SST (Shear Stress Transport),
ktery je modifikaci zakladniho modelu k-ge. Je vhodny pro proudéni s nizkymi
Reynoldsovymi ¢isly Re<5000. Efektivné spojuje robustnost a piesnost modelu K-o
v oblastech blizko stény s modelem k-g, ktery 1épe funguje ve volném proudéni dale od stén.

Uvedené modely patii mezi dvourovnicové, to znamena, Ze jsou feSeny dvé dodatkové
diferencialni rovnice. Zakladem RANS modeli je Boussinesquova hypotéza [51]. Tato
hypotéza predpoklada, Zze podobné jako pti laminarnim proudéni, kdy plati v zjednoduseném
dvourozmérném proudéni pro smykové napéti Newtonuv vztah, jsou turbulentni napéti
a toky umérné gradientu stfedni rychlosti (teploty, koncentrace, aj.):

dv

T=rn X (6.74)
Hypotéza ptedpoklada, ze tenzor smykovych napéti je mozné zameénit Newtonovym
vztahem, tzn. tenzor turbulentnich napéti je mozné nahradit pouze jednou veli¢inou, ktera
ma stejnou jednotku jako dynamicka viskozita. Tato veli¢ina se nazyva turbulentni viskozita.
av
Nes Ix

kde T;; je tenzor Reynoldsovych napéti, t, je turbulentni napéti a n je turbulentni dynamicka

Ty = —p\_ll\_/] =T = (675)

viskozita, V;V; jsou stfedované slozky rychlosti. Turbulentni viskozita neni fyzikélni
vlastnost kapaliny, ale proudéni. Je siln¢€ zavisla na mife turbulence a mize se vyrazng lisit
v ramci proudového pole.

v = (D ) 2 s 6.76
pViV; =Mt an %, PKOjj (6.76)

3
Upravou dostaneme vztah, kde vystupuje turbulentni kinematicka viskozita v;:

T A A (6.77)
) t aX] aXi 3 Y '

kde &;; je Kroneckerovo delta, k je turbulentni kinetickd energie:
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1
Kk = E‘—,i‘—,]_ (6.78)
Pouzitim Boussinesquovy hypotézy a jeji aplikaci do pohybové rovnice (6.14) pro
kapalinu, vyuzitim Einsteinovy notace a pfepisem dynamické viskozity na kinematickou,
ziskame stfedované Stokes-Navierovy rovnice:
0v; 0vi'V;  10p 0% 0%v;

—14 - V— v —
ot 0 p 0%; 0x? ¢ ox?

+ f; (6.79)

. 1w C v . N 027 s
Jelikoz jsou oba tenzory formalné stejné, je mozné vytknou clen —‘;‘ a Scitat

)
kinematickou viskozitu a kinematickou turbulentni viskozitu. Jejich sou¢tem ziskame tzv.

efektivni viskozitu:

ot ox;  pox; Vv ox? : (6.80)

Veer = (V4 Vy) (6.81)

Rovnice kontinuity z rovnice (6.14) piejde vyuzitim Einsteinovych sumaci do tvaru
pro stfedovanou hodnotu:

av;
1
Transportni rovnice SST modelu maji nasledujici tvar [52]:
a(k)+a(k)—arak+6 Y+ S 6.83
atp (’)xipvi _ax,- kan k — Yk T Ok (6.83)
9 (00) + = (pav) = |1, 22| 4G, = ¥, + Dy, +S 6.84
ot pw aXi p(*)vj _6Xj waxj [0 [0 [ [ ( . )

kde Gy je generace kinetické energie turbulence v disledku gradientt stfedni rychlosti, G,

je generace specifické disipace energie w, Gy je generace kinetické energie turbulence
v disledku gradienti stiedni rychlosti vypoétené z Gy, G, je generace specifické disipace
energie w vypoétené z G, Yy a Y, predstavuji disipaci k a w vlivem turbulence, Sy a S,
jsou uZivatelsky definované zdrojové cleny, D, reprezentuje pticnou difuzi, Iy a I,

predstavuji efektivni difuzivitu k a w ze vztaht:

ho=1+-% (6.85)
Ok

I, =n+-t (6.86)
O-(L)

kde g, a g, jsou turbulentni Prandtlova ¢isla pro k @ w. U SST modelu je kinematicka
turbulentni viskozita ziskana z tvaru:

_ a;k
" max(a,w, SF,)

Vi

(6.87)
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Detailn€jsi popis a odvozeni l1ze nalézt naptiklad v [53].

Pro ptedstavu dané¢ho problému byl vytvofen model tepenného zuzeni (napiiklad pfi
stenoze) kde byly porovnany vysledky modelu SST a k-e. Vyhodnocovan byl rychlostni
profil a turbulentni kinetickd energie, tedy energie, kterd je odebrana zakladnimu proudu

tekutiny a udrzuje tak turbulenci v tekuting [37].

g a— . . .
-
167 /" X:0.3400
[ Y 1625es04
15} \
| 'l,I
w14 | |, X 0.5000
= | \/\ Y- 1.306e+04
o g3} | "--H_%_
|' X: 0.85
1ol | Y- 1173404
\k | |
J1l . x 02000
' S |Y: 1.037e+04
‘.
1 i i i i
0 02 04 06 08 1
t[s]

Obriazek 6.19: Body z tlakové kiivky pouZité v modelu turbulenci.

Turbulentni kineticka energie - k-¢

Turbulentni kineticka energie - SST

0,34s
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0,5s

0,85s

Obriazek 6.20: Porovnani Turbulentni kineticka energie pii SST a k-¢ turbulentnim modelu.

Z obrazk je patrné, Ze nejvice energie si z hlavniho proudu bere model k-¢. Proudova
oblast respektuje nenewtonské vlastnosti krve, Reynoldsovo Cislo se primérn¢ pohybuje na
hodnoté 2000. SST model turbulence vérohodné&;ji popiSe chovani kapaliny v blizkosti stény,
model k-¢ je tedy pro ptipady, kdy je tieba studovat chovani kapaliny, v blizkosti stény pti
dané hodnoté Reynoldsova, ¢isla nevyhovujici.

Rychlostni profil - SST Rychlostni profil - k-g

0,2s

0,34s
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0,5s

0,85s

Obriazek 6.21: Porovnani tvorby rychlostniho profilu pii SST a k-¢ turbulentnim modelu.

Pti pouziti SST modelu se v hlavnim proudu tvofi pistovity rychlostni profil, coz
koresponduje s teoretickymi uvahami, které budou popsany v kapitole 6.5.3. Pii aplikaci
modelu k-g se vytvoti klasicky parabolicky profil, coz by pii studiu rychlostnich profild
Vv fecisti bylo zavadgjici a model by vykazoval nerealné chovani.

6.5 Modely okrajovych podminek

Jako okrajovou podminku na vstupni ¢ast modelu lze pouzit tlakovy profil, profil
objemového toku nebo rychlosti, ptipadné jejich kombinace (také v [54]). V nasledujicim
textu budou rozebrany jednotlivé typy téchto okrajovych podminek, resp. profilt.

6.5.1 Tlakovy profil
Krevni tlak je tlak, kterym ptsobi krev na cévni sténu, kterou protéka. Tlakovy
gradient neboli rozdil tlak® na za¢atku a konci cévy je hlavni pfi¢inou toku krve v cévach.

Jakakoliv kapalina se pohybuje z mista vys§iho tlaku do mista s nizkym
tlakem. Srdce jakoZto pumpa pak musi tento tlakovy gradient vytvofit.

Obrazek 6.22 ilustruje tlakové poméry v cévnim stromu ¢lov€ka. Normalni klidovy
tlak je 120/80 mmHg.
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Obriazek 6.22: Krevni tlak v lidském téle [55].

Arterialni krevni tlak se méni béhem srde¢niho cyklu. Nejvyssi je v ejekéni fazi, tento
jako diastolicky tlak. Rozdil mezi systolickym a diastolickym tlakem je tlakova (tepova)
amplituda.

Zpocatku je velky rozdil mezi systolickym a diastolickym tlakem, ten se v prib&hu
krevniho fecisté snizuje, az v kapilarach pulzace téméf zanika. Také praimérna hodnota tlaku
se snizuje, nejrychleji v tepénkach (arteriolach). V zilach se tlak blizi nule.

Obrazek 6.23 ukazuje detail pulsniho tlaku za levou srde¢ni komorou s vyznacenim
systolického, diastolického a sttedniho tlaku.

Profil pulsniho tlaku v aorté
| T i
1 ! — pulsni tlak
~ diastolicky tiak [
— systolicky tiak
sthedni tlak

tax [rmmig)

Obrazek 6.23: Pribéh pulsniho tlaku.

Pro numericky model je pak potfeba pouzit tlakovy pribéh s danou frekvenci tepti, dle
konkrétniho pacienta piipadné podle zatézového stavu.
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Krevni tlak je zavisly na mnoha faktorech, mezi néz patii minutovy srdecni vyde;j,
elasticita arterialnich stén, periferni cévni odpor a viskozité krve.

Obrazek 6.24 Ilustruje distribuci pulsniho tlaku v aorté ve Ctyfech fezech aortou. Je
patrné jak druhy peak na tlakové ktivce (Obrazek 6.24 modry priibéh), ktery je zplisoben
zavérem srdecni chlopné, postupné vymizi [56]. Obrazek 6.25 potom ukazuje postupnou
distribuci tlakové viny v trojrozmérném zobrazeni. Usek aorty, ze kterého jsou data bréana
ma délku 400 mm. Propagaci tlakové viny v krevnim fecisti se zabyvaji autofi naptiklad
v [57].

Obriazek 6.24: Distribuce tlakové viny v ¢asti aorty.
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Prubéh tlakové viny pri ruzné vzdalenosti od srdce

tlak [Pa]

T 100

200

A

05 Tme— 300

" 400 vzdalenost od srdce [mm
K 15 e
cas [s] -

Obrazek 6.25: Distribuce tlakové viny od srdce.

6.5.2 Objemovy/hmotnostni tok

Jako okrajovou podminku je mozné ptedepsat profil objemového/hmotnostniho toku
Q(t) pulzujiciho proudéni krve (objem/hmotnost za jednotku ¢asu). Je ov§em nutno brat na
zietel, Ze objem krve, ktery vypudi srdce za jednotku ¢asu, bude jiny u dospélého ¢lovéka
nez u ditéte (samoziejmeé bude rozdil i u muzi a zen). Na rozdil od jinych fyziologickych
parametrq, je tato funkce vSak snadnéji zméfitelna:

Q) = j (% Ddx (6.88)

kde r je polomér trubice [m] a v je rychlost v daném sméru za ¢as [m/s].

Jelikoz je tato funkce periodicka v ¢ase s periodou T [s], Q(t) = (t + T), je mozné tuto
funkci rozvinout do tvaru nekonecné Fourierovy ftady, jako linearni kombinace
goniometrickych funkci sinus a kosinus:

Q) =A,+ Z[Ak cos(nwt) + By sin(nwt)] (6.89)

n=1
kde uhlova frekvence w je definovana jako w = 2m/T a parametry A,, Ay, By jsou
Fourierovy koeficienty definované:
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1 T
Ay = —f Q(t) dt (6.90)
TJy
A, je primérna (stfedni) hodnota funkce Q(t) beéhem jedné periody.
2 T
Ay = Tf Q(t) cos(nwt) dt (6.91)
0
2 T
By = Tf Q(t) sin(nwt) dt (6.92)
0

Pokud vychazime z experimentalniho méfeni pritoéného objemu (tzn., ze Q(t) je
ziskan jako soubor diskrétnich hodnot), je zapotiebi stanovit Fourierovy koeficienty za
pomoci diskretizace vztaht (6.90), (6.91) a (6.92):

N
1
Ag=%) Q (6.93)
n=1

L cos(nwty) (6.94)

ZI N

Ak=
Bk=

o sin(nwt,) (6.95)

Z

N
>
n;l
>
n=1

kde t, =nAt, Q, =Q(t,), n=1,..,N jsou soufadnice n-t¢ho bodu leZiciho na
aproximované kiivce, N je celkovy pocet téchto bodl, At je rovnomérné rozdéleni periody
T definované jako At = T/N. Zavedenim amplitudy A, a faze @, je ptivodni vztah (6.89)
upraven na Vv praxi pouzivangjsi tvar:

QO = A, + Z A, cos(nwt — d.,) (6.96)
n=1
kde
A, = /Af( + B2 (6.97)
By
®, = arctg (—) (6.98)
Ay

Tedy jednotlivé ¢leny Fourierovy fady jsou tvoieny n-ndsobky ptiivodniho kmitoctu.
Tento plivodni kmitocet pak odpovida frekvenci tlukotu lidského srdce, tato je rovna
Vv klidovém stavu organismu pfiblizn¢ 1 Hz.

Ptiklad aplikace Fourierovy fady na objemovy tok aortou, tésné za chlopni popisuje
Obrazek 6.26 vlevo, ktera je pievzaty ze studie [58], vpravo je pak soubor diskrétnich dat
pro N=21.
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Obrazek 6.26: Priibéh objemového toku aortou (vlevo) a soubor diskrétnich dat (vpravo).

Z obrazku je patrna systolicka faze, kdy z levé srde¢ni komory je vypuzen cely objem
krve do aorty, zde dosahuje proudéni svych maxim.
Pti diastolické fazi je patrny témét nulovy, az zaporny pritok, coz je zplsobeno
uzavienim aortalni chlopné. Tyto kontrakce pak hraji vyznamnou roli pii vypoctu

proudovych poli v obéhovém systému.

Tabulka 6.6: Koeficienty Fourierovy Fady pro n=6.

n | Qlkg/s] | @, [rad]
1 0,434 -1,513
2 0,337 3,009
3 0,371 1,270
4 0,178 -0,170
5 0,053 -0,121
6 0,041 -1,311

Naésledujici obrazky (Obrazek 6.27 a Obrazek 6.28) postupné popisuji rekonstrukci
aproximace signalu pomoci souétu souc¢asného a nasledujiciho ¢lenu Fourierovy fady [59].

15 2107
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10 + + 0+1 1
w 2
™ o+
O 1 + . o
0+ 4 \ P st 8
_ + 4 T
5 : . —
0 02 04 06 08 1

15 10"
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10 [ + _+ 0+1+2 1
: /' ‘\3.! 3
™ /A
E5 4
a S N e T B
i o\ e xE phl
5 . . :
0 0.2 0.4 0.6 0.8 1

t[s]

Obrizek 6.27: Fourierova ada tvorena ¢leny 0+1 a nasledujici ¢len n=2 (vlevo), Fourierova ada tvorena
¢leny 0+1+2 a nasledujici ¢len n=3 (vpravo).
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Obrazek 6.28: Fourierova rada tvofena ¢leny 0+1+2+3 a nasledujici ¢len n=4 (vlevo), Fourierova iada
tvofena ¢leny 0+1+2+3+4 a nasledujici ¢len n=5 (vpravo).

Konec¢nou aproximaci objemového toku pomoci prvnich 10 ¢lend Fourierovy fady
popisuje Obrazek 6.29 vlevo, Obrazek 6.29 vpravo pak popisuje aproximaci objemového
toku pomoci vSech ¢lent, tedy pti uvazovani i vyssich frekvenci.
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Obrazek 6.29: Fourierova fada tvorena ¢leny 0+1+2+...+10 (vlevo), Fourierova fada tvoi'ena ¢leny

0+1+2+...+20 (vpravo).

Lze tedy fici, Ze pro popis nestacionarit postacuje uvazovat pouze prvnich 10 ¢lent
Fourierovy fady, s tim, ze kmitoCty vyssi jak 10 Hz neuvazujeme.

6.5.3 Parabolicky a Womerleyho rychlostni profil

Pro modelovani pulzujiciho proudéni krve je mozné ptedepsat 1 rychlostni profil.
V malych tepnach ma rychlostni profil parabolicky tvar. Ve velkych tepnéach je pak tento
tvar pistovy.

PIn¢ vyvinuty parabolicky rychlostni profil je ve 3D popsan rovnici (6.99), Obrazek
6.30 celou situaci ilustruje.

vi(r) = 2\7[1 - (%) l kde r=./y?+z?

vy =0 [m/s]

vz =0 [m/s]

(6.99)

Profil je nastaven pro vzestupnou aortu, kde stfedni rychlost je 0,18 m/s a polomér je
1,45 cm.
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Parabolicky rychlostni profil ve 3D
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Obrazek 6.30: PIné vyvinuty parabolicky rychlostni profil aortou.

K ovéfeni spravnosti modelu byla provedena aplikace parabolického rychlostniho
profilu na modelu bfisni aorty. Pfi systolickém tlaku 120 mmHg je stfedni rychlost v aorte
u zdravého jedince muzského pohlavi udavana dle [60] 0,75 m/s.

Obrézek 6.31 ukazuje vektory rychlosti na fezovych rovinach modelu.

Nejvétsi rychlosti bylo dosazeno vzdy ve stfedu paraboly. Primérna hodnota rychlosti
pfi systolické fazi byla témé&f shodna s teoretickym predpokladem. Nicméné jak sami autofi
udéavaji, u riznych jedinci se bude lisit, samoziejm¢ jinad tato hodnota bude u clovéka
postizeného naptiklad aneurysmatem bfisni aorty, timto se zabyvali autofi naptiklad v [61].
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Obrizek 6.31: RozloZeni rychlostnich profili v oblasti bfi$ni aorty.

V prubéhu tepové viny se rychlostni profil meni. Pfi nestacionarnim proudéni dochéazi
K superpozici stacionarni a nestacionarni slozky rychlosti, tak jak popisuje Obrazek 6.32.

v(x,t) =v(x) + V(x,t) (6.100)
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kde v(x,t) predstavuje vyslednou slozku rychlosti v 0se X, ¥(x) je stacionarni slozka
rychlosti v ose x a ¥(x, t) je nestacionarni slozka rychlosti v 0se X.

V praxi se ¢asto pouziva postup, kdy je pulzaéni proudéni rozdéleno na staciondrni
a oscilacni slozku. Tato proudéni se fesi oddélené a jejich feseni se scita.

— o
——

,,_,_..,-r,,,,_,, e e e

v(x) + V(x, 1) v(x,t)

Obrazek 6.32: Princip superpozice stacionarni a nestacionarni sloZky rychlosti ve vysledny pistovy profil
[27].

Ve velkych arteriich, kde je predepsan profil pulsujiciho proudéni krve, je tento profil
oznacovan jako Womersleyho rychlostni profil. Podrobné odvozeni tohoto profilu je
naptiklad v [62], kde je uvazovan pfipad s danym tlakovym gradientem. Pti aplikaci
fyziologickych podminek je v praxi uzivanéj$i postup, kdy je znam casovy pribéh
objemového/hmotnostniho toku, timto se zabyvali napiiklad v [63]. Uzitim aproximace
provedené v kapitole 6.5.2 ziskame piedpis pro rychlostni profil pulzujiciho proudéni ve
tvaru:

v(r,t) = Re Qel®t (6.101)

\/_ ]0 W\/_ )_lo(wo‘/i_S)
2 121, (W, Vi3) — W ViB] (W, Vi3)

kde Re{...} oznaCuje realnou cast komplexni funkce zapsané v Gaussov€é roviné
komplexnich ¢isel, i je imaginarni jednotka, ry je polomér arterie, r je vzdalenost od stiedu
arterie, Q(t) je objemovy tok (dosazen z ptredchazejici kapitoly), J, je Besselova funkce
prvniho druhu fadu nula a J; je Besselova funkce prvniho druhu fadu jedna, W, je
Womersleyho ¢islo vyjadiujici pomér frekvence pulzaci proudéni k viskéznim G€inklim a je
definovéno vztahem:

pw

W =ro = (6.102)

w je uhlova rychlost vyjadiena jako w = 2mf. Je-li Womersleyho ¢islo mensi nez 1 je
frekvence pulzaci natolik nizk4, Ze dochazi k vytvofeni parabolického rychlostniho profilu
a rychlost proudéni je ve fazi s tlakovym gradientem. Naopak jestlize je Womersleyho Cislo
vétsinez 10, vytvarti se plochy rychlostni profil a rychlost proudéni se zpozd'uje za tlakovym
gradientem o /2.
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Obrazek 6.33 ukazuje zménu Womersleyho rychlostniho profilu v pfimé trubici
o poloméru odpovidajicimu vzestupné aort¢ r=0,0145 m (dle ptilohy A). Model pro
viskozitu krve je uvazovan Carreau-Yasuda dle rovnice (5.4). Jsou vybrany 4 casové
okamziky na ki¥ivce objemového toku (Obrazek 6.33 vpravo) a pro tyto ¢asy je analyticky
spoc¢itan Wormsleyho rychlostni profil (Obrazek 6.33 vlevo). Dle principu superpozice
stacionarni a nestacionarni slozky ziskaji vysledné rychlostni profily ne tvary parabol, ale
pistovy tvar. K tomuto jevu pfispivaji také nenewtonské vlastnosti krve.
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Obrazek 6.33: Womersleyho rychlostni profily v zavislosti na hodnoté objemového toku.

Z knihy [60] je mozno dohledat vybrané parametry krevniho feciste, které shrnuje
Tabulka 6.7. Autoti zde dale popisuji pro obéhovy systém ¢lovéka hodnoty Womersleyho
Cisla, které se pohybuji v rozmezi 4-20. Jsou zde zminény hodnoty stfedni rychlosti (vs.),
systolické (Vsystola) a diastolické (Vdiastola) rychlosti krevniho proudu a stfedni (Resw)
a maximalni (Remax) hodnoty Reynoldsova ¢isla.

Tabulka 6.7: Vybrané parametry krevniho Fecisté ¢lovéka (zdravy pacient, muz, 70 kg).

Krevni fe¢isté

Typ arterie Wo[-] Vi, [M/s] Vsystola [M/S] Vdiastola [M/S] Res. [-] | Remax[-]
aorta ascendes — vzestupna 1 0.18 112 0 1500 9400
aorta
aorta abdominalis — bfi¥ni 12 0.14 0.75 0 640 3600
aorta
aorta femoralis — stehenni 4 0.12 0,52 0.2 200 860
tepna
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6.6 Vedeni vysokofrekven¢niho elektrického proudu krvi

Pro ilustraci vedeni proudu krevnim fecistém byl vytvofen zjednoduseny model
cévniho useku, kde byly modelovany dvé proudové elektrody (Obrazek 6.34), na které je
pfiveden diagnosticky proud 1mA.

Obrazek 6.34 znéazoriiuje distribuci proudové hustoty v tepenném useku pfi
harmonickém ustaleném stavu. Je patrné, Ze v iseku mezi proudovymi elektrodami dochazi
k rovnomérnému rozlozeni proudové hustoty.

J [A/m~2]

3,0762E+001

. . 7691E+001
. 5849E+001
 4DAT7E+001
. 2164E+001
,0322E+001
. B430E+001
. BB37E+001
4795E+001
. 2953E+001
. 1110E+001
. 2630E+002
 4257E+008
. 5633E+002
 THI1OE+DE2
, B9B7E+002
. 6358E-002

o= WU~ W e = NN NN

Obrazek 6.34: RozloZeni proudové hustoty v cévnim segmentu.

Vysokofrekvencéni elektrické proudy pii kmitoctech vyssich jak 100 kHz jiz nemaji
pro lidsky organismus Zadné drazdivé ucinky v diisledku toho, Ze ptisobici impuls vf proudu
trvd mnohem krat$i dobu, nez je doba potfebnd k vyvolani podrazdéni. Mechanismus
biologického ucinku vf proudu spoéiva v pteméné absorbované energie v teplo — polarni
molekuly v organismu se Ufinkem vf proudu rytmicky pohybuji a tim preménuji
absorbovanou energii v teplo - dielektricky ohfev [64].

Pti prichodu stfidavého proudu vodi¢em dochéazi ve vodici ke vzniku takzvanych
vifivych proudii zplGsobenych magnetickou indukci, kterou prochazejici proud vyvola.
Silo¢ary magnetického indukéniho toku se uzaviraji kolem vodice, ¢ast z nich prochazi tim
samym vodi¢em a disledkem je indukce vitivych proudt. Tyto vifivé proudy maji blize ke
stitedu vodice opaény smér nez pivodni elektricky proud a odecitaji se od néj, naopak blize
k povrchu jsou sméry souhlasné a proudy se s¢itaji [65].
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Piimym nasledkem tohoto jevu je povrchovy jev (skin efekt), kdy proudova hustota je
vyvolanou magnetickou indukci vytlacovana smérem od stfedu vodic¢e ven. Celou situaci
ilustruje Obrazek 6.35, kde i(t) je prochazejici proud a i(t)yy, je indukovany vifivy proud.

——————
- i

Obriazek 6.35: a) llustrace skin efektu b) Hloubka vniku ve vodi¢i [6].

Hloubka vniku penetrace elektromagnetického pole do vodice je dana vztahem:

5= |2 (6.103)
wYH

kde § je hloubka vniku, jedna se o hodnotu, kde proudova hustota klesne na 1/e (~0,368)
nasobek hodnoty pole na povrchu télesa [66].

Pokles amplitudy pro pole E, H a J je dan:
E= ﬁoe%e_% H= l’-ioe_%e_% j= ioe_ge_% (6.104)

V elektrolytech je vSak situace pon¢kud komplikovanéjsi, nelze na né€ nahlizet jako na
kovové vodic¢e. Pii prichodu elektrického proudu se krev chova jak nehomogenni
elektrolyticky vodi¢, nosice proudu jsou tedy ionty.

V piipad¢ vedeni stfidavého proudu vodivost krve vzrista s naristajici frekvenci
(viz Obrazek 4.5). Nicméné tato vodivost je podstatné nizsi nez vodivost kovu, fadoveé
10"t S/m (u kovi fadové 10° S/m) a tomu odpovidajici hloubku vniku elektromagnetického
pole do materialu. Navic se v elektrolytech uplatiiuji jiné mechanismy vodivosti, napiiklad
Wientv a Debye—Falkenhagentv jev [67] (vyuzito v [68] a [69]).

Na nasledujicim obrdazku bylo namodelovdno rozloZzeni proudové hustoty
a magnetického vektorového potencidlu v médéném vodici (vodivost 58 MS/m, permeabilita
0,999991) a v krvi (vodivost 0,7008 S/m, permeabilita 1,000001) pti kmitoc¢tu 50 kHz
a amplitudé elektrického proudu 1 mA, primér vodice je 20 mm.
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a) b)

Obriazek 6.36: Porovnani vektori proudové hustoty a silo¢ar magnetického vektorového potencidlu
v médi (obrazek a) a v krvi (obrazek b).

Jak je patrné z rozlozeni proudové hustoty v médéném vodici, pti tomto kmitoctu je
elektricky proud veden ryze povrchem vodi¢e. Povrchovy jev se zde tedy uplatituje
V maximalni mife.

Naopak pii vedeni elektrického proudu krvi pfi bioimpedancnim méfeni je méfici
proud homogenné rozlozen v krevnim fecisti a diky mnohonasobné nizsi vodivosti krve
oproti kovu nebude ke vzniku skin efektu dochazet.

Pii vypoétu dle vztahu (6.103) bude hloubka vniku EM pole do krve pii danych
parametrech 2688 mm (u médi 0,2955 mm).

Na nasledujicich obrdzcich je zobrazena ¢ast modelu cévniho systému (vzestupna
a bfisni aorta), byly vybrany 3 fezy modelem, na kterych je zobrazeno rozlozeni proudové
hustoty a magnetického vektorového potencialu v modelu (Obrazek 6.36), je patrné, Ze
v modelu je proudova hustota rozlozena homogenné po celém fezu.

Vektorovy potencial pak jednozna¢né uréuje pole B, jehoZz vektory v jednotlivych
fezech vyobrazuje Obrazek 6.38. Modul magnetické indukce dosahuje hodnot tadoveé
108 az 103 T.

Obréazek 6.39 zobrazuje ohmické ztraty v krevnim fecisti, resp. ztraty zplsobené
prichodem elektrického proudu (Joulovy ztraty). Tyto ztraty se pohybuji v rozmezi
10* az 10° W/m?®.
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Obriazek 6.37: RozloZeni vektoru proudové hustoty J a magnetického

AV krevnim Fecisti.

Segment 83, faze 0°, frekvence 50 kHz, proud 1 mA
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Segment 90, faze 0°, frekvence 50 kHz
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Segment 116, faze 0°, frekvence 50 kHz
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vektorového potenciilu
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Segment 83, faze 0°, frekvence 50 kHz
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Segment 116, faze 0°, frekvence 50 kHz
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Obrizek 6.38: RozloZeni vektoru magnetické indukce B v krevnim fecisti.
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Segment 83, faze 0°, frekvence 50 kHz
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Segment 116, faze 0°, frekvence 50 kHz
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Obrazek 6.39: RozlozZeni ztrat v krevnim recisti.
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U vysokofrekvenénich proudt (cca 100 kHz) se jiz neprojevuji zadné drazdivé Gcinky
elektrického proudu (ty se projevuji nejvice pii frekvencich do 100 Hz, kdy hrozi pfi
prachodu proudu pies srde¢ni sval fibrilace), proud ma ucinky ryze teplené. Ztraty, které
ukazuje Obrazek 6.39 v fezu tepny, se daji ptepocitat na teplotu a zobrazit v modelu (pouzito
v [70]).

Byl vybrén tsek ¢. 83 (viz Avolio model piiloha A) na kterém byl modelovan
harmonicky ustaleny stav, proud 1 mA, a kmito¢et 50 kHz. Vypoctené ztraty byly dale
prepocitany na teplotu s vyuzitim tepelnych koeficientti udavajici Tabulka 6.5. Pti uvazeni,
ze télesnd teplota cloveka je 36,6 °C, doslo k celkovému otepleni tkané o 0,02 °C, cirkulujici
krev je navic schopna toto teplo odvadeét.

Obrazek 6.40 vyobrazuje rozlozeni teploty v krevnim fecisti a odvod tepla do tepenné
stény ilustruje Obrazek 6.41 (tepleny tok).

o am

Obrizek 6.40: RozloZeni teploty v tepné.

e
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Obrazek 6.41: RozloZeni tepleného toku v tepné.
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6.7 Shrnuti

V této Casti prace byly odvozeny vztahy, které popisuji pole mechanickych deformaci
tlakové pole proudéni, elektrické a teplotni pole. Byly definovany vazebni rovnice mezi
témito fyzikalnimi poli pro feSeni sdruzeného modelu, ktery je spojen s elektrickym
obvodem.

Byl vytvofen plné¢ parametricky model lidského tepenného systému, ktery byl
diskretizovan vhodnymi elementy (kapitola 6.3.3). Rozméry byly stanoveny z modelu
Avolio, ktery definuje geometrické rozméry arterialniho systému.

Pro numerickou simulaci je nutné vybrat vhodny turbulentni model, ktery spravné
popise proudové pole tekutiny. Jako nejvhodnéjsi se jevil dvourovnicovy SST model, ktery
1épe popisuje chovani tekutiny v blizkosti stény a nezkresluje pistovity rychlostni profil,
ktery vznika proudénim nenewtonské kapaliny (Obrazek 6.20 a Obrazek 6.21).

Diskutovany byly moznosti aplikace rtiznych okrajovych podminek feSeni jako
tlakovy profil, objemovy tok a rychlostni profil v kombinaci s objemovym tokem. Jako
vhodné aplikovatelna se jevi okrajova podminka, kde vystupuje objemovy tok, ktery je
snadnéji zméfitelny, na rozdil od jinych fyziologickych parametra.

Diky vysoké permitivité a nizké vodivosti oproti koviim se neprojevuje pii vysokych
kmitoctech skin efekt, nasledkem toho je, ze prochézejici elektricky proud je rozlozen
v fecisti homogenné.

Vystaveni lidského téla plisobeni silného magnetického (elektromagnetického) pole,
vice nez stovky mT, mlze mit negativni vlivy na organismus. Naopak pusobeni slabého
magnetického pole, jednotky az desitky mT, ma na lidsky organismus ptiznivy vliv. Krev
zacne proudit rychleji a tim dochézi k rychlejSimu okysli¢ovani organismu (zvySeni piijmu
energie do bunky).

Modul magnetické indukce, kterou zptisobi diagnosticky elektricky proud, dosahuje
hodnot fadové 108 az 10 T, coz je hodnota, ktera je vyrazné pod ¢inky magnetického
pole na organismus (Obrazek 6.38).

Ztraty, které se projevuji pfeménou v teplo, jsou nepatrné (Obrazek 6.39). Otepleni
bylo orienta¢né stanoveno na 0,02 °C (Obrazek 6.40 a Obrazek 6.41), coz je v podstaté na
hranici chyby méteni. Pti krevni cirkulaci by vzniklé teplo bylo odvedeno proudici krvi pryc¢.
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7/ Diskuze vysledkit EHD modelu a realného méreni

V nasledujici kapitole budou prezentovany stézejni vysledky predkladané dizertacni
prace. Poznatky, které byly ziskany a prezentovany v piedchazejicich kapitolach byly
implementovany do numerického modelu, ktery dava do souvislosti proudéni nenewtonské
nestlacitelné kapaliny interagujici s pruznou cévni sténou. Model je zatizen prochéazejicim
elektrickym proudem a je doplnén o elektricky obvod reprezentujici elektrické vlastnosti
okolni tkang.

7.1 Biometrie arterialniho systému

Pro budouci parametrizaci geometrického modelu je nejprve nutné vytvoftit referencni
biometrii arteridlniho systému, pocate¢nim bodem je srdce a koncovym bodem je poloviéni
vzdalenost méfeného tseku arterie mezi dvéma elektrodami.

Pti definici biometrie se vychazi z tabulky anatomickych dat, kterd obsahuje délky
jednotlivych cévnich usekt arteridlniho stromu (Pfiloha A — Geometrické a mechanické
vlastnosti arterii — Avolio model).

Tabulka 7.1: Referen¢ni vzdalenosti vypocitané z arterialniho stromu.

Kanaly Elektroda Délka vlevo [cm] Délka vpravo [cm]

CH1, CH2 kréni 16,3 21,8

CH3, CH4 hrudni (pod kosti) 19,6 19,6

CH5, CH6 stehenni 68,4 68,4

CH7, CHS8 lytkova 121,9 121,9

CH9, CH10 btisni 24,9 24,9
CH11, CH12 pod kli¢ni kosti 10,8 10,8
CH13, CH14 pazni 351 351
CH15, CH16 predlokti 56,6 56,6
CH17, CH18 | hrudni (nad srdcem) 4.0 4.0

Dale je zapotiebi z modelu arteridlniho stromu vypocitat rozpéti pazi a referencni
vysku postavy.

Referen¢ni vyska — 177,1 cm.

Referencni rozpéti — 131,4 cm (nejsou zapocitany useky v dlanich a prstech).

Dle nésledujicich vzorcti je pak mozné vypocitat hodnoty vySky a rozpéti
u konkrétniho pacienta:
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'n =7—- RV (71)

kde h je skute¢na vyska pacienta, | je skuteéné rozpéti, h, je referenéni vyska, I, je referencni
rozpéti pazi a RV je referen¢ni hodnota, kterou udava Tabulka 7.1.

Predpoklada se, ze prava i leva polovina lidského téla maji stejné vzdalenosti, proto
sta¢i vypocitat primérné vzdalenosti pouze u jedné dvojice elektrod z libovolné poloviny
téla.

7.2 Vyhodnoceni vysledki a porovnani modelu s realnym méfrenim

Pro vyhodnoceni vysledki z EHD modelu byl ze souboru pacientt, podle zvoleného
kritéria nejlepsi Citelnosti signdlu a viditelnosti provedenych manévri vybran vzorek 30
nejvhodnéjSich dobrovolnikil z celkové 84 namétenych. Z téchto 30 dobrovolnikli bylo
17 muzl a 13 Zen. Jednalo se zdravé jedince, nekufdky, ve v€ku mezi 20 a 30 lety.

Jelikoz se jednd o zdravé subjekty, predpoklada se, ze vysledky neobsahuji velké
vykyvy hodnot od fyziologickych ptedpokladi.

Byl vybran konkrétni pacient muzského pohlavi, podle kterého byly nastaveny
okrajové a pocateéni podminky na numerickém modelu. Tepova frekvence pacienta byla
1 Hz, na tento kmitocet byl nastaven i numericky model. Byl vyhodnocovén klidovy stav
pacienta. Z méfeni byl vybran ¢asovy tsek, kdy bylo méfeni dostate¢né ustaleno (stabilni
¢ast signalu, bez manévru), od tohoto tseku je zaveden ¢as od 0 sekund.

Z mé&feni byla ziskana sada surovych impedanénich kiivek, které byly pouze filtrovany
dolni propusti 20 Hz a dale zpracovany v prostiedi MATLAB, kde byl proveden piepocet
na relativni zménu impedance. Pro porovnani byly vybrany vzdy alespon 3 tepové periody.

Numericky model byl nastaven na 7 period tepového pribehu, aby doslo
k dostate¢nému ustaleni fesice. Od 4 periody jsou dale prezentovany vysledky z modelu.

Obrazek 7.2 az Obrazek 7.19 prezentuji vysledky EHD modelu porovnavané s redlnym
méfenim na konkrétnim subjektu.

Jsou porovnavany vzdy relativni zmény priméru tepenného tseku (EHD model)
s relativni zmé&nou impedance vV daném useku (redlny subjekt). K pfepoctu na relativni
zménu je pro dany Gsek cévy vyuzito vtahu (4.12) odvozeného v kapitole 4.1.

Kanaly 17 a 18, 3 a 4, 9 a 10 se nachazi v oblasti hrudniku, zde neni mozné ziskat
relativni zmény priméru pro pravou a levou ¢ast samostatné, predpokladame, ze signal
prochazi nejvétsi tepnou a tedy z pravé a levé strany dostavame signal z aorty a tento pak
prochazi pte organy pravé a levé strany pacienta, proto u téchto kanalt bude vzato jen jedno
spole¢né misto pro sejmuti relativni zmény pruméru pro pravou a levou stranu pacienta,
impedance vSak rozliSena bude.

Ze vzorku méfenych pacientil bylo vypozorovano, Ze data z krénich tepen nejsou vzdy
pouzitelna a vyrazné se lisi, jak ilustruje Obrazek 7.2 a Obrazek 7.3, leva a prava kréni tepna,
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zde model vykazoval nejvétsi neshodu s realnym méfenim. Obecné tyto odchylky mohou
byt zpisobeny pouzitym konstitutivnim modelem, ktery mize vykazovat vyssi tuhost nez je
tomu u realné tepenné stény.

Dalsi faktorem ovliviiujicim pfesnost numerického modelu jsou vétveni cévniho
stromu a vlastni ulozeni tepenného systému, ktery je redlné obklopen okolnimi tkanémi
a svalovinou, takze v jistych castech (kandl 13, Obrazek 7.14 a kandl 14,
Obrazek 7.15 — leva a prava paze) muize byt cely systém tuzsi, tyto parametry ulozeni se
realnym méfenim daji zjistit jen velice téZko, piipadné to neni mozné viibec, navic se budou
jedinec o jedince lisit. V modelu je uvazovano jen jediné, konstantni ulozeni (elastic support
—tedy okrajova podminka tuhosti okoli).

Odchylky v hrudnich ¢astech jsou zplisobeny obecné jiz vlastnim méfenim hrudni
Impedance, ktera je siln¢ zavisla na dychani, které méni napln cév krvi. Hrudnik dale odrazi
pritoky v plicni cirkulaci a déle u obéznich pacientt tyto vysledky mohou byt zkresleny
odporem tukové tkan¢ (kanaly 11 a 12).

Pro lepsi orientaci o umisténi elektrod je zde umistén Obrazek 7.1.

Obriazek 7.1: Umisténi méficich elektrod na pacientovi.
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Obriazek 7.2: Leva kréni tepna.
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Obriazek 7.3: Prava kréni tepna.
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103 Leva c¢ast hrudniku
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Obrazek 7.4: Leva ¢ast hrudniku.
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Obrazek 7.5: Prava ¢ast hrudniku.

102



Ustav elektrotechnologie FEKT VUT v Brné

o4 Leve stehno
g 210 ' _ : s
~———kanal 5
N\ \ ANSYS EHD model
| ' ‘v'
A \\ | f l.'\ *
= o ) |
© | / |
@ ' | |
5 | r
E 2T 4| f F——
X f f |
s ' / ,
K [ ,_J I
[ | { |
= 0r ' ' T
N / l1 |
,g |
E / ." | |
\ |
4 |
1|
|
'6 1 L 1 1
0 05 1 15 2 25
ts]
Obrazek 7.6: Levé stehno.
+ Pravé stehno
&) 10 T ¥ T ¥
~———kanal 8
ANSYS EHD model
4+ /[ :v ’| 4
> 7 2 \
] / | l o I
_s ‘I Iw /’
E 2F f ‘ I )
2 | |
g ;." | ‘[
g o 1| v |
'T.' 0r ",' \ ‘l va \ / | 1
:“ f | l“ 4 I
g | \ |/
E ' \ |‘ { { ||
22 l | \ f i
5 ' f| \ ,"“ '}
-g ‘x \ ", l\l
| /
3 , | x“
‘)0 05 1 15 2 25
ts]

Obrazek 7.7: Pravé stehno.
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Obrazek 7.9: Pravé lytko.
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Obrazek 7.13: Prava horni ¢ast hrudniku.
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7.3 Shrnuti

V této Casti prace byly prezentovany hlavni vysledky predkladané dizertacni prace
(Obrazek 7.2 az Obrazek 7.19). Hlavni myslenou bylo prokazat, ze impedancni kiivka
neodrazi pouze zmény srde¢niho vydeje, ale také vlastnosti cév, v tomto ptipadé¢ se jednalo
0 jejich pruznost, resp. zménu prameéru.

Vlastnosti modelu jsou ovlivnény predev§im mechanickymi vlastnostmi mékkych
tkani a tedy i pouzitym konstitutivnim vztahem, resp. jeho konstantami. Tohoto faktu je do
jisté miry eliminovéano piepoctem modelu na relativni zmény praméru.

Vlastni ulozeni cévni struktury je jiné v riznych ¢astech téla (okolni organy, svaly),
coz ma také vliv na komplexni vysledky.

Dalsi vliv na vysledky ma vétveni cévniho stromu. Musela by byt vytvoiena (napf. za
pomoci CT snimkil) geometrie pro kazdého pacienta zvlast, coz by bylo velice ndkladné
a pracné. Z toho divodu je vyuzito universilniho geometrického modelu, jenz je plné
parametricky a jeho rozmeéry lze tedy ménit jednoduchym zptisobem na zaklad¢ prepoctu
dle biometrie konkrétniho pacienta. Biometrie je zaznamenavana pii kazdém méfeni
(viz kapitola 7.1).

Vyhoda numerického modelu je v tom, ze nemusi byt spustén vypocet vzdy pro cely
model, pti znalosti parametri krevniho toku je mozné spousté jen urcité ¢asti, ¢imz je mozné
redukovat vypocetni Cas.

Z bioimpedan¢nich méteni na konkrétnich zdravych pacientech vyplyva, Ze charakter
impedancnich kiivek je pro kazdého pacienta viceméné stejny. Zalezi samoziejm¢ na
dodrzeni postupt pied vySetfenim (pitny rezim, jidlo), coz ovliviiuje celkovou vodivost
méteného subjektu. TO se projevi na impedancni kiivce kvantitativné (viz Pfiloha C —
Porovnani bioimpedanc¢nich kiivek riznych pacienttr). Pro porovnani byly vybrany nahodné
2 subjekty z méfeného vzorku dobrovolniki, porovnavan byl opét klidovy stav.

Vyrazné odchylky budou patrné pti métfeni pacientll s uréitou patologii (napt. pfi
snizené pruznosti cévnich stén, cukrovka, aj.).

110



Ustav elektrotechnologie FEKT VUT v Brné

8 Zavér

Predkladand dizertacni prace, zabyvajici se konstrukei elektro-hydrodynamického
modelu pro bioimpedancni pletysmografii, zasahuje do oblasti multifyzikalni problematiky
interakce elektrického pole s proudici tekutinou a mechanikou pruzného télesa.

Prace stavi na rozsifeni stdvajici metody meéfeni pomoci bioimpedancnich
pletysmografickych kiivek a je svazana S experimentadlnim meétenim, kterd probihaji ve
Fakultni nemocnici U Svat¢ Anny v Brné¢ v Mezindrodnim centru klinického vyzkumu
ICRC. Hlavnim pfinosem modifikace stdvajici metody bioimpedancniho méfeni je sledovani
arteridlniho systému v riiznych excitacich v celém téle soucasn¢, coz predtim zadna jina
metoda neumoznovala.

Prinosy a diléi zavéry dizertacni prace:

Numericky model je koncipovan jako tranzientni uloha na jedné stran€ zahrnujici
dynamicky déj, ktery obsahuje elasticitu cévni stény a na strané druhé nestacionarni, ¢asové
proménné proudéni, doplnéného o elektromagnetické pole, coz v souCasnosti predstavuje
jeden z nejslozitéjsich problémi biomechaniky.

Byly odvozeny vztahy, které popisuji zavislost mezi relativni zménou impedance
a relativni zménou primeéru tepny.

Aplikaci Taylorovy fady na zékladni vztah, ktery definuje impedanci obecného valce
a jeji zménu zménou geometrickych rozmérh tohoto valce (idealizace iseku tepny), bylo
odvozeno, Ze pro malé zmény prifezu odpovida relativni zména impedance piiblizné
relativni zméné prifezu, resp. pruméru, a to s opacnym znaménkem.

Pti vyhodnocovani absolutnich zmén priiméru z numerického modelu, bylo ovétfeno,
Ze je tento zaver spravny.

V ramci prace byl vytvoren fyzikalni model, ktery principialné spravné popisuje
pole (mechanickych deformaci, tlakové pole proudéni, elektrické, teplotni) v cévni
sténé, ktera je zatiZena krevnim tlakem a prochazejicim elektrickym proudem.

Proudéni nestlacitelné tekutiny bylo popsano Stokes-Navierovou rovnici spolecné
S rovnici kontinuity, kterd je doplnéna o vztahy, které zahrnuji silové Uc€inky elektrického
pole v kapaling.

Dale byla zahrnuta energeticka rovnice popisujici generaci a piestup tepla, vzniklého
pruchodem elektrického proudu (indukéni ohfev) v modelu. Na rozdil od aktualnich
publikaci, kde se pfestup tepla neuvazuje, resp. zména teploty krve je v ramci ob&hového
systému zanedbatelna. Popis eklektickych poli vychazi z Maxwellovych rovnic.

K popisu deformace cévni stény neni vyuzito klasické linedrni teorie pruznosti, ale je
vyuzita formulace pomoci hustoty deforma¢niho potencidlu. Byly zjistény konstanty pro
model hyperelastického Yeohu 3.tadu.
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Byly definovany vazebni rovnice mezi fyzikalnimi poli k FeSeni sdruZeného
modelu.

Do numerického modelu byly zahrnuty Maxwellovy rovnice pro vypocet elektrickych
a magnetickych poli. Ke sptazeni fyzikalnich poli byla pouzita formulace pomoci skalérniho
elektrického a vektorového magnetického potencialu.

Model je spojen s elektrickym obvodem, ktery reprezentuje elektrické vlastnosti
okolni tkané.

V modelu je mozné uvazovat elektrické vlastnosti okolnich tkani.

Byla vytvoiena geometrie obéhového systému ¢lovéka, ktera byla diskretizovana
a dale reSena ve smyslu metody konecnych prvki a metody konecnych objemii
s respektovanim vhodnych okrajovych a po¢atecnich podminek.

Je zachovana plna parametrizace modelu tak, ze lze jednoduse ménit geometrické
rozméry dle aktualni potieby. Byly vybrany prvky, které jsou vhodné pro dany typ ulohy.
Model proudéni respektuje mezni vrstvu a konkrétni turbulentni model v nasem piipadé
SST). Byly feSeny moznosti riznych okrajovych podminek pro model proudéni, z nichz
nejlépe korespondovaly podminky pro objemovy tok, jenz je sndze méfitelny, na rozdil od
jinych fyziologickych parametri.

Ovéreni spravnosti numerického modelu s experimentalnim méienim
impedancnich pletysmografickych kfivek ziskanych z konkrétniho pacienta.

Numericky model je odladén a optimalizovan tak, aby odpovidal skutecnosti.
Vysledky relativnich zmén priméru modelu byly porovnavany s relativnimi zménami
impedance pro konkrétniho pacienta. Vysledky simulace koresponduji s vysledky
z experimentalniho méfeni. Z modelu je mozné ziskat data, ktera jsou experimentalnim
meéfenim nedosazitelna.

Numericky model je mozno fitovat na rizné zatézové stavy lidského organismu,
zménou urcitych vlastnosti 1ze sledovat naptiklad stavy pfi riznych onemocnénich, napf.
cukrovka, aj.

Vysledky této dizertacni prace budou déle pouZity pro analyzu distribuce tlakové viny
v lidském t&le pomoci vicekanalové impedanéni kardiografie na Ustavu piistrojové techniky
Akademie véd v Brné a ve Fakultni nemocnici U Svaté Anny v Brn€ v mezinarodnim centru
klinického vyzkumu ICRC.

Doporuceny vyvoj prace:

Informace z BIA méfeni by v budoucnu mély slouzit k diagnostice napt. arterialnich
vyduti a predikce jejich ruptury. Oc¢ekava se, Ze tvar pulzni viny nabude uréitych tvarovych
zmén po pruchodu naptiiklad aneurysmatem, taktéz lze ocekavat casové posuny viny.

Vyhodnoceni informaci z bioimpedancénich pletysmografickych kiivek zévisi
v soucasnosti pouze na zkuSenostech lékate, ktery tato vySetieni provadi, proto by do
budoucna byla vhodnd urcitd forma kvantifikace métenych vysledki a tim 1 ¢astecna
eliminace lidského faktoru a mozné chyby z této metodiky vySetieni.
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Symboly a veliCiny
er, tenzor mérnych deformaci zménou teploty
o permeabilita vakua
W,  hustota deformacniho potencialu
W,  Womersleyho ¢islo
Y smykova rychlost
8j Kroneckerovo delta
€0 permitivita vakua
eT disipace
Ne turbulentni dynamicka viskozita
Pe hustota naboje
Tjj tenzor Reynoldosvych napéti
T turbulentni napéti
F  deformaéni gradient
T tenzor napé&ti
e tenzor mérnych deformaci
k tenzor soucCinitell teplotni vodivosti
L relativni permeabilita
A magneticky vektorovy potencial
B vektor magnetické indukce
C kapacita
d prumeér
D vektor elektrické indukce
E vektor intenzity elektrického pole
E Y oungtv modul pruznosti
f sila
H vektor intenzity magnetického pole
I, i(t) elektricky proud
J vektor proudové hustoty
JX reaktance
k turbulentni kinetickd energie
I délka
m hmotnost
n normalovy vektor
P,p tlak
q elektricky naboj
Q(t)  objemovy tok
R elektricky odpor
Re Reynoldsovo ¢islo

H/m
Pa

1/s

F/m
m?-s
Pa‘s
C/m®
Pa
Pa

Pa
W/(m-K)

Whb/m

C/m?
V/m
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- g6 a g o < 3

priifez m?
cas S
vektor posunuti m
elektrické napéti V
vektor rychlosti m/s
soufadnice kartézského souradného systému m
impedance Q
mérna vodivost S/m
hloubka vniku elektromagnetického pole m
relativni permitivita -
dynamicka viskozita Pas
kinematicka viskozita m?/s
hustota kg/m?®
Poissonova konstanta -
te¢né napéti Pa
fazovy posun ©
potencial \Y/
vektor objemovych sil N
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e Matlab

Ocenéni a certifikaty

Cena dékanky FEKT (“Srovnani viivu tvaru konvergentni a Lavalovy dyzy v clonkach

detektoru na vysledny tlak na drdze sekunddrnich elektronii pomoci systemu CAE”),
2011
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1. misto na soutézi Student EEICT 2013

Certifikat Autodesk Academia Auto CAD 2007 for 2D and 3D, 2010
Certifikat SolidWorks, 2010

Certifikat SolidWorks Flow Simulation, 2013

Profesni zkuSenosti a projekty
PP&T — Plastic parts and technology
Vstiikovani plastil
Alema Lanskroun
Montaz svételné techniky
Centrum vyzkumu a vyuZiti obnovitelnych zdroji energie, 1/2014
VUT Brno, vyzkumny pracovnik
Ph.D. student a technicky pracovnik 9/2011, sou¢asné
Ustav elektrotechnologie, Fakulta elektrotechniky a komunika&nich technologii, Vysoké
uceni technicé v Brné

9/2013 Simulace mechanickych zmén vyrobku pfi cyklickém tepelném namahani.
2/2014 Vyzkumné a vyvojové prace, spojené s navrhem numerického modelu pro
analyzu magnetického a teplotniho pole
2/2014 Meéfteni vzorki feritovych jader
3/2014 Vytvoteni navrhu a inovaci vyrobki sortimentu aktuatort
12/2014 Vyzkumné préace, spocivajici v navrhu méficich metod nezadoucich
parametr kondenzatort
12/2014 Néavrh modelu indukéniho pratokomeéru, provedeni magnetickych méfeni
2014 Materialy a technologie pro elektrotechniku II
Jazky
Cesky Rodny jazyk
Némecky Mirné pokrocily
Anglicky Pokrocily
Vzdélani

Vysoké uceni technické v Brné:
Bakalarsky studijni program, Mikroelektronika a technologie, 6/2009

Magistersky studijni program, Elektrotechnicka vyroba a management,
6/2011

Doktorsky studijni program, Mikroelektronika a technologie, aktualni
(ukonéeni 2015)

127


http://www.uete.feec.vutbr.cz/
http://www.uete.feec.vutbr.cz/

Elektro-hydrodynamicky model pro bioimpedan¢ni pletysmografii

Prilohy

Priloha A — Geometrické a mechanické vlastnosti arterii — Avolio
model

Tabulka A 1: Geometrické a mechanické vlastnosti arterii.

Délka Vnitfni polomér Tloust’ka Youngiiv

Segment Nizev cévy (x 102 cévy cévni stény modul E

m) (x 102 m) (x 102 m) (x 10° Pa)
1 (aorta ascendes) 4,0 1,45 0,163 0,4
2 (arcus aortae) 2,0 1,12 0,132 0,4
3 (a. carotis communis sin.) 8,9 0,37 0,063 0,4
4 (a. carotis communis sin.) 8,9 0,37 0,063 0,4
5 (a. carotis communis sin.) 31 0,37 0,063 0,4
6 (a. thyroidea superior) 4,0 0,07 0,020 0,8
7 (a. carotis interna) 11,8 0,15 0,042 0,8
8 (a. ophthalmica) 30 0,07 0,020 1,6
9 (a. cerebri anterior) 59 0,08 0,026 1,6
10 (a. cerebri media) 3,0 0,06 0,020 1,6
11 (a. carotis externa) 59 0,18 0,045 0,8
12 (a. lingualis) 3,0 0,10 0,030 0,8
13 (a. facialis) 4,0 0,10 0,030 1,6
14 (a. carotis externa) 59 0,13 0,039 0,8
15 (a. carotis externa) 59 0,08 0,026 1,6
16 (a. maxillaris) 5,0 0,07 0,020 1,6
17 (a. temporalis superfic.) 4,0 0,06 0,020 1,6
18 (truncus brachiocephalicus) 3,4 0,62 0,086 0,4
19 (a. thoracica interna) 15,0 0,10 0,030 0,8
20 (a. vertebralis) 14,8 0,19 0,045 0,8
21 (a. carotis communis dx.) 8,9 0,37 0,063 0,4
22 (a. carotis communis dx.) 8,9 0,37 0,063 0,4
23 (a. thyroidea superior) 4,0 0,07 0,020 0,8
24 (a. carotis interna) 11,8 0,15 0,042 0,8
25 (a. carotis externa) 59 0,18 0,045 0,8
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26 (a. lingualis) 3,0 0,10 0,030 0,8
27 (a. facialis) 4,0 0,10 0,030 1,6
28 (a. ophthalmica) 30 0,07 0,020 1,6
29 (a. cerebri media) 3,0 0,06 0,020 1,6
30 (a. cerebri anterior) 59 0,08 0,026 1,6
31 (a. carotis externa) 59 0,13 0,039 0,8
32 (a. carotis externa) 59 0,08 0,026 1,6
33 (a. maxillaris) 50 0,07 0,020 1,6
34 (a. temporalis superfic.) 4,0 0,06 0,020 1,6
35 (a. subclavia sin.) 34 0,42 0,067 0,4
36 (a. vertebralis) 14,8 0,19 0,045 0,8
37 (a. thoracica interna) 6,1 0,36 0,030 0,8
38 (a. subclavia) 6,8 0,40 0,066 0,4
39 (truncus thyrocervicalis) 5,0 0,10 0,030 0,8
40 (a. suprascapularis) 10,0 0,20 0,052 0,8
41 (truncus costocervicalis) 5,0 0,10 0,030 0,8
42 (a. axillaris sinistra) 51 0,36 0,062 0,4
43 (a. subscapularis) 8,0 0,15 0,035 1,6
44 (truncus thyrocervicalis) 5,0 0,10 0,030 0,8
45 (a. carotis communis dx.) 8,9 0,37 0,063 0,8
46 (a. axillaris) 5,6 0,31 0,057 0,4
47 (a. brachialis) 6,3 0,28 0,055 0,4
48 (a. profunda brachii) 15,0 0,15 0,035 0,8
49 (a. brachialis) 6,3 0,26 0,053 0,4
50 (a. collat. ulnaris sup.) 5,0 0,07 0,020 1,6
51 (a. brachialis) 6,3 0,25 0,052 0,4
52 (a. collat. ulnaris inf.) 5,0 0,06 0,020 1,6
53 (a. brachialis) 4,6 0,24 0,050 0,4
54 (a. radialis) 11,7 0,16 0,043 0,8
55 (a. radialis) 11,7 0,16 0,043 0,8
56 (a. ulnaris) 8,5 0,19 0,046 0,8
57 (a. interossea communis) 7,9 0,09 0,028 1,6
58 (a. ulnaris) 8,5 0,19 0,046 0,8
59 (a. ulnaris) 8,5 0,19 0,046 0,8
60 (a. subslavia dextra) 6,8 0,40 0,066 0,4
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61 (truncus thyrocervicalis) 50 0,10 0,030 0,8
62 (a. subscapularis) 10,0 0,20 0,052 0,8
63 (truncus costocervicalis) 5,0 0,10 0,030 0,8
64 (a. axillaris dextra) 6,1 0,36 0,062 0,4
65 (a. thoracoacromialis) 5,0 0,15 0,035 1,6
66 (a. circumflexa scapulae) 50 0,10 0,030 1,6
67 (a. subscapularis) 8,0 0,15 0,035 1,6
68 (a. axillaris) 5,6 0,31 0,057 0,4
69 (a. brachialis dx.) 6,3 0,28 0,055 0,4
70 (a. profunda brachii) 15,0 0,15 0,035 0,8
71 (a. brachialis) 6,3 0,26 0,053 0,4
72 (a. collat. ulnaris sup.) 5,0 0,07 0,020 1,6
73 (a. brachialis) 6,3 0,25 0,052 0,4
74 (a. collat. ulnaris inf.) 5,0 0,06 0,020 1,6
75 (a. brachialis) 4,6 0,24 0,050 0,4
76 (a. radialis) 11,7 0,16 0,043 0,8
77 (a. radialis) 11,7 0,16 0,043 0,8
78 (a. ulnaris) 6,7 0,21 0,049 0,8
79 (a. interossea communis) 7,9 0,09 0,028 1,6
80 (a. ulnaris) 8,5 0,19 0,426 0,8
81 (a. ulnaris) 8,5 0,19 0,046 0,8
82 (arcus aorte) 3,9 1,07 0,127 0,4
83 (aorta thoracica) 52 1,00 0,120 0,4
84 (aorta thoracica) 52 0,95 0,116 0,4
85 (aorta thoracica) 5,2 0,95 0,116 0,4
86 (truncus coeliacus) 1,0 0,39 0,064 0,4
87 (a. gastrica sinistra) 7,1 0,18 0,045 0,4
88 (a. linealis) 6,3 0,28 0,054 0,4
89 (a. hepatica communis) 6,6 0,22 0,049 0,4
90 (a. abdominalis) 53 0,87 0,108 0,4
91 (a. renalis dextra) 3,2 0,26 0,053 0,4
92 (a. mesenterica superior) 59 0,43 0,069 0,4
93 (a. renalis sinistra) 3,2 0,26 0,053 0,4
94 (a. abdominalis) 53 0,57 0,080 0,4
95 (a. abdominalis) 5,3 0,57 0,080 0,4
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96 (a. mesenterica inferior) 50 0,16 0,043 0,4
97 (a. iliaca communis dx.) 5,8 0,52 0,076 0,4
98 (a. iliaca int. dextra) 5,0 0,20 0,040 0,6
99 (a. iliaca ext. dextra) 8,3 0,29 0,055 0,4
100 (a. iliaca ext. dextra) 6,1 0,27 0,053 0,4
101 (a. profunda femoris) 12,6 0,23 0,049 0,6
102 (a. femoralis) 8,5 0,19 0,050 0,8
103 (a. femoralis) 8,5 0,19 0,050 0,8
104 (a. poplitea) 9,4 0,20 0,047 0,8
105 (a. poplitea) 9,4 0,20 0,050 0,4
106 (a. tibialis anterior) 2,5 0,13 0,039 1,6
107 (a. tibialis posterior) 16,1 0,18 0,045 1,6
108 (a. tibialis posterior) 16,1 0,18 0,045 1,6
109 (a. tibialis anterior) 15,0 0,10 0,020 1,6
110 (a. tibialis anterior) 15,0 0,10 0,020 1,6
111 (a. peronaca) 15,9 0,13 0,039 1,6
112 (a. peronaca) 15,9 0,13 0,039 1,6
113 (a. iliaca communis sin.) 58 0,52 0,076 0,4
114 (a. iliaca int. sinistra) 5,0 0,20 0,040 0,6
115 (a. iliaca ext. sinistra) 8,3 0,29 0,055 0,4
116 (a. iliaca ext. sinistra) 6,1 0,27 0,053 0,4
117 (a. profunda femoris) 12,6 0,23 0,049 0,6
118 (a. femoralis) 12,7 0,24 0,050 0,8
119 (a. femoralis) 12,7 0,24 0,050 0,8
120 (a. poplitea) 9,4 0,20 0,047 0,8
121 (a. poplitea) 9,4 0,20 0,050 0,4
122 (a. tibialis posterior) 16,1 0,18 0,045 1,6
123 (a. tibialis posterior) 16,1 0,18 0,045 1,6
124 (a. tibialis anterior) 2,5 0,13 0,039 1,6
125 (a. peronaea) 15,9 0,13 0,039 1,6
126 (a. peronaea) 15,9 0,13 0,039 1,6
127 (a. tibialis anterior) 15,0 0,10 0,020 1,6
128 (a. tibialis anterior) 15,0 0,10 0,020 1,6
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Priloha B — Geometrie cévniho stromu
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Obriazek B 1: Geometricky model arteridlniho systému.
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Piiloha C — Porovnani bioimpedanc¢nich kiivek riznych pacienti —
leva polovina téla
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Obrazek C 1: Porovnani MBM kanalu 1 na subjektu 1 a 2.
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Obrazek C 2: Porovnani MBM Kkanalu 3 na subjektu 1 a 2.
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Obrazek C 3: Porovnani MBM kanadlu S na subjektu 1 a 2.
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Obrazek C 4: Porovnani MBM kanalu 7 na subjektu 1 a 2.
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Obrazek C 5: Porovnani MBM Kkanalu 9 na subjektu 1 a 2.
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Obrazek C 6: Porovnani MBM kanalu 11 na subjektu 1 a 2.
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Obrazek C 7: Porovnani MBM kanalu 13 na subjektu 1 a 2.
o 210 MBM kanal 15
1 = T Y T
subjekt 1
12 subjekt 2!
10
8t
-:A‘ -]
o
[~
@
E 4
g
E
2
U
4
FJ - 1
( )] ! 15 e
1{s]

Obrazek C 8: Porovnani MBM Kkanalu 15 na subjektu 1 a 2.
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Obrazek C 9: Porovnani MBM Kkanalu 17 na subjektu 1 a 2.
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Priloha D — Modelovani proudéni elektricky nabitych ¢astic

Elektro-hydrodynamického modelu je diky své univerzalnosti nyni vyuzito pro
vypocet proudéni plynu v kombinaci s elektricky nabitymi ¢asticemi V environmentalnim
rastrovacim elektronovém mikroskopu, na jehoZ vyvoji aktivné Ustav elektrotechnologie
FEKT VUT v Brné spolupracuje s vyzkumnym tymem pod vedenim Ing. et. Ing. Viléma
Nedéli na Akademii véd Ceské Republiky v Brng, v. i. i.. Ustav elektrotechnologie vyuziva
elektronovy mikroskop TESCAN ke studiu materialti pro elektrody a elektrolyty lithium
iontovych baterii [71].

Systém ANSYS CFX standardné umoziuje implementovani do numerického modelu
elektricky neutralni ¢astice. Problém nastava s elektricky nabitymi ¢asticemi, které nedokaze
v grafickém prostfedi do numerického modelu zahrnout a je nutné pfi téchto vypoctech piejit
do klasického prostfedi ANSYS APDL, kde postprocesor tyto volby umoziiuje.
Vyuzitim specialniho makra, které je spousténo spolecné se startem CFX feSice Ize
v ANSYS CFX modelovat proudéni elektricky nabitych ¢astic.
Toto makro definuje pravidla pro definice ndbojové hustoty pfi pocitani s casticemi.
Makro je vzdy nutné upravit pro dany pifipad pro konkrétni hustotu naboje, které
potiebujeme dosahnout. Z prostiedi CFX je nutné exportovat CCL soubor, ktery nese
informace o nastaveni numerického modelu, déle je nutné mit aktivni modelovani ¢astic. Do
CCL souboru je pak nutné vepsat definici:
ELECTROMAGNETIC FORCE:
Option = Electromagnetic Force
Particle Charge Density = % hustota naboje % [A s m"-3]
Particle Coupling = Fully Coupled

END

Pro ilustraci byl vytvoifen model proudové oblasti, kterd obsahuje kruhovou bublinu
(Obrazek D 1). Vngjsi stény modelu jsou na potencialu +1 V, vn&jsi sténa kruhové bubliny
je na potencialu -1 V. Tekutina proudi rychlosti 1 m/s, primér ¢astic je 30 pm a cestuji od
vstupu k vystupu. Makro je pfilozeno na doprovodném DVD spolu s ilustrujici simulaci.

+1V

T

LU
)

vstup +1V vystup 1

Obriazek D 1: Model ulohy.
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Nasledujici obrazky nazorné ilustruji trajektorie castic bez elektrického naboje
(Obrazek D 2), se zapornym elektrickym nabojem (Obrazek D 3) a s kladnym elektrickym
nabojem (Obrazek D 4).
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Obrizek D 3: Castice se zapornym elektrickym nabojem.
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Obrizek D 4: Castice s kladnym elektrickym nabojem.
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