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SAZETAK

Ateroskleroza je bolest kod koje dolazi do nakupljanja aterosklerotskog plaka u stijenci krvne Zile.
Povecano nakupljanje plaka moze dovesti do opstrukcije krvnog protoka, a kao dodatna
komplikacija javlja se tromb koji moZe uzrokovati mozdani ili sr¢ani udar. UobiCajeni tretman
kojim se osigurava povrat protoka krvi u ateroskleroznoj zili je ugradnja stenta. Endovaskularno
ugraden prosirivi kardiovaskularni stent lokalno $iri krvnu zilu na mjestu stenoze i na taj nacin
ponovno uspostavlja normalni protok krvi. U dosta slucajeva, javlja se ponovno suzavanje
(restenoza). Moguci uzrok restenoze je poveéanje naprezanja u krvnoj zili uslijed ugradnje stenta
Sto posljedicno moze uzrokovati poveéanu proizvodnju kolagenskih vlakana u stijenci zile.
Radiologijskim slikovnim metodama moguce je snimiti in vivo geometriju arterija opterecenih
krvnim tlakom. Kako nije poznata neoptereCena geometrija arterije, Cesto se koristi optere¢ena
geometrija kao referentna konfiguracija. Modeliranje se temelji na unaprijed pretpostavljenim
predistezanjima. Cilj rada je pokazati utjecaj iznosa predistezanja i krutosti stijenke na raspodjelu
naprezanja nakon endovaskularnog lijecenja, a time i njegovu uspjesnost. Kako sam iznos
predistezanja ovisi o starosti i stadiju bolesti, cilj rada je provjeriti utjecaj nepoznatog predistezanja

na raspodjelu naprezanja u stijenci krvne zile nakon ugradnje stenta.

Koristenjem UMAT-a (eng. user subrutine), u ovom diplomskom radu, prikazana je
implementacija neo-Hooke i Holzapfel-Gasser—-Ogden (HGO) hiperelasti¢nih materijalnih
karotidne arterije. Taj model dalje je koriSten za opisivanje ponasanja aterosklerozne stijenke u
koji se ugraduje stent. Takoder, s obzirom da predistezanja unutar HGO modela ne moraju biti ista
I za izotropni i anizotropni dio funkcije unutarnje energije, neoptereCena konfiguracija nije
istovremeno i konfiguracija bez naprezanja. U radu je pokazano da nakon rastereCenja arterije
ostaju rezidualna naprezanja te se nakon rezanja arterijski prsten otvori, a kut otvaranja ovisi o
pocetnim predistezanjima 1 njihovoj razlici. U Abaqusu je izraden i sklopni model s dodanim
aterosklerotskim plakom zadanih dimenzija 1 geometrije te samostalno izradenim karotidnim
stentom. Also, an assembly model with added atherosclerotic plaque with given dimensions and

geometry and a self-made carotid stent was made in Abaqus.

Kljuéne rijeci: ateroskleroza, kardiovaskularni stent, predistezanje, restenoza, UMAT
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SUMMARY

Atherosclerosis is a disease in which atherosclerotic plaque accumulates in the wall of blood
vessels. Increased plaque deposition can lead to an obstruction of blood flow, and as an additional
complication, a thrombus occurs with potential of causing can a stroke or heart attack. A common
treatment for ensuring heathy blood flow within the atherosclerotic vessel is stent implantation.
An endovascularly implanted dilated cardiovascular stent locally dilates a blood vessel at the site
of stenosis and thus restores normal blood flow. In many cases restenosis occurs. A possible cause
of restenosis is an increase in mural stress in a blood vessel due to the stent implantation, which in
turn can cause increased production of collagen fibers within the vessel wall. Using radiological
imaging methods, it is possible to record the in vivo geometry of arteries loaded with blood
pressure. As the unloaded geometry of the artery is unknown, the loaded geometry is often used
as the reference configuration. Modeling is based on pressumed pre-stretches. The amount of pre-
stretch is expected to affect the stress distribution after endovascular treatment and thus its success.
As the amount of pre-stretch itself depends on the age of patient and stage of the disease, the aim
of this study is to check the influence of unknown prestressing on the stress distribution in the
blood vessel wall after stent implantation.

Using the UMAT (eng. user subrutine), in this thesis it will be demonstrated the implementation
of neo-Hooke and Holzapfel — Gasser — Ogden (HGO) hyperelastic material models with pre-
stretch into the Abaqus software package to construct a carotid artery model. This model was
further used to describe the behavior of the atherosclerotic wall into which the stent is implanted.
Also, since the pre-stretches within the HGO model do not have to be the same for the isotropic
and anisotropic part of the internal energy function, the unloaded configuration is not at the same
time stress-free. In this thesis it is shown that after unloading the artery, residual stresses are
remaining and after cutting the arterial ring, it opens, and the opening angle depends on the initial

pre-stretches and their difference.

Key words: atherosclerosis, cardiovascular stent, pre-stretch, restenosis, UMAT
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1. Uvod

1.1. Kbrvozilni sustav ¢ovjeka

Optok krvi se sastoji od sistemskog (velikog) 1 pluénog (malog) optoka. Oba optoka omogucuje
srce svojim kontrakcijama. Sistemski krvni optok pocinje u aorti u koju lijeva sréana Klijetka
ubacuje arterijsku krv. Krv iz aorte odlazi u arterije, koje se granaju i postaju sve uze, te arteriolama
dospijeva u tkivne kapilare. Kapilare su najuze krvne zile, promjer im je oko 8 um. Krv iz kapilara
odlazi u venule, a zatim u vene, koje se spajaju u sve vece krvne zile. Sistemski krvni optok
zavr$ava gornjom i donjom Supljom venom, iz kojih krv ulazi u desnu pretklijetku, a iz nje u desnu
Klijetku. Desna src¢ana klijetka ubacuje vensku krv u pluénu arteriju, u kojoj pocinje pluéni krvni
optok. Dok protjece kroz pluéne kapilare, krv upija iz plu¢nih alveola kisik, a alveolama predaje
ugljikov dioksid. Na taj nacin venska krv postaje arterijskom te pluénim venama ulazi u lijevu
pretklijetku, a zatim u lijevu klijetku, iz koje se opet raspodjeljuje po tijelu [1], sto prikazuje Slika
1, gdje su: 1. karotidna arterija, 2. aorta, 3. plu¢na arterija, 4. plu¢na vena, 5. lijeva pretklijetka, 6.
lijeva klijetka, 7. arterije, 8. vene, 9. donja Suplja vena, 10. desna pretklijetka, 11. desna klijetka
12. gornja Suplja vena.

GLAVA, SRCE | RUKE

- N
TN

-

LIJEVO PLUCE

Slika 1. Krvotok ¢ovjeka, [1]

Fakultet strojarstva i brodogradnje 1


https://www.enciklopedija.hr/natuknica.aspx?ID=3243

Dominik Rukljac

Diplomski rad

Arterije i njihova grada

prikazuje zdravu arteriju.
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Slika 2. Shematski prikaz glavnih komponenti zdrave arterije, [2]
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Zdrava arterija se sastoji od tri osnovna sloja: intime (unutarnji sloj arterije), medije (srednji sloj
arterije), adventicije (vanjski sloj arterije). Intima se sastoji od jednog sloja endotelnih stanica,
koje oblazu unutarnju stranu lumena krvne zile. Osim endotela, intimu ¢ini 1 subendotelni sloj,
kojega vecinu ¢ini rahlo vezivno tkivo uz poneku glatku misiénu stanicu. Medija je gradena od
koncentricnih lamina elastina 1 slojeva spiralno poredanih glatkih miSi¢nih stanica, koje svojim
metabolizmom proizvode i izluCuju izvanstani¢ni matriks kojeg ¢ine vlakna i kolagen. U velikim
arterijama postoji vanjska elasticna membrana koja obavija miSiéni sloj, te ga odjeljuje od
vanjskog sloja stijenke, adventicije. Adventiciju uglavnom ¢ine uzduzno poredana vlakna
kolagenih i elastina, koja postupno prelaze u okolno vezivno tkivo organa kroz koje odredena Zila

prolazi. Za razliku od miSi¢nog sloja, u adventiciji prevladavaju kolagena vlakna [3]. Slika 2

Najveca arterija se naziva aorta te izlazi iz lijeve sr¢ane klijetke i iz nje proizlaze sve velike arterije.
Iz njezina luka izlaze tri velike grane: brahiocefali¢no deblo (lat. truncus brachiocephalicus),
lijeva zajednicka karotidna arterija (lat. arteria carotis communis sinistra) i lijeva potkljucna
arterija (lat. arteria subclavia sinistra). Brahiocefalicno deblo dijeli se na desnu zajedni¢ku

karotidnu arteriju 1 desnu potklju¢nu arteriju. Zajednicke karotidne arterije dijele se na unutarnju
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(lat. carotis interna), koja krvlju opskrbljuje najvec¢i dio mozga i oko, i vanjsku (lat. carotis

externa), koja opskrbljuje vratne organe, lice, nosnu i usnu Supljinu, Zdrijelo, grkljan i uho. Slika

3 prikazuje karotidne arterije, preuzeto iz [4].

\
Sl
A

}

Vanjska karotidna

arterija

Unutarnja 2
__

karotidna arterija

Zajednicka karotidna
arterija

Slika 3. Zajednic¢ka, vanjska i unutarnja karotidna arterija, [4]

Osim kompozitne strukture, arterije su karakterizirane i hiperelasti¢no§¢u, anizotropnoséu te
rezidualnim (zaostalim) naprezanjima. Najveci problem prilikom modeliranja arterija su zaostala
naprezanja. Dugo se godina smatralo da u krvnim Zilama, kada se odstrane iz tijela ¢ovjeka, nema
zaostalih naprezanja, no s razvojem tehnologije i uz mnogobrojna ispitivanja, dokazalo se
suprotno. Danas se smatra da zaostala naprezanja homogeniziraju cirkularna naprezanja kroz
slojeve. Bez zaostalih naprezanja postojali bi relativno veliki gradijenti naprezanja kroz stijenku
arterija. Moze se jednostavno pokazati da zaostale deformacije unutar pojedinog arterijskog sloja
postoje i na savijanje i na istezanje. Bez zaostalih deformacija, cilindar s debelom stijenkom pod
tlakom pokazuje vla¢no naprezanje koje je maksimalno na njegovoj unutarnjoj granici, gdje je i

istezanje takoder maksimalno. Medutim, ako se otvoreni (bez naprezanja) sektor deformira u
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cilindar, tada se opseg gradijenta naprezanja kroz debljinu stijenke smanjuje naknadnim

napuhavanjem u usporedbi sa situacijom bez zaostalih deformacija [12].

Da bi se izmjerila zaostala naprezanja u aorti, odrezale su se trake u aksijalnom smjeru dimenzija
20 x 5 mm (duljina x $irina) te prstenovi dimenzija 15 x 5 mm (promjer x visina). Na Slici 4 , moze

se uociti da vrlo brzo nakon §to se odreze prsten od svjeze arterije, dolazi do raslojavanja sloja

intime od sloja medije.

2 mm

Slika 4. Raslojavanje sloja intime od sloja medije, [12]

Moguce je mjeriti zaostala naprezanja za cijelu arteriji ili odvojiti strukturalno razlicite slojeve,
Slika 5.

Slika 5. Odvajanje slojeva od susjednih slojeva, [12]

Trake 1 prstenovi su stavljeni u kupku (slobodna fizioloSka otopina), gdje se pomocu grijaca
temperatura odrzavala na 37°C. Shematski prikaz kako su izgledale aksijalne trake i prstenovi
nakon 30 min, 6 h ili 16 h u otopini, moze se vidjeti na Slici 6. MozZe se zakljuciti da su u intimi

najmanja predistezanja, mjerena i u prstenovima i u trakama, dok u adventiciji i mediji postoje
Fakultet strojarstva i brodogradnje 4
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znatno vece zaostale deformacije. To se moze objasniti i sastavom slojeva — intima se sastoji od
sloja kolagena, koji se kontinuirano obnavlja, dok u ostala dva sloja postoji znacajan udio elastina.
Elastin nastaje u prenatalnom razdoblju, te se nakon toga ne proizvodi, nego samo razgraduje.

Zbog toga ima znatno vecée pred-istezanja od kolagena.

Razlika u svojstvima slojeva takoder objasnjava i odvajanje slojeva uo¢eno na Slici 4. Nakon

elastin iz medije i adventicije ima veée povratne deformacije od kolagena u intimi. Uslijed velikih

povratnih deformacija vanjskih slojeva se intima tlaci i izvije.
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.{?’""'5\
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Slika 6. Shematski prikaz aksijalnih traka i prstenova pojedinih slojeva u vremenu, [12]
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Vrijednosti predistezanja je mogucée vidjeti na dijagramu na Slici 7. Na lijevom dijagramu je
moguce vidjeti vrijednosti predistezanja traka (cirkularne i aksijalne) cijele aorte, prije nego se
odvoje pojedini slojevi, a na desnom dijagramu je moguce vidjeti vrijednosti predistezanja za svaki

pojedini sloj (intima, medija, adventicija).

cirkularna traka [ cirkularna traka
| [] aksijalna traka | [ aksijalna traka

1.2 1.2
i~ . 1.096 = 0.067
— = 1.081+0.034

11 1.010 = 0.087 0.998 = 0.088 11 1059+ 0.046 T 1.042+0.053
Hok 2
c [
S J 8 0.959 + 0.065
9 9 0,963+ 0,041 T o
Q1.0 4 10 T
=] =]
Q Q
S S
a. [~

0.9 0.9

0.8 0.8

Adventicija Medija Intima

Trake prije razdvajanja

Slika 7. Vrijednosti predistezanja aorte prije razdvajanja slojeva (lijevo) i nakon razdvajanja
(desno), [12]

Na Slici 7 se moze primijetiti da prilikom adventicija i medija u blago predistegnutom stanju u
smjeru obje orijentacije (cirkularno i aksijalno), no sloj intime je blago komprimiran, takoder u
smjeru obje orijentacije. Takoder, ako se promatra cijela arterija umjesto pojedinih slojeva (Slika
7 lijevo), istezanja poprimaju vrijednosti izmedu minimalnih i maksimalnih izmjerenih za slojeve,

prema teoriji smjese.

Rezultati ispitivanja na ve¢em broju uzoraka pokazali da je kod adventicije i medije doslo do
skrac¢ivanja i to u prosjeku od 4,03 — 8,76 %, dok je kod sloja intime doSlo do prosje¢nog
produljenja od 3,84 % u cirkularnom te 4,28 % u aksijalnom smjeru [12].
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1.3. Dimenzije korotidne arterije

Osim mehanickih svojstva, za modeliranje je potrebno poznavati i geometriju arterije. Odredivanje
promjera nije jednostavno jer promjer ovisi o tome radi li se o unutarnjoj, vanjskoj ili zajednickoj
karotidnoj arteriji, dobi i spolu ispitanika itd.. U posljednjih 20 do 30 godina je izvrSen velik broj
ispitivanja. Najvece ispitivanje je izvrSeno 2006. godine kada je pomocu ultrazvucne probe
frekvencije 7,5 MHz izvrSeno ispitivanje na vise od 400 ispitanika neovisno o njihovom spolu ili

dobi, a rezultati ispitivanja su prikazani u Tablici 1.

Tablica 1. Rezultati mjerenja promjera karotidne arterije, [14]

REZULTAT + ST.DEV. [mm] BR. ISPITANIKA
PARAMETAR (ZENE,
MUSKARCI ZENE MUSKARCI)
ICA promjer 4,66 £ 0,78 5,11+ 0,87 437 (266, 171)
CCA promijer 6,10 £ 0,80 6,52 £ 0,08 441 (270, 171)

ICA - unutarnja karotidna arterija, CCA - zajednicka karotidna arterija

Prema [15], odredeno je da prosje¢na vrijednost unutarnjeg promjera arterija (izuzev aorte) iznosi
4 mm, a prosjecna debljina stijenke iznosi 1 mm, tako da ¢e to biti dimenzije koje ¢e se koristiti u

nastavku rada.

Prosje¢na debljina sloja zdrave medije iznosi 0,125 — 0,35 mm [16] pa ¢e se za potrebe ovog rada
odabrati najveca vrijednost od 0,35 mm. Debljina sloja intime se prikazuje kao udio debljine sloja
medije. Sve od 0,1 — 1,0 se smatra normalnom debljinom [16] pa ¢e prema tome odabrana debljina
sloja intime iznositi 0,27 mm. Pomoc¢u jednostavnog izraCuna, debljina sloja adventicije iznosi
0,38 mm. Duljina pojedinog dijela karotidne arterije za ovaj rad nije izrazito vazna, ve¢ ¢e se za
izradu modela u programskom paketu Abaqus koristiti duljina segmenta arterije na koji se ugraduje
stent. Prema [17], duljina stenta, ovisno o slu¢aju, iznosi od 20 — 40 mm. Za potrebu rada, odabire
se duljina arterije od 40 mm. U Tablici 2, nalaze se sve potrebne dimenzije za izradu modela

pomocu konac¢nih elemenata.
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Tablica 2. Dimenzije [mm] za izradu rac¢unalnog modela segmenta karotidne arterije

Duljina, L 40
Unutarnji promjer, D, 4
Debljina stijenke, s 1
Debljina svakog pojedinog sloja
Intima 0,27
Medija 0,35
Adventicija 0,38

1.4.  Tlak unutar karotidne arterije

Normalna, odnosno idealna vrijednost krvnoga tlaka, koja omogucuje zivot, a ne ostecuje sustav
krvnih Zzila jest prosjecno 120/80 milimetara stupca zive (mmHg). Prva brojka predstavlja
sistoli¢ki krvni tlak, a druga brojka predstavlja dijastolicki krvni tlak. Sa svakim otkucajem srca
(60-70 puta u minuti), krv se pod tlakom ubacuje u arterijski sustav. U tom trenutku je krvni tlak
najvisi i zove se sistolicki tlak. U periodu izmedu dva otkucaja, kada srce odmara, krvni tlak je
nizi i tada se zove dijastolicki tlak. Ukoliko dode do nakupine plaka u arteriji, dolazi i do znatnog
nepozeljnog povecanja tlaka, a granice niskog, idealnog, poviSenog i visokog sistolickog i

dijastolickog krvnog tlaka, moguce je vidjeti na Slici 8.

POVISENI KRVNI TLAK

IDEALAN KRVNI TLAK

Sistolicki krvni tlak, [mmHg]

40 50 60 70 80 950 100

Dijastolicki krvni tlak, [mmHg]

Slika 8. Granice sistoli¢kog i dijastolickog krvnog tlaka
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Karotidna zila spada u sustav arterija, pa prema Slici 8 srednja vrijednost sistolickog krvnog tlaka

iznosi 100 mmHg, zbog cega je ta vrijednost uzeta kao vrijednost krvnog tlaka kojim je optereéena
unutarnja stijenka krvne zile kroz ovaj diplomski rad. Odabrane su jo$ dvije srednje vrijednosti tlaka
u svrhu usporedivanja naprezanja i pomaka u materijalu uslijed normalnog, povisenog i visokog
krvnog tlaka. U podrucju povisenog krvnog tlaka prema Slici 8 odabran je sistoli¢ki tlak od 130 mmHg
(0,0173 MPa), a u podrucju visokog tlak od 160 mmHg (0,0213 MPa).

1.5.  Aterosklerotski plak

Ateroskleroza kao bolest stijenke velikih i srednje velikih misi¢nih i elasti¢nih arterija se najcescée
razvija na karotidnim i koronarnim arterijama. Ateroskleroza karotidnih arterija je znacajan uzrok
mozdanog udara. U zapadnim zemljama je oko 20-25% slu¢ajeva mozdanog udara uzrokovano
karotidnom aterosklerozom [25]. Mozdani udar nastaje zbog zacepljenja ili suzenja mozdane
arterije krvnim ugruskom (trombom) ili embolusom. Ugrusak se moze razviti na ostecenoj ili
ateroskleroznoj arteriji koja opskrbljuje mozak (tromboza), dok je embolus ugrusak, mast, zra¢ni
mjehuri¢ ili djeli¢ tumora nastao na drugom mijestu, koji je krvlju doputovao i zacepi krvlju
mozdanu arteriju (embolija).

Ateroskleroza predstavlja nakupljanje plaka na intimi velikih i srednje velikih arterija. Plak se
sastoji od lipida, upalnih stanica, stanica glatkog misi¢ja te stanica vezivnog tkiva [18]. Nakupina

plaka unutar arterije se moze vidjeti na Slici 9.

Stijenka zdrave arterije

Smanjena povrsina
popreénog presjeka

Nakupine plaka
u arteriji

Slika 9. Nakupina plaka unutar arterije, [19]
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Na Slici 9 vidljivo je znacajno smanjenje povrsine popre¢nog presjeka krvne zile koja sluzi za
protok krvi. Lijevo na Slici 9 je prikazana zdrava Zila, normalan protok krvi i povrSinu popre¢nog
presjeka lumena Al, dok je na Slici 9 desno vidljiv preusmjeren protok krvi zbog plaka i smanjen

lumen, odnosno povrsina poprecnog presjeka zile lumena A2 pa prema tome vrijedi:

A > A,. 1)

1.6. Stent

Stent je cjevc¢ica od metalne mrezZice koja se postavlja u suzeni ili zatvoreni dio arterije s ciljem
otvaranja i uspostavljanja normalnog protoka krvi. Stent je engleska rije¢ nejasnog porijekla, a
pokusaji hrvatskog prijevoda (endovaskularna proteza, mrezica, podupira¢, pro$irnica) Su
nezadovoljavajuci, tako da se u svakodnevnom medicinskom kardioloskom rje¢niku upotrebljava

rijec stent [7].

Stentovi se mogu podijeliti prema mehanizmu ekspanzije i geometrijskom obliku. U pogledu
mehanizama ekspanzije, stentovi mogu biti balon-ekspandirajuéi, Slika 10 lijevo ili samo-

ekspandirajuéi, Slika 10 desno. Balon-ekspandiraju¢i stentovi su u svom prvobitnom obliku

zatvoreni [7].

Slika 10. Lijevo: balon-ekspandirajuci stent; desno: samo-ekspandirajuéi stent, [7]
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1.7.  Ugradnja karotidnog stenta

Ugradnja karotidnog stenta se obi¢no izvodi pod lokalnom anestezijom. Postupak ukljucuje
prolazak mikroskopske Zice i katetera unutar arterija pod vodstvom rendgenskih zraka. Zica i
kateter se uvode preko arterija u preponama, odnosno bedrene arterije. Potom se kateter vodi do
mjesta zacepljenja, tj. nakupine plaka u karotidnoj arteriji pomocu rentgenskog snimanja uzivo.
Kateter se ne osjeti dok se krece kroz arterije jer unutar arterija nema zivcanih zavrsSetaka. Nakon
dovodenja katetera na mjesto nakupineumece se filter koji pomaze u sprjecavanju mozdanog udara
hvatajuéi ugrusak ili krhotinu koji se mogu odvojiti od plaka tijekom samog postupka, Slika 11 A.
Nakon toga se odvija postupak angioplastike, odnosno mehani¢ki proSiruje suzeni dio arterije
pomocu balona provedenog kroz kateter , Slika 11 B. Kroz kateter se zatim dovodi stent na mjesto
suzenja 1 napuhuje pomocu balona. Zbog plasticnih deformacija uvedenih Sirenjem, stent
permanentno ostaje u prosirenom obliku, Slika 11 C. Nakon provedenog postupka ugradnje stent,

kateter i balon se vade, a posljednji se izvadi filter, Slika 11 D, [8].

Slika 11. Proces implantacije karotidnog stenta, [9]
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1.8. Razvoj i vrste stentova

Prvu koronarnu angioplastiku kod ¢ovjeka izvrsio je Andreas Gruentzig iz Ziiricha (Svicarska) u
rujnu 1977. Prvi stent je razvio Charles Theodore Dotter, izumitelj i pionir interventnog
kardiovaskularnog svijeta. Otvorio je put interventnoj kardiologiji, a prvi vaskularni stent poc¢eo
je dizajnirati krajem 1980-ih s umetanjem plasti¢nih cijevi i sklopivih proteza od nehrdajuceg
¢elika u femoralnu ili poplitealnu arteriju pasa.

Nakon $to se pojavila ideja da bi se kardiovaskularne bolesti mogle lijeciti stentom, prvi prototip
je izraden od bakrenih Zica, ali je bio previse krut [10].

U sljede¢em pokusSaju je stvoren samo-pro$irivi stent, koji se moze implantirati perkutanim
femoralnim pristupom. Ispitan je na ovcama i psima, i tijekom tih pokusa nije otkriven visok rizik
od tromboze, ili je podcijenjen [10].

Prva implantacija stenta u covjeku izvrsena je 28. ozujka 1986. Medicinska povijest ovog prvog
pacijenta je prili¢no jednostavna: pacijent je bio 63-godi$nji muskarac s arterijskom hipertenzijom
i simptomatskom restenozom. Stanje nakon 6 mjeseci lijeCenja lezije prednje silazne prednje

arterije, vidljivo je na Slici 12 [11].

Slika 12. Prva implantacija stenta, [11]

Nacelno danas postoje dvije osnovne vrste stentova: metalni (eng. bare-metal stent, BMS) i

stentovi koji izlucuju lijek (eng. drug-eluting stent, DES).
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Metalni (tzv. "obi¢ni") stent sastoji se samo od metalne mrezice. Takav stent ispunjava osnovnu
ulogu Sirenja suzene krvne zile, a nakon postavljanja trenutno se uspostavlja (skoro) normalan
protok na mjestu prethodnog suzenja. Nakon postavljanja metalnog stenta dolazi do prirodnog
procesa “cijeljenja", tj. ostaje ugraden u stijenku krvne Zile. Ovaj proces traje nekoliko tjedana, pa
se stoga tijekom ovog razdoblja preporucuje uzimanje dvostruke terapije protiv stvaranja ugruska,
u svrhu sprje¢avanja mozdanog udara. Naime, sve dok je stent svjeze postavljen, postoji izravan
dodir krvi i metala, koji moZze biti okidac za stvaranje ugruska (tromba) u stentu, Sto predstavlja

potencijalno katastrofalnu komplikaciju.

Restenoza je drugi moguéi problem koji se javlja nakon postavljanja metalnog stenta. Ovdje se
ovo tkivo ponovno suzi sam promjer krvne zile i zapravo ponovno dovede do istog problema,
odnosno suzenja ili zacepljenja, zbog kojeg je stent prvotno i bio ugraden. Restenoza se javlja s
razli¢itom ucestaloSc¢u i ovisi prvenstveno o duzini 1 primjeru ugradenog stenta te o znacajkama
samog bolesnika; ucestalost restenoze je od 15 do viSe od 50% slucajeva [6]. Tako je primjerice

restenoza znatno ¢e$¢a kod bolesnika s dijabetesom.

Drugi tip stenta je stent koji izlucuje lijek, DES stent, vidljiv na Slici 13, prvenstveno ima za cilj
smanjiti vjerojatnost pojave restenoze (ponovnog suzenja) u stentu. Moderni stentovi koji izluuju
lijek mogu vrlo u¢inkovito smanjiti izglede za restenozu daleko ispod 10 posto. Medutim, 1 ovdje
postoje neke okolnosti o kojima treba voditi racuna. Naime, lijek koji se nalazi na stentu sprjeava
pretjeran rast stanica unutarnjeg sloja krvne zile (endotela). To je s jedne strane poZeljno, jer
smanjuje restenozu, ali s druge strane moze dovesti do toga da na nekim dijelovima stenta
endotelne stanice uopce ne prekriju metalnu mrezicu i posebnu tvar koja nosi lijek (polimer), Sto
moze uzrokovati naglo stvaranje ugruska u stentu (tromboza). Stoga se bolesnicima nakon
postavljanja stenta koji izlucuje lijek preporucuje znatno duze uzimanje dvostruke terapije protiv
zgrusavanja (antiagregacija), i do najmanje godinu dana [6]. To ponekad moze biti problem, jer
neki pacijenti imaju problema s krvarenjem ili moraju i¢i na neki drugi medicinski ili stomatoloski
zahvat zbog ¢ega moraju prekinuti ovu terapiju. Ako se terapija prekine prerano, kod nekih

pacijenata moze tijekom nekog drugog kirur§kog zahvata do¢i do tromboze u stentu.

Odluka o vrsti stenta je vrlo individualna i potrebno je procijeniti sve okolnosti kod pojedinog
bolesnika. Pri tome se ne moze sasvim opcenito reci da je jedna vrsta bolja od druge, nego treba
uzeti u obzir sve podatke kod pojedinog pacijenta i u dogovoru s njime (pogotovo ako se radi o

tzv. selektivnom postavljanju stenta kod stabilnog pacijenta) donijeti najbolju odluku [10].
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Polymer

Drug

Scaffold

Slika 13. Stent koji oslobada lijek, [10]

1.9. Materijali koji se koriste za izradu stenta

Metali koji se koriste za izradu stenta moraju zadovoljiti niz zahtijeva, ukljucuju¢i odgovarajué¢u
fleksibilnost, radijalnu silu, otpornost na lom, rendgensku vidljivost (posebno za legure kroma Cr),
biokompatibilnost i nisku trombogenost. Svojstva materijala koji se koriste za izradu stentova su
prikazana u Tablici 3. Metalne legure koje se danas koriste za izradu platformi stenta ukljucuju
316L nehrdajudi celik (SS), kobaltni krom (CoCr), platinski krom (PtCr), nitinol 1 titan. Ucinak
stenta opcenito ovisi o kompromisima izmedu mogucnosti ugradnje na problemati¢no mjesto
(vezane za visinu profila i fleksibilnosti koja se odnosi i na debljinu potpornja i na broj spojeva
izmedu prstenova) s jedne strane 1 radijalnih 1 uzduznih sila koje djeluju na prosirene potpornje s
druge strane. CoCr i PtCr legure imaju vecu vlacnu ¢vrstocu i ve¢u rendgensku vidljivost od 316L
SS, a trenutno su prevladavaju¢i materijali za metalne stentove koji se koriste za lijecenje
koronarne bolesti arterija. Nitinol, odnosno niklov titan ima bolja svojstva prema otpornosti na
trombozu u odnosu na 316L SS, no niti jedan klini¢ki dokaz nije pokazao da neka odredena
metalna platforma ima superiornost nad drugima u smislu biokompatibilnosti i sigurnosti.
Medutim, poznato je da metali poput kobalta, kroma, volframa i nikla, mogu izazvati imunoloske

reakcije. Zabiljezeni su rijetki sluc¢ajevi preosjetljivosti na metalne stentove [12].

Fakultet strojarstva i brodogradnje 14



Dominik Rukljac

Diplomski rad

Tablica 3. Metali i polimeri koji se koriste za izradu stenta, [12]

Youngov . . .
N i modul vVIacnfa lzduzenje Otpornost | _. . Biorazgradivost
Materijal Gustoca " | ¢vrstoéa [ kodloma .. | Biokompatibilnost ) .
elasti¢nosti (Mpa) %) na koroziju (mjeseci)
(GPa)
316L SS 8 193 670 48 + + /
CoCr (L-605) 9,1 243 >1000 >50 + + /
CoCr (MP-35N) 8,43 233 930 45-60 + + /
PtCr 9,9 203 834 45 + + /
Nitinol 6,45 40 800-1200| 12-25 + + /
Cisto Zeljezo 7,8 150 210 40 - +/- >12
Fe-35MN 7,6 235 530 32 - - >12
Mg (WE43) 1,83 40-130 280 6,8 - +/- 1-3
PLLA 1,2-14 2,7-4,0 40-65 2-6 / + 18-36
PDLA 1,8 1,0-3,5 40-55 2-6 / + 12-16
PGA 1,5 6,0-7,0 90-110 1-2 / + 4-6
PCL 1,1 0,2-0,4 25-35 >300 / + 24-36
PLGA (85 L/15 G) 1,3 2,0-4,0 40-70 2-6 / + 12-18
PDLGA (50 DL/50 G)| 1,2-1,3 2,0-4,0 40-50 1-4 / + 1-2

SS - nehrdajuci Celik; PLLA - poli-L-lakti¢na kiselina; PDLA - poli-D-lakti¢na kiselina; PGA - poliglikolna kiselina; PCL -
polilakti¢na kiselina; PLGA - polilakti¢na-glikolna kiselina; PDLGA - poli-D-L-glikolna kiselina
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2. Teorija mehanike kontinuuma

2.1. Implementacija hiperelasti¢nih materijala

U ovom radu ¢e biti potrebno implementirati hiperelasti¢ne materijalne modela u programskom
paketu za analizu metodom konac¢nih elemenata Abaqus 6.14.3 putem korisnicke rutine UMAT.
Te rutine se obi¢no koriste za implementaciju korisnicki definiranih materijalnih modela koji nisu
ve¢ ugradeni u programski paket, odnosno ako je razvijen novi oblik materijalnog modela ili kada
nijedan od dostupnih materijalnih modela u programskom paketu nedovoljno dobro opisuje
ponasanje razmatranog materijala. Pomo¢u UMAT korisnicke rutine, implementirat ¢e se neo—
Hooke i Holzapfel-Gasser—Ogden hiperelasti¢ni materijalni modeli. Za izvod osnovnih relacija,
bit ¢e koriStena teorija hiperelasti¢nih materijala koja u se sebi dodatno sadrzi efekte predistezanja
(eng. prestretch) opisanih odgovaraju¢im tenzorskim veli¢inama (pri ¢emu c¢e vrijednost
parametra kojima se opisuje utjecaj promjene volumena biti uzeta tako da je ponasanje nestlacivo).

Takvim razmatranjem omogucit ¢e se realnije opisivanje deformiranja arterije.

2.2. Hiperelasti¢ni materijal

Hiperelasti¢ni materijal vrsta je konstitutivnhog modela idealno elastiénog materijala ¢iji odnos
deformacije i naprezanja proizlazi iz funkcije gustoce energije deformiranja. Hiperelasti¢an
materijal ima nelinearan odnos izmedu naprezanja i deformacije, a opisan je konstitutivnim
relacijama koje opisuju specificno ponaSanje promatranog materijala pod odredenim toc¢no
definiranim uvjetima opterecenja. Kada se govori o hiperelastiénim materijalima u praksi, misli se
uglavnom na polimere, iako vrijedi 1 za meka tkiva. Jedinstveno ponaSanje koje je karakteristicno
za sve polimerne materijale jest svojstvo deformiranja gdje su prisutne velike deformacije
(istezljivost do = 600%) koje nisu plasticne, nego elasticne te upravo to svojstvo nazivamo
hiperelasti¢nost, a takve materijale nazivamo hiperelasticnim materijalima. Istezljivost mekih
tkiva je manja (oko 25%), ali i dalje se radi o velikim deformacijama. Druga vrlo vazna
karakteristika polimernih materijala jest svojstvo da prilikom izotermnog deformiranja ne

mijenjaju svoj volumen [22].

U teoriji elasti¢nosti pozeljno je definirati funkciju deformacije W (eng. strain energy function)

koja ima svojstvo da je:
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_aw )

O =
Y a&'ij,

gdje je g;; Cauchijev tenzor naprezanja, a €;; tenzor malih deformacija. Materijal za koji vrijedi

gornji izraz naziva se Greenov elasti¢an materijal ili hiperelastican materijal [20]. Hiperelasti¢ni
materijalni model karakterizira elasti¢nost, nelinearnost i velike deformacije stoga se obi¢no
koristi za opis elastomera, pjena i mekih bioloskih tkiva. Na Slici 14 se nalazi prikaz dijagrama
naprezanje-deformacija za elasti¢ne i hiperelasti¢cne materijale, gdje o predstavlja naprezanje, a €

deformaciju.

O A

Elastican /

' 4

Hiperelastican

&

Slika 14. Dijagram naprezanje-deformacija za elasti¢ne i hiperelasti¢ne materijale

2.3.  Mehanika kontinuuma

Mehanika kontinuuma dio je mehanike koji proucava makroskopsko gibanje ¢vrstih, tekucih i
plinovitih tijela. lako se zna da materija nije homogena nego da postoje 'praznine’ medu
molekulama, atomima i ¢ak unutar atoma, mehanika kontinuuma uvodi pojednostavljenje

materijalnog kontinuuma tj. pojam neprekidne sredine [20].
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2.3.1. Kinematika kontinuuma

Kinematika je dio mehanike koji proucava gibanje tijela ne vode¢i racuna o uzrocima gibanja, tj.
silama [20]. U ovom kontekstu gibanje se odnosi na pomake Cestica u odnosu na njihov pocetni

polozaj.

Bn T Bt

‘.‘ \ u
,"" /’ - _’ a 3o e
( / ‘
/
X i
- <3 - ) x
//
E,.e
0,0

Slika 15. Vektor polozaja i vektor pomaka Cestice [20]

Slika 15 prikazuje materijalno tijelo u referentnoj konfiguraciji (obi¢no trenutak t = 0) oznacenoj
s B, 1 isto tijelo u trenutnoj konfiguraciji (proizvoljni trenutak t), oznaceno s B;. Polozaj
promatrane materijalne Cestice oznacen je vektorima X i X. Vektor pomaka u koji spaja polozaj
Cestice u referentnoj konfiguraciji s njezinim polozajem u trenutnoj konfiguraciji lako izracunati

kao:

u=X-x. 3

Za referentni trenutak pogodno uzeti pocetni trenutak t = 0, ali to ne mora biti univerzalno pravilo.
Kod identifikacije polozaja Cestica u prostoru, naj¢esce se koriste Lagrangeov i Eulerov pristup.
Lagrangeov pristup Cesto se koristi u mehanici ¢vrstih tijela te su kod njega neovisne koordinate
X it. Eulerov pristup kod kojeg su nezavisne koordinate X i t, pogodniji je za koriStenje u mehanici
fluida.

Gibanje kontinuuma, tj. svih ¢estica moze se, koriste¢i Lagrangeov pristup zapisati kao:

x =x(X,t). (4)
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Isti izraz moze se zapisati u indeksnom zapisu, za i=1, 2, 3
x; = x(X;, t) . (5)

Prema tome, izraz za polje pomaka glasi:

ulX,t) =xX,t) - X. (6)

2.3.2. Tenzori gradijenta deformiranja

Prilikom gibanja deformabilnog tijela, udaljenost izmedu dvije materijalne Cestice u trenutnoj i
referentnoj konfiguraciji mozemo definirati s dx i dX. Ta dva vektora su povezana preko tenzora
gradijenta deformiranja F. Buduc¢i da su u njemu nezavisne koordinate materijalne koordinate,
naziva se i materijalni tenzor gradijenta deformiranja. Tenzor gradijenta deformiranja definiran je

kao derivacija deformiranog vektora x i referentnog vektora X, odnosno

dx @)
F=—
dx’
ili zapisano indeksnom notacijom:
(')xl- (8)
Fij = 67 .

U razvijenom obliku tenzor F;; glasi:

(0x; O0xq; 0xq]
0X; 0X, 0X;
. dx, 0Jx, O0x, 9)
Yoolox, 0X, 0X3|
dx; O0x; 0x3

(0X; 0X, 0X;l
A 0 O
U posebnom slucaju kada kada nema posmi¢nih deformacija prelazi u oblik F;; = [0 1, 0 ]
0 0 Aj

pri ¢emu su A4, 4, i A3 omjeri izduzenja u tri smjera pravokutnog Kartezijevog koordinatnog

sustava.
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Ako je gibanje zadano u Eulerovim koordinatama vrijedi inverzan izraz:

_dX (10)
T dx’

-1

gdje je F~1 prostorni tenzor gradijenta deformiranja, odnosno Eulerov gradijent deformiranja.
Tenzori F i F~1 odnose se istodobno i na referentnu i na trenutnu konfiguraciju, pa je njihova

primjena neprakti¢na.

2.3.3.  Tenzori deformiranosti i tenzori deformacije

Zbog neprakti¢nosti primjene tenzora F i F~1 uvode se C i b, lijevi i desni Cauchy-Greenovi
tenzori deformiranosti. Problem kod tenzora gradijenta deformiranja F stvara to §to je two-point
tenzor, $to opcenito nije simetrian i §to moze sadrzavati informacije o gibanju krutog tijela.
Tenzori deformiranosti povezuju kvadrat diferencijalnog elementa materijalne duljine u trenutnoj
konfiguraciji s kvadratom diferencijalnog elementa duljine u referentnoj konfiguraciji. Desni

Cauchy-Greenov tenzor C je vezan uz referentnu konfiguraciju 8, moze se definirati kao:

C=FT-F. (11)
Lijevi Cauchy-Greenov tenzor b je vezan uz trenutnu konfiguraciju f moze se definirati kao:

b=F-FT. (12)

2.3.4. Hiperelasti¢ni materijalni model

Osnovni oblik konstitutivne jednadzbe hiperelasticnih materijala glasi:

2 0w (13)
— T
o = ]F_BCF .

U slucaju da je materijal nestlaciv, volumen se ne mijenja pa vrijedi:
] = detF=1. (14)
Pomocu izraza (9) i (14) , dobije se da vrijedi:

] = detF = 111213 =1. (15)
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Dodavanjem uvjeta nestla¢ivosti jednadzba hiperelasti¢nih materijala glasi:

ow 1
o= —pl+2F—<F, (16)

gdje p predstavlja Lagrangeov multiplikator kojim se namece uvjet nestlacivosti pri deformiranju.

Izraz (16) moze se zapisati i kao:

ow ow a7
- _ -1
o pl+20116b Zalzcb ,

gdje su I, i I, prva i druga invarijanta desnog Cauchy Greenovog tenzora deformiranosti C te

glase:

IlC = Alz‘l‘/’{zz + 132 = tl‘(C) ) (18)

(19)

Le = 420,242,232 + 232 4,% = = [(tr(€))? — tr(C?)].

N| =

U slucaju kad je tenzor gradijenta deformiranja F simetrican vrijedi jednakost C=b.

Hiperelasti¢ni materijali mogu se opisati razli¢itim funkcijama energije deformiranja. Neo-Hooke

funkcija energije deformiranja glasi:

W= C - (Iic—3), (20)
gdje je C; materijalna konstanta materijala koja se odreduje eksperimentalnim putem.

Parcijalnim deriviranjem izraza (20) slijedi:
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ow (21)
- = Cl ,
dl;¢
te
w_, @)
Olye

Uvrstavanjem izraza (20) i (21) u izraz (17) dobiva se Cauchyev tenzor naprezanja ¢ za neo-Hooke

materijalni model:

o =—pl+2Cb. (23)
Prema izrazu (12) vrijedi da je:
L2 0 0 (24)
b=|0 1% 0],
0 0 2;°

pa izraz (23) mozemo prikazati u obliku:

L2 0 0 1.0 0 (25)
c=2Cb—pl=2C; |0 A% 0 —p[O 1 0]
0 0 132 0 0 1
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3. Metoda konaénih elemenata

3.1.  Opcenito 0 metodi konaé¢nih elemenata

Klasi¢ne metode rjeSavanja problema Kontinuiranih sustava temelje se na rjeSavanju
diferencijalnih jednadzbi Cije je tocno analiticko rjeSenje moguce dobiti samo za jednostavnije
prorac¢unske modele. U opéem slucaju vrlo je tesko dobiti rjesenje koje zadovoljava diferencijalnu
jednadzbu u cijelom podrucju razmatranog modela. Stoga se koriste priblizne numericke metode
koje se temelje na diskretizaciji kontinuiranog sustava gdje se diferencijalne jednadzbe zamjenjuju

sustavom algebarskih jednadzbi [21].

Jedna od takvih metoda je i metoda konac¢nih elemenata (u daljnjem tekstu MKE) (eng. finite
element method). To je numericka metoda za rjesavanje diferencijalnih jednadzbi koja se temelji
na fizickoj diskretizaciji slozenog kontinuuma. Razmatrani kontinuum s beskonacno stupnjeva
slobode gibanja zamjenjuje se s diskretnim modelom medusobno povezanih elemenata s
ograni¢enim brojem stupnjeva slobode. Potpodruc¢ja na koja je podijeljen kontinuum se nazivaju
konac¢ni elementi, pa razmatrani kontinuum postaje mreza kona¢nog broja kona¢nih elemenata.
Konaé¢ni elementi medusobno su povezani u to¢kama koje se nazivaju ¢vorovi. Polja pomaka,
deformacija i naprezanja u svakom elementu se opisuju pomocu interpolacijskih funkcija. Te
funkcije moraju zadovoljavati odgovarajuce uvjet da bi se diskretizirani model sto vise priblizio
ponasanju slozenog Kkontinuiranog sustava. Uz pravilnu formulaciju konacnih elemenata,

priblizavanje to¢nome rjeSenju raste s povecanjem broja elemenata [21].

SloZene konstrukcije zahtijevaju diskretizaciju s velikim brojem elemenata, a s porastom broja
elemenata se povecava i broj nepoznanica koje se trebaju odrediti iz sustava jednadzbi. To bez
koriStenja racunala nije tako lako posti¢i, stoga je za rjeSavanje problema primjenom metode
konac¢nih elemenata nuzna primjena racunala. Danas postoji veliki broj komercijalnih racunalnih
programa temeljenih na ovoj metodi koji omogucuju analizu konstrukcija bez razmatranja slozene
teorije koja opisuje njezino fizikalno ponaSanje. Metoda konacnih elemenata se najcesSce
primjenjuje u mehanici deformabilnih tijela za rjeSavanje statickih i dinamicki problema, a koristi
se 1 za rjeSavanje nelinearnih problema u kojima imamo prisustvo materijala za Cije je opisivanje
potrebno koristiti hiperelasti¢éne materijalne modele.

U kontekstu ovog rada, metoda kona¢nih elemenata koriStena je u sklopu programskog paketa
Abaqus 6.14.3 koji se temelji na ovoj metodi i koji nam omoguéuje implementaciju zeljenog

hiperelasticnog modela.
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3.2.  Programski paket Abaqus i implementacija hiperelasti¢nih materijala

Koristenje hiperelasti¢nih konstitutivnih modela danas je omoguéeno u gotovo svakom
naprednom programu koji se temelji na kona¢nim elementima [23]. Medutim, u tim programima
nalazi se samo odredeni broj standardnih hiperelasti¢nih modela, primjerice u Abaqusu su to neo-
Hooke, Mooney-Rivlin, Ogden, Yeoh i drugi. Manje poznati ili tek razvijeni hiperelasti¢ni
materijalni modeli mogu se implementirati u spomenute programske pakete putem odgovarajucih
korisni¢ki definiranih rutina. Spomenuta implementacija, osim zbog novo razvijenih oblika
hiperelasticnih modela, provodi se i1 kada nijedan od dostupnih materijalnih modela u
programskom paketu nedovoljno dobro opisuje ponasanje razmatranog materijala. Programski
paket Abaqus u modulu Abaqus/Standard posjeduje tri korisni¢ke rutine putem kojih se mogu
implementirati vlastiti hiperelasticni modeli, a to su: UHYPER (za izotropne hiperelasticne
materijale), UANISOHYPER (za anizotropne hiperelasti¢éne materijale) i UMAT (generalna rutina
koja se moze koristiti za implementaciju proizvoljnog konstitutivnog modela). Korisni¢ke rutine
UHYPER i UANISOHYPER pretezno se koriste za definiranje nelinearnih viskoelasti¢nih
modela. U slu¢aju skoro potpuno nestlac¢ivih hiperelasticnih materijala, UMAT (eng. user defined
material) korisnicka rutina ima prednost u odnosu na dvije prethodno spomenute jer osigurava
bolje rezultate s razli¢itim vrstama kona¢nih elemenata [22], te ¢e se upravo ta rutina koristiti u

ovome radu.

Korisni¢ka rutina UMAT je zapravo Fortran ra¢unalni kod koji se poziva tijekom svake iteracije
u Newton—Raphsonovoj numeri¢koj metodi prilikom traZzenja ravnoteznog polozaja. Pomocu
UMAT rutine se definiraju komponente stvarnog Cauchyjevog tenzora naprezanja ¢ i Jacobijeve
matrice krutosti ¢, koja je u literaturi puno poznatija pod nazivom tangentna matrica krutosti ili
tenzor elasticnosti [23]. U sklopu jednog UMAT-a je moguée implementirati i veci broj
hiperelasti¢nih materijalnih modela. Pomoc¢u UMAT korisni€ke rutine, implementirat ¢e se neo—
Hooke i Holzapfel-Gasser—Ogden materijalni modeli. Ta dva modela ve¢ postoje, ali je za
modeliranje stijenke arterije potrebno koristenje proizvoljnog predistezanja elastina i kolagena, Sto
nije moguce bez UMAT rutina. U nastavku rada bit ¢e prikazane definicije svih veli¢ina koje su
nam potrebne za kreiranje korisnicke rutine UMAT, pri ¢emu c¢e, za razliku od prethodno
prezentirane teorije mehanike kontinuuma u poglavlju 2. U sljede¢im potpoglavljima ¢e biti vise

rijei o veli¢inama i izrazima koji se koriste kada je prisutno predistezanje.
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3.3. Tenzor gradijenta deformiranja s predistezanjem

Da bi se moglo opisati ponaSanje materijala arterije pri nastanku plaka unutar nje, deformiranje
krece od referentne konfiguracije koja se nalazi u stanju s odredenim predistezanjem pa je zato taj
efekt vazan pri implementaciji hiperelastiénih materijalnih modela. Za opisivanje efekta
predistezanja uvodi se tenzorska veli¢ina G koju zovemo tenzor predistezanja. To je dijagonalni
tenzor drugog reda koji po dijagonali sadrzi iznose omjera izduZenja A u radijalnom, cirkularnom
i aksijalnom smjeru, a za koji mora biti zadovoljen uvjet nestlacivosti (det(G) = 1). Pomoc¢u
tenzora predistezanja G i tenzora gradijenta deformiranja F, mozemo definirati novi tenzor

gradijenta deformiranja kao:
F;=F-G. (26)
Tenzor Fg se zove tenzor gradijenta deformiranja s predistezanjem. Nadalje, u zapisima osnovnih

veli¢ina iz mehanike kontinuuma koristiti ¢e se tenzor gradijenta deformiranja s predistezanjem

F; umjesto dosad koriStenog klasi¢nog tenzora gradijenta deformiranja F.

Analogno tome, lijevi i desni Cauchy—Greenov tenzor deformiranosti s uklju¢enim efektima

predistezanja glase:

CG = FGTFG ) (27)

bG = FGFGT , (28)
gdje Cg predstavlja desni, a bg lijevi Cauchy—Greenov tenzor deformiranosti s uklju¢enim

efektima predistezanja.

3.4. Implementacija Holzapfel-Gasser-Ogden hiperelasti¢cnog materijalnog modela
putem UMAT-a

Kako bi se ranije dobiveni rezultati mogli usporediti s drugim hiperelasti¢cnim materijalnim
modelom, u nastavku rada ¢e se prikazati implementacija HGO hiperelasti¢nog materijalnog

modela putem UMAT-a.

Realno ponasanje arterijskog tkiva je anizotropno s eksponencijalnom funkcijom potencijale
energije deformiranja pa se prema tome najces$ée koristi eksponencijalni HGO model. Energija

deformiranja se prema HGO modelu rac¢una kao:
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— c — 1
W= —3)+>[esh) — 1]+ —( - 1)?, (29)
C3 D,

gdje I, predstavlja cetvrtu invarijantu desnog Cuachy-Greenovog tenzora deformiranosti za
anizotropne materijale, a prema (41), (42) i (43) vrijedi:
I,=m-C;m, (30)
pri cemu m predstavlja jedini¢ni vektor usmjerenja vlakana, nadalje,
C. = ]—2/3CG ’ (31)
te
b =) **bg , (32)
gdje su C; i bg distorzijski dijelovi desnog, odnosno lijevog Cauchy—Greenov tenzor
deformiranosti s predistezanjem. U slucaju izohornog ponasanja (tj. kada je J = 1), distorzijski dio
tenzora je jednak ukupnom tenzoru deformiranosti. Razlaganje tenzora na sferni i distorzijski dio
¢e biti objasnjen u sljede¢em potpoglavlju.
Desni Cauchy—Greenov tenzor deformiranosti s predistezanjem Cg se moze zapisati i kao:
Cc = F;TF. (33)
Pomocu izraza (33), moze se izraz (30) takoder zapisati indeksno:
I, = mg(Cg) ap™Mp. (34)
Parcijalnom derivacijom izraza (34) dobije se:
ol,

0Cyq

1 i
= ]_2/3ma (FG)pamb (FG)qub - § Cpq 114- (35)

Prema tome, izrazi za drugi Piola—Kirchhoffov tenzor naprezanja glasi:

ol

Spq = eV ([, - D) ——, (36)
rq anq
odnosno:
(-2 (7 -2/3 Loy
Spq = Ccpett (14 - 1) ] ma(FG)pamb (FG)qub - §Cpq 14 . (37)

Drugi Piola—Kirchhoffov tenzor naprezanja ima puno veéu primjenu u numerickim prora¢unima,

medutim problem je u tome $to se ne moze mjeriti i nema nikakvu fizikalnu interpretaciju.

Izraz za Cauchyjev tenzor naprezanja glasi:
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C2 (o2, _ 1 _
gij = TZe(M DY -1 (] 23m o (Fg) pamip (Fg) gp™Mp — §6ij14>, (38)
a izraz za tangentni modul glasi:

al, 0l

(39)
9Cpq 0Cys

0ij = 2C2€’C3(’;_1)Z ((2C3(I_4, -1%+1)

o,

1_ .- 1. -
FT —514(qu Yyt G )
s

1 -1
—3 @G- C

3.5.  Stlacdivi hiperelasti¢ni materijali s efektima predistezanja

Za rjeSavanje problema je potrebno koristiti hibridnu formulaciju kona¢nih elemenata koja
omogucuje modeliranje (gotovo) nestla¢ivih materijala. Pod hibridnom formulacijom se
podrazumijeva mjeSovita formulaciju koja se temelji na vise razli¢itih polja neovisnih varijabli
koje ra¢unamo, a ne samo pomaka. Kada se materijal ponasa nestlacivo (Sto je slucaj s ve¢inom
hiperelasti¢nih materijala), koriStenje kona¢nih elemenata koji se temelje na metodi pomaka moze
dovesti do lo$ih rezultata. Razlog tomu jest taj da je u tom slucaju matrica krutosti skoro singularna
zbog toga §to je modul stlacivosti preveliki u odnosu na modul smicnosti, §to dovodi do poteskoca
kod rjeSavanja diskretiziranih jednadzbi ravnoteze u tockama integracije kona¢nih elemenata. Da
bi se izbjegao taj problem, za skoro potpuno nestla¢ive hiperelasti¢éne materijale kojima je pocetni
Poissonov faktor blizu vrijednosti v = 0,5, u modulu Abaqus/Standard preporucuje se koristenje
kontinuumskih hibridnih konaénih elemenata kako bi se osigurala brza i izglednija konvergencija

prilikom rjeSavanja inkrementalno—iterativnih proracuna [22].

Za pravilno definiranje svih potrebnih veli¢ina u korisni¢koj rutini UMAT pri upotrebi konacnih
elemenata s hibridnom formulacijom, potrebno je razmatrati teoriju stlacivih hiperelasti¢nih
materijala za izotermno deformiranje prema kojoj se funkcija energije deformiranja W lokalno
aditivno razlaze na dio kojim se opisuje promjena volumena i dio kojim se opisuje promjena oblika

kao:

W = W + Wyist (40)
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gdje se Wy odnosi na sferni (dilatacijski) dio odgovoran za promjenu volumena, a Wy Se odnosi

na distorzijski (izohorni) dio odgovoran za promjenu oblika.

3.5.1. Modificirani desni i lijevi Cauchy—Greenov tenzor deformiranosti s predistezanjem

Tenzor Fg primjenjuje razlaganje na sferni i distorzijski dio koje, zbog prisutnosti velikih

deformacija kod hiperelasti¢nih materijala, nije aditivno ve¢ multiplikativno, Slika 16.

Slika 16. Multiplikativno razlaganje tenzora gradijenta deformiranja s predistezanjem, [20]

Na Slici 16 je vidljivo da je Fggr sferni dio koji mijenja volumen jednako u svim smjerovima sa

srednjim tlakom J'/3, dok je F; distorzijski dio koji mijenja samo oblik prema izrazu (41).

Fo = Fosr® Fg | (41)
FGsf :]1/3 -1, (42)
Fo =] 3F; =] '3F- G, (43)

Analogno tome, dobivaju se izrazi za lijevi i desni Cauchy—Greenov tenzor deformiranosti s

predistezanjem koji se odnose na distorzijski dio odgovoran za promjenu oblika:

Ce =F;'F; - Cg = %3¢, (44)

bg = FcF' - bg =/ %?bg, (45)

gdje su naravno Cg desni, a b lijevi Cauchy—Greenov tenzor deformiranosti s predistezanjem.
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Za njih vrijedi svojstvo det(C;) = det(bg) = 1. Takoder, korisno prikazati ¢emu su jednake
invarijante tenzora C; koje se u literaturi nazivaju modificiranim invarijantama s efektima
predistezanja, jer se pomocu njih zadaju funkcije energije deformiranja za stlacive hiperelasticne

modele, i one glase:

) (46)
lic, = ]33 lic, e, = tr(Ce)
T _% I2C 1 2
IZCG =] °, loc, = 5 [tr(Cg)*] — tr(Cg - Cg) (47)
(48)

TSCG = det(Cg) = 1.

Veé ranije u ovom radu pokazano je da zbog pretpostavke svojstva izotropnosti hiperelasti¢nih
materijala, funkcija energije deformiranja W = W (C¢) ovisi o tenzoru Cg kao pa se s obzirom na

ovisnosti sfernih i distorzijskih veli¢ina, funkcija energije deformiranja moze zapisati u obliku:
W(Ce) = W+ Waise =W(J) + W({Co) = WD+ W, (49)
pri ¢emu W (J) utje¢e samo na promjenu volumena, a W utjee samo na promjenu oblika

stlacivih hiperelasticnih materijala.
Analogno tome vrijedi:

6=04+0, (50)
pri ¢emu izraz (50) predstavlja Cauchyjev tenzor naprezanja koji se moze rastaviti na zbroj sfernog
i distorzijskog naprezanja, pri ¢emu o oznacuje sferni dio, a ¢ oznacuje distorzijski dio.
Sredivanjem izraza (50) uz provodenje supstitucijskih operacija, deriviranja i sredivanja, dolazi se
do konac¢nog oblika konstitutivne relacije izotropnih stlacivih hiperelasti¢nih materijala s efektima
predistezanja koji glasi:

w() 2 0w

o +Ja| [bG__'lc ']' Y

0 =041+0=

U ovakvom se obliku konstitutivna relacija hiperelasti¢nih materijalnih modela, pri upotrebi
konacnih elemenata s hibridnom formulacijom, implementira putem korisnicke rutine UMAT u

programski paket Abaqus.
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3.5.2. Tangentni modul s efektima predistezanja

Druga veli¢ina koju je potrebno definirati prilikom kreiranja korisnicke rutine UMAT u
programskom paketu Abaqus, osim Cauchyjevog naprezanja definiranog jednadzbom (50), jest
tangentni modul. Kod rjeSavanja nelinearnih problema pomoc¢u metode kona¢nih elemenata uz
primjenu inkrementalno—iterativnih algoritama, kao §to je Newton—Raphsonova metoda, koristi se
konzistentna konstitutivna jednadZzbom izradenom u materijalnim i prostornim koordinatama [25],
stoga se pretpostavlja da je drugi Piola—Kirchhoffov tenzor naprezanja S, koji sada u sebi ukljucuje
efekte predistezanja, funkcija Lagrangeovog tenzora deformacije s predistezanjem Eg, odnosno S
= S(E;), $to predstavlja op¢i zapis konstitutivne relacije izradene u referentnoj konfiguraciji.

Tenzor Eg glasi:

1 1 2
EG=§(CG—I)=E(GTFTFG—I). (52)
Totalni diferencijal tenzora naprezanja S daje:
aS 53
C:_, C:CABCDEA®EB®EC®ED' ( )
0E;

pri ¢emu je C materijalni tenzor elasti¢nosti s predistezanjem. Tenzor elasti¢nosti C predstavlja
nagib tangente na krivulju koja povezuje drugo Piola—Kirchhoffovo naprezanje i Lagrangeovu
deformaciju s predistezanjem, odnosno on izrazava ¢injenicu da promjena svake komponente

naprezanja ovisi o promjeni svake komponente deformacije.

Ono $to je takoder potrebno jest prostorni tenzor elasti¢nosti ¢ s predistezanjem koji se dobije

primjenom tzv. Piola ,,push forward* transformacije na materijalni tenzor C prema:
c=JF.F.F,"F.7, c=cypae,Pe,Re.Re,. (54)

Iz dijadnog zapisa u (54) uocljivo je da je tenzor C tenzor Cetvrtog reda vezan uz trenutnu

konfiguraciju. Da bi se izveli kona¢ni oblici materijalnog 1 prostornog tenzora elasticnosti s

predistezanjem koji vrijede za izotropne stlacive hiperelasticne materijale, krece se od relacije

dobivene kombinacijom (52) i (53) koja glasi:

¢35 _,08 9
0E¢ 0Cg

Iz relacije (55) je uocljivo da je potrebno znati oblik drugog Piola—Kirchhoffovog tenzora

naprezanja. Zbog jednostavnosti izvoda, ovdje je sada potrebno prikazati konkretan oblik funkcije

energije deformiranja stla¢ivih hiperelasti¢nih materijala kakav ¢e se pomocu korisni¢ke rutine

UMAT implementirati u programski paket Abaqus.

Fakultet strojarstva i brodogradnje 30



Dominik Rukljac Diplomski rad

Veé je prije napomenuto da ¢e se implementirati neo-Hookeov i Holzapfel-Gasser—Ogden
materijalni model, a budu¢i da se u sklopu jednog UMAT-a moze implementirati ve¢i broj
hiperelastiénih materijalnih modela, formira se zajedni¢ka funkcija energije deformiranja
rastavljena na sferni i distorzijski dio koja u sebi sadrzi oba materijalna modela za stlacivo

ponasanje i glasi:

c — 1 = 56
W:C1(I1CG —3)+é[e03(’166 3)—1]+D—1(/—1)2= Wl )+wW(Q), (56)

pri ¢emu je D; parametar kojim se kontrolira stla¢ivost materijala te ¢e njegovo znacenje biti
detaljnije objasnjeno u sljedecem potpoglavlju. Ako se u izrazu (56) uzmu za vrijednosti
materijalnih parametara c; # 0 i ¢, = ¢3 = 0, dobije se neo—Hookeov materijalni model, a ako
vrijedi ¢; #0, ¢, # 0 c3 # 0, dobije se Holzapfel-Gasser—Ogden materijalni model.

Upravo tako ¢e se moci Koristiti implementirani hiperelasti¢ni materijalni modeli kada ¢e se

implementirati u UMAT.
Prema (56), derivacije potrebne u relaciji (51) iznose:

ow_ _ ¢ + cpecsthce=3) 7)
aIlCG

W() 2 (58)

3 "D, -1,

Radi jednostavnosti zapisivanja, uvodi se supstitucijska oznaka za prvu derivaciju u (57):
A= c; + cesica=3) (59)

Uvrstavanjem (58) i (59) u (51), dobiva se oblik konstitutivne relacije izotropnih stlacivih
hiperelasticnih materijala s efektima predistezanja kakav ¢e se za prikazanu funkciju W

implementirati putem korisnic¢ke rutine UMAT i on glasi:

2 [— 1- 2 _ (60)
G:7A[bG—§ IlCG I]+D—1 U—l)I:GSf+G,
Izraz za drugi Piola—Kirchhoffov tenzor naprezanja s predistezanjem koji vrijedi za izotropne

stlac¢ive hiperelasti¢ne materijale 1 glasi:

B 1- 1 2 - 61
S=2A[] 2/31_§|1CGCG 1]+D_(12_])CG1=S+sz- ( )
1
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U izrazu (61) vidi se da se drugi Piola—Kirchhoffov tenzor naprezanja moze rastaviti na isti na¢in
kao i Cauchyjev tenzor naprezanja u izrazu (50) na zbroj sfernog dijela S i distorzijskog dijela S.
Vracanjem na tenzor C, uvrstava se izraz (61) u (55) i dobije se:

9 aS 3Sgs (62)

=2—IS =2—+2
¢ acG[S+SSf] acG+ aCg

=C+Csf,

pa se vidi da se i materijalni tenzor elasti¢nosti s predistezanjem takoder moze aditivno rastaviti
na sferni Cg i distorzijski dio C , $to olak3ava posao pri izvodenju konaénog oblika tenzora
elasti¢nosti. Zasebnim sredivanjem sfernog Cg; i distorzijskog C dijela iz izraza (62), uz provodenje
supstitucijskih operacija, deriviranja i sredivanja, dobije se:

_Y

sf D1

(63)

1 ~ 4y _ _
C (]—E)[CG '®Cg 1]+D—1(1—])[cG '®cs™,

Wl

_ - 1
C=-J"234 [—I®CG _ctel+ L, (§ Co'®C +C 710 cG‘1>] , (64)

CloC ! = % l(CG_l ® CG_l) <§|v_3) N (CG_l ® CG_l) (Elv_“) l (65)

Na taj nacin, (63) i (64) definiraju materijalni tenzor elasti¢nosti s predistezanjem C za izotropne
stlacive hiperelasti¢cne materijale prema funkciji energije deformiranja (56). Za definiranje
konacnog oblika tenzora elasti¢nosti koji ulazi u korisni¢ku rutinu UMAT potreban je prostorni
tenzor elasti¢nosti s predistezanjem c, pa uz primjenu Piola transformacije prema (54) na izraze
(63) i (64), dobije se:

2 4
Csf=D—1(2]—1)[l®l]—D—1(]—1)11, (66)

41 o
c=§7A[—l®bG—bG®l+ e (§1®1+n>],

(67)

¢ime je sada prostorni tenzor elasti¢nosti s predistezanjem u potpunosti definiran kao ¢ = ¢ + C.
U relacijama (66) i (67), tenzor II oznacuje simetri¢ni jedini¢ni tenzor Cetvrtog reda. Programski
paket Abaqus ne koristi prostorni tenzor elasti¢nosti u formi kakvu opisuju relacije (66) i (67), ve¢

koristi tzv. konzistentnu Zaremba—Jaumannovu inkrementalnu formu koja se definira kao:

1
cM1=ch+E+7[—l<>r+t<>I], (68)

pri ¢emu T predstavlja Kirchhoffovo naprezanje definirano pomocu naprezanja o (60) kao:
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1-—
‘t—]o—ZA[bG—§ 1 1]+_(]2_])1 (69)
T:Tijei®ej. (70)

Izrazi 10 titO I u (68) predstavljaju ¢lanove tzv. Jaumannove norme i definiraju se na isti nacin
kao i prema izrazu (65). Uvrstavanjem (66), (67) i (70) u (68) te sredivanjem, dobije se kona¢ni
oblik inkrementalnog prostornog tenzora elasticnosti s predistezanjem za izotropne stlacive
hiperelasti¢ne materijale u slucaju neo—Hookeovog i Holzapfel-Gasser—Ogdenovog materijalnog
modela prema (56) koji glasi:
M] =EA 10bg +bg Ol —EE®I—EI®E+z L 11 +£(2]— DI®I. (1)
Ji 3 3 9 o D,

U ovome se obliku tenzor elasti¢nosti implementira putem korisni¢ke rutine UMAT u programski

paket Abaqus, sto ¢e biti prikazano u nastavku.

3.5.3. Definiranje korisnic¢ke rutine UMAT za programski paket Abaqus

Nakon §to su se izvele osnovne veli¢ine Cauchyjevog naprezanja (50) i prostornog tenzora
elasti¢nosti (71) koje se moraju ugraditi u korisni¢ku rutinu UMAT da bi se ispravno definirao
hiperelasti¢ni materijalni model (56), nuzno je prevesti njihove izraze iz simbolickog u indeksni
zapis jer ¢e se u tom zapisu implementirati u programski paket Abagqus u ovom radu. Prevodenjem

u indeksni zapis, uz primjenu pravila prema (65), dobije se:

I, 72
_—A[bGIJ —= I, 611] o —1)6;, (72)
: lpos i lg 73
2 2 _ 2 _ 2
+ 7A [ bGu O — 3 56;bgy + 9 IlCG 6ij6kl] + D_1(2] —1)6;;6; -

lako se izraz (73) ¢ini vrlo kompliciranom, njegovo implementiranje u Fortran racunalni kod je
zapravo jednostavno. Da bi se kreirana korisnicka rutina UMAT mogla koristiti u proracunima,
potrebno je povezati Fortran kompajler (eng. compiler) s programskim paketom Abaqus. U ovom
diplomskom radu za verziju Fortran—a koristen je Intel Parallel Studio XE 2013 programski paket,

dok je za njegovo povezivanje s programskim paketom Abaqus 6.14.3 koristeno integrirano
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razvojno okruzenje Visual Studio 2012 od tvrtke Microsoft. Nakon povezivanja ovih dvaju
programa, izvrSavanje proracuna pomo¢u UMAT rutine vrsi se putem Windows terminala, a ne
viSe putem Abaqus sucelja. Kako broj aktivnih komponenata naprezanja i deformacija varira s
tipovima konac¢nih elemenata, korisnicka rutina UMAT mora biti pisana tako da se moze koristiti
sa svim kona¢nim elementima za koje je namijenjena, pa se prema tome potrebno pridrzavati nekih
odredenih pravila koja vrijede za programski paket Abaqus. Pri stvaranju korisnicke rutine UMAT
za ovaj diplomski rad, koristeno je zaglavlje iz Abaqus 6.14.3 dokumentacije pod rubrikom Abaqus
User Subroutines Reference Guide, odjeljak UMAT [24]. Korisni¢ka rutina mora raditi bez
prebrisavanja drugih dijelova koji se nalaze u programu, §to znac¢i da se moraju definirati samo
one varijable unutar podrucja u zaglavlju gdje pise ,,varijable koje je potrebno definirati (eng.
variables to be defined), a ne smiju se redefinirati varijable za koje vrijedi ,,varijable koje se
prosljeduju U korisnicku rutinu® (eng. variables passed in subroutine), jer bi to moglo dovesti do
nezeljenih poteskoca u prora¢unu. Od svih veli¢ina koje pri svakoj iteraciji Newton—Raphsonove
metode kod provodenja proracuna ulaze u rutinu UMAT, jedina koja nas zanima jest tenzor
gradijenta deformiranja i on je dostupan za sve tipove kona¢nih elemenata, osim za gredne (eng.
beam) elemente. Tenzor gradijenta deformiranja uvijek se sprema kao 3 x 3 matrica i odnosi se na
konfiguraciju na kraju trenutnog inkrementa DFGRDL1 (eng. deformation gradient at 1), a raCuna
se s obzirom na ,referentnu“ konfiguraciju na kraju prethodnog inkrementa DFGRDO (eng.
deformation gradient at 0), $to je zapravo pocetak trenutnog inkrementa. Ako prilikom zadavanja
prora¢unskog modela nije definiran lokalni koordinatni sustav, komponente tenzora gradijenta
deformiranja koji ulazi u rutinu izradene su u globalnom koordinatnom sustavu, a ako je lokalni
koordinatni sustav definiran, tada su komponente tenzora gradijenta deformiranja izradene u tom
lokalnom koordinatnom sustavu, pri ¢emu je taj sustav u svakom trenutku vezan uz model. Kao
S§to se moze vidjeti iz relacija (72) i (73), za definiranje Cauchyjevog tenzora naprezanja o i
prostornog tenzora elasti¢nosti ¢ u UMAT-u je potrebno definirati veliki broj veli¢ina pomoéu
kojih bi se komponente ovih tenzora u svakoj iteraciji Newton—Raphsonove metode mogle moci
izraCunati. To znaci da je pri programiranju racunalnog koda za UMAT potrebno zapisati po redu
jednadzbe po kojima se racunaju Sve varijable potrebne za racunanje tih tenzora, koje su
predstavljene u prethodnim potpoglavljima i vrijede za izotropne stlacive hiperelasti¢ne materijale
s efektima predistezanja. Vrijednosti materijalnih parametara c,, c,, c3 | parametra stla¢ivosti D,
definiraju se pomocu vektora materijalnih svojstava PROPS, te je prilikom kreiranja proracunskog
modela potrebno zadati njihove vrijednosti jer ¢e one sluziti kao ulazni podaci kod provodenja

proracuna. I dijagonalne komponente dijagonalnog tenzora predistezanja G zadaju se pomocu
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vektora PROPS, pri cemu se zadaju samo dvije vrijednosti, a treca se raCuna iz uvjeta nestlacivosti
prema det(G) = 1, iz ¢ega proizlazi:

1 (74)
G11G22G33 =1 = Gy; = m

U ovom diplomskom radu sve veli¢ine u korisni¢koj rutini UMAT definirat ¢e se tenzorskim
operacijama pomocu indeksnog zapisivanja, a zatim ¢e se od odredenih tenzorskih veli¢ina
formirati vektorske veli¢ine uzimanjem (eng. extract) njihovih pojedinih komponenata kako bi se
definirale one veli¢ine koje se tretiraju kao izlazni podaci iz UMAT rutine za programski paket
Abagqus prilikom provodenja nelinearnih inkrementalno—iterativnih prora¢una. To se prvenstveno
odnosi na tenzor naprezanja od kojega se formira vektor naprezanja i na tenzor elasti¢nosti od
kojega se formira matrica elasti¢nosti. Ovakav nac¢in definiranja veli¢ina u korisnickoj rutini
UMAT trebao bi poboljsati brzinu konvergencije. Prema pravilu koje vrijedi u programskom
paketu Abaqus pri formiranju vektorskih veli¢ina na temelju razli¢itih komponenata iz tenzorskih
veli¢ina, primjenjuje se numeriranje indeksa prema Voigtovoj notaciji na sljede¢i nacin:
1—11,2—-522,3 - 33,4 - 12,5 — 13, 6 — 23, sto je prikazano na Slici 17 na sljedecoj
stranici.

Prema algoritmu na Slici 17, uz koristenje svih relacija izvedenih u prethodnim potpoglavljima i
adaptirajuci sva pravila programiranja, napisan je Fortran racunalni kod za korisni¢ku rutinu
UMAT kojom se implementira hiperelasti¢ni materijalni model (56) u programski paket Abaqus,

te je u cijelosti prilozen u dodatku na kraju rada.
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Ulazne varijable:

F (DFGR1), NDI, NSHR, ¢; PROPS (1), ¢; PROPS (2), ¢; PROPS (3). D, PROPS (4)

Gy PROPS(5), Gz PROPS(6) — G =[3x3] wuz uvjet — det(G)=1
2. Racunanje tenzora gradijenta deformiranja s predistezanjem F, (DFGR)
F, - [3x3] F,=F-G F,, = F, G,
3. Racunanje Jacobijeve determinante J
J = det(F,)

4. Racunanje modifiriranog tenzora gradijenta deformiranja FG (DFGRBAR)

F, =[3x3] F,=J"F, Fo,=JF

‘i

5. Radunanje modificiranog lijevog Cauchy—Greenovog tenzora b, (BBART)

b, = [3 X 3] EG = FG_CT; ng =

o Lo

6. Definiranje modificirane prve invarijante 7, 1c, (TRBBAR)
Ie, = (ST, )

7. Radunanje Cauchyjevog tenzora naprezanja ¢ (STRESST)

G = 3><3]

8. Formiranje Cauchyjevog vektora naprezanja o[, (STRESS)
T
Olsa] — [0_11 Oy O3 O Op3 CTzz,]

9. Racunanje prostornog tenzora elasti¢nosti ¢ (DSDE)
™ —[3x3x3x%3]

10. Formiranje matrice elasti¢nosti ¢ (DDSDDE)

Ci111 S22 Sz Gz Gz Cans €11 S Gz Gy G5 G
Cozi1 Caaz Cam3z Cazin Coziz Caans Cat Cpp Cyz Cpg Cys Oy
c | G311 Caza2 Caazz Cazin Cazis Gazaz | [Ga1 i Gaz Gay G5 Cg
[6x6] — -
Cizi1 S22 G233z €212 Cro1s Crans Ca1 Cap Caz Cyq Cus Cy
Cisit iz G333 Cisiz Cisis Cisos Cs1 G5y Cs3 G5y G55 Cgy
| Ca311 ©23220 ©2333 Ca312 Cosiz Comoa] | Ce1 Ce2 Ce3 Ces Cos  Cos

1. Definiranje tenzora predistezanja G (PSDFGR) u lokalnom koordinatnom sustavu

Slika 17. Algoritam za implementaciju hiperelastiénog modela u programski paket Abaqus, [22]
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4. Rezultati

Da bi se ispitao utjecaj predistezanja i krvnog tlaka na naprezanja u stijeci nakon ugradnje stenta,
potrebno je izraditi modele karotidne arterije i stenta u programskom paketu Abaqus.

4.1. Usporedba raspodjele naprezanja zdravog segmenta karotidne arterije koriStenjem
neo-Hooke materijalnog modela sa i bez predistezanja

U modulu Part pomocu Sketch-a kreiran je model karotidne arterije unutarnjeg promjera 4 mm,
debljine stijenke 1 mm i definiran kao 3D deformabilno tijelo. Pomoc¢u opcija Partition Face:
Sketch i Partition Face: Sweep Edges model je u radijalnom smjeru podijeljen na 3 dijela sto
predstavlja tri sloja krvne zile: intimu, mediju i adventiciju. Debljine slojeva odgovaraju

vrijednostima iz Tablice 2.

Model je kreiran kao osmina poprecnog presjeka kako bi numeri¢ke simulacije bile, zbog

diskretizacije modela manjim brojem elemenata, brze i to¢nije.

Prikaz zdravog segmenta karotidne arterije u programskom paketu Abaqus nalazi se na Slici 18.

Adventicija

Intima

Slika 18. Prikaz zdravog segmenta karotidne arterije u programskom paketu Abaqus
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U modulu Property definirana su materijalna svojstva svakog pojedinog sloja Zile. Slojevi
pripadaju homogenom, hiperelasti¢cnom i izotropnom materijalnom tipu mehani¢kog ponasanja.
Pomoc¢u modula Load definirani su rubni uvjeti i optere¢enje na modelu krvne zile. Definiran je
rubni uvjet simetrije u smjeru x, y i z osi Kartezijevog koordinatnog sustava i opterecenje u obliku

tlaka na unutarnju povrsinu intime, kao $to je prikazano na Slici 19.

x=0

=0

y=0 p=0,0133 MPa

Slika 19. Rubni uvjeti i optereéenja na 1/8 segmenta karotidne arterije

Modul Mesh koristi se za diskretiziranje modela na konac¢ne elemente pomocu kojih se razmatrani
kontinuum s beskonac¢no stupnjeva slobode gibanja zamjenjuje se s diskretnim modelom
medusobno povezanih elemenata s ograni¢enim brojem stupnjeva slobode. Drugim rije¢ima

razmatrani kontinuum postaje mreza kona¢nih elemenata.

Abaqus/CAE Koristi razli¢ite boje za oznacavanje koja je tehnika definiranja mreze trenutno
dodijeljena nekoj regiji. Ako se Solid Region moze podesiti koriStenjem Structured mreze, regija
postaje zelena kad ulaskom u Mesh modul, drugim rije¢ima, zelena boja oznacava da je Structured
tehnika mreZe dodijeljena toj regiji. Zuto oznatava da je Sweep tehnika stvaranja mreze
primijenjena na odredenu regiju. Te dvije tehnike stvaranja mreze koristene kroz ovaj rad.

U Abaqus-u je dostupan veliki broj i sirok spektar elemenata koji omogucuju rjesavanje razli¢itih
problema, odnosno modeliranje razlic¢ite geometrije. U ovom ¢e koristeni su elementi za 3D

analizu problema, za analizu pomaka i naprezanja.

Slika 20 prikazuje najcesce koristene 3D konacne elemente, heksaedarski i tetraedarski kona¢ni
elementi. U ovom radu za sve modele koristeni su heksaedarski konac¢ni elementi prvog reda (8

¢vorova) [26].
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A i

Slika 20. Naj¢es¢e koristeni 3D (continuum elements) konaé¢ni elementi, [26]

Model karotidne arterije u ovom slu€aju bez predistezanja, diskretiziran je s 9000 C3D8H
heksaedarskih konaénih elemenata, odnosno trodimenzijskih (3D) konac¢nih elemenata s 8

¢vorova, hibridnom formulacijom, kao $to je oznac¢eno slovom H u imenu elementa, Slika 21.

Y

- 5

Slika 21. Mreza C3D8H konac¢nih elemenata na modelu karotidne arterije

Hibridna formulacija se koristi za rjeSavanje nekompresibilnosti, odnosno nestlacivog ponasanja
materijala zadanog pomoc¢u parametra D (D = 0). Svaki ¢vor kona¢nog elementa ima tri stupnja
slobodne, translacije u smjeru osi koordinatnog sustava. Za model zile koristena je Structured

tehnika stvaranja mreze konac¢nih elemenata.
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Neo-Hooke model za izotropno hiperelasti¢no ponasanje materijala isprva je razvijen za opisivanje

elasti¢nih svojstava arterijskog tkiva, ali danas se Siroko koristi za modeliranje razli¢itih mekih
bioloskih tkiva i raznih elastomera. Takvi se materijali mogu smatrati nekompresibilnim
materijalima. Neo-Hooke materijalni model je definiran s dva materijalna parametra, C10 i D.

Tablica 4 prikazuje svojstva materijala koritena za tkivo bez predistezanja, prema [26].

Tablica 4. Materijalna svojstva svakog pojedinog sloja zile prema Neo-Hooku

Materijal C10[MPa] D
Intima 0,042 0
Medija 0,042 0
Adventicija 0,042 0

Numeric¢ke analize na arteriji provede ne su u tri slucaja: normalan, povisen i visok krvni tlak.
Slika 22 prikazuje S, Mises naprezanja [N/mm?] i amplitudu pomaka U [mm] (koji zbog rubnih
uvjeta odgovara radijalnog pomaku) u stijenci krvne Zile pod srednjim normalnim tlakom od 100

mmHg, odnosno 0,0133 MPa.
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S, Mises

(Avg: 75%)
+5.152e-02
+4.933e-02
+4.713e-02
+4.493e-02
+4.274e-02
+4.054e-02
—t +3.835e-02
— +3.615e-02
+3.396e-02

+3.176e-02
+2,957e-02
+2.737e-02

+2.518e-02

U, Magnitude

+3.808e-01
+3.712e-01
+3.617e-01
+3.521e-01
+3.426e-01
+3.331e-01
—+ +3.235e-01
—1{ +3.140e-01
+3.,044e-01

+2.949e-01
+2.853e-01
+2.758e-01

+2.662e-01

Slika 22. Naprezanja [N/mm?] i pomaci [mm] u stijenci krvne Zile uslijed srednjeg normalnog tlaka

Slika 23 prikazuje S, Mises naprezanja [N/mm?] i pomake U [mm] u stijenci krvne Zile pod
povisenim tlakom od 130 mmHg, odnosno 0,0173 MPa. U usporedbi sa Slikom 22 vidljivo je da

su i pomaci i naprezanja veci u drugom slucaju, Sto se moglo i pretpostaviti.
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S, Mises

{(Avg: 75%)
+7.461e-02
+7.149e-02
+6.836e-02
+6.523e-02
+6.,210e-02
+5.,898e-02
+5.585e-02
+5.272e-02
+4,959e-02

+4.647e-02
+4.334e-02
+4.021e-02

+3.708e-02

U, Magnitude

+5.580e-01
+5.447e-01
+5,313e-01
+5.,179e-01
+5.046e-01
+4.912e-01
+4.778e-01
+4.644e-01
+4.511e-01

+4.377e-01
+4.243e-01
+4,110e-01

+3.976e-01

Slika 23. Naprezanja [N/mm?] i pomaci [mm] u stijenci krvne Zile uslijed poviSenog tlaka

Slika 24 takoder prikazuje S, Mises naprezanja [N/mmz2] i pomake U [mm] u stijenci krvne zile,
ali u slucaju visokog tlaka od 160 mmHg, odnosno 0,0213 MPa. U usporedbi sa Slikom 22 i
Slikom 23 vidljivo je da su pomaci i naprezanja najveci u slu¢aju najveceg tlaka. Uslijed veceg

tlaka, dolazi do veceg Sirenja stijenke i vecih naprezanja u materijalu.
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S, Mises
(Avg: 75%)

+1.059e-01
+1.015e-01
+9.711e-02
+9.272e-02
+8.834e-02
+8.396e-02
+7.958e-02
+7.520e-02
+7.082e-02

+6.644e-02
+6.206e-02
+5.768e-02
+5.329e-02

U, Magnitude

+7.956e-01
+7.776e-01
+7.596e-01
+7.417e-01
+7.237e-01
+7.057e-01
+6.877e-01
+6.697e-01
+6.518e-01
+6.338e-01

+6.,158e-01
+5,978e-01
+5.,799e-01

Slika 24. Naprezanja [N/mm?] i pomaci [mm] u stijenci krvne Zile uslijed visokog tlaka

Sa slika je vidljivo da s povecanjem tlaka raste maksimalno naprezanje u stijenci s 51,52 kPa za
normalni srednji tlak, preko 74,61 kPa do 105,9 kPa. Ta naprezanja se mogu usporediti s
naprezanjima dobivenim s materijalnim modelom s predistezanjima za istu geometriju i rubne
uvjete, ali koriStenjem UMAT rutina. UMAT rutine se koriste tako da se u modulu Property,
odabire Edit material. Nakon toga se odabire General te User Material. Tu je omogucen unos
vrijednosti materijalnih parametara Cio, D i G22 i G33, Slika 26. UMAT rutine se ne mogu pokretati
iz CAE-a, nego se u modulu Job, izradi se novi Job te se odabire Write input. To je jedina razlika
u odnosu na uobicajeni postupak. Dalje se .inp datoteka koristi u Intel Composer XE 2013. U

folderu se pojavljuju .odb datoteka te .msg datoteka gdje je moguce vidjeti dobivene rezultate.

U slucaju neo-Hooke materijalnog modela s predistezanjima je potrebno zadati 4 vrijednosti:
materijalni parametar Cio, drugi oznacava D za definiciju (ne)stlacivosti, dok treca i Cetvrta

vrijednost oznacavaju predistezanja u cirkularnom smjeru Gz, te Gaz u aksijalnom. Provedene su
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simulacije na zdravoj zili s nekoliko razli¢itih kombinacija materijalnih parametara ovisnih o

zadanim predistezanjima, prikazanih u Tablici 5, no parametri sa Slike 25 jedini daju rezultate koji
odgovaraju trazenim vrijednostima, odnosno da radijalni pomak zile opterecene normalnim

krvnim tlakom iznosi nula.

a
w
Name: karotidna arterija

Description:
escription >

Material Behaviors

User Material

General Mechanical Thermal Electrical/Magnetic  Other ¥

User Material

User material type: Mechanical hd

[] Use unsymmetric material stiffness matrix

Data
Mechanical
Constants
1 0.0429338
2 0
3 1.07
4 1.07

oK Cancel

Slika 25. Materijalni parametri za materijal karotidne arterije

Tablica 5. Razli¢iti materijalni parametri za neo-Hooke hiperelasti¢ni model

Slucaj # 1 2 3

Cwo[MPa] | 0,0429338 | 0,031122 | 0,02184614

G22[MPa] 1,07 1,1 1,15

Gas[MPa] 1,07 1,1 1,15
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5, Mises

{(Avg: 75%)
+3.285e-02
+3.285e-02
+3.285e-02
+3.285e-02
+3.285e-02
+3.285e-02
+3.285e-02
+3.285e-02
+3.285e-02
+3.285e-02
+3.285e-02
+3.285e-02
+3.285e-02

U, U1l ("ASSEMBLY__T-Part-1-1-Datum csys-1")
-1,143e-04
-1,191e-04
-1.238e-04
-1,286e-04
-1,334e-04
-1,381e-04
-1.429e2-04
-1.476e-04
-1.524e-04
-1.572e-04
-1,6192-04
-1.667e-04
-1.715e-04

Slika 26. Naprezanja [N/mm?] i pomaci [mm] u stijenci krvne Zile uslijed srednjeg normalnog tlaka
koristenjem UMAT rutine

Materijalni parametri su odabrani tako da zadana, modelirana, geometriji odgovara snimljenoj
geometriji krvne Zile u tijelu (odnosno in vivo geometriji). Materijalni parametri (Ci0) Se za
odabrani iznos predistezanja moze izraCunati koriste¢i model predstavljen u Cardamone et al, 2009
[30].
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Kao $to je vidljivo sa Slike 26, radijalni pomak je reda veli¢ine 10 mm, §to moZemo zanemariti.

Za usporedbu, kada se koristi materijalni model bez predistezanja gdje je modelirana geometrija

neoptere¢ena, pomak za isti tlak je bio 0,38 mm.

Takoder, usporedbom rezultata sa Slike 22 i Slike 26, moze se vidjeti da su naprezanja za isto
optereéenje znatno manja — 32,85 kPa s predistezanjima u usporedbi s 51,52 kPa ako se

predistezanja ne uzimaju u obzir.

Naprezanja na unutarnjoj strani arterije, gdje ¢e naprezanje nakon ugradnje stenta biti maksimalno,

su prikazana u Tablici 6. za sve kombinacije parametara:

Tablica 6. Naprezanja na unutarnjoj strani arterije

Sluéaj S, Mises [N/mm?]
Srednji normalan krvni
tlak 0,05152
Poviseni krvni tlak 0,07461
Visoki krvni tlak 0,1059
Srednji normalan krvni
tlak s UMAT rutinom 0,03285
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4.2.  Model karotidne arterije s nakupinom plaka i implementacija UMAT-a

U prosSlom potpoglavlju je uzeta u obzir potpuno zdrava karotidna arteriji, jer ¢e naprezanja u
zdravoj stijenci biti bitna za procjenu vjerojatnosti dolaska do restenoze nakon ugradnje stenta.
Stent se ne ugraduje u zdravu, veé u ateroskleroznu krvnu zilu, te je potrebno uzeti u obzir i plak.
Kao sto je ve¢ spomenuto u radu, ateroskleroza predstavlja nakupljanje plaka u intimi velikih i
srednje velikih arterija. Plak se sastoji od lipida, upalnih stanica te stanica vezivnog tkiva [18]. U
ovom diplomskom radu, bit ¢e prezentirani rezultati tri razlicite vrste plaka s obzirom na razli¢ite
krutost: kalcificirani, plak s fibrinskom kapom (celularni) i svjezi s tankom ne-fibrinskom kapom
(hipocelularni), prema [27]. Neo-Hooke hiperelastiéne konstante za definiranje materijalnog
modela plaka, nalaze se u Tablici 7.

Tablica 7. Neo-Hooke hiperelasti¢ne konstante za definiranje materijalnog modela plaka [27]

m:lt(zrija' Cio[MPa] | D:
Kalcificirani 0,057 0
Celularni 0,172 0
Hipocelularni 0,309 0

Pomocu programa za 3D modeliranje, Solidworks 2016 x64 Edition, izraden je model karotidne
arterije s plakom. Plak je izraden i dimenzioniran prema [27]. Aterosklerotski plak nalazi se na
sredini modela zile, duljine je 10 mm, a debljina mu se postepeno povecava od 0 do 1 mm na
udaljenosti od 2 mm, simetri¢no S obje strane, Slika 27. Nakon izrade, model je spremljen kao Step

datoteka kako bi se mogao otvoriti putem Abaqusa te kako bi se provela numericka simulacija.

Slika 27. Model karotidne arterije s aterosklerotskim plakom izraden u programu Solidworks 2016
x64 Edition
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Nakon ubacivanja Step datoteke u Abaqus, potrebno je izraditi novi cilindri¢ni koordinatni sustav,
odabrat Geometry Edit kako bi se geometrija prilagodila Abaqusu, te je potrebno izraditi particije
na modelu pomocu opcije Partition Face Sketch. Model iz Abaqusa je prikazan na Slici 28.

Takoder se moze vidjeti i novi cilindri¢ni koordinatni sustav s osima r, 8 i z te zadani rubni uvjeti.

x=0

z=0

z=0

y=0 p=0,0133 MPa

Slika 28. Model karotidne arterije s aterosklerotskim plakom u programskom paketu Abaqus

Takoder, pomocu opcije Cutting plane, napravljena je ravnina udaljena 13 mm od lijevog ruba (od
strane gdje nije plak) kako bi se mogla izraditi mreza kona¢nih elemenata s vise elemenata oko
plaka, a s manje elemenata udaljavanjem od plaka jer kod zdrave arterije ne postoje aksijalni
gradijente naprezanja te je na tom dijelu koriStena opcija Single Bias (omjer 5), Slika 29. Za izradu
mreZe kona¢nih elemenata koristeni su C3D8H heksaedarski elementi i hibridna formulacija te
Sweep tehnika. Ateroskerozna stijenka je diskretizirana s 25420 elemenata (od ¢ega 16740 na
samoj stijenci i 8680 na plaku).

Slika 29. MreZa kona¢nih elemenata na modelu arterije s plakom
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Na Slici 30, mogu se vidjeti naprezanja [N/mm?] i pomaci [mm] numeri¢ke simulacije s

materijalom za kalcificirani plak. U ovom slucaju se amplituda pomaka ne poklapa potpuno s
pomakom u radijalnom smjeru, jer krvni tlak aksijalno tla¢i plak. S obzirom da plak nema
predistezanja, nego je samo natalozen unutar stijenke (i modeliran s obi¢nim neo-Hooke modelom
ugradenim u Abaqus), a stijenka ima zanemarive pomake, plak se ne deformira te ne nosi nikakva

naprezanja. Pomaci su ostali reda veli¢ine 10 - 10° mm.

S, Mises
(Avg: 75%)

+3.286e-02
+3.012e-02
+2.738e-02
+2.464e-02
+2.190e-02
+1.917e-02
+1.643e-02
+1.369e-02
+1.095e-02

+8.216e-03
+5.478e-03
+2.741e-03
+3.115e-06

U, U1 ("ASSEMBLY__T-nova arterija s plakom-1-Datum csys-1")

-1.437e-05
-2.725e-05
-4.012e-05
-5.299e-05
-6.586e-05
-7.873e-05
-9.161e-05
-1.045e-04
-1.173e-04
-1.302e-04
-1.431e-04

1.560e-04
1.688e-04

Slika 30. Naprezanja [N/mmz2] i pomaci [mm] Zile s Kalcificiranim plakom

Ako se ne koristi materijalni model s predistezanjima, nego obi¢ni neo-Hooke, tijekom analize
pomaka arterije s plakom dolazi do suzenja zile na mjestu plaka. Arterijska stijenka s plakom je

znatno kruca od same stijenke, te isto optere¢enje uzrokuje znatno manje pomake, prikazane na
Slici 31.
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U, U1 ("ASSEMBLY__T-nova arterija s plakom-1-Datum csys-1")
+3.810e-01
+3.518e-01
+3.226e-01
+2.934e-01
+2.642e-01
+2.350e-01
+2.058e-01
+1.766e-01
+1.474e-01
+1.182e-01
+8.900e-02
+5.980e-02
+3.060e-02

Slika 31. Arterija s plakom bez predistezanja s neo-Hooke materijalnim modelom

Slika 32 prikazuje rezultate s kru¢im, hipocelularnim plakom.

S, Mises
(Avg: 75%)

+3.286e-02
+3.012e-02
+2.738e-02
+2.464e-02
+2.191e-02
+1.917e-02
+1.643e-02
+1.369e-02
+1.095e-02

+8.217e-03
+5.479e-03
+2.741e-03
+3.738e-06

U, U1 ("ASSEMBLY__T-nova arterija s plakom-1-Datum csys-1")
-3.820e-06
-1,749e-05
-3.116e-0S
-4.484e-05
-5.851e-05
-7.218e-05
-8.585e-05
-9.952e-05
-1.132e-04
-1.269e-04
-1.405e-04
-1.542e-04
-1.679e-04

pg NEREEEE

Slika 32. Naprezanja [N/mm2] i pomaci [mm] Zile s hipocelularnim plakom

Fakultet strojarstva i brodogradnje 50



Dominik Rukljac Diplomski rad

S, Mises

(Avg: 75%)
+6.566e-02
+6.069e-02
+5.572e-02
+5.075e-02
+4.577e-02
+4.080e-02
+3.583e-02
+3.086e-02
+2.589e-02
+2.092e-02
+1.595e-02
+1.097e-02
+6.003e-03

U, U1 ("ASSEMBLY__T-nova arterija s plakom-1-Datum csys-1")
+2.711e-01
+2.490e-01
+2.269e-01
+2.048e-01
+1.827e-01
+1.606e-01
— +1.385e-01
+ +1.163e-01
+9.425e-02
+7.215e-02
+5.005e-02
+2.794e-02
+5.843e-03

Slika 33. Naprezanja [N/mm2] i pomaci [mm] Zile s kalcificiranim plakom opterec¢ene visokim
tlakom

Vidljivo je da su naprezanja ostala nepromijenjena. Na Slici 33, uocava se da je radijalni pomak

stijenke jo$ manji nego na Slici 30 zbog vece krutosti plaka.

4.3. Analiza naprezanja, deformacija i pomaka nakon ugradnje stenta

Budu¢i da se ve¢ ranije u radu pisalo o karotidnom stentu, vrstama stenta, povijesti, nacinu
ugradnje, materijalima koji se koriste za izradu itd., u nastavku ovog rada ¢e biti vise rije¢i 0 samoj

geometriji stenta te o rezultatima dobivenih numerickih simulacija.

Proizvodaci stentova drZe u tajnosti geometriju i dimenzije svojih stentova. Geometrija je znacajno
napredovala, trziSte je veliko, a takoder 1 konkurencija, stoga ne ¢udi da nigdje nije moguce pronaci
ve¢ gotove CAD modele odgovarajuceg stenta. To je predstavljalo velik problem jer koliko god
se Cini da je geometrija stenta jednostavna, velik problem predstavlja modeliranje stenta koji

zadovoljava trazene uvjete. Stent mora imati mali promjer (vanjski promjer iznosi manje od 2
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mm), a s druge strane mora se u radijalnom smjeru proSiriti za otprilike 2 mm. Stent se proSiruje
pomocu balona pod tlakom od oko 2 MPa [31]. Dakle potrebno je posti¢i geometriju i odabrati
materijal tako da se prilikom zadanog tlaka u balonu, stent prosiri to¢no koliko treba, a da prilikom
prosirivanja ne dode do prevelikih naprezanja u stentu, ali da unesene plasti¢ne deformacije budu

dovoljno velike da zadrZe promjer aterosklerozne stijenke na nominalnoj vrijednosti.

U nastavku rada ¢e se prikazati neke od testiranih geometrija koje nisu pokazale odgovarajuce
rezultate te geometrija koja je ispunila zahtjeve. Stentovi su izradeni u programskom paketu
Solidworks 2016 x64 Edition. Na Slici 34, nalaze se 3 razli¢ita stenta vlastite izrade, no nazalost
nijedan od njih nije uspio zadovoljiti zadane uvjete. Prvi stent (skroz gore) je bio prekrut te su
naprezanja bila prevelika. O iznosu dozvoljenih naprezanja ¢e biti viSe rijeci u nastavku. Takoder,
pomaci su bili premali, odnosno geometrija je takva da se jednostavno ne moze dovoljno prosiriti
bez nepozeljnih deformacija na pojedinim mjestima. Napravljeno je gotovo 10-ak preinaka toga
stenta, no bez uspjeha. Drugi stent (u sredini) je bio obecavajuci, no nakon ubacivanja u Abaqus,
jednostavno je dolazilo do veéih komplikacija prilikom izrade cilindri¢énog koordinatnog sustava
te izrade mreze kona¢nih elemenata jer Abaqus nije dopusStao upotrebu Structured ili Sweep
elemenata, ve¢ samo Bottom-up, $to nikako nije odgovaralo. Takoder uz nekoliko preinaka i
pokusaja, nije bilo uspjeha. S tre¢im stentom po redu (skroz dolje) je bilo problema sa simetrijom

tako da je odbacen kao opcija odmah u startu.
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Slika 34. Nezadovoljavajué¢i modeli stenta

Nakon velikog broja pokusaja, izraden je stent koji je uspio ispuniti minimalne zahtjeve, prikazan

na Slici 35, a njegove dimenzije se nalaze u Tablici 8.

Slika 35. Odgovarajuéi stent koriSten u ovom diplomskom radu
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Tablica 8. Dimenzije stenta

Vanjski promjer [mm] 1,974
Unutarnji promjer [mm] 1,754
Debljina stijenke [mm] 0,11
Duljina [mm] 15

Prilikom dizajniranja stenta i provjere zadovoljava li minimalne uvjete, koristen materijal je legura
Co-Cr L605. Ta legura najucestalije je koriStena na trziStu, ima veliku vla¢nu ¢vrsto¢u, dobru
otpornost na koroziju, otpornost na zamor i nemagnetna je legura. Puni sastav Co-Cr L605 legure
vidljiv je u Tablici 9.

Tablica 9. Sastav stent legura (%), [12]

Materijal Fe Co Cr Pt Ni w Mo Mn Ti Mg Ir

CoCr (L-605)| 3 52 | 20 - 10 | 15 - 15 - - -

U modulu Property definirano je elasti¢no - plastiéno ponasanje materijala. Materijalne konstante
Youngov modul elasti¢nosti E i Poissonov koeficijent v potrebne su za opisivanje elasti¢nog, a
granica tecenja o i iznos plasticne deformacije &, za opisivanje plasti¢nog ponasanja. Granica
teCenja ar je ono naprezanje kod kojeg se pri eksperimentalnom ispitivanju materijala epruveta
pocinje produljivati bez povecanja naprezanja. Rastereéenjem iz tog podrucja u materijalu uz

elastine &, zaostaju i trajne plasti¢ne deformacije &, i vrijedi izraz:

E=Eq + & - (61)
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Vrijednost granice tecenja, iznosi naprezanja i plasti¢nih deformacija, nalaze se u Tablici 10.

Tablica 10. Materijalne konstante Co-Cr L605 legure, [26]

clasti¢no ponasanje materijala

E [N/mm?] 243 000
v 0,3

plasti¢no ponasanje materijala

o [N/mm?] epl [mMm/mm]
476 0
480 0.0048
492 0.0075
500 0.0110
508 0.0128
516 0.0163
529 0.0208
537 0.0235
545 0.0261
553 0.0288
622 0.0519
671 0.0688
724 0.099
785 0.1292
834 0.1603
879 0.1958
915 0.2233
940 0.2526
964 0.2890
980 0.3156
993 0.3386
1001 0.3608
1005 0.3795
1009 0.3999
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Nakon §to se geometrija osmine stenta prikazanog na Slici 35 ubacila u Abaqus, potrebno je bilo

ispraviti geometriju pomoc¢u Recompute Geometry funkcije. U modulu Load, ovog puta nece biti
zadano opterecenje preko tlaka, ve¢ ¢e se zadati pomak u radijalnom smjeru od 1,55 mm. Zbog
toga je bilo potrebno napraviti novi cilindriéni koordinatni sustav R, 6, Z radi lakSeg zadavanja
opterecenja te kasnije pracenja pomaka. Na Slici 36 se nalazi prikaz 1/8 stenta sa zadanim rubnim

uvjetima i optereéenjem.

Slika 36. Prikaz 1/8 stenta sa zadanim rubnim uvjetima

Za razliku od stijenke Zile koja ne smije mijenjati duzinu, te je pomak po z 0si ogranicen s obje
strane, stent se prilikom deformiranja moze skratiti, te je ograni¢en pomak samo na mjestu

simetrije.

U nastavku na Slici 37 prikazan je radijalni pomak stenta koji je u prvom Step-u optere¢en

radijalnim pomakom 1,55 mm na unutarnjoj povrsini stenta te je zatim u drugom Step-u rasterecen.
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Uslijed plasti¢nih deformacija su bez obzira na to Sto viSe nema optere¢enja ostale plasticne

deformacije, a time i pomaci.

Odabrano je opterecenje radijalnim pomakom umjesto tlakom 2 MPa, jer tlak djeluje na balon, a
ne na stent. Ako se kao optereCenje na stent direktno stavi tlak, radijalni pomaci stenta ostaju
aksijalno simetri¢ni, medutim budu ve¢i na mjestu daleko od simetrije oko z osi (odnosno veci su
na lijevom rubu nego desnom). U stvarnosti, ravnomjerno napuhivanje podatljivog hiperelasti¢nog

balona uslijed tlaka uzrokuje ravnomjerne pomake stenta.

Na Slici 37 je vidljivo da ukupni pomak vanjske povrSine stenta nakon rastereé¢enja iznosi 0,069
mm. Potrebni pomak da bi se protok vratio na nominalnu vrijednost je nesto vise od 1 mm
(odnosno debljina plaka), medutim moze se oc¢ekivati da ¢e pomak stenta unutar zile nakon

rasterecenja biti veéi, zbog kontaktnog tlaka na kontaktnoj povrsini stenta i stijenke.

U, U1 ("ASSEMBLY__T-stent_22_NOWI-1-Datum csys-1")
+1.481e+00
+1.479e+00
+1.477e+00
+1.475e+00
+1.474e+00
+1.472e+00
+1.470e+00
+1.468e+00
+1.467e+00
+1.465e+00
+1.463e+00
+1.461e+00
+1.460e+00

Slika 37. Radijalni pomaci u stentu nakon rastere¢enja [mm]

Naprezanja su malo veca nego sto su dopustena, no buduci da izrada stenta nije tema ovog rada,
rezultati ¢e biti zadovoljavajuci. Ovo je dobar primjer koliko je komplicirano posti¢i geometriju i
odabrati materijal kako bi svi parametri bili zadovoljeni, zbog toga se geometrije stentova ¢uvaju

u tajnosti.
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4.4. Model ugradnje stenta u stijenku opisanom Neo-Hooke hiperelasti¢nim
materijalnim modelom s predistezanjima

U ovom potpoglavlju ¢e se prikazati cijeli sklop, odnosno bit ¢e prikazane numericke simulacije
karotidne arterije s plakom za vrijeme i nakon ugradnje karotidnog stenta. Napravljeno je 15
razli¢itih numerickih simulacija, odnosno isti sklop (karotidna arterija, plak i stent) samo s
razli¢itim vrijednostima tlakova, krutosti plaka te predistezanja. Koristene vrijednosti u
numerickim simulacijama, nalaze se u Tablici 11. Kako bi prikaz rezultata bio sto sazetiji, prikazat
¢e se usporedba rezultata kada su tlak i krutost plaka isti, a razlicito je predistezanje (slucajevi 1,
417), kada je isto predistezanje i ista krutost plaka (slucajevi 6, 12 i 15), a razlicit tlak te kada je

isto predistezanje i isti tlak, a razlicita krutost plaka (slucajevi 1, 2 i 3).

Tablica 11. Kombinacije parametara prema kojima su izradene numeric¢ke simulacije

ZILA PLAK
Slucaj # C10 [MPa] D p [MPa] G22[MPa] | Gs3[MPa] C10 [MPa]

1 0,0429338 0 0,0133 1,07 1,07 0,057
2 0,0429338 0 0,0133 1,07 1,07 0,309
3 0,0429338 0 0,0133 1,07 1,07 0,172
4 0,031122 0 0,0133 1,1 1,1 0,057
5 0,031122 0 0,0133 1,1 1,1 0,309
6 0,031122 0 0,0133 1,1 1,1 0,172
7 0,02184614 0 0,0133 1,15 1,15 0,057
8 0,02184614 0 0,0133 1,15 1,15 0,309
9 0,02184614 0 0,0133 1,15 1,15 0,172
10 0,04048211 0 0,0173 1,1 1,1 0,057
11 0,04048211 0 0,0173 1,1 1,1 0,309
12 0,04048211 0 0,0173 1,1 1,1 0,172
13 0,04984213 0 0,0213 1,1 1,1 0,057
14 0,04984213 0 0,0213 1,1 1,1 0,309
15 0,04984213 0 0,0213 1,1 1,1 0,172
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U modulu Step, izradena su 3 Step-a. Potrebno je odabrati opciju Nlgeom On (eng. nonlinear
geometry) za proracune pomoéu Newton—Raphsonove metode, s obzirom da se Kkoriste
hiperelasti¢ni materijalni modeli, velike deformacije i rjeSava problem kontakta. Kod nelinearnih
analiza je potrebno definirati pocetni, minimalni 1 maksimalni inkrement ,,vremena“. Ukupno

vrijeme je zapravo faktor s kojim se skalira optere¢enje (u ovom sluc¢aju tlak ili pomak).

U prvom Step-u se analizira aterosklerozna zila s predistezanjima optere¢ena samo s krvnim
tlakom. Buduc¢i da se krutost izraCunata tako da za odredeni tlak i1 predistezanje zadana geometrija
odgovara in vivo konfiguraciji, odnosno da nema pomake, pocetni inkrement je odabran da bude
1. S obzirom da je to odmah ravnotezno stanje, potrebna je samo jedna iteracija. Kada bi se stavio
mali pocetni inkrement, npr. 0,02 tlak bi se skalirao s tom vrijednosti i zila bi se suzila s
predistezanjima. lako se to moze napraviti ako se racunaju naprezanja i pomaci u zili, u slu¢aju

kada se unutar zile nalazi stent, zbog problema s kontaktom je to bolje izbjeci.

U drugom Step-u se stent prosiruje (balon ga prosiruje) te je u ovom stepu zadan jako mala pocetna
vrijednost inkrementa ,,vremena‘“ (eng. Initial Increment size) od 0,015 i velik maksimalni broj
inkremenata (1000). Tu je potreban mali inkrement ne samo zbog hiperelasti¢nosti, nego i zbog
kontakta izmedu stenta i stijenke. Tre¢i Step opisuje rastereCenje stenta te je u tome Step-u

ponovno bitno da inkrement bude malen.
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4.4.1. Utjecaj razlicitih predistezanja

Na sljedecim slikama ¢e se prikazati naprezanja i radijalni pomaci nakon ugradnje stenta. Slike se
odnose na slucajeve 1, 4 i 7 iz Tablice 11, dakle u sva 3 slucaja se radi o kalcificiranom plaku te o

normalnom krvnom tlaku, ali razli¢itim predistezanjima stijenke arterije.

Slika 38 pokazuje radijalne pomake nakon rasterecenja. Vidljivo je da je ukupni pomak stenta
nesto manji kada je stent ugraden u stijenku u usporedbi sa Slikom 37 gdje Se proucava samo stent
(1,471 mm u odnosu na 1,481 mm). Ocito je to pomak koji je dovoljan za osiguravanje normalnog

protoka.

U, U1l ("ASSEMBLY__T-nova arterija s plakom-1-Datum csys-1")
+1.471e+00
+1.347e+00
+1.222e+00
+1.098e+00
+9,731e-01
+8.485e-01
+7.239e-01
+5,993e-01
+4.748e-01
+3.502e-01
+2.256e-01
+1.011e-01
-2.351e-02

Slika 38. Radijalni pomaci u slu¢aju #1, [mm]

Sa Slike 39 i Slike 40 je vidljivo da predistezanje u stijenci gotovo uopce ne utjece na krajnji
pomak stenta, odnosno uspjes$nost smanjivanja stenoze. Povecanje pomaka u slucajevima gdje

predistezanja iznose 1,07 i 1,15 iznosi samo 0,005 mm.
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U, U1 ("ASSEMBLY__T-nova arterija s plakom-1-Datum csys-1")

+1.474e+00
+1.349e+00
+1,225e+00
+1.101e+00
+9.767e-01
+8.525e-01
+7.283e-01
+6.040e-01
+4.798e-01
+3.556e-01
+2.313e-01
+1.071e-01
-1.713e-02

1 = b o o | 1 il

Slika 39. Radijalni pomaci u slu¢aju #4, [mm]

U, U1 ("ASSEMBLY__T-nova arterija s plakom-1-Datum csys-1")

+1.476e+00
+1.352e+00
+1.228e+00
+1,105e+00
+9.812e-01
+8.576e-01
- +7.340e-01
+ +6,104e-01
+4.868e-01
+3.632e-01
+2.396e-01
+1,160e-01
-7.561e-03

Slika 40. Radijalni pomaci u slu¢aju #7, [mm]

Na Slici 41 ¢e se prikazati naprezanje, a na Slici 42 radijalni pomaci u slu¢aju koriStenja neo-
Hooke hiperelastiénog materijala za zilu, plak i stent kako bi se usporedili rezultati sa slu¢ajevima

1,41 7. Plak je kalcificirani kao i u spomenutim slu¢ajevima.
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S, Mises

(Avg: 75%)
+1.558e+03
+1.429e+03
+1.299e+03
+1.169e+03
+1.039e+03
+9.091e+02
+7.792e+02
+6.494e+02
+5.195e+02
+3.896e+02
+2.598e+02
+1,299e+02
+2.540e-02

Slika 41. Naprezanje za slu¢aj Neo-Hook hiperelasti¢nog materijala

+1.478e+00
+1.375e+00
+1.273e+00
+1.171e+00
+1.068e+00
+9.662e-01
+8.63%e-01
+7.617e-01
+6.594e-01
+5.571e-01
+4.549e-01
+3.526e-01
+2.504e-01

U, Ul ("ASSEMBLY__T-nova arterija s plakom-1-Datum csys-1")

Slika 42. Radijalni pomak u sluc¢aju koriStenja Neo-Hook hiperelasti¢nog materijala za Zilu [mm]

Naprezanja u zili su znaajno manja, nego u stentu (omjer 10% i 10?), stoga se za dobivanje to¢nih

podataka mora ukloniti stent iz sklopa pomocu opcije Remove selected section pa se prema tome

rezultati naprezanja u zili vidljivi na Slici 43.

Fakultet strojarstva i brodogradnje

62



Dominik Rukljac Diplomski rad

S, Mises
SxMises (Avg: 75%)
(Avg: 75%) +8.120e-01
+7:2398701 +7.472e-01
+aiba7e-08 +6.823e-01
t80ia0 D A +6.1742-01
+5.493e-01 1o '555e.01 B
+4.911e-01 +4.8760-01
+4.3208-01 oL
+3.747e-01 s gt
— +3.165e-01 +2.0208-01
+2.5828-01 te3enenl
+2.000e-01 e
+1.418e-01 Ao
+8.361e-02 +3.328e-02
+2.5408-02 :

S, Mises S, Mises
(Avg: 75%) (Avg: 75%)
+7.799e-01 +7.563e-01
+7.177e-01 +6.960e-01 D
+6.555e-01 C +6.358e-01
+5.933e-01 +5.756e-01
+5.312e-01 +5.153e-01
+4.690e-01 +4.551e-01
+4.068e-01 +3.949e-01
+3.446e-01 +3.346e-01
+2.744e-01
+2.142e-01
+1.539e-01
+9.371e-02
+3.348e-02

Slika 43. Naprezanje u stijenci i plaku za slu¢aj Neo-Hook hiperelasti¢nog materijala bez
predistezanja (A), za sluéaj #1 (B) , za slu¢aj #4 (C) i #7 (D), Mises [N/mm?]

Sa Slike 43, dolazi se do vrlo vaznog zakljucka da se naprezanje se u plaku smanjuje povecanjem
vrijednosti predistezanja stijenke (G22 i Gs3), zbog smanjenja krutosti zile C1o. Takoder je vidljivo
da su naprezanja vec¢a nego s originalnim neo-Hook materijalom bez predistezanja. Medutim, kada
se koriste predistezanja je zadana geometrija in vivo konfiguracija, dok je bez naprezanja to ex
Vivo neoptereéena konfiguracija.

S obzirom da poveéana proizvodnja konstituenata, a time i vjerojatnost restenoze ovisi o

naprezanjima u samoj stijenci, potrebno je prouciti povecanje naprezanja u stijenci uzrokovanih

ugradnjom stenta u odnosu na naprezanja u zdravoj zili.

Fakultet strojarstva i brodogradnje 63



Dominik Rukljac

Diplomski rad

S, Mises
{(Avg: 75%)

+1.685e-01
+1.572e-01
+1.459e-01
+1.347e-01
+1.234e-01
+1.121e-01
+1.009e-01
+8.961e-02
+7.835e-02
+6.708e-02
+5.581e-02
+4.455e-02
+3.328e-02

Slika 44. Naprezanje za slucaj #1 bez stenta i plaka, Mises [N/mm2]

S, Mises
(Avg: 75%)

+1.322e-01
+1.240e-01
+1.158e-01
+1.076e-01
+9.939e-02
+9.118e-02
+8.297e-02
+7.476e-02
+6.655e-02
+5.834e-02
+5.013e-02
+4.192e-02
+3.371e-02

Slika 45. Naprezanje za slucaj #4 bez stenta i plaka, Mises [N/mm?2]

S, Mises
(Avg: 75%)

+1.046e-01
+9.864e-02
+9.272e-02
+8.680e-02
+8.087e-02
+7.495e-02
+6.902e-02
+6.310e-02
+5.718e-02
+5.125e-02
+4.533e-02
+3.940e-02
+3.348e-02

Slika 46. Naprezanje za sluéaj #7 bez stenta i plaka, Mises [N/mm2]
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Usporede li se vrijednosti naprezanja sa Slike 44, Slike 45 i Slike 46 te vrijednosti naprezanja s

predistezanjem zdrave arterije, dobije se da su prema Tablici 12 te razlike znacajne. Isto tako je

prikazan utjecaj razliitih predistezanja na naprezanja. Iz prilozenog je vidljiv maksimalan porast
naprezanja od 413% u slu¢aju s najmanjom vrijednosti predistezanja u odnosu na zdravu arteriju.

Promjenom vrijednosti naprezanja s 1,07 na 1,15, dolazi do porasta naprezanja od ¢ak 61,1%

Tablica 12. Razlika u naprezanjima izmedu slu¢ajeva s razli¢itim predistezanjima nakon
implantacije i zdrave arterije

Slucaj # S, Mises [N/mm?] #-2)1Z,[%] | (#1-#7)/#7, [%]
#1 0,1685 412,94 61,1

#4 0,1322 302,44

#7 0,1046 218,42

Zdrava arterija (2) 0,03285

4.4.2. Utjecaj razli¢itog tlaka

U odnosu na proslo potpotpoglavlje, na Slici 47, Slici 48 i Slici 49 ¢e se prikazati naprezanja i
radijalni pomaci nakon ugradnje stenta u slu¢aju iste krutosti plaka (celularni plak) i istog
predistezanja, ali ¢e se u razmatranje uzeti utjecaj tlaka, dakle usporedit ¢e se slucajevi 6, 121 15
iz Tablice 11. S obzirom da je opterecenja geometrija ista, za ista predistezanja i tlak, povecanje

tlaka mora uzrokovati povecanje krutosti stijenke.

S, Mises U, U1 ("ASSEMBLY__T-nova arterija s plakom-1-Datum csys-1")

(Ava: 75%) +1.357e+00
+1.948e+00 +1.243e+00
+1.788e+00 +1.128e+00
+1.629e+00 +1.013e+00
+1.469e+00 +8.981e-01
+1.310e+00 +7.833e-01
+1.150e+00 +6.685e-01
+9.908e-01 +5.537e-01
+8.314e-01 +4.388e-01
+6.719e-01 +3.240e-01
+5.124e-01 +2.092e-01
+3.530e-01 +9.432e-02
+1.935e-01 -2.051e-02
+3.408e-02

Slika 47. Naprezanja [N/mm2] i radijalni pomaci [mm] aterosklerozne zile za #6
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S, Mises U, U1 ("ASSEMBLY__T-nova arterija s plakom-1-Datum csys-1")

(Avg: 75%) +1.352e+00
+1.946e+00 +1.238e+00
+1.787e+00 +1.123e+00
+1.629e+00 +é,ggge+0010
+1.470e+00 +8.! e-|
+1.312e+00 +7.792e-01
+1.153e+00 +6.646e-01
+9.949e-01 +5.500e-01
+8.365e-01 +4.354e-01
+6.781e-01 +3.209e-01
+5.196e-01 +2.063e-01
+3.612e-01 +9.168e-02
+2.028e-01 -2.291e-02
+4.433e-02

Slika 48. Naprezanja [N/mm2] i radijalni pomaci [mm] aterosklerozne Zile za #12

S, Mises U, Ul ("ASSEMBLY__T-nova arterija s plakom-1-Datum csys-1")

(Avg: 75%) +1.347e+00
+1.942e+00 +1.233e+00
+1.785e+00 +1.120e+00
+1.628e+00 +1.006e+00
+1.470e+00 +8.918e-01
+1.313e+00 +7.780e-01
+1.156e+00 +6.642e-01
+9.983e-01 +5.503e-01
+8.409e-01 +4.365e-01
+6.836e-01 +3.226e-01
+5.263e-01 +2.088e-01
+3.690e-01 +9.493e-02
+2.116e-01 -1.891e-02
+5.431e-02

Slika 49. Naprezanja [N/mm2] i radijalni pomaci [mm] aterosklerozne Zile za #15

Sa slika pomaka (desno na Slici 47, Slici 48 i Slici 49) je vidljivo da krvni tlak, odnosno krutost
takoder zanemarivo mijenja povratni pomak stenta, a ne utjece niti na maksimalno naprezanje u
plaku. S obzirom da tlak znatno mijenja krutost stijenke, za iste pomake se o¢ekuje da ce

naprezanja biti razli¢ita. Naprezanja unutar stijenke, nakon §to je plak uklonjen iz prikaza, su

prikazane na Slici 50, Slici 51 i Slici 52.
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S, Mises

(Avg: 75%)
+1.274e-01
+1.196e-01
+1.118e-01
+1.041e-01
+9.629e-02
+8.852e-02
+8.074e-02
+7.296e-02
+6.519e-02
+5.741e-02
+4.963e-02
+4.186e-02
+3.408e-02

Slika 50. Naprezanje za slu¢aj bez plaka i bez stenta #6, Mises [N/mm?2]

S, Mises

(Avg: 75%)
+1.688e-01
+1.584e-01
+1.481e-01
+1.377e-01
+1.273e-01
+1.169e-01
+1.066e-01
+9.619e-02
+8.582e-02
+7.545e-02
+6.507e-02
+5.470e-02
+4.433e-02

Slika 51. Naprezanje za slu¢aj bez plaka i bez stenta #12, Mises [N/mm2]

S, Mises

{(Avg: 75%)
+2.052e-01
+1.926e-01
+1.801e-01
+1.675e-01
+1.549e-01
+ +1.423e-01
+ +1.298e-01
+1.172e-01
+ +1.046e-01
+9.204e-02
+7.946e-02
+6.689e-02
+5.431e-02

Slika 52. Naprezanje za sluc¢aj bez plaka i bez stenta #15, Mises [N/mm2]

Iz prilozenog se uoCava da naprezanje u Zili raste porastom tlaka, Sto je bilo i za oekivati. U
Tablici 13 su prikazana maksimalna naprezanja u slu¢ajevima s predistezanjem nakon implantacije
stenta te slucajevi s istim materijalnim parametrima u zdravoj arteriji. Takoder, prikazan je i porast
naprezanja u postocima nakon implantacije stenta. Iz tablice se moze zakljuciti da tlak nema
nikakvu ulogu pri pojavi restenoze. Razlika naprezanja nakon stenoze i u zdravoj arteriji je

podjednaka za sva tri iznosa tlaka.
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Tablica 13. Razlika u naprezanjima izmedu slu¢ajeva s razli¢itim tlakom nakon implantacije i
zdrave arterije

ZDRAVA
ARTERIJA, Z
Sluéaj # | S, Mises [N/mm?] S, Mises [N/mm?] #-2)12Z, [%]
#6 0,12714 0,03282 287,39
#12 0,1688 0,04253 296,90
#15 0,2052 0,05256 290,41

4.4.3. Utjecaj krutosti plaka

Jos$ preostaje za prikazati i tre¢u kombinaciju parametara gdje ¢e vrijednosti tlaka i predistezanja
biti iste, a krutost plaka razlic¢ita kako bi se moglo zakljuciti $to najviSe utjeCe na promjenu
naprezanja u zili i stentu. Prikazat ¢e se slucajevi 1, 2 1 3 na Slici 53, Slici 54 i Slici 55 u kojima

su zila i plak optereceni normalnim krvnim tlakom.

S, Mises U, U1 ("ASSEMBLY__T-nova arterija s plakom-1-Datum csys-1")
(Avg: 75%) +i§gge+88
- +1. e+

50t +1.198e+00
+6.823e-01 +1.076e+00
+6.174e-01 +9,538e-01
+5.525e-01 +8.316e-01
+4.876e-01 +7.094e-01
+4.227e-01 +5.873e-01
+3.578e-01 +4.651e-01
+2.929e-01 +3.430e-01
+2.280e-01 +2.208e-01
+1.631e-01 +9,865e-02
+9.818e-02 -2.351e-02
+3.328e-02

Slika 53. Naprezanja [N/mm2] i radijalni pomaci [mm] aterosklerozne Zzile za #1
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S, Mises U, U1 ("ASSEMBLY__T-nova arterija s plakom-1-Datum csys-1")

(Avg: 75%) +1.029e+00
+2.324e+00 +9.407e-01
+2.133e+00 +8.526e-01
+1.942e+00 +7.645e-01
+1.751e+00 +6.764e-01
+1.560e+00 +5.883e-01
+1.370e+00 +5.002e-01
+1.179e+00 +4.121e-01
+9.880e-01 +3.240e-01
+7.972e-01 +2.359%e-01
+6.064e-01 +1.478e-01
+4.156e-01 +5,968e-02
+2.248e-01 -2.842e-02
+3.401e-02

Slika 54. Naprezanja [N/mm2] i radijalni pomaci [mm] aterosklerozne Zile za #2

S, Mises U, U1 ("ASSEMBLY__T-nova arterija s plakom-1-Datum csys-1")

(Ava: 75%) +1.349e+00
+1.941e+00 +1.234e+00
+1.782e+00 +1.120e+00
+1.623e+00 +1.005e+00
+1.464e+00 +8.903e-01
+1.305e+00 +7.756e-01
+1.147e+00 +6.610e-01
+9.876e-01 - +5.463e-01
+8.286e-01 +4.317e-01
+6.696e-01 +3.171e-01
+5.107e-01 +2.024e-01
+3.517e-01 +8.780e-02
+1.927e-01 -2.684e-02
+3.379e-02

Slika 55. Naprezanja [N/mm2] i radijalni pomaci [mm] aterosklerozne Zile za #2

Gornje slike pokazuju da krutost plaka ima znacaju ulogu u uspjeSnosti povrata protoka na
normalnu vrijednost. U slucaju podatljivih plakova (kalcificiranog i1 celularnog), suzavanje stenta
nakon rastereCenja je znacajno manje, nego li je u sluéaju krutog hipocelularnog plaka. Na Slici

56 se nalazi prikaz istog ¢vora i njegov pomak na kraju drugog Step-a , odnosno napuhivanja stenta
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balonom (lijevo) i na kraju tre¢eg Step-a, nakon rasterecenja stenta (desno). Pomocu jednostavnog

izrauna dobije se da je stenoza smanjena s 50% na 16%, ali nije potpuno rijesena.

1.51743 0.677317

Slika 56. Pomak ¢vora na kraju drugog Step-a (lijevo) i na kraju tre¢eg Step-a (desno)

Rezidualna stenoza nakon ugradnje stenta nije neuobicajena, te ako je manja od 20% se operativni
zahvat smatra uspjeSnim. Medutim, pokazalo se da rezidualna stenoza povecéava vjerojatnost
restenoze [32]. Ovi rezultati ukazuju na to da nisu parametri stijenke (predistezanje i krutost) ti

koji su kljuéni za uspjeSnost smanjenja stenoze nakon ugradnje stenta, ve¢ da to ovisi 0 materijalu

ateroskleroznog plaka.
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S, Mises

(Avg: 75%)
+1.685e-01
+1.572e-01
+1.459e-01
+1.347e-01
+1.234e-01
+1.121e-01
+1.009e-01
+8.961e-02
+7.835e-02
+6.708e-02
+5.581e-02
+4.455e-02
+3.328e-02

0,165281 MPa

/

Slika 57. Naprezanje za slu¢aj bez plaka i bez stenta #1, Mises [N/mm2]

S, Mises

(Avg: 75%)
+1.759e-01
+1.640e-01
+1.522e-01
+1.404e-01
+1.286e-01
+1.168e-01
+1.049e-01
+9.311e-02
+8.129e-02
+6.947e-02
+5.765e-02
+4.583e-02
+3.401e-02

0,0853406 MPa

/

Slika 58. Naprezanje za slu¢aj bez plaka i bez stenta #2, Mises [N/mm2]
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S, Mises

(Avg: 75%)
+1.595e-01
+1.490e-01
+1.386e-01
+1.281e-01
+1.176e-01
+1.071e-01
+9.665e-02
+8.618e-02
+7.570e-02
+6.522e-02
+5.474e-02
+4.426e-02
+3.379e-02

0,146825 MPa

Slika 59. Naprezanje za slu¢aj bez plaka i bez stenta #3, Mises [N/mm2]

Proucavanjem naprezanja u samoj stijenci potvrduje se da je naprezanje u zili najvece u prvom
sluc¢aju gdje je krutost plaka najmanja, medutim krutost plaka relativno malo utjece na maksimalno
naprezanje u stijenci. U Tablici 14, prikazana je razlika u maksimalnim naprezanjima izmedu gore
prikazanih slucajeva i zdrave arterije. 1z tablice se takoder uoc¢ava da smanjenje naprezanja kod
koriStenja hipocelularnog plaka u odnosu na kalcificirani plak iznosi 93,67% iz ¢ega se moZe

zakljuciti da krutost plaka znacajno utjece na iznose maksimalnih naprezanja.

Tablica 14. Razlika u naprezanjima izmedu slu¢ajeva s razli¢itom kruto$c¢u plaka nakon i zdrave

arterije
ZDRAVA ARTERIJA,
Z
Sluéaj # | S, Mises [N/mm?] S, Mises [N/mm?] #-2)12Z, [%]

#1 0,165281 0,03282 403,60
#2 0,0853406 0,03282 160,03
#3 0,1595 0,03282 385,98
RAZLIKA IZMEDU KALCIFICIRANOG | 93,67

HIPOCELULARNOG PLAKA:
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4.4.4. Model karotidne arterije s HGO UMAT rutinom

Kako bi se verificirala implementacija UMAT rutine (Dodatak B), modelirana je prvo samo zdrava
karotidna arterija s parametrima izracunatim iz Cardamone et al. 2009 [30]. Kori$teni materijalni
parametri za izradu zile pomoc¢u HGO hiperelasti¢nog materijalnog modela se nalaze na Slici 60.
Prva vrijednost neo-Hooke dijela HGO modela jest C;, a ima fizikalno zna¢enje umnoska masenog
udjela elastina i njegove krutosti. Druga vrijednost je parametar D koji za nestlac¢ive materijale
mora biti priblizno 0. Sljede¢a dva parametra su k; i k,, iz jednadZzbe (56). Peti parametar koji je
potrebno zadati je disperzija vlakana; ako je zadana kao 0 znaci da su vlakna savrSeno poravnata
u zadanom smjeru, dok vrijednost 1/3 znaci da je materijal izotropan. Nakon toga slijede tri
vrijednosti predistezanja — dva za cirkularno i aksijalno predistezanje elastina, te jedan za
predistezanja kolagenih vlakana. Broj familija vlakana (u ovom radu koristene su dvije familije) i

orijentacija (x 45°) se moraju zadati kroz input file.

Material Behaviors

User Material

General Mechanical Thermal Electrical/Magnetic  Other
User Material

User material type: Mechanical v
[[] Use unsymmetric material stiffness matrix
Data

Mechanical
Constants

1 0.00519605046849

2 1E-007

3 0.054545409284378
4 6

5 0

6 1.15

7 1.15

8 1.08

Slika 60. Vrijednosti nam predstavljaju C19, D, k1, k;, &, G5, G.; te G,

Na Slici 61 se moze vidjeti da je pomak u in vivo stanju kada je zila optere¢ena normalnim krvnim

tlakom od 0,0133 MPa jednak nuli, s ¢ime je verificirana implementacija modela u UMAT rutinu.

Fakultet strojarstva i brodogradnje 73



Dominik Rukljac Diplomski rad

Iznos naprezanja prema Misesu za slucaj zdrave arterije s implementacijom neo-Hooke UMAT
rutine i s istim iznosom predistezanja iznosi 0,03282 MPa. Usporedbom sa Slikom 61, vidljivo je

da je iznos naprezanja gotovo nepromijenjen.

U, Ul ("ASSEMBLY__T-Part-1-1-Datum csys-1")
-5.130e-05
-5.344e-05
-5.557e-05
-5.771e-05
-5.985e-05
-6,199e-05
-6.413e-05
-6.626e-05
-6.840e-05
-7.054e-05
-7.268e-05
-7.482e-05
-7.695e-05

S, Mises

(Avg: 75%)
+3.279e-02
+3.279e-02
+3.279e-02
+3.279e-02
+3.279e-02
+3.279e-02 AARRRR

-

B +3.279e-02 RECLE LI e

X LA ET “\; NS

+3.279e-02 %

+3.279e-02
+3.279e-02
+3.279e-02
+3.279e-02
+3.279e-02

20552

775 ‘:o',
>4

%

Slika 61. Radijalni pomak i naprezanje HGO Zzile optereé¢ene normalnim krvnim tlakom

Pokusaj izrade modela ugradnje stenta unutar stijenke opisane HGO hiperelasti¢nim materijalnim
modelom, nakon velikog broja pokuSaja, ipak nije uspio. Razlog tome je $to je HGO model
eksponencijalan za razliku od neo-Hooke modela, koji gotovo da je linearan. Dakako, ovdje se
misli na odnos naprezanja u ,,vremenu“, odnosno faktoru s kojim se mnozi zadano opterecenje,
Sto je prikazano na Slici 62. Vrijeme od nula do 1 opisuje prvi Step — ateroskleroznu stijenku
optere¢enu tlakom. Nakon opterecenja tlakom, maksimalno naprezanje u stijenci iznosi 32,79 kPa.

Taj dio dijagrama izgleda linearno, jer je ravnoteza postignuta unutar jednog inkrementa, odnosno
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to je samo linija koja povezuje toc¢ke (0.0 , 0.0 kPa) i (1.0 , 32,79 kPa). Vrijeme izmedu 1 i 2
opisuje drugi Step — odnosno napuhivanje stenta balonom, tj. zadanim pomakom. Zadani radijalni
pomak stenta je prevelik za HGO materijal. Jasno je vidljiva eksponencijalna veza izmedu pomaka
I naprezanja u stijenci.

Ispitane su razli¢ite kombinacije parametara, sa smanjenim parametrom u eksponentu (k2 u
jednadzbi (45)), ali nijedna simulacija nije uspjela do¢i do zavrSetka. Na Slici 62 je vidljivo koliko
znacajno naprezanje eksponencijalno naraste u kratkom vremenu i u jednom trenutku se stent
prestane Siriti. Pomak dode do otprilike 50% zadane vrijednosti, dok s druge strane naprezanje
poprima beskonacne vrijednosti. Ispitan je i slu¢aj s manjom debljinom plaka (h=0,05 mm), no

rezultati su takoder bili nezadovoljavajucéi.

0.15 - =

Naprezanje
o
5
T
1

0.05 -1

0.00 -

Vrijeme

Slika 62. Dijagram naprezanja u vremenu za Zilu

Medutim, posebno zanimljivo je prikazati, pokazati zaostala naprezanja opisana u potpoglavlju
1.2, odnosno kut otvaranja prstena. Neo-Hooke materijalni model, ¢ak i sa predistezanjima i dalje
ne moze opisati zaostala naprezanja. Zdrava neo-Hooke arterija s predistezanjima bi nakon
rasterecenja od tlaka i aksijalne sile dosla u tzv. stress-free konfiguraciju, odnosno sva naprezanja
bi bila jednaka 0. Kod HGO modela koji opisuje elastin s jednim predistezanjima i kolagen s
drugim to nije slucaj. Primjerice, ako je predistezanje elastina 15%, a kolagena 6%, nakon §to se
zila rastereti 1 suzi za 6%, naprezanje od kolagena ¢e biti 0, ali ¢e elastin i dalje biti u vlaku. Zato
¢e se krvna Zila nastaviti suzavati, pa ¢e kolagen (i miSi¢ne stanice) biti u kompresiji. Ne postoji

konfiguracija u kojoj su i kolagena vlakna i elastin istovremeno stress-free.
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To se u Abaqusu moze pokazati kroz nekoliko Step-ova. Nakon prvog stepa u kojem je karotidna
arterija s predistezanjima optereCena tlakom, moze se pronaci neoptere¢eno stanje. Nakon
uklanjanja tlaka i jedne aksijalne simetrije, dobit ¢e se geometrija arterije koja se nalazi

neopterecena, izvan tijela (ex vivo stanje).

Za prikaz kuta otvaranja u Abaqusu su napravljena Cetiri Step-a. U svakom Step-u su druk¢iji rubni
uvjeti. U prvom Step-u je prikazana simulacija zile u in vivo stanju, Slika 61, dakle sprijeceni su
pomaci u cirkularnom smjeru @ cilindri¢nog koordinatnog sustava te u smjeru z na oba kraja (zbog
simetrije, ¢cime je onemoguceno skracivanje zile u tijelu prilikom promjene opterecenja) te je

opterecena tlakom.

U drugom Step-u je uklonjen tlak te se zila po¢inje suzavati, Slika 63. S obzirom da je geometrija
prstena arterije nakon kuta otvaranja samo jednom simetri¢na, vise se ne moze koristiti ¢etvrtina
geometrije, nego je napravljenom novi model koji opisuje polovicu geometrije. Takoder je za
modeliranje prstena skracena duljina, tako da je sada zila dugacka samo 1 mm, zbog manjeg
opterecenja raCunala te brzeg dobivanja rezultata. Takoder je to sli¢nije eksperimentu opisanom u

poglavlju 1.2, gdje se promatrao kut otvaranja uskih prstenova.

U, U1l (ASSEMBLY_PART-1-1_ORI-1)
-3.086e-01
-3.248e-01
-3.409e-01
-3.570e-01
-3.731e-01
—+ -3.893e-01
— -4.054e-01
-4,215e-01
-4.377e-01
-4.538e-01
-4.699e-01
-4.861e-01
-5.022e-01

Slika 63. Suzavanje Zile u drugom Step-u
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Sa Slike 63 je vidljivo da je radijalni pomak unutarnje plohe arterije nakon rasterecenja tlakom
¢ak 0,5 mm, dok se vanjska ploha suzila nesto manje, kako bi se zadrzala nestlacivost (odnosno

kako bi volumen ostao konstantan).

U tre¢em Step-u je uklonjen rubni uvjet po osi z na jednoj strani tako da se moze vidjeti za koliko
se tocno skrati zila nakon rastereCenja, no zbog uvjeta nestlaCivosti, takoder dolazi i1 do

,hapuhivanja“ zile u radijalnom smjeru, kako bi volumen ostao isti, Slika 64 i Slika 65.

U, U3 (ASSEMBLY_PART-1-1_ORI-1)
+0.0002+00
-1.112e-02
-2.223e-02
-3.335e-02
-4.446e-02
-5.558e-02
-6.669e-02
-7.781e-02
-§.892e-02
-1.000e-01
-1.112e-01
-1.223e-01
-1.334e-01

Slika 64. Skracenje Zile u tre¢em Step-u

U, Ul (ASSEMBLY_PART-1-1_ORI-1)
-8.871e-02
-1.082e-01
-1.277e-01
-1.472e-01
-1.667e-01
-1.862e-01
-2.057e-01
-2.252e-01
-2.447e-01
-2.642e-01
-2.836e-01
-3.031e-01
-3.226e-01

Slika 65. "Napuhivanje" Zile nakon skraéivanja

Sa Slike 64 je vidljivo skracenje od 13,3% (u smjeru osi z), no tesko je bez animacije predociti
»hapuhivanje“ zbog uvjeta nestlacivosti, ali vidljivo je usporedbom rezultata da je unutarnji
polumjer na kraju treceg Step-a otprilike 0,2 mm veci u odnosu na prethodni Step, ali se arterija u

odnosu na in vivo geometriju svejedno suzila.
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S obzirom da je ovo neoptereceno stanje zile, oekivalo bi se da je to istovremeno i stress-free.
Medutim, Slika 66 pokazuje cirkularna naprezanja koja su reda velic¢ine 1 kPa, (u odnosu na red
veli¢ine 10 kPa u opterecenom stanju). Takoder je vidljivo da naprezanja viSe nisu sva pozitivna,

nego su na dijelovima pozitivna, na drugim negativna.
S obzirom da su tlak i sila nula, L = [ S33dA = 0, ali to ne znaci da je samo naprezanje nula.

Sli¢no, za tlak vrijedip = | (Szzrll)dr = 0, ali ne i sama naprezanja.

S, 522 (ASSEMBLY_PART-1-1_ORI-1)

(Ava: 75%)
+2.200e-03
+1.802e-03
+1.404e-03
+1.006e-03
+6.077e-04
+2.098e-04
-1.882e-04
-5.861e-04
-9.841e-04
-1.382e-03
-1.780e-03
-2.178e-03
-2.576e-03

Slika 66. Cirkularna naprezanja u potpuno rastereéenoj arteriji

U sljede¢em 1 posljednjem Step-u, prikazano je ,,otvaranje” Zile nakon S§to se prsten razreze,
odnosno makne jedan rubni uvjet koji onemogucuje pomake u cirkularnom smjeru. Na Slici 67 je

vidljivo da se prsten otvara, a cilindri¢ni oblik prelazi u elipsu.

Naprezanja su se nakon ,,rezanja“ smanjila za jo$ jedan red veliCine, ali 1 dalje nisu dosla na 0.

Koliko god puta da se prsten razreze, postojali bi novi kutevi otvaranja.
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U, Ul (ASSEMBLY_PART-1-1_ORI-1)
+1.680e+00
+1.514e+00
+1.348e+00
+1.182e+00
+1.016e+00
+8.496e-01
+ +6.835e-01
+5.173e-01
+3.512e-01
+1.851e-01
+1.893e-02
-1.472e-01
-3.134e-01

Slika 67. Otvaranje zile nakon $to se "razreze"

Zbog dosljednosti i usporedbe radi, kako bi se prikazao utjecaj promjene vrijednosti predistezanja

na kut otvaranja, prikazat ¢e se zila sa sljede¢im materijalnim parametrima na Slici 68.

Mechanical
Constants
1 0.007402310484965
2 1E-007
3 0.064315614628473
4 22
5 0
6 1.1
7 1.1
8 1.06

Slika 68. Materijalni parametri za HGO model s manjim predistezanjem

Sa Slike 69, Slike 70 i Slike 71 je potpuno jasno vidljivo da s manjom vrijednosti predistezanja,
dolazi do manjeg suzavanja zile nakon rasterecenja. Takoder, dolazi i do manjeg skra¢ivanja nakon

nakon §to se jedan kraj Zile oslobodi te dolazi do manjeg kuta otvaranja nakon rezanja Zile.
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U, U1 (ASSEMBLY_PART-1-1_ORI-1)
-2,307e-01
-2.419e-01
-2.532e-01
-2.645e-01
-2.758e-01
-2.871e-01
-2.984e-01
-3.097e-01
-3.210e-01
-3.323e-01
-3.436e-01
-3.549e-01
-3.662e-01

Slika 69. Manje suZavanje nakon drugog Step-a

U, U3 (ASSEMBLY_PART-1-1_ORI-1)
+0.000e+00
-8.212e-03
-1.642e-02
-2.464e-02
-3.285e-02
-4,106e-02
-4.927e-02
-5.749e-02
-6.570e-02
-7.391e-02
-8.212e-02
-9.034e-02
-9.855e-02

Slika 70. Manje skracivanje nakon treceg Step-a

U, Ul (ASSEMBLY_PART-1-1_ORI-1)
+1.220e+00
+1.099e+00
+9.780e-01
+8.569e-01
+7.358e-01
+6.146e-01
+4.935e-01
—1 +3.723e-01
+ +2.512e-01
+1.300e-01
+8.905e-03
-1.122e-01
-2.334e-01

Slika 71. Manji kut otvaranja nakon ¢etvrtog Step-a
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5. Zakljucak

U radu se proucavao utjecaj materijalnih parametara stijenke i plaka na povecanje naprezanja
unutar stijenke karotidne arterije nakon ugradnje stenta. Kolagen koji se nalazi unutar stijenke se
kontinuirano obnavlja. U slucaju povecanog krvnog tlaka, odnosno povecanja naprezanja,
proizvodnja kolagena se povecava. Povecana proizvodnja kolagena u intimi (unutraSnjem sloju
stijenke) je moguci uzrok restenoze, tj. ponovnog suzavanja krvne zile, nakon ugradnje stenta.

Dakle naprezanja u zili ne smiju biti velika nakon ugradnje stenta.

Stijenke arterija su karakterizirane kompozitnom strukturom, hiperelasti¢no$¢u, anizotropnoscéu te
zaostalim naprezanjima. Za opisivanje ponasanje mekih tkiva se najCeSée koristi Holzapfel-
Gasser-Ogden (HGO) materijalni model. U ovom radu su koristeni neo-Hooke i HGO modeli s
predistezanjima. S obzirom da takvi modeli ne postoje u Abaqusu, bilo ih prvo potrebno
implementirati koriStenjem user material (UMAT) rutina. Koristenjem neo-Hooke modela s
predistezanjima se moze zakljuciti da se pove¢anjem predistezanja znacajno smanjuje povecanje
naprezanja nakon ugradnje stenta. Naprezanja takoder rastu i porastom tlaka, $to je bilo i za
ocekivati. Medutim, zanimljivo je da tlak gotovo uopce ne utjeCe na razliku naprezanja nakon
ugradnje stenta u odnosu na naprezanja u zdravoj stijenci pod istim tlakom. Nadalje, smanjenje
opterecenja.

Takoder je prikazano da parametri stijenke (predistezanje te promjena krutosti) ne utjeCu na
uspjesnost smanjenja stenoze nakon ugradnje stent, ali krutost plaka (a vjerojatno i debljina plaka,
odnosno pocetna stenoza) znacajno utjeCu na vjerojatnost i stupanj rezidualne stenoze nakon

ugradnje karotidnog stenta.

Implementacija anizotropnog HGO modela s predistezanjima je validirana na zdravoj arteriji. S
obzirom da je model eksponencijalan, zadani pomak stenta je bio prevelik da bi se analiza uspjesno
izvrtila, odnosno naprezanja su vrlo brzo rasla s pove¢anjem pomaka. Medutim, za razliku od neo-
Hook modela, kod HGO modela se mogu modelirati zaostala naprezanja. Da bi se to pokazalo,
modelirao se kut otvaranja prstena karotidne arterije. Pokazano je da se nakon uklanjanja tlaka Zila
suzava. Za odredivanje neoptere¢ene geometrije potrebno je ukloniti jos jedan rubni uvjet u smjeru
osi z, koji u in vivo geometriji postoji da bi se sprije¢ila promjena duljine isjecka arterije. Zbog
uklanjanja tog rubnog uvjeta, dolazi do skrac¢ivanja zile, a zbog uvjeta nestlacivosti i do njezinog
napuhivanja. Ukupni radijalni pomak je ipak negativan, odnosno neopterecena zila se skrati i suzi.

Iako je neoptere¢ena, postoje naprezanja unutar stijenke arterije. Zbog toga se nakon rezanja
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prstena jasno vidi kut otvaranja Zile. Pokazano je i da kod manjih vrijednosti predistezanja dolazi

do manjeg suzavanja zile nakon rastere¢enja, do manjeg skracivanja te do manjeg kuta otvaranja.
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6. Dodatak
Dodatak A: neo—Hooke programski kod za UMAT [22]

SUBROUTINE UMAT(STRESS,STATEV,DDSDDE,SSE,SPD, SCD,

fl RPL,DDSDDT,DRPLDE,DRPLDT, STRAN,DSTRAN,

» TIME,DTIME,TEMP,DTEMP,PREDEF,DPRED,MATERL,NDI,NSHR,NTENS,
El NSTATV, PROPS,NPROPS, COORDS , DROT,, PNEWDT, CELENT,

%1 DFGRD@,DFGRD1,NOEL,NPT,KSLAY,KSPT,KSTEP,KINC)

C
INCLUDE 'ABA_PARAM.INC'
C
CHARACTER*8 MATERL
DIMENSION STRESS(NTENS),STATEV(NSTATV),
fl DDSDDE (NTENS,NTENS ), DDSDDT (NTENS ) , DRPLDE (NTENS),
Pl STRAN(NTENS),DSTRAN(NTENS),DFGRD@(3,3),DFGRD1(3,3),
El TIME(2),PREDEF(1),DPRED(1),PROPS(NPROPS),COORDS(3),DROT(3,3)
C
REAL*8  PSDFGR(3,3),DFGR(3,3),DFGRBAR(3,3),BBART(3,3),
& K_DELTA(3,3),STRESST(3,3),DSDE(3,3,3,3), Q(3,3), PS(3,3)
C
PARAMETER (ZERO=0.D@, ONE=1.D@, TWO=2.D@, THREE=3.D@, FOUR=4.D®)
PARAMETER (NINE=9.D@)
C
€ = mm oo e e e e o e e e e oo

C UMAT FOR COMPRESSIBLE NEO-HOKEAN HIPERELASTICITY WITH PRE-STRETCH
C CANNOT BE USED FOR PLANE STRESS

C = m o oo e e e e oo e e e e e e o
C ELASTIC PROPERTIES
€ = m m m oo e e e -
C

C10=PROPS(1) ! NEO-HOOKE MATERIAL PARAMETER

D1=PROPS(2) ! COMPRESSIBILITY PARAMETER
C
€ mm m o oo e e e e -
C DEFORMATION GRADIENT TENSOR WITH PRE-STRETCH
C = m oo oo oo oo oo e e oo

C DFGRD1 - DEFORMATION GRADIENT TENSOR
C PS - PRES-STRETCH TENSOR IN LOCAL COORDINATE SYSTEM

C
G2=PROPS(3)
G3=PROPS (4)
G1=ONE/(G2*G3)
C
PS(1,1)=G1
PS(1,2)=ZERO
PS(1,3)=ZERO
PS(2,1)=ZERO
PS(2,2)=G2
PS(2,3)=ZERO
PS(3,1)=ZERO
PS(3,2)=ZERO
PS(3,3)=G3
C
C ______________________________________________________________________
C TRANSFORMATION MATRIX
C ______________________________________________________________________

Diplomski rad
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C
RA=SQRT(COORDS(1)**2 + COORDS(2)**2)
A=ACOS (COORDS (1) /RA)

C
IF(COORDS(2).GE.ZERO) THEN
Q(1,1)=C0S(A)
Q(1,2)=SIN(A)
Q(1,3)=ZERO
Q(2,1)=-SIN(A)
Q(2,2)=C0S(A)
Q(2,3)=ZERO
Q(3,1)=ZERO
Q(3,2)=ZERO
Q(3,3)=0NE
END IF
C
IF (COORDS(2).LT.ZERO) THEN
Q(1,1)=COS(A)
Q(1,2)=-SIN(A)
Q(1,3)=ZERO
Q(2,1)=SIN(A)
Q(2,2)=C0S(A)
Q(2,3)=ZERO
Q(3,1)=ZERO
Q(3,2)=ZERO
Q(3,3)=ONE
END IF
C
C ______________________________________________________________________
C  PSDFGR - PRES-STRETCH TENSOR IN GLOBAL COORDINATE SYSTEM
C ______________________________________________________________________
C
DO j=1,3
DO i=1,3
PSDFGR(1,3)=Q(1,1)*PS(1,1)*Q(1,]) +
& Q(1,1)*PS(1,2)*Q(2,3) +
& Q(1,1i)*Ps(1,3)*Q(3,3) +
& Q(2,1)*PS(2,1)*Q(1,3) +
& Q(2,1)*PS(2,2)*Q(2,3) +
& Q(2,1)*PS(2,3)*Q(3,3) +
& Q(3,1)*PS(3,1)*Q(1,3) +
& Q(3,1)*PS(3,2)*Q(2,3) +
& Q(3,1)*PS(3,3)*Q(3,3)
END DO
END DO
C
C ______________________________________________________________________
C  DFGR - PRE-STRETCH DEFORMATION GRADIENT TENSOR
C ______________________________________________________________________
C
DO j=1,3
DO i=1,3
DFGR(i,j)=DFGRD1(i,1)*PSDFGR(1,j) + DFGRD1(i,2)*PSDFGR(2,7)
& + DFGRD1(i,3)*PSDFGR(3,7)
END DO
END DO
C
C ______________________________________________________________________
C  JACOBIAN DETERMINANT
C ______________________________________________________________________
C

DET=DFGR(1,1)*DFGR(2,2)*DFGR(3,3)- DFGR(1,2)*DFGR(2,1)*DFGR(3,3)
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C
IF(NSHR.EQ.3) THEN
DET=DFGR(1,1)*DFGR(2,2)*DFGR(3,3)
& - DFGR(1,1)*DFGR(3,2)*DFGR(2,3)
& - DFGR(1,2)*DFGR(2,1)*DFGR(3,3)
& + DFGR(1,2)*DFGR(3,1)*DFGR(2,3)
& + DFGR(1,3)*DFGR(2,1)*DFGR(3,2)
& - DFGR(1,3)*DFGR(3,1)*DFGR(2,2)
END IF
C
T e e N e
C ISOCHORIC PRE-STRETCH DEFORMATION GRADIENT TENSOR
NN N N N
C
DET13=DET**(-ONE/THREE)
C
DO j=1,3
DO i=1,3
DFGRBAR(i,Jj)=DET13*DFGR(i,j)
END DO
END DO
C
T T T T e K TR
C ISOCHORIC LEFT CAUCHY-GREEN TENSOR
T T T T T
C
DO j=1,3
DO i=1,3
BBART(i,j)=DFGRBAR(i,1)*DFGRBAR(F,1)+
& DFGRBAR(1i,2)*DFGRBAR(7,2) +
& DFGRBAR(i, 3)*DFGRBAR(J,3)
END DO
END DO
C
T S
C KRONECKER DELTA
[ S e e e e T e T T
C
DO j=1,3
DO i=1,3
IF(i.EQ.j) THEN
K_DELTA(i,j)=ONE
ELSE IF(i.NE.j) THEN
K_DELTA(i,j)=ZERO
END IF
END DO
END DO
C
[ GRS S S S S S S S
C STRESS
T T T T T T T,
C
EG1=(TWO/D1)* (DET-ONE)
EG2=(TWO*C10)/DET
TRBBAR=BBART(1,1) + BBART(2,2) + BBART(3,3)
C
DO j=1,3
DO i=1,3
STRESST(i,j)=EG1*K_DELTA(i,j) +
& EG2*BBART(i,j) -
& EG2* (ONE/THREE ) *TRBBAR*K_DELTA(i,7j)
END DO
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END DO

C
DO i=1,NDI

20 20 Qo Qo o Qo Ro

STRESS(i)=STRESST(i,1i)

END DO

IF(NSHR.EQ.1) THEN
STRESS(4)=STRESST(1,2)
END IF

IF(NSHR.EQ.3) THEN
STRESS(4)=STRESST(1,2)

STRESS(5)=STRESST(1,3)
STRESS(6)=STRESST(2,3)

END IF

EG2*(ONE/TWO)*K_DELTA(i,1)*BBART(j,k) +
EG2*(ONE/TWO)*BBART (i, k)*K_DELTA(j,1) +
EG2*(ONE/TWO)*BBART (i, 1)*K_DELTA(j, k) -
EG2*(TWO/THREE)*K_DELTA(i, j)*BBART(k, 1) -
EG2*(TWO/THREE)*BBART(i, j)*K_DELTA(k, 1) +
EG2*(TWO/NINE)*TRBBAR*K_DELTA(i,j)*K_DELTA(k,1) +
EG3*K_DELTA(i,j)*K_DELTA(k,1)

END DO

END DO
END DO
END DO

DDSDDE (1,1)=DSDE(1,1,1,1)
DDSDDE (2,2)=DSDE(2,2,2,2)
DDSDDE (3, 3)=DSDE(3, 3,3, 3)
DDSDDE (1,2)=DSDE(1,1,2,2)
DDSDDE (1,3)=DSDE(1,1,3,3)
DDSDDE (2,3)=DSDE(2,2,3,3)
DDSDDE (1,4)=DSDE(1,1,1,2)
DDSDDE (2,4)=DSDE(2,2,1,2)
DDSDDE (3,4)=DSDE(3,3,1,2)
DDSDDE (4,4)=DSDE(1,2,1,2)

IF(NSHR.EQ.3) THEN

DDSDDE (1,5)=DSDE(1,1,1,3)
DDSDDE (2,5)=DSDE(2,2,1,3)
DDSDDE (3,5)=DSDE(3,3,1,3)
DDSDDE (1, 6)=DSDE(1,1,2,3)
DDSDDE (2,6)=DSDE(2,2,2,3)
DDSDDE (3, 6)=DSDE(3, 3,2, 3)
DDSDDE (5,5)=DSDE(1,3,1,3)
DDSDDE (6, 6)=DSDE(2, 3,2, 3)
DDSDDE (4,5)=DSDE(1,2,1,3)
DDSDDE (4, 6)=DSDE(1,2,2,3)
DDSDDE (5, 6)=DSDE(1,3,2,3)
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END IF
C
DO i=1, NTENS
DO j=1, i-1
DDSDDE (i, j)=DDSDDE (j,1)
END DO
END DO

RETURN
END

Dodatak B: HGO programski kod za UMAT

subroutine umat(stress, statev, ddsdde, sse, spd, scd, rpl, ddsddt, drplde, drpldt,
stran, dstran, time, dtime, temp, dtemp, predef, dpred, cmname, ndi, nshr, ntens, nstatv,
props, nprops, coords, drot, pnewdt, celent, dfgrde, dfgrdl, noel, npt, layer, kspt,
kstep, kinc)

implicit none

N

Il 9. Declaration of variables !!
include 'arguments_sta.for'

I logging

if ((kinc.eq.1).AND.(npt.eq.1).AND.(noel.eq.1)) then
print *, 'At step', kstep

endif

I'l 1. General assignments !!

identity = reshape((/ one, zero, zero, zero, one, zero, zero, zero, one /),
shape(identity)) ! identity matrix
F = dfgrdl ! deformation gradient

I correction to deformation gradient if solid elements in local coordinate system
if ((NTENS.EQ.6).AND.((CMNAME(1:7).eq.'GOH_UAL').OR.(CMNAME(1:7).eq. 'GOH_UNL'))) then
AA = F | Newton iteration for polar decomposition of F, AA results in rotational
part of F
do i=1,20
BB = AA
call matrixInv(AA,CC,3)
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AA = one/two*(BB+transpose(CC))
enddo

F = matmul(F,transpose(AA))
endif

I correction to deformation gradient for incompressible membrane and shell elements
if (NTENS.EQ.3) then

F(3,3) = one/(F(1,1)*F(2,2)-F(1,2)*F(2,1))
endif

if (NTENS.EQ.six) then

indices = reshape((/ 1, 1, 2, 2, 3, 3, 1, 2, 1, 3, 2, 3 /), shape(indices)); ! 2x6
solid
else if (NTENS.EQ.four) then

indices = reshape((/ 1, 1, 2, 2, 3, 3, 1, 2/), shape(indices)); ! 2x4 plane strain
else if (NTENS.EQ.three) then

indices = reshape((/ 1, 1, 2, 2, 1, 2/), shape(indices)); ! 2x3 plane stress
endif

orientation=1

I initialise

W_tot = zero
cauchy_tot = zero
stiffness_tot = zero

Il 2. Material property assignments !!

! iso properties
C10 = props(1)

I aniso properties

do ff=1,numFibFam
k1f(ff)=props(3)
k2f (ff)=props(4)
kappaf (ff)=props(5)

enddo

I Angle with respect to circumferential direction
alphaf(1) = 0.7853981634
alphaf(2) = -0.7853981634
! Humphrey properties
if (numFibFam.eq.4) then
alphaf(3) = 0.0
alphaf(4) = 1.5707963268
endif

Get=props(6)
Gez=props(7)
Gc=props(8)

PSe(1,1)=1/(Get*Gez)
PSe(1,2)=ZERO
PSe(1,3)=ZERO
PSe(2,1)=ZERO
PSe(2,2)=Get
PSe(2,3)=ZERO
PSe(3,1)=ZERO
PSe(3,2)=ZERO
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PSe(3,3)=Gez
Feuk = matmul(F, PSe)

I fiber orientation

if ((NTENS.eq.three).OR.(NTENS.eq.four)) then ! if planar element: 1: circ, 2: ax, 3:

Rotation = Identity
do ff=1,numFibFam
Mof(ff,:) = reshape((/ cos(alphaf(ff)), sin(alphaf(ff)), zero/),
shape(Mof(ff,:)))
enddo
else if (orientation.eq.2) then ! rotation matrix provided in predefined fields
I rotation wrt WCS
Rotation = reshape((/ STATEV(1l), STATEV(4), STATEV(5), STATEV(7), STATEV(2),
STATEV(6), STATEV(8), STATEV(9), STATEV(3) /), shape(identity))
Rotation = transpose(Rotation)
do ff=1,numFibFam
MOfunRot (ff,:) = reshape((/ zero, cos(alphaf(ff)), sin(alphaf(ff)) /),
shape(Mof(ff,:)))
MOf(ff,:)= matmul(Rotation,MefunRot(ff,:))

rad

Mof(ff,:)= reshape((/ Mof(ff,1), Mof(ff,2), Mof(ff,3) /), shape(Mef(ff,:)))

enddo

else if (orientation.eq.1) then ! fibers in cylindrical coordinate system
Rotation = Identity
do ff=1,numFibFam
Mof(ff,:) = reshape((/ zero, cos(alphaf(ff)), sin(alphaf(ff)) /),
shape(Mof(ff,:)))
enddo

else ! fibers in rectangular coordinate system (default)
Rotation = Identity
do ff=1,numFibFam
MOf(ff,:) = reshape((/ cos(alphaf(ff)), sin(alphaf(ff)), zero/),
shape(Mof(ff,:)))
enddo
endif

do ff=1,numFibFam
do i=1,3
do j=1,3
MOFfM(1i,j)=Gc*Mof(Fff,i)*Mof(Ff,])
enddo
enddo
Fcuk(ff,:,:) = matmul (F,MOfM)
enddo

Ivol properties
dl = props(2)

I'l 3. Calculate strain energy and cauchy stress !!

I'l 3.a. Elastin stress

if (NTENS.EQ.6) then

call sigma_iso(Feuk, C10, W_e, cauchy_e)
else if (NTENS.EQ.3) then

call sigma_iso_shells(Feuk, C10, W_e, cauchy_e)
endif
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Il 3.a. collagen stress
do ff = 1, numFibFam

if (NTENS.EQ.6) then
call sigma_aniso(Fcuk(ff,:,:), F, kif(ff), k2f(ff), kappaf(ff), Mof(ff,:),
W_cf(ff), cauchy cf(ff,:,:))
else if (NTENS.EQ.3) then
call sigma_aniso_shells(Fcuk(ff,:,:), kif(ff), k2f(ff), kappaf(ff),
MOf(ff,:), W_cf(ff), cauchy_cf(ff,:,:))
endif

enddo
Il 3.c. volumetric contribution
if ((d1/=zero).AND.(NTENS.GT.three)) then ! plane stress elements are not compressible

call sigma_vol(F, d1, W_vol, cauchy_vol)
W_tot = W_vol
cauchy_tot = cauchy_vol

endif
Il 3.d. total strain energy

do ff = 1, numFibFam

W_tot = W_tot + W_cf(Ff)
enddo
W_tot

= W_tot + W_e
SSE = W_to

t
t
Il 3.e. total cauchy stress
do ff = 1, numFibFam

cauchy_tot = cauchy_tot + cauchy_cf(ff,:,:)
enddo

cauchy_tot = cauchy_e + cauchy_tot

do n=1,ntens ! Store stresses in (ntens,1) matrix
i=indices(1,n)
j=indices(2,n)
STRESS(n) = cauchy_tot(i,j)

enddo

Il 4, Calculate analytic tangent stiffness !!
if ((CMNAME(1:7).eq.'GOH_UAL').OR.(CMNAME(1:7).eq. 'GOH_UAG')) then

I'l 4.a. Elastin stiffness

if (NTENS.EQ.6) then

call C_iso UA(Feuk, C10, stiffness_e)
else if (NTENS.EQ.3) then

call C_iso_UA _shells(Feuk, C10, stiffness_e)
endif

Il 4.b. collagen stiffness
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do ff = 1, numFibFam

if (NTENS.EQ.6) then
call C_aniso UA(Fcuk(ff,:,:), F, kif(ff), k2f(ff), kappaf(ff),
Mof(ff,:), stiffness_cf(ff, :,:,:,:))
else if (NTENS.EQ.3) then
call C_aniso _UA_shells(Fcuk(ff,:,:), kif(ff), k2f(ff), kappaf(ff),
Mof(ff,:), stiffness_cf(ff, :,:,:,:))
endif

enddo
'l 4.c. volumetric contribution

if ((d1/=zero).AND.(NTENS.GT.three)) then ! plane stress elements are not
compressible

call C_vol UA(F, di1, stiffness_vol)
stiffness_tot = stiffness_vol

endif
Il 4.d. total stiffness

do ff = 1, numFibFam

stiffness_tot = stiffness_tot + stiffness_cf(ff, :,:,:,:)
enddo
stiffness_tot = stiffness_e + stiffness_tot

do m = 1,ntens ! Store spatial stiffness in (6,6) matrix
do n = 1,ntens

i indices(1,m);

indices(2,m);

indices(1,n);

= indices(2,n);

DSDDE(m,n) = stiffness_tot(i,j,k,1);

i
j
k
1
D

enddo
enddo

Il 5. Calculate numeric tangent stiffness !!

elseif ((CMNAME(1:7).eq."'GOH_UNL').OR.(CMNAME(1:7).eq. 'GOH_UNG')) then

I'l 5.a. elastin stiffness

call C_iso UN(Feuk, C10, ntens, indices, cauchy_e, ddsdde_num_e)

I'l 5.b. collagen stiffness

do ff = 1, numFibFam

call C_aniso _UN(Fcuk(ff,:,:), kif(ff), k2f(ff), kappaf(ff), Mof(ff,:),

ntens, indices, cauchy cf(ff,:,:), ddsdde_num_cf(ff,:,:))

enddo

'l 5.c. volumetric contribution

if ((d1/=zero).AND.(NTENS.GT.three)) then ! plane stress elements are not
compressible

call C_vol UN(F, D1, ntens, indices, cauchy_vol, ddsdde_num_vol)
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ddsdde = ddsdde_num_vol
endif

I'l 5.d. total stiffness
do ff = 1, numFibFam
ddsdde = ddsdde + ddsdde_num_cf(ff,:,:)
enddo
ddsdde = ddsdde + ddsdde_num_e

endif

return
end

include 'sigma_iso.for'

include 'sigma_aniso.for'
include 'sigma_iso_shells.for'
include 'sigma_aniso_shells.for'
include 'sigma_vol.for'

include 'C_iso_UA.for'

include 'C_aniso_UA.for'
include 'C_iso_UA_shells.for'
include 'C_aniso_UA_shells.for'
include 'C_vol UA.for'

include 'C_iso_UN.for'

include 'C_aniso_UN.for'
include 'C_vol UN.for'

include 'MatrixInv.for'
include 'Determinant.for’
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