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1 Bevezetés

A kardiovaszkuláris rendszer egyes érszakaszain gyakran alakulnak ki különböz® érfal-
elváltozások, amikor az érfal alakja, struktúrája vagy integritása károsodik. Minden elvál-
tozás más áramlási mintázatokat okoz, melyek eltér®ek a �ziológiailag egészségest®l. Jelen
disszertáció témája az egyik érfal-elváltozáshoz köthet®, amit aneurizmának hívnak. Ennek
egyik verziója a zsákszer¶ aneurizma, amikor aszimmetrikus, bogyószer¶ kitüremkedés je-
lentkezik az érfalon (lásd 1. ábra). A zsákszer¶ aneurizmák leggyakrabban az agy artériáin
fordulnak el®, f®leg a Willis-kör egyes szegmensein.

Az agyi aneurizmák kialakulása egy széleskörben kutatott téma. A kialakulás folya-
mata az érfal egy gyulladásos válaszreakciója. Az összetett geometriákban létrejöv® vál-
tozékony, oszcilláló áramlásból adódó, vagy csak a felütköz® szabadsugár hatására simán
megnövekedett fali csúsztatófeszültség endotheliális diszfunkciót okoz, ami revaszkularizá-
ciót eredményez. Ez a revaszkularizáció az aneurizma kialakulásának bölcs®je. Az ezt
követ® növekedési fázisnak három különböz® kimenete lehetséges. Az aneurizma vagy sta-
bilizálódik és nem növekszik tovább, vagy a fal folyamatos gyengülése és a nyomásterhelés
miatt megreped, vagy az aneurizmát kezelik a kiszakadás kockázatának megszüntetése
érdekében. Az aneurizma kezelésére többféle módszer létezik. A jelen disszertáció az
áramlásmódosító sztentekkel foglalkozik, amelyeket általában vékony drótokból fonnak. A
sztentek eleinte a katéter belsejében helyezkednek el. Miután a katéter eléri az aneurizmát,
a sztentet kitolják a katéterb®l, ami ennek hatására kitágul és beágyazódik a falba. A zsák
belsejében az áramlás lelassul a sztent hidrodinamikai ellenállása következtében.

Figure 1: Agyi aneurizma a nyaki ver®ér szifon szakasza után, a Willis-kör közelében.

1



1 Bevezetés

Az ismertetett érfal-elváltozás kialakulását, növekedését és kiszakadását jelent®sen be-
folyásolja az adott régió véráramlása. Ezért fontos az artériás rendszer lokális és globális
áramlási viszonyainak alapos vizsgálata. A véráramlás vizsgálatának többféle módja van.
A leggyakoribb módszer a kívánt mennyiségek, azaz a nyomás és a sebesség vagy a tér-
fogatáram mérése. A mérnökök másik jelent®s része számítógép segítségével modellezi a
szív- és érrendszert. Ezek a számítógépes modellek lehetnek globálisak, �gyelembe véve az
egész artériás rendszert vagy akár az egész szív- és érrendszert, vagy összpontosíthatnak
helyi problémákra. A globális problémákhoz általában 1D modelleket használnak, a lokális
kutatások pedig 2D vagy 3D számítógépes modelleket.

Eleinte a numerikus áramlástani szimulációk (CFD) egydimenziósak voltak, mivel ily
módon az alapegyenletek könnyebben megoldhatók korlátozott számítási teljesítmény mel-
lett. Az 1D szimulációk els®sorban a globális artériás érhálózattal foglalkoznak. Az
egyik els® munkát Avolio [1] végezte, aki az impedancia-módszert használta a véráram-
lás szimulálására egy 128 érb®l álló artériás gráfban. Az 1D számítás nagy el®nye, hogy
más magasabb vagy alacsonyabb dimenziós modellekkel kombinálható. A háromdimenziós
áramlási szimulációkat manapság széles körben használják a hemodinamika témakörében,
mivel a CFD megoldók nagy számban állnak rendelkezésre, és az orvosi képalkotó eljárások
(komputertomográ�ás angiográ�a - CTA, mágneses rezonancia angiográ�a - MRA, dig-
itális szubtrakciós angiográ�a - DSA) pontos geometriákat tudnak biztosítani. A 3D CFD
egyik el®nye, hogy nehezen mérhet® mennyiségeket is képes el®állítani, például a fali csúsz-
tatófeszültségét. Az agyi aneurizmák témakörében CFD-szimulációkkal találkozhatunk a
kialakulás [2], [3], növekedés és kiszakadás [4], [5], és kezelés [6], [7] témakörében. Az
intrakraniális aneurizmák témáját jól összefoglalja Fukuda et al. [8].

Jelen munka a Hidrodinamikai Rendszerek Tanszéken régóta folyó, hemodinamikával
kapcsolatos kutatások folytatásaként tekinthet®. A disszertáció f® célje olyan modellezési
eljárások bemutatása, amelyek a hemodinamikai szimuációkhoz köthet®k, nevezetesen:

1. Az artériás rendszer betegspeci�kus egydimenziós modelljének létrehozása, amely a
centrális nyomás becslésére vagy a 3D szimulációk peremfeltételeinek biztosítására
használható.

2. Tömeg nélküli, passzív részecskék pályáinak vizsgálata a kaotikus jelleg és az áram-
lásnak a részecskék pályájára gyakorolt keveredési hatásának kvalitatív és kvantitatív
leírása érdekében.

3. A különböz® gyártóktól származó áramlásmódosító eszközök hidrodinamikai ellenál-
lásának kvantitatív összehasonlítása különböz® beültetési szcenáriók esetén, ami a
továbbiakban felhasználható a kezelések CFD-szimulációiban.
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2 Artériás érhálózat betegspeci�kus modellezése

2.1 Bevezetés

A centrális vérnyomás az ember keringési állapotának alapvet® jellemz®je az állapot-
felmérés során. A vérnyomás az artériás rendszer mentén változik mind az átlag, mind a
görbe alakja tekintetében, de az aorta (centrális) vérnyomásnak kitüntetett szerepe van. A
centrális vérnyomás és a bel®le származtatott különböz® mér®számok például iránymutatá-
sul szolgálhatnak egészséges emberek [9] vagy kardiovaszkuláris betegségek [10] jellemzése
esetén.

Az aortanyomás becslése a radiális vagy a brachiális nyomás alapján nagy jelent®séggel
bír. Papaioannou et al. [11] átfogó összefoglalót adott a centrális vérnyomásbecslésr®l.
Az egydimenziós CFD-szimulációk a centrális nyomás becslésére, valamint más �ziológiai
paraméterek megadására is alkalmazhatók.

Ebben a fejezetben a betegspeci�kus paraméterek számának csökkentési módszerét mu-
tatom be az újszer¶, úgynevezett visszaszámolás módszerével (a perifériákról visszafelé a
szív felé). Ezután egy optimalizálási eljárást mutatok be el®ször a redukció és a betegspeci-
�kusság bizonyítására, majd kés®bb e paraméterek meghatározására. Ezeknek a betegspeci-
�kus 1D artériamodelleknek a célja a centrális nyomás becslése a perifériás nyomásmérések
alapján. A modell szükség esetén a 3D CFD szimulációkhoz peremfeltételeket is képes
készíteni.

2.2 Módszerek

A disszertációban használt egydimenziós modell megegyezik a Bárdossy Gergely által
kidolgozott modellel, amelyet a [12] és [13] cikkeiben ismertet.

Az artériás rendszerben az áramlás id®függ®, kváziperiodikusnak tekinthet®, a szívverés
alapján. Az 1D alapegyenleteket (a kontinuitás- és a mozgásegyenletet) kiegészítjük a
Poynting-Thomson-modell egyenleteivel, amely �gyelembe veszi az érfal viszkoelasztikus
viselkedését. A végs® egyenletrendszer megoldására alkalmazható a karakterisztikák mód-
szere. A hagyományos el®re számítási módszer helyett (ahol a karakterisztikák el®re halad-
nak az id®ben) egy úgynevezett visszaszámolási módszert alkalmazunk, amelyet Bárdossy
és Halász [13] vezetett be. A módszerben, ha egy szakasz végén a sebesség és a nyomás is
ismert minden id®pillanatra, akkor a karakterisztikák térben visszafelé haladnak, ellentét-
ben az általános id®ben el®re számítással. Ezzel a módszerrel egy perifériás nyomásmérés
alapján megbecsülhet® a centrális nyomás.
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2 Artériás érhálózat betegspeci�kus modellezése

Következ® lépésként az artériás rendszer gra�konjára van szükség. Csak az artériás
hálózat f® ereit vesszük �gyelembe, míg az elhanyagolt ereket és a vénás rendszert perem-
feltételekkel modellezzük. Összesen 50 ág, 24 bels® csomópont, amelyek a szegmenseket
kötik össze, és 28 perifériás csomópont van. Minden ágszegmenshez hat paraméter tar-
tozik (a hossz, az átmér®, az érfal vastagsága és az érfal három anyagi paramétere), míg a
csomópontokhoz egy paraméter tartozik (ohmikus ellenállás). Összesen 352 paraméter van
(300 ági és 52 csomóponti). Ilyen nagy mennyiség¶ paraméterhez betegspeci�kus értéket
találni nehéz feladat. Ezért egyszer¶sítésekre van szükség.

Az els® csökkentés az ágak hosszára vonatkozik. Az eredeti hosszértékeket megszorzom
az aktuális beteg és Avolio betegének [1] magassági arányával. A viszkózus anyagtulajdon-
ságot Bárdossy és Halász �nomhangolta [12]. Ezzel a hosszt és a fal viszkozitását kizártam
az optimalizálási eljárásból. Az érfalvastagságot az érátmér® tizedének tekintettem. Egy
további paramétercsökkentés azon alapul, hogy egy adott ág/csomópont paramétere nem
változik egymástól függetlenül a különböz® testrészekben, hanem az egész rendszerben
egységesen skálázódik. Az ágak átmér®je és a csomópontok ohmikus ellenállása ennek a
szabálynak megfelel®en módosul. A többi anyagparaméter számának redukálása érdekében
feltételezés történt a hullámsebességre vonatkozóan. [14] adatai alapján a hullámsebesség
a szívt®l a perifériák felé parabolikusan növekszik a szívt®l való távolság függvényében,
az adott útvonalon a maximális távolsággal normalizálva. A fennmaradó paraméter a
Poynting-Thomson-modell másik rugalmassági modulusza, amelyet az els®dleges rugal-
massági modulusszal vett arányossági tényez®vel veszünk �gyelembe.

E feltételezések segítségével a betegspeci�kus paraméterek száma 352-r®l 5-re csökken,
amelyek a következ®k:

• αD: érátmér®k arányossági tényez®je

• αζ : csomóponti ellenállások arányossági tényez®je

• αE: érfal anyagmodelljében a rugalmassági moduluszok aránya

• α0: hullámsebesség görbe konstans együtthatója

• αA: hullámsebesség görbe négyzetes együtthatója

A kutatás els® fele arra összpontosított, hogy az artériás gráf ezzel az öt paraméterrel
pontosan reprodukálja-e a centrális nyomásgörbét. Ezért e paraméterek optimizált értékeit
úgy kaptam meg, hogy minimalizáltam a mért aorta nyomásgörbe és a radiális nyomás
méréséb®l visszaszámolt görbe közötti különbséget. A második részben kett® perifériás
nyomásjelet mértem (a nyaki és a radiális artérián), és a két visszaszámított centrális
nyomásgörbe közötti különbség volt az optimalizálás alapja.
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2.3 Eredmények

Figure 2: A szisztolés vérnyomás (SBP) (balra) és az átlagos vérnyomás (MBP) (jobbra)
Bland-Altman-diagramjai. A fekete a két visszaszámított görbe összehasonlítása, míg a
piros a visszaszámított és a transzferfüggvény módszerének összehasonlítása. A folytonos
vonal az értékek átlaga, a szaggatott vonalak pedig a ±1.96 szórás (SD).

2.3 Eredmények

A paraméterek számának drasztikus csökkentése ellenére nagyon jó egyezést értek el
a katéteres aortanyomás-méréssel. Összességében 22 beteg adatai alapján a módszerem
átlagosan 0.6 és 0.5 mmHg-mal becsülte túl a szisztolés vérnyomást (SBP) és az átla-
gos vérnyomást (MBP), 3.1, illetve 0.5 mmHg-os szórással (SD). A mért és a számított
nyomásgörbék közötti átlagos négyzetes eltérés (RMSD) 3 mmHg volt, 1.2 mmHg SD-vel.

Miután meggy®z®dtem arról, hogy a drasztikus egyszer¶sítés ellenére a mindössze öt
betegspeci�kus paramétert tartalmazó artériamodell képes megbecsülni a centrális nyomás-
görbét, a második fázist vizsgáltam. Bland-Altman-diagramokat készítettem 62 beteg es-
etében, akiknek a betegspeci�kus paramétereit két perifériás nyomásmérésb®l nyertem.
Ezúttal a módszeremet a széles körben elterjedt transzferfüggvény módszerével [15] is össze-
hasonlítottam. A 2. ábra alapján a Bland-Altman-diagramok jó egyezést mutatnak a két
visszaszámított aorta nyomásgörbe között. Az SBP és MBP becslése a két görbe alapján
átlagosan 0.5 és -0.5 mmHg-mal tér el egymástól, 4.6 és 4.6 mmHg szórással. A két számí-
tott görbe közötti átlagos RMSD 5.9 mmHg volt, 3.5 mmHg szórással. Ezek az értékek
azt mutatják, hogy általános klinikai alkalmazásokban ez a módszer hatékony módja a
betegspeci�kus artériás gráfparaméterek, valamint a centrális nyomásgörbe meghatározásá-
nak.

Az SBP-k átlagos különbsége a visszaszámított és az átviteli függvényes módszerek
között 0.9 mmHg, 7.9 mmHg SD-vel, míg a visszaszámított nyomásgörbe MBP-je átlagosan
4.2 mmHg, 1.5 mmHg SD-vel. A két módszer között tehát jó egyezés van. Kimondható,
hogy az átviteli függvény módszer eredménye alulbecsüli a visszaszámított módszerét. A
két módszer közötti különbség szórásai az MDP tekintetében azonban általában kicsi.
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2 Artériás érhálózat betegspeci�kus modellezése

E fejezet eredményei alapján elmondható, hogy a nagy paramétercsökkentés ellenére az
artériás modell pontosan reprodukálja a betegspeci�kus centrális nyomásgörbét. Továbbá
egy módszert mutattam be a két perifériás nyomásmérésen alapuló betegspeci�kus paraméterek
számítására. A betegspeci�kus 1D artériás gráf felhasználható a lokális 3D szimulációk
peremfeltételeinek el®állításához.

1. tézis

Bárdossy és Halász [13] által leírt egyszer¶sített artériás érhálózat többszáz paramétere
öt paraméterre redukálható. Ezek a paraméterek:

• αD = Di

Dref,i
: érátmér®k arányossági tényez®je

• αζ = ζi
ζref,i

: csomóponti ellenállások arányossági tényez®je

• αE = E1

E2
: érfal anyagmodelljében a rugalmassági moduluszok aránya

• α0: hullámsebesség görbe konstans együtthatója

ai = α0 + αA

(
Li

Lmax

)2
• αA: hullámsebesség görbe négyzetes együtthatója

ai = α0 + αA

(
Li

Lmax

)2
ahol Di az i-edik ág átmér®je, Dref,i az i-edik ág irodalomból vett referencia átmér®je,
ζi az i-edik csomópont ellenállása, ζref,i az i-edik csomópont irodalomból vett referencia
ellenállása, ai az i-edik ág hullámsebessége, Li az i-edik ág elejének távolsága a szívt®l
mérve, Lmax a maximum távolság az adott útvonalon, E1 és E2 a Poynting-Thomson
model rugalmassági moduluszai.

Az artériás érhálózat numerikus modellje az öt paraméter felhasználásával képes vissza-
adni a betegspeci�kus centrális nyomásgörbét a következ® számítási lépések alkalmazásával:

1. Mérjük meg a nyomásjeleket a radiális artériában és az aortában.

2. Számítsuk ki a centrális nyomásgörbét a periférián található pont nyomásából a Bár-
dossy és Halász [13] által leírt visszaszámolás módszerét felhasználva.

3. Számítsuk ki a célfüggvényt H1 és H2 súlyozott átlagából:

H1 =

√
1

T

∫ T

0

(pmeas(t) − pcalc(t))2dt (1)

H2 =

√
1

T − Tdia

∫ T

Tdia

v2(t)dt (2)
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2.3 Eredmények

ahol T a szívciklus hossza, Tdia a diasztolés szakasz kezdeti id®pontja, pmeas(t) és
pcalc(t) a mért és visszaszámított centrális nyomás görbe, és v(t) a centrális sebesség
görbe. H1 és H2 súlyai rendre 3 és 1.

4. A célfüggvény minimalizálásával hangoljuk be az artériás érhálózat gráfjának para-
métereit egy minimum-keres® algoritmus (pl. Nelder-Mead algoritmus) segítségével.

Kapcsolódó publikációk: [J1] és [J2].

2. tézis

Két perifériás nyomásjel mérése alapján betegspeci�kus centrális nyomás számítható.
A számítás a következ® lépéseket használja:

1. Mérjünk meg kett® perifériás nyomásjelet (pl.: karotisz és radiális artériák).

2. Számítsuk ki a centrális nyomásgörbét a két periférián található pont nyomásából a
Bárdossy és Halász [13] által leírt visszaszámolás módszerét felhasználva.

3. Számítsuk ki a célfüggvényt H1 és H2 súlyozott átlagából:

H1 =

√
1

T

∫ T

0

(p1(t) − p2(t))2dt (3)

H2 =

√
1

T − Tdia

∫ T

Tdia

v2(t)dt (4)

ahol T a szívciklus hossza, Tdia a diasztolés szakasz kezdeti id®pontja, p1(t) és p2(t) a
két pontból visszaszámolt centrális nyomás görbe, és v(t) a centrális sebesség görbe.
H1 és H2 súlyai rendre 3 és 1.

4. A célfüggvény minimalizálásával hangoljuk be az artériás érhálózat gráfjának para-
métereit egy minimum-keres® algoritmus (pl. Nelder-Mead algoritmus) segítségével.

Kapcsolódó publikációk: [J1] és [J2].
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3 Részecskék pályáinak modellezése

3 Részecskék pályáinak modellezése

3.1 Bevezetés

Az érfal-elváltozás kutatásának egyik módszere lehet a �ktív részecskék vagy tinta
használata, amelyeket az áramlási tartományba engednek, és útjukat vagy koncentrá-
ciójukat számítják ki. A tartózkodási id® vagy részecskekövetési metrikák két megközelítése
közül az egyik a Lagrange-módszer, ahol az általában tömeg nélküli részecskék az áramlás
hatására terjednek a tartományon belül, és a részecskék tartózkodási idejét (PRT) lehet
kiszámítani.

A részecskék pályáinak kiszámításával az emberi �ziológia más létfontosságú aspektusai
is modellezhet®k, például a trombusok lerakódása geometriákban [16] vagy a véráramlás-
sal együtt haladó részecskék a gyógyszeradagolás során [17]. Fontos azonban megjegyezni,
hogy Závodszky és munkatársai [18] azt találták, hogy a részecskék kaotikus jelleget mu-
tatnak, amikor a perianeurizmás áramlásba helyezik ®ket. A jelenség egyik oka az lehet,
hogy bár az agyi artériákban az áramlás a legtöbb esetben lamináris, a szívciklus bizonyos
szakaszaiban, dominánsan a lassuló fázisban instabilitás alakulhat ki [19].

Ebben a fejezetben a részecskék útvonalát betegspeci�kus geometriákban számítom
ki. Az els® cél egy paraméter-függetlenségi vizsgálat, ahol a voxelméret és az integrátor
id®lépésének �nomításának hatását vizsgálom a részecskék pályáira. Ezután az aneuriz-
mazsák jelenlétének és a részecskék elengedési idejének hatását �gyelem a pályákra. A zsák
hatását az aneurizma virtuális eltávolításával vizsgálom, hogy az aneurizma kialakulása
el®tti geometriához hasonló geometriát kapjunk.

3.2 Módszerek

Az eljárás a geometria el®állításával és a szimulációkhoz való el®készítésével kezd®dik.
Az aneurizmazsáknak a részecskék útvonalára gyakorolt hatásának felmérése érdekében egy
virtuálisan rekonstruált változatot is elkészítek. A következ® lépés a voxeltér létrehozása a
numerikus szimulációhoz.

A voxeltér létrehozását követ®en numerikus áramlástani szimulációt végzek a rács-
Boltzmann-módszer segítségével. A tartomány bemeneténél parabolikus sebességpro�l
peremfeltételt írok el®. Egy jel modulálja a parabola maximumát. A ciklus legnagyobb
értékéhez tartózó bemeneti keresztmetszeti átlagsebességen alapuló Reynolds-számot min-
den esetben 250-nek választom. A legkisebb kimenet 0 Pa statikus nyomású kimenetként
van el®írva. A többi kimenet parabolikus sebességpro�lú sebességkimenet. Az egyes
kimenetek sebességei a Murray-törvény alapján kiszámítódnak, amely a térfogatáramokat a
kimenetek területének második hatványával arányosan osztja szét. Végül a "bounce-back"
séma van el®írva a voxelizáció során a faljelz®vel ellátott voxelekre. Az áramlási szimulációk
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3.2 Módszerek

tranziens (id®függ®) szimulációk voltak, az id®lépést pedig az LBM stabilitási kritériumá-
nak megfelel®en határoztam meg, és a voxel méretét®l függött. Az id®lépés körülbelül 10-5

másodperc volt, és a sebességmez®t 0.01 másodpercenként mentetem. A szimulációkat egy
saját, C++ nyelven írt kóddal végeztem, amely a nyílt forráskódú Palabos kódcsomagon
alapul [20].

A sebességtér meghatározása után a következ® lépés az áramlási térben elengedett
egymillió tömeg nélküli, passzív részecske pályájának kiszámítása. A részecskék egyel®re
nem része �ziológiai folyamatoknak, de a jöv®ben lehet®ség van a módszer módosítására,
hogy célzott gyógyszeradagolást vagy trombusképz®dést lehessen modellezni. A kiszámított
sebességteret a részecskék pályája mentén kell integrálni egy kiindulási ponttól kezdve, hogy
egy adott részecske pozícióját egy adott id®pontban meg lehessen ismerni. Az integrálást
negyedrend¶ Runge-Kutta-módszerrel végeztem el, �x id®lépéssel. Az integrátor egy saját
fejlesztés¶, C++ nyelven írt kód. Az integrálást 10 másodpercig (10 szívciklus) végeztem,
hogy a részecskéknek elegend® id® álljon rendelkezésre a meg�gyelt tartomány elhagyására.
Minden részecske két értéket kap: a részecskék tartózkodási ideje (PRT) és a kimenet.

Figure 3: A relatív kerület, a relatív terület és az arányuk kiszámításának vázlatos ábrája.

A különböz® esetek összehasonlítása érdekében a kimenetek további feldolgozásra kerül-
nek. A részecskék elengedésének síkját aszerint színezzük ki, hogy az adott pontból kiin-
duló részecske melyik kimeneten keresztül hagyja el a tartományt. Ezután a következ®
lépés az egy kimenethez tartozó részek kerületének és területének összegzése. Ezeket az
összegeket a kibocsátó sík keresztmetszetének megfelel® terület-egyenérték¶ kör kerületével
és területével normalizáljuk. Nyilvánvaló, hogy az egyes kimeneteknek megfelel® terület
mindig véges. Ha azonban a kapott részecskepályák egyre kaotikusabb jelleget mutat-
nak, akkor a részecskék elengedési síkjára vetítve szálazott jelleget mutatnak, így a relatív
kerület n®. Ezért a kerület/terület arány (P/A arány) egy adott kimenet esetében n®ni
fog, ahogy a részecskepályák egyre jobban hajtogatott jelleget mutatnak. A módszert
vázlatosan a 3. ábra mutatja be.

A voxelméret és az integrátor id®lépés függését öt aneurizma alapján vizsgáltam, majd
a f® kutatás során az aneurizmazsák és a részecskék elengedésének idejének hatását 26
valós aneurizmával rendelkez® geometrián vizsgáltam.
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3 Részecskék pályáinak modellezése

3.3 Eredmények

Tíz számítást végeztem minden egyes esetre és minden egyes változatra (aneurizmával
vagy anélkül) különböz® részekcse elengedési id®kkel. Minden szimulációs beállítás azonos,
csak az aneurizma zsák jelenléte vagy a részecskekibocsátási id® különbözik. Az ered-
mények a 4. ábrán láthatók az egyik geometria esetében, amikor az aneurizma zsák még
jelen van. Hasonló ábrák készíthet®k a többi esetre és változatra is.

Figure 4: A különböz® részecske elengedési id®k eredményei egy geometria esetén. A
bemeneti sík aszerint van színezve, hogy a részecskék mely kimeneteken keresztül hagyják
el a tartományt.

Figure 5: Az egyes kimenetekhez tartozó relatív kerület, a relatív terület és P/A arány
egy geometria esetén, aneurizma nélkül (fent) és aneurizmával (lent) a részecske elengedés
idejének függvényében.

A 4. ábrán jól látható, hogy a különböz® kimenetekhez tartozó részek drasztiku-
san eltér® jelleget mutatnak a különböz® részábrákon. Míg a #0 pillanatban történ®
elengedés eredményei jól elkülöníthet®, egyszer¶ területeket mutatnak a három kimenet
között, addig a szívciklus más id®pontjaiban elengedett részecskéknek megfelel® ábrák jóval
összetettebb, fonalas szerkezetet mutatnak (pl. #3, #4 és #5). Az egyszer¶bb, jól körül-
határolt területek visszatérnek, ha a részecskék a szívciklus kés®bbi szakaszában kerülnek
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elengedésre (pl. #7, #8 és #9). A fent említett relatív kerületet, relatív területet és
az arányukat minden részecske elengedési id®pontra és az aneurizmazsák nélküli verzióra
is kiszámítottam. Ezek az 5. ábrán láthatók. A fels® sor az aneurizma nélküli, míg az
alsó sor az aneurizmával rendelkez® változatot mutatja. Vízszintes tengelyen a különböz®
elengedési id®k láthatók.

Hasonló ábrák a többi esetre is készíthet®k. A numerikus eredmények (P/A arányok)
alapján ANOVA-t végeztem, hogy felmérjem az aneurizmazsák jelenlétének és a részecskék
elengedési idejének hatását a szívcikluson belül. A 26 valós aneurizma-geometrián végzett
ANOVA szerint a részecskék elengedési ideje és az aneurizmazsák jelenléte egyaránt szig-
ni�káns hatással van (rendre p<5,71e-35 és 9,36e-12) a P/A arányra. Az eredmények azt
mutatják, hogy a P/A arány n®, ha a részecskék a szívciklus lassulási fázisában még a
tartományon belül vannak, egyébként pedig csökken. Hasonlóképpen, az aneurizmazsák
növeli a P/A arányt a virtuálisan rekonstruált változathoz képest.

E fejezet eredményei nagyobb megértést biztosítanak az aneurizma-geometriák áramlási
terében elengedett kis, tömeg nélküli, passzív részecskék pályáira. Egyel®re a részecskék
nem részei semmilyen �ziológiai folyamatnak. A jöv®ben azonban a részecskék a véral-
vadás (vérlemezke-aktiválódás) vagy a célzott gyógyszeradagolás (gyógyszereket hordozó
mikrorészecskék) részeként is számításba jöhetnek.

3. tézis

Tömeg nélküli, passzív virtuális részecskék kaotikus jelleget mutatnak, ha aneurizmában
létrejöv® áramlásba helyezzük ®ket. Az aneurizmában létrejöv® áramlásba helyezett részecs-
kék kaotikus jellege vizsgálható a következ® számítási és kiértékelési protokoll segítségével:

1. Számítsuk ki az aneurizmában létrejöv® id®függ® sebességteret.

2. Az elengedés síkjának pontjaitól kezdve integráljuk a sebességteret és számítsuk ki
a passzív, tömeg nélküli virtuális részecskék pályáit. Jegyezzük föl, hogy melyik
részecske melyik kimeneten hagyta el a vizsgált térrészt.

3. Keressük meg az elengedés síkjának azon régióit, amik egy kimenethez tartoznak.
Összegezzük ezen régiók területeit és kerületeit, majd normáljuk egy, az elengedés
síkjával azonos terület¶ kör területével és kerületével.

4. Számítsuk ki a normált kerület és terület arányát (P/A arány).

A P/A arány nagy, ha a régiók hajtogatott, fonalas jelleget mutatnak, mivel a normált
terület korlátos, nem lehet nagyobb egynél, míg a kerületnek nincs fels® határa.

26 aneurizma geometria eredményein elvégzett ANOVA alapján a részecskék elengedé-
sének ideje és az aneurizma zsák jelenléte szigni�káns (p<5.71e-35 és p<9.36e-12) hatással
van a P/A arányra. A 26 aneurizmából kapott eredmények alapján a P/A arány megn®,
ha a részecskék még a vizsgált térrészben tartózkodnak a szívciklus lassuló fázisában, és a
P/A arány egyéb esetekben lecsökken.

Kapcsolódó publikációk: [J3], [J4], [C1] és [C2].
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4 Sztentek ellenállásának mérése

4.1 Bevezetés

Az áramlásmódosító sztent (FD) beültetése hatékony technika a nagy és széles nyakú
oldalfali aneurizmák kezelésére [21]. Az áramlásmódosítók nagy hatékonysága ellenére [22]
egyes aneurizmákban a vér még mindig nem alvad be az FD-kezelést követ®en. Az áramlás
elterelésének hatékonyságát az eszköz geometriai paraméterei és az operátor által alkalma-
zott beültetési technika határozza meg, például a több/kevesebb hosszanti nyomás [23],
vagy a radiális méretezés [24]. Ezek a tényez®k hatással vannak az FD áramláscsökkent®
képességére, amelyet hidrodinamikai ellenállásnak (HR) is neveznek.

Az FD-k hatékonyságának számszer¶sítésére leggyakrabban in vitro méréseket és az
aneurizma zsákjában kialakuló áramlási mintázatot vizsgáló számítógépes áramlástani mód-
szereket használnak [7]. Ha nincs szükség részletes áramlási struktúrákra az egyes szálak
körül, akkor az FD homogén porózus rétegként szimulálható [25]. Az ilyen szimulációkhoz
azonban szükség van a porózus réteg hidrodinamikai ellenállásának pontos ismeretére [26].

A kutatás célja a különböz® gyártók FD sztentjeinek áramláscsökkent® képességének
meghatározása, hidrodinamikai ellenállásként értelmezve. A HR meghatározása különböz®
beültetési technikák és méretezési stratégiák alkalmazása mellett történik, és az eszközök
geometriai paramétereivel kerül összehasonlításra. E mérések célja, hogy adatokat szolgál-
tassanak a porózus közeg alapú CFD-szimulációkhoz, segítve a neurointervenciós szakem-
bereket a megfelel® eszköz és technika kiválasztásában, a kvantitatív eredmények alapján.

4.2 Módszerek

Minden áramlásba helyezett szilárd test hidrodinamikai ellenállást jelent az áramlással
szemben, ami nyomásveszteségként jelenik meg (5 egyenlet).

∆p = aQ2 + bQ (5)

ahol ∆p a mért nyomásesés, Q a térfogatáram, a a négyzetes együttható és b a lineáris
együttható.

A mérésekhez kifejlesztettünk egy kísérleti berendezést (lásd a 6. ábra bal oldala),
amely az FD szenteken keresztül történ® áramlást hivatott modellezni. A berendezés
lényege, hogy a sztentet tartócsövekbe helyezzük, és mérjük a háló ellenállását. Az FD-
ket egy képzett neurointervenciós szakember ültette be a tartócsövekbe. Két különböz®
FD kialakítást használtam két gyártótól (Pipeline Embolization Device, Medtronic plc,
Minneapolis, MN, USA: a továbbiakban PED; P64 �ow modulation device, Phenox Inc.,
Bochum, Németország: a továbbiakban P64). Mindkét gyártónak az 5, 4 és 3 mm át-
mér®j¶ eszközeivel végeztem mérést, a kés®bbiekben FD5, FD4 és FD3 néven hivatkozok
rájuk. A felhasznált tartócsövek szintén e három különböz® átmér®j¶ek, a kés®bbiekben
Tube5, Tube4 és Tube3 néven szerepelnek. Az azonos méret¶ tartócs®be különböz® FD-
ket helyezett be a szakember különböz® technikákkal, a készülék hosszirányú összenyomása
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vagy megnyújtása tekintetében. A radiális méretezés hatásának vizsgálatához el®ször olyan
méréseket végeztem, amelyeknél a sztentek névleges átmér®je megegyezett a tartócs® át-
mér®jével (pl. FD5 a Tube5-ben). Ezeket a forgatókönyveket névleges méretezésnek
nevezik. A túlméretezés hatásait úgy teszteltem, hogy az FD-t a névleges átmér®jénél
1 mm-rel kisebb átmér®j¶ cs®be helyeztem (pl. FD5 a Tube4-ben).

Figure 6: Balra: a mér®berendezés sematikus ábrája. Jobbra: a mikroszkópos felvételek
kiértékelése és a DLR, PD, MSA összefüggések sebatikus ábrája.

A korábbi tapasztalatok alapján szigorú mérési protokollt dolgoztam ki a reprodukál-
hatóság és a konzisztencia biztosítása érdekében. A beültetés után a protokoll a beültetett
eszköz mikroszkópos felvételével kezd®dik az elliptikus résnél egy USB-mikroszkóppal a
további képfeldolgozáshoz. Az eszköz beültetett hossza (L2) is rögzítésre kerül. A következ®
lépés a HR mérése. Minden egyes FD beültetésnél négyszer végeztem mérést (minden alka-
lommal legalább 10 mérési ponttal) a mérési bizonytalanságok becsléséhez. A HR-mérések
során a víz h®mérsékletét is rögzítettem. A víz s¶r¶sége a h®mérséklet függvényében csak
kis mértékben változik, de a viszkozitás nagy mértékbe függ t®le. A negyedik alkalom
után az eszközt kivettem a tartócs®b®l. Lemértem a terheletlen hosszúságot és átmér®t, és
mikroszkópos fényképet készítettem. Az üres tartócsövet a mér®berendezésbe helyeztem.
Az üres tartócsövek HR-görbéit szintén négyszer mértem meg, hogy számszer¶sítsem a
rendszer ellenállását.

Az kiértékelés a képek feldolgozásával kezd®dik (lásd a 6. ábra jobb oldalát). A hen-
geres forma okozta torzulás elkerülése érdekében a sztent középs® részér®l egy téglalap
alakú kivágását választottam. Ezután a kivágott képb®l fekete-fehér képet készítettem. A
geometriai adatok ebb®l a fekete-fehér képb®l nyerhet®k. Kiszámítható a szálak által fedett
terület és a teljes terület aránya, ami az úgynevezett fémmel fedett területarány (MSA).
Ezután a póruss¶r¶séget (PD) a pórusok számának megszámlálásával és ennek a terület-
tel való elosztásával mértem. Az eljárás következ® lépése a mért HR-görbék kiértékelése,
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amelyeket különböz® h®mérséklet¶ vízzel végeztem. A f® lépés a vízzel mért HR-görbe
együtthatóinak 37 ◦C-os vérre történ® átszámítása. Ez szükséges, mivel az értékek CFD
szimulációkban kerülnek felhasználásra, amikben a �uidum anyagi tulajdonságai a vérre
vonatkoznak. Az átalakítás a mérési pontokra illesztet görbe dimenziótlanításával történik,
a dimenziótlan nyomásszám és a Reynolds-szám bevezetésével.

Összességében a kiértékelési eljárás után a következ® adatokat kaptam minden egyes
beültetési szcenárióhoz: a hidrodinamikai ellenállás görbéjének négyzetes együtthatója
(ab), a hidrodinamikai ellenállás görbéjének lineáris együtthatója (bb), a beültetési hosszarány
(DLR), a fémmel fedett területarány (MSA) és a póruss¶r¶ség (PD).

4.3 Eredmények

El®ször a névlegesen méretezett és a túlméretezett eszközök közötti különbséget vizs-
gáltam egy adott tartócs® átmér® esetében, azaz az eszköz méretezésének hatását. A
7. ábra ezeket az eredményeket mutatja be a Tube4 és a Tube3 csövekre a Q = 5 ml/s
értékkel számított �ktív nyomásesés mellett. Ezután meg�gyeltem a beültetési technika
hatását, nevezetesen a hosszirányú összenyomódást vagy megnyúlást a beültetés során (lásd
8. ábra). Végezetül a szálak számának (különböz® gyártó) hatását vizsgáltam.

Figure 7: A radiális méretezés hatása a Tube4-be ültetett FD5 és FD4 (balra), valamint
a Tube3-ba ültetett FD4 és FD3 (jobbra) mérések esetében, 5 ml/s áramlási sebességgel
számított nyomásesés a beültetési hosszarány függvényében. A függ®leges sárga vonalak
a névleges beültetési hosszt, a piktogramok a hosszirányban összenyomott és megnyújtott
beültetési eseteket jelölik. A kék jelöl®k a PED, míg a piros jelöl®k a P64 eszközöknek
felelnek meg. A négyzetek a névleges méretezés¶, a háromszögek pedig a túlméretezett
eseteket jelölik.
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Látható, hogy a nyomásesésben észrevehet® ugrás van a túlméretezés és a névleges
méretezés eredményei között. Az eredmények arra utalnak, hogy az aneurizma kezelésére
túlméretezett sztent választása a névleges méret¶ sztenttel szemben elégtelen ellenállást
eredményezhet. Ezért el®fordulhat, hogy a véralvadás a zsákban nem lesz teljes. Ha-
sonlóképpen, mind az MSA, mind a PD függ a beültetés hosszától, így a hosszirányú
kompressziótól/nyúlástól. Ez a jelenség szorosan összefügg a HR változásával. Végül a
két gyártó közötti alapvet® különbség a szálak száma, amely a fonott geometria miatt
egyértelm¶en meghatározza az MSA és PD értékeket.

Figure 8: A hosszirányú összenyomás vagy megnyúlás hatása az FD5 esetében a Tube5
és a Tube4 (fels® sor), illetve az FD4 esetében a Tube4 és a Tube3 (alsó sor) mérések,
a fémmel fedett területarány (balra) és a póruss¶r¶ség (jobbra) a beültetési hosszarány
függvényében. A függ®leges sárga vonalak a névleges beültetési hosszt, a piktogramok
a hosszirányban összenyomott és megnyújtott beültetési eseteket jelölik. A kék jelöl®k
a PED, míg a piros jelöl®k a P64 eszközöknek felelnek meg. A négyzetek a névleges
méretezés¶, a háromszögek pedig a túlméretezett eseteket jelölik.
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Az eredmények alapján ANOVA-t végeztem. Szigni�káns összefüggéseket kerestem a
HR, az MSA, a PD és a gyártó, a radiális- és a hosszanti méretezés között. Az ANOVA
bizonyította, hogy a radiális és a hosszirányú méretezés egyaránt szigni�káns hatással van
a HR görbe lineáris együtthatójára (rendre p<0.0021 és p<0.00133,), míg a gyártóknak
nincs szigni�káns hatása a HR görbe egyik együtthatójára sem. A gyártónak csak a PD
értékekre van szigni�káns hatása, ami a fonott geometria alapján triviális.

Ez a fejezet az FD beültetési szcenáriók közötti mennyiségi különbségeket mutatja
be. Ezen adatok alapján a neurointervenciós szakemberek objektíven választhatják ki a
megfelel® eszközt a m¶tét el®tt. Továbbá ezek az értékek felhasználhatók a numerikus
szimulációkban, amikor az FD-t porózus közegként modellezik.

4. tézis

Pipeline Embolization Device (Medtronic plc, Minneapolis, MN, USA) és P64 device
(Phenox Inc., Bochum, Germany) áramlásmódosító eszközökön végzett in-vitro mérések
eredményeit ANOVA segítségével vizsgáltam. A gyártó nincs szigni�káns hatással az eszköz
által okozott nyomásesésnek lineáris és kvadratikus együtthatójára (hidrodinamikai ellenál-
lás), de a radiális és hosszirányú méretezés szigni�káns hatással van a lineáris együtthatóra
(rendre p<0.0021 és p<0.00133). Az eredmények alapján egy túlméretezett eszköz (amikor
a névleges átmér® nagyobb, mint a beültetési átmér®) kisebb hidrodinamikus ellenállást
eredményez, mint egy névlegesen méretezett eszköz (amikor a névleges és beültetési át-
mér® megegyezik). Hasonlóan, egy hosszirányban nyújtott eszköz kisebb hidrodinamikai
ellenállást eredményez, mint egy hosszirányban összenyomott eszköz.

Kapcsolódó publikációk: [J5] és [J6].
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