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Osszefoglalo

A sziv- és érhalozattal kapcsolatos betegségek a vezetsé haldlokok kozott szerepel-
nek, ezért a kardiovaszkularis rendszer vizsgalata rendkiviil fontos. Erre a technologia
fejlédése révén egyre tobb lehetGség van, a kiilonb6zé diagnosztikai, orvosi képalkoto
eszkozoknek koszonhetGen, melyek segitségével egyre tobb paraméter hatarozhaté meg.
Azonban a komplex fiziologiai folyamatok héatterének megismerése tovibbra is nehéz fel-
adat. Ebben jelentenek segitséget az érhélozattal kapcsolatos szamitdgépes modellek,
szimulaciok. Ezek segitségével vizsgalhatok betegségek, az érfal elvaltozasainak hatasai a
véraramlasra. Nagy el6nylik, hogy koltséghatékony, konnyebben kivitelezheté megoldast
biztositanak egy adott folyamat vizsgélatara az in vivo nehezen megvaldsithato, komplex
kisérletek helyett. Segitségiikkel megbecsiilhetSk egyes betegségek (példaul érsziikiilet)
okozta valtozasok a rendszerben, illetve segitséget nytujthatnak mitétek és terapis meg-
oldasok tervezésében.

A pulzusdiagnosztika egy non-invaziv, fajdalommentes orvosi diagnosztikai modszer.
A vizsgélat soréan a pulzus karakterisztikajat mérik a radialis artérian. Ebbdl kiilonbozd
kardiovaszkularis és bels6 szervi megbetegedések allapithatok meg. A pulzusdiagnosztika
hattere tudoményosan még nem feltart, a mérhets karakterisztika és a betegségek kozotti
kapcsolat még nincs leirva. Az érfal és egy pulzusdiagnosztikai mérési megoldas modelle-
zésének segitségével kozelebb keriilhet ezen diagnosztikai eljarés tudomanyos, kvantitativ
leirasa. Emellett segitséget nytjthat a méréshez hasznalt eszkoz fejlesztésében is.

Jelen dolgozat kisérletet tesz egy érfal modell megalkotasara, az alapoktol felépit-
ve, mely alkalmas lehet a pulzusdiagnosztika hatterének vizsgélatara. Ennek keretében
bemutatja a kardiovaszkuléris rendszer fiziologidjat, a hemodinamika alapfogalmait, a
pulzusdiagnosztika alapjait, valamint a f&bb biologiai, orvosi modellezési megkozelitése-
ket, néhany példa megemlitésével. Bemutatja a késziilg érfal modell tervezési menetét
és az eddig elért eredményeket, melyeket elsGsorban fiziologiai relevancia szempontjabol

értékel.



Abstract

Dieseases connected to the cardivascular system belong to the leading causes of death,
so the study of this system is very important. Owing to the technological advancement
we have more and more tool for this - different diagnostic tools and biomedical imaging
systems, which can measure more and more parameter of the system. Yet, examining the
background of complex physiological processes is still a very difficult task. The computa-
tional models, simulations of the cardivascular system could be helpful in this. Thanks
to these, one could examine the effects of diseases and alternations in the blood vessel
wall to the blood flow. Their benefits are cost-effectiveness, and the ability of examining
these complex precesses in a much easier way, than the difficult in vivo experiments. They
could evaluate the changes in the system by different diseases (like stenosis) or operations
and different therapeutic solutions could be designed.

Pulse diagnosis is a non-invasive and painless medical diagnostic method. During
this examnation the pulse characteristic is measured on the radial artery. Owing to this,
different cardiovascular and internal organ diseases could be diagnosed. The background
of pulse diagnosis is not fully scientifically explored, the connection between measured
signals and different disease are not completely revealed. Modeling the blood vessel wall
and a measuring system for pulse diagnosis could help in describing the scientific and
quantitative background of pulse diagnosis. It could also help in development of a pulse
diagnostic system.

This paper aims to construct a blood vessel model from the basics, which could be
able to examine the background of pulse diagnosis. It introduces the physiology of the
cardiovascular system, the elements of hemodynamics and pulse diagnosis, and also the
main approaches of biological and medical simulations with some examples. The paper
presents the made blood vessel wall modelés design and the so far achieved results, which

are evaluated in aspects of physiological relevance.
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1. fejezet

Bevezetés

A tudomény és a technologia fejlédésének koszénhetGen egyre komplexebb biologia rend-
szerek, fiziologiai folyamatok vélnak vizsgalhatova, mely nagy fejlédést jelent az orvos-
tudomanyban is. Ilyen komplex rendszert alkot a kardiovaszkuléris rendszer is, mellyel
kapcsolatban még mindig rengeteg megvélaszolatlan kérdés van. Tovabbé a sziv- és ér-
rendszerrel kapcsolatos betegségek a vezet§ haldlokok kozott szerepelnek, mely koziil
sokak esetében nem teljesen ismert a kialakuladsanak hattere. Az érhalozat az egész testet
behélozza, minden belsd szervvel kapcsolatban all, mely révén informéciét hordoz ro-
luk valamilyen formaban. Fzt az informéciét probélja felhasznalni a pulzusdiagnosztika,
mely egy non-invaziv, fajdalommentes diagnosztikai eljards. Ez az eljaras leginkabb ta-
pasztalatokon alapszik, hattere tudomanyosan még nem teljesen feltart. Ebben jelenthet
segitséget az érhalozat kvantitativ modelljének megalkotasa. A szamitogépek szamitasi
teljesitményének novekedése lehetévé tette komplex folyamatok szimulaciojat, modelle-
zését, mely egy fontos eszkOzzé valt az orvosi, biologiai kutatésok soran is. FEzek az
eljarasok kiilonboz§ anyagmodellek segitségével reprezentaljak a biologiai strukturékat,
mely az érfal esetében lagyszovetekhez alkalmazott anyagmodellt jelent. Ezek a modellek
alkalmasak biologiai folyamatok kozelitésére is, természetesen megfelel§ egyszertisitéseket
téve, hiszen az ilyen fiziologiai folyamatok rendkiviili komplexitassal birnak. Jelenleg az
ilyen jellegii biologiai szimulaciok legf6képp valamely betegség (példéaul érszikiilet), vagy
valamely gyogymod, gyogymodként betiltetett eszkoz (példaul stent) modellezésére szol-
galnak. Sokkal ritkdbbak az olyan vizsgalatok, melyek egy biologiai mérési kdrnyezetet,
a mérés alapelvének hétterét vizsgaljak. Jelen dolgozat ilyen megkozelitésbdl igyekszik
vizsgalni az érfalat és a pulzusdiagnosztikat.

A dolgozat kisérletet tesz az érfal mechanikai miikodésének modellezésére, mely se-
gitséget nyujthat a pulzusdiagnosztika alapelveinek vizsgalataban is. Ennek keretében
bemutatja a sziv-és érrendszer fiziologiajat, a vizsgilatat megvaldsité hemodinamika f6bb
fogalmait. Kitér a pulzusdiagnosztika alapjainak, nehézségeinek, jelenlegi megvalositasi
modjainak bemutatasara. Osszefoglalja a jelenlegi orvosi és fiziologiai szimulaciok, mo-

dellek megvalositas modjait, néhany példaval illusztralva. A dolgozat kisérletet tesz a



radialis artéria egy rovid szakaszénak modellezésére. Ezt két megkozelitésbdl teszi: egy
alapjaibol felépitett szimulacié segitségével, mely specifikusan az érfal modellezésére ké-
sziil, valamint Comsol program segitségével. Az alapjaitol felépitett szimulacio f6 célja a
modellezési eljarasok megismerése, egy biologiai probléma mérncki szemmel torténé meg-
kozelitése, felirasa, illetve az ezzel jaré nehézségek megtapasztalasa, ezek megoldasanak
keresése. Bemutatésra keriil ezen modell kialakitdsdnak jelenlegi fazisa, mely betekintést
nyijt az eddig felmeriil problémék megoldésaba, valamint ismerteti a fennallo korlato-
kat, nehézségeket. A dolgozat ismerteti tovabbé, hogy ezen a modellen milyen m6don
lehetne megvalositani a pulzus karakterisztika mérésének szimulacidjat, ez miben segithet
a pulzusdiagnosztikai mérésre alkalmas eszkoz fejlesztésében. Végiil értékelésre keriilnek
a dolgozat eredményei, kitérve a megvaldsitott modellek korlataira, valamint a jovébeli
fejlesztési tervekre.

A masodik fejezet bemutatja a dolgozat téméjahoz tartozé elméleti hatteret, a kar-
az orvosi, biologiai modellezés alapjait. A harmadik fejezet részletesen leirja az alapjai-
t6l felépitett érfal modellet, valamint egy Comsol segitségével megvalositott modellt. A
negyedik fejezet réviden Gsszegzi az elért eredményeket, az 6todik értékeli ezeket, kitérve
a modellek korlataira. Végiil a hatodik fejezet Gsszefoglalja a dolgozatot, és bemutatja a

jovebeli fejlesztési lehetGségeket, terveket.



2. fejezet

Elméleti hattér

Ezen fejezet Osszefoglalja a téma elméleti hatterével kapcsolatos irodalmat. ElGszor egy
rovid attekintést ad a sziv- és érrendszer fiziologiai hatterérsl, és a legfontosabb hemodi-
namikai fogalmakrol. Ezt kévetSen rovid bemutatésra keriil a pulzusdiagnosztika, mint
diagnosztikai eljaras, kitérve az ezzel kapcsolatos jelfeldolgozasi alapokra. Végiil atte-
kintést nytjt néhény fontos bioldégiai modellezéssel kapcsolatos elméleti alaproél, kitérve

egy-egy konkrét példara.

2.1. Fiziologiai hattér

A Kkeringési rendszer harom f6 részre bonthato: a szivre, mely hajtja a véraramlést, va-
lamint a kis- és nagyvérkorre. A kisvérkor a sziv jobb kamrajabol szallitja a szén-dioxid
duas vért a tiidébe, ahol megtorténik a gazcsere, majd az oxigén dus vér a bal pitvaron
keresztiil a bal kamraba keriil. Innen indul a nagyvérkor, mely a bels§ szervekhez, az em-
beri testet felépits sejtekhez juttatja a miikodésiikhoz sziikséges oxigént és tapanyagokat,
valamint elszallitja az anyagcsere melléktermékeket. Ebbdl is lathato, hogy a sziv- és az
érrendszer rendkiviil fontos szerepet tolt be, komplex rendszert alkot, ezaltal vizsgalata
nehéz, ugyanakkor rendkiviil meghatérozo.

A kovetkez alfejezetek a sziv- és érrendszer fiziologiai hatterét mutatjak be. Leirasra

keriil az alapvetd felépitése, miikodése, az ebben szerepet jatszo f6bb folyamatokkal.

2.1.1. A sziv és a keringés

A sziv a véraramlas motorja, fenntartéja. A mellkasban elhelyezked§ szerv, melyet a
perikardium vesz koriil. Kiviilrl egy mésik rostos membran, az epikardium boritja a
felszinét. A perikardium és az epikardium nagyon koézel vannak egymaéashoz, koztiik vizes
folyadék tolti ki a teret, mely a sziv védelmét szolgélja a folyamatos mozgasa kozben [1].
A sziv falat elsGsorban szivizomsejtek, a miokardium alkotja. Ezen izomsejtek kiilonleges-
sége, hogy nem faradnak el, egész életen at tartd folyamatos miikodésre képesek. A sziv

két részre oszthato: a bal- és a jobb sziviélre. A két sziviél felépitése alapvet&en hasonlo,
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melyet a 2.1. abra szemléltet. A legnagyobb kiilonbséget a két oldal kozott a szivizom-
réteg vastagsaga adja, ugyanis a jobb szivfélben sokkal vékonyabb a kamra fala, mivel a
kisvérkorben az dramlas fenntartasahoz sokkal kisebb nyomaés is elegendd, nem kell olyan
nagy ellenallast lekiizdenie, mint a nagyvérkor esetében a bal szivfélnek. Osszesen négy
iireg talalhato a szivben: két pitvar és két kamra. Ezek bels6 falat endothél sejtréteg
alkotja, melynek elsGsorban szigetel§ szerepe van. Az iliregeket szivbillentytik valasztjak
el egymaéstol. A billentytik nyilasa, zarodasa passziv folyamat, a nyomaéskiilonbségekbdl
adodik, ez eredményezi a véraramléas egyiranyu aramlasat az érrendszerben. A pitvar és
a kamra kozott helyezkedik el az atrioventrikularis (pitvar-kamrai) billentyt. Ez megaka-
délyozza, hogy vér aramoljon a kamrabdél a pitvarba, ugyanakkor engedi a pitvarbél a

kamréaba torténds aramlast.

Superior
vena cava

TidSartéria

Jobb pitvar

Pulmonalis
billentyd

Aorta
billentyd

Kétestcsd
billentyd

Héromesticsd
billenty(

Bal kamra
Inferior
vena cava

Jobb kamra

2.1. dbra. A sziv felépitése [2]

Fontos kitérni a sziv vezets rendszerére is, mely a szivizmok Osszehtuzodéasat szabé-
lyozza, ezzel létrehozva a szivciklust. A vezetd rendszer a kontrakcioban részt nem vevd
szivizomsejtekbdl alakult ki, mely teljesen behalozza a szivet. Gyors vezetést valosit meg,
ezaltal képes az Osszes sejtet gyakorlatilag egyszerre kontrakcioba hozni. Ezek a vezeté-
sért felelgs sejtek tugynevezett ’gap junction’-6k (réskapcsolatok) altal kapcsolodnak a
szivizomsejtekhez, melyek gyors ingeriiletatvitelt tesznek lehetévé [1]. A szivritmus lét-
rehozéséért a szinusz csomo6 (sinoatrial node) felelgs, innen indul az ingeriilet. El&szor
a pitvarok depolarizédlédnak, kontraktalodnak gyakorlatilag egyszerre. Fzt kovetGen az
ingeriilet az atrioventrukularis (pitvar-kamrai) csomora terjed. Ez ingerli a két kamra

kozott elhelyezkedd vezetd rostokat, az tgynevezett His koteget, melyen keresztiil az in-
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geriilet szétterjed a kamrakon, kontrakciot eldidézve. Ez az elektromos tevékenység felel6s

a szivciklusért.

A szivciklus szimultan események jol Osszehangolt egyiittes megvalosulasa altal jon

létre. Kezdjik a vizsgalatot a diasztolé els6 fazisanak kezdetével, mely sorén a kam-

rak telitédnek. Ekkor a pitvar-kamrai billentytik nyilt, az aorta és tiidé billentytik zart

allapotban vannak, a szivizmok elernyedtek, elektromos tevékenység nincs, a kamrak tér-

fogata emelkedni kezd. A diasztolé els6 fazisanak végén a szinusz csomobol megindul az
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2.2. dbra. A szivciklus eseményei [1]

ingeriilet, mely révén megtorténik a pitvari kontrakeio (pitvari szisztolé), ezt az elektro-

mos tevékenységet jelzi az EKG jelen a P hullam. Ekkor a pitvarban nyomasemelkedés

kovetkezik be, a pitvarbél a vér a kamréakba 16k&dik, melytdl hirtelen egy kisebb térfo-
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gatemelkedés kovetkezik be. A diasztolé végén mérhets kamra térfogatot végdiasztolés
térfogatnak nevezziik. Az ingeriilet az atrioventrikularis csomoéra keriilve meginditja a
kamrai kontrakciot, a sziv a szisztolé szakaszéba 1ép, a pitvar-kamrai billentytik bezé-
rodnak (els§ szivhang). A kamra kontrakciojat az EKG jelen a QRS komplex jelzi. A
szisztolé els6 fazisdban az Osszes szivbillenty zart, a kamrak térfogata allando (izovolum-
etrias kontrakeio szakasza), a kamraban a nyomas meredeken emelkedni kezd. A szisztolé
masodik szakaszaban az aorta és tidé billentytik megnyilnak, megindul a kamrai ejekcio.
Kezdetben még tovabb né a kamraban a nyomés, ellenben meredeken csokkenni kezd a
kamra térfogata. Rovid idG§ elteltével a nyomés csokkenni kezd. A szisztolé végén mér-
hets kamra térfogatot végszisztolés térfogatnak nevezziik. A szivizmok repolarizalodnak,
ezt az EKG jelen a T hullam jelzi, az aorta és tiid6 billentytik bezarodnak (méasodik
szivhang), a sziv Gjra a diasztolé fazisaba lép. A szisztolé végétsl az atrioventrikularis
billentytik nyflasaig tartd szakaszt izovolumetrias kamra relaxacios szakasznak nevezziik.
Ekkor a kamra térfogata allandd, a nyomas meredeken zuhanni kezd, a szivbillentytik
zértak. A pitvar-kamrai billentytik nyilasat kovetSen visszajutunk a kiinduldé pontun-
kig, a kamrak ismét telitédni kezdenek. A szivciklus eseményeirdl leirtakat a 2.2. abra
szemlélteti, foglalja Gssze.

A szivciklus megismerése utan tekintsiik at a vér utjat a keringési rendszerben. A két
vérkort a két szivfél valasztja ketté, ugyanakkor a sziv teremti meg az osszekotésiiket is.
A szén-dioxid dus vér a vénédkon keresztiil a jobb pitvarba keriil, majd az atrioventriku-
laris billentytik nyilasat kovetGen a jobb kamraba jut. Innen a szemilunéris billentytik
nyilasat kovetfen a tiidGaortaba adramlik, mely a tiidSkapillarisokba fut, ahol megtorté-
nik a gézcsere. A tiidévénéan keresztiil a mar oxigén duas vér a bal pitvarba keriil, onnan
a bal kamraba, ahonnét az aortan, az artéridkon és arterioldkon keresztiil eljut a belss
szervekhez, illetve a végtagokhoz és a kapillaris halézatokon keresztiil megtorténik a gaz-
és anyagcsere. A folyamat soran szén-dioxid dussé valo vér a venulakon keresztiil a vé-
nakban gytlik Ossze, mely visszaszéllitja a szivhez. A keringési rendszert vézlatosan a
2.3. abra szemlélteti. Ebbdl jol lathato, hogy a keringési rendszer a teljes emberi testet

behal6zza, kapcsolatban all minden belsé szervvel.

2.1.2. Az érhalozat elemei

Az érhalozat alkotoi: aorta és artéridk, arteriolak, kapillarisok, venulak és vénak. Ezen
elemek tulajdonsigai nagy jelentéséggel birnak. A testben erdsen szétagazod strukturat
alkotnak, kiilonb6z6 méretiiek, és az egyes elemek mas-mas szerepet toltenek be a vér-
dramlasban. Kozos benniik, hogy mindegyik belsg falat folytonos, egyrétegli endothél
sejtréteg alkotja. Ez egyfajta szigetel6ként miikodik, megakadalyozza a vér atjutasat az
érfalon. A 2.1. tablazat foglalja Gssze az egyes érszakaszok legfontosabb tulajdonsagait.
Ebbdl is lathato, hogy a nyomés az artériaktol a vénéak felé egyre cstkken, amely egyuttal

a véraramlas sebességének csokkenését is eredményezi.
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Peritubuléris
kaplilérisok

Koeppen & Stanton: Berne and Levy Physiology, 6th Edition.
Copyright © 2008 by Mosby, an imprint of Elsevier, Inc. All rights reserved

2.3. abra. A keringési rendszer vazlatos képe [3]

2.1. tablazat. Az érhalozat elemei [4]

Er tipus Lumen atmérG Fal vastagsag FErelemek Vértérfogat Atlag nyoméas
(mm) (mm) 0ssz szdma (%) (kPa)

Aorta 25 2 1 2 12.5

Nagy artéridk 1-10 1 50 5 12

Kis artériak 0,5-1 1 103 5 12

Arteriolak 0,01-0,5 0,03 104 5

Kapillarisok 0,006-0,01 0,001 106 5

Venuldk 0,01-0,5 0,003 10% 25 1,5

Vénak 0,5-15 0,5 10 50 1

Vena cava 30 1,5 2 3 0,5
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Az érfal felépitése réteges szerkezetii. Harom f6 réteget kiilonboztethetiink meg: in-
tima, media és adventitia. Az érfalon beliil 1év6 részt, ahol a vér aramlik, lumennek

nevezziik. Az érfal felépitését a 2.4. abra szemlélteti. A legbelsd réteg az intima, melyet

Intimaréteg

tothéll

dothé! réteg
Belsé elasztik bré

Mediaréteg [ ¢
(sfmalzom és P a, ol Véna
elasztikus rostok) £} blllentyd

sm . e Tram wmT e T et

-

Kapillérs hélézat

Kapllléris

2.4. abra. Az érfal szerkezete aréridkban és vénakban [5]

elsGsorban az emlitett endothél sejtréteg alkot, mely a bazismembranhoz és egy vékony
kotészoveti réteghez (subendothélium) kapcesolodik [4]. Az intimét egy ugynevezett bel-
s6 elasztikus lamella valasztja el a kdzépss rétegtdl, a mediatol. A mediat simaizom és
elasztikus szovet alkotja. A nagyobb artéridk esetén még az utébbi van tulstalyban, a
kisebb artéridkban azonban egyre nagyobb a simaizom aranya. A mediat és a kiils6 ré-
teget, az adventitiat az dgynevezett kiils§ elasztikus lamella valasztja el egymastol. Az
adventitiat elsGsorban laza kot&szovet alkotja, kollagén rostokkal és kevés simaizommal
behalozva. A nagyobb erek kiilsg rétege idegeket, ereket ellatd ereket (vasa vasorum)
és nyirokereket is tartalmaz. Az adventitia alapvet&en kisebb szerepet jatszik az érfal
mechanikdjaban, viszont a sériilése kronikus valtozasokat eredményezhet az érfal tulaj-
donsagaiban [4]. Ugyanakkor magasabb vérnyomas mellett is elétérbe keriil a szerepe.
A kollagén és az elasztin aranya a teljes érfal tekintetében szintén valtozo a kiilonbozd
érszakaszokon, és nagyban befolyasoljak az érfal tulajdonsagait, elsésorban tagulékony-
sag szempontjabol. Alacsonyabb nyomason még az elasztinok szerepe nagyobb, ekkor az
érfal a nyomés hataséra konnyen tagul, majd egy kiiszob nyomés érték felett a kollagé-
nek szerepe megnd, az érfal merevebbé valik, a tagulékonysiag mértéke lecsokken [6]. A
simaizmok mellett ez a folyamat felelGs azért, hogy az ér ne tdgulhasson til, ne repedjen

meg.
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Az aorta és az artéridk a legnagyobb atmérdji erek. Feladatuk elsGsorban a vér
perifériara val6 eljuttatasa, a véraramlas fenntartasa a diasztolé ideje alatt. Kicsi az el-
lenallasuk, ezért vezetd ereknek is szokték Sket nevezni [2|. Kevés simaizom mellett nagy
aranyban tartalmaznak elasztin és kollagén rostokat. Féleg az elasztinnak koszonhetSen
- amely akar kétszeresére is képes megnytlni a nyugalmi hosszdhoz képest - az artériak
képesek kitdgulva fogadni, és ideiglenesen megtartani a sziv altal a szisztolé alatt kilokott
nagy vérmennyiséget, majd passziv moédon fokozatosan visszanyerve kiindulési atmérs-
jlket a szervek felé nyomva a tobbletet [2], ezaltal a diasztolé ideje alatt is fenntartva
a véraramlast (szélkazan effektus). Az aorta a legnagyobb artéria, bels atmérdje a 2,5
cm-t is elérheti. Kozvetleniil a szivbdl indul ki, az emlitett szélkazan effektus elsGdleges
szereplGje. Beldle dgaznak szét az artéridk. Az egész érrendszerre jellemzd, hogy a szét-
dgazassal csokken az agak atmérGje, igy a legkisebb artériak koriilbeliil 0.1 mm-es belsé
atmérével rendelkeznek. Mésik hatasa az eldgazddasnak, hogy az egyre kisebb érhaldzati
elemek, egyre nagyobb szamban fordulnak el (ez lathato a 2.1. tablazatban is).

Az arterioldk sokkal kisebb erek, strukturalis felépitésiikben is erésen kiilonboznek
az artériaktol. Els6dleges szerepiik az egyes szervekhez jutd vérmennyiség szabalyozésa.
Ezt tgy valositjak meg, hogy a falukban 1év6 simaizom réteg segitségével aktivan képe-
sek valtoztatni az atmérdjiiket. Epp ezért benniik sokkal nagyobb aranyban van jelen a
simaizom, mint az artéridk esetében, mig az elasztikus szévet mértéke kisebb. Az atmérs-
jiik csokkentésével novelik az ellenallasukat, ezaltal csokkentve az adott irdnyba folyo vér
mennyiségét. Ezen képessége miatt az arteriolakat szokas rezisztencia ereknek is nevezni.

A kapillarisok (mikroerek) az érhalozat legkisebb elemei, ugyanakkor szamuk a leg-
nagyobb. A legvékonyabb kapillarisokon épp, hogy csak atfér egy vorosvértest. Falat az
egyetlen sejtrétegnyi endothél alkotja. Els&dleges szerepiik az oxigén és az anyagcsere
melléktermékek cseréje diffuzioé révén, igy gyakorlatilag ezek felelGsek az emberi test sejt-
jeinek életben tartasaért. Elzarodasuk épp ezért nagy problémékat jelentene a kornyezd
sejtek szaméara. Ezt kivédendd, a nagy szamuknak is koszonhetSen, egy-egy sejt csoport-
tal tobb kapillaris szal is kapcsolatban all. Kis méretiik ellenére, az 6ssz keresztmetszeti
feliiletiik koriilbeliil 4500 cm? [2].

A kapillarisokbdl a vér a venuldkban gytilik 6ssze. A venulak els6 szakaszén még tor-
ténhetnek anyagcsere folyamatok, melyet elGsegit, hogy nagyon vékony faluk van. Faluk
az arterioldkhoz hasonléan nagy ardnyban tartalmaz simaizmokat, melyek segitségével ké-
pesek valtoztatni a bels6 atmérdjiiket. Els6dleges szerepiik a vér 6sszegytijtése, vénakba
juttatasa.

A vénak szintén vékony falu erek (f6leg az atmérgjitkhoz képest), tobbnyire simaiz-
mokkal behalozva, melyekkel képesek aktiv atmérs véltoztatasra. Vékony faluk révén
nagyon meghatarozo a transzmuralis nyomas (az érfal kiilsé és belsé feliiletére hato nyo-
més kilonbsége), melynek kis valtozésa passziv nyulashoz vezethet [2]. A vénak egyik

kiilonlegessége a csak egyirdnyd aramlést lehetévé tevs véna billentytik megjelenése. Ez
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a sziv felé hajtja a vért, megakadalyozza annak visszadramlésat. Erre azért van sziikség,
mert a vénadknal mar nagyon alacsony a vérnyomas, és a vér dramlasi sebessége is, igy
példaul all6 testhelyzetben le kell gy&znie a gravitéciot, hogy a vért visszajuttassa a sziv-
be. Masik fontos szerepiik a vér tarolasa, ugyanis benniik talalhaté az 6ssz vértérfogat

50 %-a (2.1. tablazat), ezért konduktancia ereknek is szokték nevezni Sket.

2.1.3. Hemodinamika

A hemodinamika a kardiovaszkularis rendszer tulajdonsagainak és miikodésének biome-
chanikai megkozelitésével foglalkozé tudomény. Fontos részét képezi a véraramlas és az
érfal kiilonbo6z§ tulajdonsigai, egymasra gyakorolt hatasuk, interakcioik. Ebben az alfe-
jezetben bemutatésra keriilnek a hemodinamika alapjai.

A hemodinamika megértéséhez sziikséges néhény aramlastani alapismeret is. Az
aramléstan szempontjabol legfontosabb fizikai paraméterek a siirtiség, a hémérséklet, a
viszkozitas és a nyomas. Az aramlasoknak két f6 tipuséit kiillonboztetjiik meg: a lamina-
ris Aramlést és a turbulens aramlast. Laminéris (réteges) dramlasnal az egymas mellett
aramlo folyadékrétegek anyaga csak a molekularis diffuzidval keveredik egymassal. A
sebességvektor a csd barmely pontjan id6ben nem valtozik, az aramlés stacionérius, ha
a kiomls folyadékmennyiség nem valtozik [7]. Turbulens dramlasnal az aramlasi tér egy
adott pontjaban a sebességvektor ingadozik, mely az egymés utan halado, kiilonb6z6 mé-
reti és intenzitasa orvények kovetkezménye [7]. Ennek vizsgalata igen nehéz, bonyolult.
Egy aramlastani probléma vizsgalatahoz, megoldaséhoz fel kell irnunk a hidrodinami-
kai egyenletrendszert. Ennek egyik legfontosabb tagja a Navier-Stokes egyenlet. Ez a
kovetkezSképpen irhato fel:

1
— +vVWuo=—g— ;Vp + vV, (2.1)

ahol v a kinematikai viszkozitas, amit a dinamikai viszkozitas és a strtiség hanyadosabol
kaphatunk, vVv a nyomés gradiens, mely hajtja a rendszert, Vv pedig a surlodast irja
le. Az egyenletrendszer masik tagja a kontinuitas egyenlet, mely a kovetkezd:

ap B
N + V(pv) = 0. (2.2)

Ha a stirtiség allando, akkor a kontinuitas egyenlet V(v) = 0 alakot 6lti (tomeg folytonos-
sagi egyenletbdl térfogat folytonossagi egyenlet lesz), mely Gsszenyomhatatlan aramlast
eredményez. Ezzel az egyenletrendszer le is zarhato, de bizonyos esetekben sziikséges lehet
tovabbi egyenletekkel valo kiegészitésére, példaul a hdmérséklet /koncentracié egyenlettel,

mely a kdvetkezd moédon irhato fel:

%: = —oVz + DV3z + S, (2.3)



2.1 Fiziologiai hattér 11

ahol x = ¢ koncentracié terjedés esetén vagy x = T hémérséklet terjedés esetén. A
koncentracio terjedést vizsgalva nagy sebességeknél az advekcio (vVe) dominal, kis meé-
rettartomanyban pedig a diffazio (DV?c). Ezen parcialis differencial egyenletrendszernek
a legtobb esetben nincs analitikus megoldésa, numerikus modszerek segitségével kozelit-
hetjiik a megoldasat. Annak eldontése, hogy egy aramlas laminaris vagy turbulens a
Reynolds-szam segitségével torténik. A Reynolds-szam dimenzi6 nélkiili, a Navier-Stokes
egyenlet advektiv és viszkézus tagjanak ardnya adja meg, azaz a kovetkezs formula se-

gitségével szamithatjuk ki:

G
o

Re= L UL (2.4)
A v
VL2

ahol U a sebesség nagysagrendje, L a mérettartomény nagysagrendje, v pedig a kine-
matikus viszkozitdas. Ha a Reynolds-szdm kisebb egy kritikus értéknél, akkor laminéris,
ha nagyobb, akkor turbulens aramléasrol beszéliink. Ez a kritikus érték probléma fiiggs
és gyakran hiszterézist mutat, de a Re = 2000 altalaban egy megfelel§ kiiszobérték. Fi-
ziologias kortilmények kozott a véraramlés laminaris, azonban példaul az érsziikiileteknél
megjelenhetnek 6rvények, melytél turbulenssé valik az aramlas. Két aramlés hasonlo, ha
Reynolds-szamuk megegyezik.

A kovetkezSkben néhany a vérkeringés szempontjabol meghatarozé hemodinamikai
alapfogalom keriil lefrasa. Ilyen a viszkozitas, melyen az egyméson elmozdulé folyadékré-
szecskék kozotti belsd surlodast értjik [8]. A folyadék ezen belss, elmozdulassal szembeni
rezisztiv tulajdonsigat a viszkozitasi koefficienssel lehet jellemezni. Ez a kdvetkez6 modon
szamithato:

ahol S; a nyirofesziiltség, az egységnyi feliiletre érintélegesen hatd erds, x pedig a nyi-
rassebesség, mely a viszkometrias dramlasi sebességgradiens mérészama, ami laminaris
aramlés esetén jo kozelitéssel megegyezik a folyadék linedris sebességgradiensével. Ha
a nyirofesziiltség és a nyirdssebesség kozti kapcsolat linearis, akkor newtoni folyadékrol
beszéliink. Ilyen példaul a vérplazma és a viz. A vér azonban nem-newtoni folyadék, mely
azt jelenti, hogy a viszkozitasa fligg a nyirassebességtsl és az aramlasi sebességgradienstdl.
Ennek oka, hogy a vérben szilard részecskék, a vérsejtek vannak diszpergalva a newtoni
vivéfolyadékban. Az ilyen folyadékelegyeket szuszpenzionak nevezziik. A vér azonban
kozel ugy viselkedik, mint egy newtoni folyadék, amennyiben a nagyobb erekben laminaris
aramlasi képet mutat, ekkor viszonylag alacsony a viszkozitasa [8]. A vér viszkozitasa fiigg
az ératmérstsl, a véraramléas sebességétdl, és a hdmérséklettdl is. Szintén a viszkozitassal
all kapcsolatban az endothéliumot tangencialis iranyban deformalé véraramlas, melynek
egységnyi feliiletre vett, normalizalt értékét szintén nyirofesziiltségnek nevezziik (S;).

Ennek nagysaga aranyos a vér viszkozitasaval és dramlasi sebességgradiensével.
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Biomechanikai szempontbol fontos tulajdonsaga az ereknek az elaszticitasuk. Ez azt
mutatja meg, hogy az érfal a sziv altal létrehozott pulzatilis nyomés véltozas hataséara
mennyire tagul ki. Ezt a rugalmas ellenallast az tgynevezett elasztikus (vagy Young-)
modulus (Ejp) segitségével jellemezhetjiik, mely a tangencialis iranyt rugalmas fesziiltség
(Sp) és a megegyezs iranyt relativ megnyulas (ep) hanyadosa [6, 8]. A relativ megnyulas
(strain) egy dimenzi6 nélkiili viszonyszam, azt mutatja meg, hogy a kezdeti hosszhoz
képest mennyivel nyult meg az adott anyag adott erdhatésra. A tangencilis iranyu
fesziiltség és a relativ megnyulas kozotti kapcsolat az erek esetében nemlineéris, minél
kitagultabb az érfal, annéal nehezebben tagithato tovabb, egyre nagyobb nyomés hataséara
egyre kisebb a valtozas. Fontos az erek disztenzibilitasa (D), mely az ér lumen térfoga-
tanak valtozasa egységnyi nyomasvaltozés hatasara, azaz a kovetkezd modon irhaté fel:

AV
APV

(2.6)

Az erek kapacitancidja (compaliance, C) alatt azt az abszolut értékben vett valtozést
értjiik, mely adott vérnyomas valtozés hatésara megadja a térfogatvaltozast, azaz a tel-
jes vérmennyiség valtozasat. Szoros kapcsolatban all a disztenzibilitassal. A kiévetkezd

modon irhato fel:

AV

C=—. 2.7
AP (2.7)
A disztenzibilitas és az elasztikus modulus kozott az alabbi Osszefliggés irhato fel:
31 T
=== 2.8
2Eg h’ (28)

ahol r; a ér bels6 sugara, h pedig az ér falvastagsdga. A kapacitancia és a disztenzi-
bilitas értékeit erésen befolyasolja az adott érszakasz geometridja is. Ez kompenzalha-
t0, amennyiben olyan elasztikus modulus értéket alkalmazunk, mely a geometridtol is
fiigg [8].

Nagyon fontos a vérnyoméshullamok propagacioja, mely pulzusdiagnosztikai szem-
pontbol gyakorlatilag az informéacié hordozéja. A hullamterjedés nagyon sok mindentdl
fligg. A terjedés sebessége fliggvénye a diszenzibilitasnak, merevebb erekben a hullam-

terjedés sebessége nagyobb. Ezt a kovetkezs egyenlet irja le [8]:

1

v= oD’ (2.9)
ahol p a vér stirtisége. Ez a sebesség nagyon fontos a perifériarél visszaver§dg hullamok
esetén. Egy tipikus pulzus hullamot hédrom f& hullamkomponens hataroz meg: perkuziés
hullam, mely a szisztolénak felel meg, a dikrotikus hullam, mely a szivbillentytik zaro-
dasakor jon létre (a diasztolé kezdetét jelzi), és a perifériarol visszaver8ds hullam, az
agynevezett Tidal-wave, melynek csiicsa egészséges esetben a radiédlis artéridn mérhets
nyomésgorbén a perkuziés és a dikrotikus hullam csicsai kozé esik. Egy ilyen tipikus

radialis artéridan mért pulzusgérbét mutat a 2.8. abra. Az érfal merevségétdl fiiggGen
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valtozhat ennek a perifériarol visszaver6dd hullamnak a sebessége, ezaltal mas jellegi
karakterisztikat létrehozva a mérheté jelben. Ez a pulzusdiagnosztika szempontjabol egy
fontos folyamat, diagnosztikus jelent&ségti. Kiilonb6z§ pontjain az érhalozatnak, kii-

16nb6z6 nyomésgorbék adodnak, ezt mutatja a 2.5. abra. Azonban a hullamterjedést
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2.5. abra. Az érhalozat kiilonb6z6 pontjain mérhetd pulzus gorbe [§]

nem csak az érfal merevsége, és ezaltal a terjedés sebessége befolyéasolja, hanem barmely
érrendszerben felléps valtozas (példaul érszikiilet) hatasa jellegében méas-méas mérhetd
karakterisztikidt eredményez, ezért is ennyire Osszetett a pulzusdiagnosztika, mely részle-
tesebben a kovetkezd alfejezetben keriil bemutatésra. A vérnyomas az erekben két kom-
ponensbdl tevédik Gssze: egy statikus oldalnyoméasbol és egy dinamikus komponensbdl, a
kinematikus nyoméasbol, mely ardnyos a sebesség négyzetével és az aramlé vér tomegével.
A teljes nyoméas 90-95%-at az oldalnyomas adja, a teljes, valos vérnyomas csak egy beve-
zetett katéter segitségével mérhets. Az oldalnyoméas maximumat szisztolés nyomésnak,
minimumét diasztolés nyomésnak nevezziik, mely non-invaziv médon, példaul Riva Rocci
vérnyomésmérés segitségével mérhets. Ebbél szamithatd az artérias kézépnyomas, mely
a szisztolés vérnyoméas harmadénak és a diasztolés vérnyomas kétharmadanak 6sszegébdl
adodik. Fontos még a véraram, mely a vér térfogataramlasi sebessége (Q), tehat adott
id6 alatt elmozdulé vérmennyiség. Ebbdl adodik az erek egyik fontos tulajdonsaga, a
rezisztencidjuk, vératereszts képességiik. Ez az aramkorokkel analég moédon irhatd le,

tehat a hidraulikus rezisztencia (R):
(2.10)

ahol P, — P, a nyomésesés a be- és kimenet kozott, Q pedig az el6bb emlitett térfo-

gataramlasi sebesség. Az aramléas a kovetkez6 modon irhato le egy cs6ben (Poiseuille
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torvény):

7k (P, — Py) * 1t

Q= 8xmxl

(2.11)

ahol r a cs6 radiusza, 1 a cs6 hossza, n pedig az aramlé folyadék viszkozitédsa. Newtoni
folyadékot és laminaris aramlast feltételezve, a Poiseuille egyenletet atrendezve, adodik
a hidraulikus rezisztencia egyenlet, mely a kévetkezs [3]:

_P—-P, 8xnxl
o Q  wxrt

R (2.12)

tehéat az aramlas ellenallasa csak a cs6 méretétdl és a folyadék karakterisztikajatol fiigg.
Ez is igazolja, hogy az arteriolak és kapillarisok ellenéllasa a legnagyobb. Szintén az dram-
korokkel analog médon irhatok fel a parhuzamosan és sorosan kapcsolt érszakaszok ered6
ellenéallasa. Az erek hullamellenallasat, karakterisztikus impedanciajat (Zy) a kovetkezo

Osszefiiggés irja le:

L /p
2y = ——4 | — 2.13
o= 2\ D ( )

ahol r az ér sugara, p a vér striisége, D pedig az ér disztenzibilitasa [8]. Ezek alapjan
elmondhato, hogy a hullamellenéllas elsGsorban az ér geometridjatol és rugalmassigatol
fligg.

Az erekkel kapcsolatban még fontos megjegyezni, hogy az érfal nem tisztan elasztikus
anyagi, hanem van széveten beliili sarlédasa, ezaltal viszkoelasztikus anyagi tulajdonsa-
gokat mutatva, mint példaul a kuszés, a fesziiltségrelaxacio és a hiszterézis [8|. Fiziologias
koriilmények, valtozasok soran azonban elsGsorban az elasztikus tulajdonsdgok dominal-
nak.

A hemodinamikai vizsgalatokban is fontos szerepet tolt be a sziv, mely a vérdramlas
fenntartasaért felel6s. A kovetkezGkben néhény a szivvel kapcsolatos, de a teljes kar-
diovaszkularis rendszer szempontjabol meghatéarozo fogalom keriil bevezetésre. Az elsd
ilyen a pulzustérfogat (verdtérfogat), mely a szisztolé alatt a kamrakbol kiloksds vér
térfogata, azaz a végdiasztolés és a végszisztolés térfogat kiilonbsége. Az ejekcios frak-
ci6 megadja, hogy a végdiasztolés térfogat hanyad része hagyja el a kamrat a szisztolé
alatt (pulzustérfogat és végdiasztolés térfogat hanyadosa). A perctérfogat a sziv altal
egy perc alatt kipumpalt vérmennyiség. Ezt a szivfrekvencia (pulzusszam) és a pulzus-
térfogat szorzataként kaphatjuk meg. A sziv hemodinamikai vizsgalatara egy fontos és
gyakran alkalmazott modszer a kamra térfogat - kamra nyomas fiiggvény felvétele. Ez
leirja a teljes szivciklust, eseményei jol meghatarozhaté moédon megjelennek, ugyanakkor
visszacsatolast ad a sziv egészségi allapotrol is. Egy ilyen nyomaés-térfogat gérbe lathato
a 2.6. abran. Ezen Osszefliggés segitségével leirhatd a bal kamra funkcidja, melyet befo-
lyasol a preload (végdiasztolés térfogat), az afterload (az aortanyomaés, mellyel szemben
dolgozik a bal kamra), a szivfrekvencia és a kontraktilitds (pumpafunkcio). Utobbi vizs-

galata a legnehezebb, ebben nyijt nagy segitséget a nyomés-térfogat analizis, melybdl
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a végszisztolés nyomas-térfogat Osszefiiggés meredeksége és a verdmunka (végdiasztolés
nyomés-térfogat Osszefiiggés meredeksége) nyerhets, mely paraméterek jol jellemzik a
kontraktilitast, emellett fiiggetlenek a szivfrekvenciatol, a preload és az afterload értéké-
t6l. Ezenkivill a nyomas-térfogat Osszefiiggés segitségével szamithato a sziv altal végzett
munka, az Ggynevezett ver6munka is. A diasztolé soran felvehetd gorbe alatti teriilet (a
2.6. abran az A, B és C pontok altal meghatarozott gorbe) valamint a szisztolé soran
levs (C, D, E, F és A pontok altal meghatéarozott) gorbe alatti teriilet kiilonbsége adja a

sziv altal végzett munkat.
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2.6. abra. A sziv bal kamrajanak nyomas-térfogat gorbéje [9]

2.2. Pulzusdiagnosztika

A pulzusdiagnosztika egy non-invaziv, fajdalommentes vizsgalati modszer, mellyel sziv- és
érrendszeri, valamint kiilonb6z6 belsd szervi megbetegedések allapithatok meg. Alapelve,
hogy az érhalézat kapcsolatban all minden bels6 szerviinkkel, azok hatast gyakorolnak ra,
és ez a hatas mérhet6 modon megjelenik a pulzus karakterisztikajaban, amit altalaban
a radialis artérian szoktak vizsgalni. A pulzusdiagnosztika alapjait a Tradicionalis Ki-
nai Orvoslasban irtak le, épp ezért a Tradicionalis Kinai Pulzusdiagnosztika (TKP) [10]
a legismertebb forméja. Ugyanakkor mas civilizaciékban is megjelent a pulzus hullam

vizsgalatanak jelentGsége (példaul tibetiek, gorogok [6]). A TKP-t végzd orvos harom
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ujjal vizsgalja a pacienst, mindkét csuklon a radialis artéria harom pontjaban, kiilonb6zé
nyoméserdsségeket alkalmazva. A feltevés szerint a kiillonb6z6 pontok és nyomaéserdssé-
gek kiilonb6z6 szerveknek felelnek meg [11], melyet a 2.7. adbra szemléltet, tehat egyetlen
vizsgalat soran tobb bels§ szerv allapotérol nyerhetd informécié. Ez a feltevés azonban
nem igazolt tudoméanyosan, hagyoményokra, megfigyelésekre épit. Hatterének, igazsag-
tartalméanak tudoményos bizonyitasat csak a kozelmiltban kezdték el komolyabban vizs-
galni [12], azonban a feladat komplexitiasa miatt még az elején tartanak a vizsgalatok,
viszont az eddigi eredmények biztatoak. A kvantitativan leirt, tudomanyosan bizonyi-
tott hattér hianya mellett hatranya a TKP-nak, hogy nagyon hossza tanulast, legaldbb
10 éves gyakorlatot igényel, valamint szubjektiv. Ezen héatranyok orvoslasa érdekében
kezdték meg a pulzusdiagnosztika digitalis megvalositasat, mely szintén sikereket mu-
tat. Tobb belsé szervi megbetegedést sikeriilt magas pontossidggal megallapitani ilyen

rendszerek &altal (példaul vakbeélgyulladas, hasnyalmirigy-gyulladés [13]).
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2.7. abra. A TKP altal leirt poziciok és a szervek kapcsolata [11]

A pulzusdiagnosztika digitdlis megvaldsitdsahoz kiilonb6z3, non-invaziv elven m-
k6dd mérsberendezéseket szoktak alkalmazni. Ilyen példéul a Doppler-ultrahang rend-
szer [13, 14, 15, 16|, kiilonbozs erd- vagy nyomasmeérs szenzorok [17, 18], tapintdszenzor
tombdk [19, 20|, vagy tonometrias 21, 22| technikat alkalmazé berendezések. Mindegyik
megoldasnak megvan a maga elénye és természetesen hatranya. Elterjedt, ugyanakkor
a gyakorlatban talan mégis a legnehezebben kivitelezhet6 megoldas az ultrahang segit-
ségével torténd pulzus gorbe felvétel. Itt ugyanis a vizsgélatot végz6 orvos ligyessége,
nevezetesen, hogy mennyire képes egy helyben, ugyanakkora nyomoéerével tartani az ult-
rahang fejet a radialis artéria felett, erésen befolyéasolja a mérés pontossagat. A nyomés-
és er6mérd szenzoroknél a zaj jelent nagy problémaét, hisz a radialis artéridn mérhets jel
igen gyenge, ezért a pontos karakterisztika rogzitéséhez nagyon érzékeny, zajoktol mentes
szenzorokra van sziikség. Ugyanez igaz a tapintészenzor tombokre is. FEzek a szenzo-

rok, mint minden miik6dé rendszer vizsgéalatara szolgal6é eszkoz, a mérés kdzben hatast
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gyakorolnak a kornyezetiikre, interakcidba lépnek vele. A pulzusdiagnosztika esetében
a kiilonb6z6 nyoméserdsségekkel torténs vizsgalatok miatt ez a hatéas, mely lokalisan
valtoztat az aramlasi és érmechanikai tulajdonsagokon, nem jelent hatranyt, hisz a tradi-
cionalis vizsgalati modszer esetében gyakorlatilag ugyanilyen interakciéba lépnek az ujjak
a radialis artéridval. Ez a tapintds modellezésére alkalmas szenzorok esetében azt is je-
lentheti, hogy valéban digitalis modon leirhatova valna a tapintasérzet alapjan felallitott
diagnézis, amennyiben a kiilonb6z6 pozicidkban torténd mérések valéban plusz informa-
ciot szolgaltatnak. Ez pedig kozelebb vihet a pulzusdiagnosztika kvantitativ leirasahoz,
hatterének megértéséhez. Ezt bévebben a tervezésrsl szolo rész bevezet§jében fejtem ki.

A pulzusdiagnosztika jelfeldolgozasi szempontbol is Osszetett feladat. A mérhetd jel a
radidlis artérian rendkiviil gyenge, épp ezért kiilontsen fontosak a megfeleld jelfeldolgoza-
si eljarasok. A legjellemzdbb zajok a szenzor sajat miikodésébdl fakadd halozati és egyéb,
specifikusan az adott szenzorra jellemzé zajok. Fzek altaldban magas frekvencids zajo-
kat jelentenek, valamint a kéz mozgasbol, 1égzésbdl szarmazé artefaktok, melyek inkdbb
alacsony frekvencias zajok. FEzek kisziiréséhez zéro-fazisu sztir6t [23], vagy egyre gyak-
rabban wavelet dekompozicion alapulé sztirGket alkalmaznak [24, 25, 26]. A szirt jelet
egy-periodusu jelekké kell bontani, ezt altaldban egy meghatarozott ablakolasi technika
segitségével szoktak végrehajtani [14, 23|. Ezek segitségével hozhato meg a diagnozis. Az
egy-periodust jeleket a tovabbi jelsziirés végett atlagolni szoktak, természetesen csak a
megfelel§ mértékben hasonlo jelek esetén, melynek eldéntéséhez kiilonb6zd technikak al-
kalmazhatok |23, 27|. Ez két elv alapjan tehets meg: egy tiz perces idintervallumon beliil
egy adott személy pulzus karakterisztikdja nem valtozik [20], illetve egy személyre adott
idgintervallumon beliil maximum 2-3 kiilonboz6 karakterisztikaju jel lehet jellemzs (alta-
laban csak egy tipusu karakterisztika dominans). Az atlagolt jelen elGszor az tgynevezett
karakterisztikus pontokat kell megkeresni 28], melyeket a 2.8. abra szemléltet. Ezutan
kovetkezik a jellemzsk keresése. Ezek leggyakrabban alkalmazott tipusai: abszolat 28],
relativ [29], valamint a hemodinamikai [30] jellemzsk. A jellemz6 vektor esetében nagyon
fontos a vektor mérete, mind a tul kevés, mind a tul sok (redundanciat tartalmazhat)
jellemzd rontja az osztalyozas pontossagat [29]. A diagnozis meghozéasihoz automatizalt
osztalyoz6 eljarast alkalmaznak. Ezekhez a leggyakrabban alkalmazott technikak a leg-
kozelebbi szomszéd osztalyozok [13], az SVM (Support Vector Machine) [15, 31|, a kiilon-
b6z8 neuréalis halozatokon alapuld osztéalyozok [22, 32| és a fuzzy logikaval dsszekapcesolt
neuralis halozatok [33]. Ez utobbi a mérhets értékek mellett a fuzzy logika segitségével
igyekszik a tapintas altal leirhato érzeteket is figyelembe venni, mintegy digitalizalva a
pulzusdiagnosztikit végzé orvos tapasztalatait.

A fentiekbdl is lathato, hogy a pulzusdiagnosztika mennyire 6sszetett modszer. Hatte-

rének ismerete még hidnyos, ebben jelenthet segitséget a mérés szamitoégépes modellezése.
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2.8. abra. A karakterisztikus pontok (P,EK,F és L) és az abszolut jellemzdk: hp, a
perkuzios cstucs, ha, a perkazios volgy, hs, a ' Tidal’ csics, hy, a’ Tidal’ volgy amplitudoéja,
hs pedig a dikrotikus csics magassaga (a ’'Tidal’ volgyhoz képest). A t; a perkazios
csucs, a ty a dikrotikus hullam kezdetének (’Tidal’ volgy pont) idépillanatat , mig a t3 a
dikrotikus hullam kezdetétdl a pulzus hullam lefutasanak végéig tarto (szisztolé kezdete)

idGintervallum hosszat jeloli [28]

2.3. Erhalozattal és lagyszovettel kapcsolatos modellezési el-
jarasok

Az orvosi kutatasokban nagyon sok paraméter, folyamat csak nehezen vizsgalhato, nehe-
zen mérhets gyakorlati tton. A szamitastechnika fejlédésének, a szamitasi teljesitmény
gyors novekedésének hala, ma mér készithet6k szamitégépes modellek bizonyos problé-
mékrol, melyek segitségével vizsgalhatok biologiai, biomechanikai folyamatok, azok hatte-
re adott esetben kénnyebben megérthetévé valik. Emellett segitséget nytjthat kisérletek
megtervezésében is, mely sok id6t és koltséget sporolhat meg a kutatok szaméara. Az
alabbiakban bemutatasra keriil néhany érhaldézattal, lagyszovetekkel kapcsolatos szadmi-
togépes modellezési megkozelités, néhéany konkrét példat kiemelve a modell megalkotéasa
szempontjabol.

Az érrendszerrel kapcsolatban a leggyakoribb szimuldcidés megkozelités a véraramlas,
és a véraramlés okozta nyomashullam terjedése az érhalézatban. A terjedés modellezését

harom {6 csoportba sorolhatjuk [34]:

e 0 dimenziés, vagy Windkessel modell: teljes leirdst ad az érhalézatrol, de
a nyoméas és az aramlas terjedése kiilon nem szerepel benne. Egy adott artéria

szakaszra adja meg a nyomads és az aramlés kozotti kapcsolatot. Elénye, hogy
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csak néhany paraméterrel reprezentalja a vizsgalt szakasztol tavoli teriiletek tulaj-
donségait, ezaltal rendkiviil csokkentve a szamitésigényt. Hatranya viszont, hogy
a hullamterjedési sebességet végtelen nagynak feltételezi, komplexebb folyamatok

nem vizsgalhatok a segitségével.

e 1 dimenzios vagy disztribuciés modellek: Az artérias fat kis, ismert geomet-
ridju és mechanikai tulajdonsagu szegmensekre bontjak. A hullam terjedés leirasa
torténhet a Womersley-féle oszcillatoros terjedési elmélet szerint, vagy az elektromos
vezetés lefrasaval analég modon. Ezek a modellek leirhatok akar a Navier-Stokes

egyenletek segitségével is.

e 3 dimenziés modellek: Ezek a modellek nagy szamitésigénytiek, és gyakran na-
gyon bonyolultak. Akkor szoktak alkalmazni Gket, ha részletes leirasra van sziikség
egy adott teriilet hdromdimenzios aramlasarol, melyek tobbnyire fiziologiai vagy
patologiai okokbol nagyon fontosak. A haromdimenzios modellek képesek leirni az
érfal nyirasfesziiltség mezGjét vagy az orvénylési mez6t. Héatranyuk a nagy szami-
tasigény mellett, hogy erdsen fliggnek a kezdeti feltételektsl, melyek egy része nem
is ismert pontosan. Manapsag ezeket a haromdimenziés modelleket tgynevezett
Computational Fluid Dynamics (CFD) szoftverek segitségével készitik el, szamitjak

ki. Ezek segitségével leirhatok az érfal és az dramlo vér kozotti interakciok is.

Az igazén komplex feladatokhoz ezt a harom modellezési megkozelitést egyszerre szok-
tak alkalmazni. Az egy- és a nulladimenzios modszer egyiittes alkalmazasabol példaul
realisztikus kezdeti feltételek adhatok meg a haromdimenziés modszer szaméara egy ér-
szakasz vizsgalatakor [34], példaul ilyen elvd szimulaciot készitettek a [35]-ben.

Minden szimulacié szempontjabol fontos a probléma helyes matematikai leirdsa, a
megfelel§ kezdeti és peremfeltétel megadasa. Ezek kozé tartozik példaul a modell geo-
metridjanak megadasa is. Ez alapvetGen kétféleképpen torténhet: egy kozelité geometria
megrajzolasival erre alkalmas szoftverek segitségével, vagy valamilyen képalkoto eljaras
segitségével, mellyel valos, pontos geometriat kaphatunk. FErre alkalmas példaul a 3D
MR (Méagneses Rezonancia) képek, vagy az érhalozat esetén a haromdimenzios rotacios
angiografia segitségével készitett képek. Az igy nyert geometridk esetében lényeges elem
a szimulaci6 szempontjabol a halozas (mesh) elkészitése. A halozas segitségével diszkre-
tizalhat6 a tér, amit vizsgalunk, mindsége erdsen befolyasolja az eredmény pontossagat.
Kiilonbo6z6 eljarasok léteznek, melyek koziil kétdimenzidoban a haromszog alapi mesh a
legelterjedtebb [36], haromdimenzioban pedig a tetraéderes halozés, mely azt jelenti, hogy
a belsd térfogat tetraéderekkel van kitoltve, mig a felszin altalaban haromszog alapu ha-
loval van lefedve [37]. A probléma megoldasanak megkozelitése is valtozo. Alkalmazhato
példaul a véges elem analizis, a véges térfogat analizis vagy a véges differencidk modszere

is a kiilonbo6z6 folyamatokat leird matematikai egyenletrendszerek megoldasa soran.
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Az aramlastani szimulaciok segitségével leggyakrabban betegségeket, illetve beiiltetett
mesterséges érszakaszokat, graftokat és stenteket szoktak vizsgalni. Ezek a szimuléaciok
az érfalat csupan egy merev csének tekintik. A kovetkezdkben erre mutatok be néhéany
példat, melyeken keresztiil a leggyakoribb megkozelitések is 6sszefoglalasra keriilnek.

Az egyik gyakran modellezett betegség az aneurizma. Az aneurizma egy lokalizalt,
kronikus, degenerativ ér betegség, mely az érfal tagulasdhoz vezet [38]. Szinte kizarolag
az aortaba és az artéridkba jellemzd. A szimulaciok kdzéppontjaban a hasi aorta aneuriz-
ma és az agyi aneurizmak allnak. A hasi aorta esetén, ha az aneurizma miatt vékony érfal
athasad, a beteg azonnal meghalhat bels§ vérzés kovetkeztében, mig az agyi aneurizma
konnyen agyvérzés forrasa lehet. Ezek a gyakori halalokok kozé tartoznak, ezért is fontos
vizsgalatuk. Az aneurizmékkal kapcsolatos szamitogépes modellezések elsGsorban a ki-
alakuldsanak hatterét kivanjak feltarni. A létrejottiik a véraramlasbol szarmazoé hatasok
eredménye, melybe a direkt mechanikai erék és biomechanikai hatasok is beletartoznak,
ezek vezetnek az érfal degradaciojahoz és szerkezeti atalakulasahoz [38]. Ezen hatasok
leginkabb az érfal nyirofesziiltség eloszlasanak segitségével vizsgalhatok. Példaul a [38]
publikiciéban a carotis artéria kettéagazasanal vizsgéltik a nyirdfesziiltség eloszlasat az
érfalon, mely egy gyakori hely az aneurizma kialakulasara. A modellhez hasznalt geo-
metriai adatokat haromdimenzios rotacios angiografia képek alapjan hataroztdk meg. A
modellezés soran elGszor kizarolag a folyadék transzport egyenleteit oldottak meg, egy
rogzitett geometrian az alap terhelés megoszlasanak megismerése céljabol. Ezt kovette a
keringési rendszerbdl szarmazoé globélis paraméterek figyelembe vétele, majd a csiicsot ko-
riillvevd aramlas térbeli megoszlasanak és lokalis tulajdonsagainak vizsgalata. Végiil egy
olyan Osszetett modellt alkottak meg, mely idéfiiges, magaban foglalja az érfal elasztici-
tasat, ezéltal térben és id6ben véltozd paramétereket nyerve, rdadasul a folyadék - érfal
interakciot is figyelembe véve. A szimulacio soran nem vették szamitasba az érfal réteges
szerkezetét, és az anyagtulajdonsagok lokalis valtozasat, valamint az agak gorbiiletét. Mi-
vel a harom &gra illeszthetd sikok egymaéssal bezart szoge atlagosan kozel volt a 360°-hoz,
igy egy sikban lévének tekintették cket. A folyadék szempontjabol a vért newtoninak,
az aramlast laminarisnak tekintették, a bemenet pedig pulzatilis sebesség profila volt.
Utobbi feltevések, egyszertisitések gyakoriak az érhéalozattal kapcsolatos szimulécioknal,
hiszen jol kozelitik a valosagot, ugyanakkor kisebb lesz a szimulaci6é szamitasigénye. Ha-
sonlo vizsgalatot mutat be a [39] publikacid, mely keretében szintén az agyi aneurizmékat
vizsgaltak. Harom péciens esetében készitettek felvételeket az aneurizma kiilénbo6zé fazi-
sairol, az orvosi képalkoto eljarassal kapott (3 dimension digital subtraction angiography,
3D-DSA) haromdimenzios geometriat alkalmaztak a CFD szimulaciok soran. Itt elsdsor-
ban az aneurizma kiilénbo6z6 fazisaiban vizsgaltédk az aramlasi viszonyokat, igy az érfalat

merevnek tekintették. A folyadék tulajdonsagait az elézbleg bemutatott szimulacidval
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megegyezd moédon adtak meg. Egy jobban eltérd, érdekes szimulaciés megkozelitést mu-
tat be a [40] publikaci6. Itt a hasi aorta aneurizma névekedését szimulaltak. A cél az volt,
hogy megértsék azokat a hattér folyamatokat, mely a hasi aorta aneurizma névekedésé-
ben és struktiaralis gyengiilésében jatszanak szerepet. Ez fontos mind diagnosztikai, mind
péciens fliggl miitét tervezési szempontbdl is. A szimuldcidhoz egy egészséges hasi aorta
héaromdimenziés MR képét hasznaltak fel kiindulasi geometriaként. Meghataroztak azt a
régiot, ahol az aneurizma létrejohet. A kezdeti feltételek megadasa és az aramlas felirasa
az el6z6ekben bemutatottakhoz hasonléan tértént. A szimuléci6 kiilonlegességét az adja,
hogy minden egyes hemodinamikai szimulacios ciklust kévetGen (ami jelen esetben hét
sziveiklust jelent) kovetkezett egy aorta fal novekedés és strukturalis atalakulas. Ez az
elasztin degradacio és a kollagén atalakulas kovetkezménye. Az igy keletkezd 1j geometri-
ara egy frissitett halozéast készitve ismét elvégezték a hemodinamikai szimuléciot, a beldle
kapott eredmények (nyomas és nyirofesziiltség eloszlas az ér falan) felhasznalasaval jra
kiszamitottak a strukturalis valtozasokat. Kzt iteralva képet kaptak a hasi aorta aneu-

rizma kialakuldsanak hétterérél. A szimulacid f6bb lépéseit a 2.9. abra foglalja Gssze.

4 Novekedés és atalakulds szimulacid R
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2.9. abra. Hasi aorta aneurizma szimulacioé lépéseinek sszefoglalo abraja [40]

Ez egy j6 példa az tgynevezett kapcsolt szimulaciokra, mely dramlasi és mechanikai szi-
mulécioét is alkalmaz a probléma megoldésara, oly moédon, hogy ezek egymésra is hatast
gyakorolnak.

Talan még gyakoribb a kiilonb6z6 mérték, eltérs geometriaja és kialakulasat tekintve
kiilonb6z8 okokra visszavezethets érsziikiiletek modellezése az egyes artéria szakaszokon.

Ez utal a fontossagara is. Az érsziikiilet is komoly problémékat okozd betegség, raadasul
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a legtobb esetben nincs is észrevehet§ tiinete. Ha példaul a sziv koszorterében torténik
az érszikiilet kovetkeztében egy elzarédas, az azonnali haldlhoz vezethet. Ugyancsak
nagy problémat jelent az érszikiiletet okoz6 plakkok felrepedése, "felrobbanasa". Ezek
a plakkok mind geometriai, mind érfal tulajdonsag beli valtozasokat okoznak, ez pedig
a véraramlas megvaltozasahoz is vezet. Most roviden néhany érsziikiilet modellezéssel
kapcsolatos példa keriil megemlitésre, amely vagy modellezési megkozelités vagy szimu-
lacios kérdésfelvetés szempontjabol érdekes. Az eddig bemutatott alapvetd szimulacios
megkozelitések itt is érvényesek, tehat a geometria vagy a valodi egy kozelitése, vagy or-
vosi képalkot6 eszkozok segitségével nyert. Az érsziikiilet szimuléaciok esetén is gyakoriak
a kapcsolt szimulaciok. Példaul a [41]-ben harom kiilonb6z6 megkozelitéssel készitettek
szimulaciot egy 45 szazalékos érsziikiiletrsl. Az elsé modell tisztan aramlési szempontbol
vizsgalta a probléméat. Itt az érfalat merevnek tekintették, a bemenet szinusz fiiggvény-
nek megfelels pulzatilis térfogataram volt, a vért 6sszenyomhatatlan newtoni folyadéknak
tekintették, az dramlast pedig laminarisnak feltételezték. A masodik megkozelités csupan
az érfal mechanikdjara koncentralt. A szikiilt érfalat 6sszenyomhatatlannak, izotropnak
és linearisan elasztikusnak feltételezték. A belsd nyoméast ugy allitottak be, hogy 5%-os
eltérést eredményezzen az ér bels§ sugaraban. Az érfal elmozdulasat végeselem modszer
segitségével oldottak meg. A harmadik megkozelités az el6zé kettd Osszekapcesolasabol
jott létre. Ez két {6 szempontbdl kiilonbozik a kiindulési modellektdl: az érfalra pulzati-
lis bels§ nyomés hat, mely fligg az dramléstol, az dramlas szempontjabol pedig nem egy
merev, hanem egy elmozdulésra képes fal veszi koriil. Ennek kiszdmitdsdhoz az aneuriz-
mak modellezésénél bemutatott kapcsolt szimulacidhoz hasonlé megoldast alkalmaztak.
A harom kiilénb6z modell elkészitésének koszonhetSen jobb képet kaptak arrdl, hogy az
érfal kapacitancidja milyen hatéssal van az aramlasra (tisztan dramlési és a kapcsolt mo-
dell eredményének Osszevetése), illetve, hogy a pulzatilis dramlas milyen hatést gyakorol
a henger alaku falra (tisztdn mechanikai és a kapcsolt modell eredményének Osszevetése).
A pulzatilis aramlas vizsgalataval foglalkoztak a [42]-ben, azt vizsgalva, hogy az érszikii-
let vizsgalatakor az egyszerti harmonikusan pulzalé bemenet (példaul szinusz fiiggvény
szerint) nem ad a valods, fiziologias pulzalasnak megfelels aramlési képet a szikiilet kor-
nyezetében. Ebben az esetben is laminaris dramlast feltételeztek, Osszenyomhatatlan,
newtoni folyadéknak tekintve a vért. A szikiilet mértékét 56%-osnak vették. Hasonlod
vizsgalatot végeztek a [43|-ban is, itt 75%-osnak véve a sziikiiletet. Magas foka (90-95%)
koszoruér szikiiletekkel foglalkoztak a [44]-ben. A koszoruér szikiilet vizsgalata a sziv-
infarktus szempontjabol kiilonosen fontos. Az ilyen nagy foku sziikiiletek esetén nagyon
kénnyen elzarodhat az ér. Ezért az embolizacié vagy a trombus kialakulésa felelGsek,
melyek létejottét elGsegiti az érfal magas nyirofesziiltség értéke. Kiilonb6zd geometriaval
rendelkez6 magas fokua szikiiletekre végezték el a szimulaciot, az el6zGekkel megegyezs
feltevésekkel az aramlés és a vér szempontjabol. Az eredmények valoban azt mutatték,

hogy ilyen foku sziikiiletnél jelent&s mértékben né a nyirofesziiltség, illetve, hogy ez még
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inkabb igaz egyenetlen falu sztikiiletek esetében. Végiil még egy érdekes vizsgalatot emli-
tenék meg, ahol laminérisnak tekintették az aramlést, a [45]-ben elvékonyodé artéridkban
vizsgaltak az érszikiiletet, pulzildé bemenetet adva a modellnek.

Az érszikiiletek vizsgalata esetén sok esetben nem megfelel6 kozelités, ha az aram-
last laminarisnak tekintjiik. Ilyen esetekben turbulens aramlast kell feltételezniink. Az
alabbiakban egy-két turbulens aramlést feltételezd érsziikiilet modell keriil emlitésre. A
[46]-ban kiilonbozé mértéki (30, 50 és 70%-os) szikiileteket vizsgéltak, igyekezve tgy
paraméterezni a modellt, hogy az a valdés fiziologiai koriilményekhez kozel essen. Az
adramlas modellezéséhez alacsony Reynolds-szamu k-w modellt alkalmaztak, ahol k a tur-
bulens kinetikus energia, w pedig a specifikus disszipéacios rata. Az érfalat homogénnek,
izotropnak és kozel 6sszenyomhatatlannak tekintették, linearisan elasztikus anyagmodellt
alkalmazva. Megvizsgaltak, hogy érdemes-e turbulens aramlast feltételezni. A szimulé-
ciot laminaris dramlésra is lefuttatva azt kaptak, hogy a 30%-os sztikiilet esetén az ered-
mények megegyeznek, ellenben nagyobb aranytura mar eltérések mutatkoznak, a leszallo
adgban a turbulens feltételezésti modell kozelebb 4ll a fiziologiailag valos képhez, igy sziik-
séges a turbulencia bevezetése. Ezzel bizonyos szempontbdl szoros Osszefiiggésben all a
[47]-ben folytatott vizsgalat. Itt a kiillonb6z8 gyakran hasznalt turbulens modellekre (k-w
modell és a kiilénb6z6 k-e modellek) futtattak le ugyanazt az érszikiileti szimulaciot. Az
eredmények alapjan elmondhat6, hogy az alacsony Reynolds-szami k-w modell kozeliti
a legjobban a valosagot. Utolso ilyen jellegti példaként a [48]-ban a koszoruér szikiilet
geometridjat valodi plakk morfologia segitségével vizsgaltak, melyet intravaszkularis ult-
rahang képalkotas segitségével rogzitettek. A valds morfologidnak koszonhetGen sokkal
redlisabb képet kaptak az aramlési jellemzskrél. Az el6bb leirtakkal ellentétben azonban
k-e modellt alkalmaztak a turbulens dramlas szimulaci6jahoz.

A betegségek utan kovetkezzen néhany szimulacios példa az erek gyogyitasara alkal-
mazott graftokkal és stentekkel kapcsolatban. Graftokat alkalmaznak példaul érsziikii-
letek athidalasara. Ezek az athidalo szakaszok szarmazhatnak a testbdl vett mas érsza-
kaszbol (4ltalaban vénabol, ritkabban artériabol), bizonyos esetekben alkalmazhatoé allati
eredetii érszakasz, vagy mesterséges modon elGallitott. Utodbbi esetén példaul érdemes
a mérnoki tervezés sorédn szimulalni, hogy az elkészitett mesterséges érszakasz kibirja-e
a ra hat6é pulzatilis, magas bels§ nyomast. A graftokkal kapcsolatban nagyon fontos,
hogy milyen médon valtoztatjak meg az aramlasi viszonyokat az adott tertleten, illetve,
hogy a faluk vagy a rogzitést megval6sité varrat milyen mechanikai hatasoknak van ki-
téve, ezeknek van-e élettani rizikoja. Epp ezért miitét tervezési szempontbol igen fontos
a modellezésiik. Erre példa a [49]-ben végzett graft szimulacid, melyben kiilonb6z6 by-
pass graft megoldasokat modelleztek kapcsolt szimulaci6é segitségével, azaz az aramlési
viszonyok mellett a mechanikai viselkedést is modellezték.

A stentek érsziikiiletek kitagitasara szolgilnak. Szimulécidjuk tobb szempontbol is

fontos. Egyrészt tervezési szempontbol, olyan stenteket kell késziteni, melyek tartésan
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képesek ellenallni az érfalban Sket éré mechanikai hatasoknak [50]. Ez szimulaciok segit-
ségével jol kozelithetd, ezaltal egy koltséghatékony és relativ gyors tervezést biztositva a
mérnokok szaméra. Masrészrol fontos az is, hogy ne valjanak tjabb betegségek kialakula-
sanak okozodjava, példaul gyulladas, vagy tjabb sztikiilet, esetleg trombus kialakulasanak
kiindulopontjaiva. Az [51]-ben a stent beiiltetésének technikéjat modellezték. A szimula-
ci6 mechanikai volt, az dramlést nem vették szamitédsba. A stentek beiiltetéséhez ballon
katétert szoktak alkalmazni. Ebben a vizsgalatban ezt a beiiltetési technikat probaltak
szimulalni, harom kiilénb6z8§ geometridju stent segitségével. MR képbdl rekonstrualték
a haromdimenzios sziikiilt emberi csipé artéridt. Az érfalat négy kiilonb6z6 anyagtulaj-
donsagn rétegre osztottak: adventitia, media, intima és a lipid plakk, melyet a 2.10. &bra

szemléltet. Az artéria szoveteit anizotropnak, heterogénnek, nagy mértékben deformél-

- lo = 1.4mm

2.10. &bra. Az (I) kép a rekonstruélt szikiilt emberi csipd artéria haromdimenzios képe,
a (IT) kép a modellezett érfal rétegei: A - adventitia, M - media, I - intima, I-Ip a lipid
plakk és a mediaval egyezd anyagtulajdonsaga ITs - "‘kezdeti hasadékok"’ [51]

hatonak, kozel Gsszenyomhatatlannak és pszeudo-elasztikus tulajdonsagunak vették. A
stent rozsdamentes acél anyagtulajdonsigii. A ballon katétert hengeres szerkezetiinek
vették, novekvd bels nyoméssal, ennek megfelel6en folyamatosan névekvs atmérdsvel.
A ballonra kétféle anyagfeltevés érvényesiil: tengely iranyban folyamatosan kemény tu-
lajdonsagi, mig keriileti irAnyba kezdetben puha, majd egy kiiszob belsé nyomést elérve
merev tulajdonsdgokat mutat. A szimul4ci6 soran numerikus modszerek segitségével irtak
le a harom komponens interakcidjat. A szimulacio négy lépésbdl allt, melyet mindharom

stentre elvégeztek: elGszor a szikiilt érfalra hatd atlagos artérias nyomassal vizsgéltak a
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falban 1év6 fesziiltség eloszlast, majd a ballonnal valo tagitassal stent nélkiil, majd stent-
tel, végiil a behelyezett stenttel ismét az atlagos artérias nyomassal terhelve. A stent
hatésat az aramlasi viszonyokra az [52]-ben vizsgaltak. Itt kiindulasként karotiszba iilte-
tett stentet vettek alapul a szimulacidhoz, ellenben a szimulécié soran a stentet csak mint
més anyagtulajdonsaggal rendelkezs érszakaszt tekintették, kiilon geometriat és az érfal -
stent interakciokat figyelmen kiviil hagyva. A vizsgalat arra iranyult, hogy megallapitsék,
hogy a beliltetett stentnek koszonhetSen visszaall a sziikiilet nélkiili, egészséges sebesség
profil, illetve, hogy mit6l lehetséges, hogy bizonyos esetekben a beiiltetést kovetGen még
nagyobb sebesség is mérhetd, mint a egészséges esetben (az érszakasz kapacitanciajaval
hozhato Osszefiiggésbe).

Egy tobbszorosen sszetett szimulaciot mutat be az [53], melyben egy energia nyerd
rendszer miikodését vizsgaltak szimulécio segitségével. Ez a rendszer energiat venne fel a
vérnyomas pulzal6 valtozasabol, melyet az artéria fal deformacidja révén valésitana meg
az elektromagneses hidrodinamika alapfeltevéseinek felhasznalasaval. Ehhez egy erésen
elektromosan konduktiv folyadékot alkalmaznanak, melyet az artéria fal nyomas hatasé-
ra torténd deformacioja hajtana. Egy folyamatosan fenntartott magneses tér révén ez a
folyadékmozgés az elektroméagneses hidrodinamika elvei szerint elektromos energiat hoz
létre. A cél ezzel, hogy az emberbe iiltetett elektromos orvosi eszkozok (példaul pace-
maker) energiaellatasa megoldott legyen, ne legyen sziikség kiilsG tapellatasbol szarmazo
toltésre, vagy mitétekre a lemeriilt eszkoz cseréjéhez. Ez egy jo példa egy otlet meg-
valosithatosdganak szimuldcidjahoz. Az elképzelt geometriat a 2.11. &bra szemlélteti.

Az eddig bemutatott kapcsolt szimulacidokhoz képest annyival tobb ez a modell, hogy az

Deformdlhaté membran

Artéria fal

Magnesek pozicioja

2.11. abra. A generator geometriaja [53]

aramlés és az érfal mechanika mellett az elektromégneses terek szimulaciojara is sziikség
van. Az eredmények alapjan az eszkoz tényleges megvalositasa elGtt még sok tervezésre
van sziikség, ugyanis az ilyen médon nyerhetd energiamennyiség nagyon kicsi, rdadasul az
eszkoz drasztikusan csokkenti az érfal maximalis radialis deformaciojat, mely fiziologiai

szempontbol kockazatos.
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A mechanikai szimulaciok az orvosi gyakorlatban és oktatasban is alkalmazott mtitéti
szimulaciok terén elterjedt, melyek nagyrészt lagyszovetként modellezik a bels§ szerveket.
Ezek els6dleges célja az oktatas és a miitétek megtervezése, viszont sok olyan aspektus is
elgkertil, mely a fiziolo6gids miikodés leirasa szempontjabol is fontos. Itt elGtérbe keriil a
valos idejd megjelenités, fizikai szimulacio kérdéskore is, melyet manapsag egyre inkabb
sokprocesszoros rendszerekkel, leginkabb videokartyak (GPU) éltalanos céla felhasznala-
saval igyekeznek megvalositani. Az aldbbiakban erre hozok néhany példat, elsGsorban a
mechanikai szimulaciok megvaldsitasi lehetGségei szempontjabol. A mitéti szimulaciok
soran a legfontosabb az iitkdzések modellezése, azaz, hogy milyen deforméacio alakul ki,
amikor egy virtualis szovethez, bels6 szervhez hozzaériink a virtualis eszkozokkel (példa-
ul virtualis szike). Illetve az is fontos, hogy a szikével elvagva egy testet, annak hogyan
valtozik a strukturdja, a vagast kovetSen a mechanikai tulajdonsagai [54, 55|. Ezeknek
a szimulacioknak egyik héatranya, hogy a legtébb esetben csak felszini deformaciot sza-
molnak megfelel6 matematikai modellekkel felirva, azaz a test belill tires. Ennek egyik
oka a szimulédcié gyorsitésa, hiszen a mtitét modellezése valds idében kell, hogy tortén-
jen. Ezért ezek a deformaciok csak kozelitik a valosagot, nem torekszenek a nagyfoki
pontossagra. Ez esetben nincs is sziikség tobbre, hiszen ez is nagy segitséget jelent-
het a mUtéti gyakorlat megszerzésében. Ugyanakkor a szamitiastechnika fejlédésének,
a szamitogépek teljesitmény novekedésének koszonhetGen mar vannak olyan szimulaci-
ok, melyek tobb réteget is modelleznek egy lagyszovetben, ezzel még inkabb kozelitve a
valosagot [56]. A halozéas segitségével nyert pontok kozotti kapesolatot tobbféle modell
segitségével is fel lehet irni. Az egyik gyakran alkalmazott modszer az ugynevezett tomeg-
rugo-csillapitas (mass-spring-damper) modell [57], mely talan egyszertibben megérthetd,
kénnyebben elképzelhet§ més komplex felirdsi médokkal szemben. Egy érdekes mechani-
kai megkozelitésd érfal szimulaciot mutat be a [58], mely nemlineéris tomeg-rugd modellt
alkalmaz példaul érfal szimulacidhoz. A modell kiilonlegessége, hogy két- és haromdi-
menzi6s hibridnek tekinthets. A szamitasigény csdkkentése érdekében, kihasznalva a
modellezni kivant teriilet geometriai adottsagait, egy deformalhato kézépvonalbol és egy
felszin rekonstrukcioboél all. A felszinen egy tomegpont hat mésikkal all kapcsolatban,
mely kapcsolatokat a rugdk irjak le. A kezdeti pozicidba torténd visszatérés érdekében
fix poziciokat hataroztak meg, azaz minden tomegponthoz hozza van rendelve a sajat
kezdeti pozicidja. Az ettdl valo elmozdulas szintén egy rugo segitségével van leirva, ezzel
biztositva, hogy a rendszer mindig a kezdeti allapotba valéd visszatérés iranyaba igyekez-
zen valtozni. A kozépvonal is pontokra osztott, koztiik a kapcsolatot nemlinearis ragok
irjak le. A nemlinearitds a Duffing egyenletbdl szarmazik. A kozépvonal véltozasahoz
igazodnak a felszini pontok. A felszini pontok kirajzolasat M-Rep modszer segitségével
valositottak meg. A szimuléci6 virtualis mutéti szimulacids célra késziilt, ezért a gyorsa-
sag fontos szempont volt, ennek ellenére egy relativ pontos modellt kaptak a nemlinearis

felirasnak koszonhetGen. Ellenben sok korlatja van ennek a megkozelitésnek, ugyanis az
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érfal mikodése ilyen modon nem modellezhets vele, nagyobb atalakitasok sziikségesek
példaul a pulzatilis belsé nyomés beépitéséhez.

A fentiekbdl lathato, hogy rengeteg modellezési megkozelités 1étezik a kardiovasz-
kularis rendszerrel és az orvosi gyakorlattal kapcsolatban. Ugyanakkor ezek elsésorban
valamely betegség modellezésével vagy miitétek valds ideji szimulaldsaval foglalkoznak.
Az irodalomkutatés sordn nem talaltam olyan publikidcidkat, melyek egy kardiovaszkulé-
ris mérési elv miikodésével foglalkoztak volna, a méréseket sokkal inkabb a megalkotott
modell validdlasara alkalmaztak. A pulzusdiagnosztikaval kapcsolatban sincsenek szé-
mitogépes modellezési megkozelitésrdl szolo publikidciok. A megfelel§ alfejezetben mar
emlitésre keriilt, hogy csak a kozelmultban kezdtek el komolyabban foglalkozni a pulzus-

diagnosztika hatterének kvantitativ leirasaval, modellezésével.



3. fejezet

Tervezés

Az elméleti hattér 6sszefoglalasa soran elSkeriilt fontos megoldatlan probléma a pulzus-
diagnosztika hatterének, a pulzusdiagnosztikai méréseknek pontos, kvantitativ leirasa,
modellezése. A kiilonbozd szervek koros dllapotai, az ér falanak biofizikai tulajdonsagai,
a kiilonb6z8 pontokban torténd szimultdn mérés kiillonb6z6 mélységekben, hogyan befo-
lyasoljak a kitapinthato pulzus karakterisztikat még nincs részletesen vizsgalva, feltérva,
leirva. Ezzel szoros kapcsolatban, az alkalmazott szenzor segitségével hogyan kozelithe-
t6 meg leginkdbb az emberi tapintasérzet, hogyan irhato le kvantitativ médon a TKP
altal meghatarozott pulzus gorbék, ezek mely betegségekhez kapcsolédnak, miért pont
egy adott tipusi pulzus gorbe tartozik egy adott jelhez szintén részletes vizsgalatra szo-
rul. Ezek mind olyan kérdések, mellyel, mint ahogy az el6z6 fejezetben emlitésre keriilt,
csak a kozelmiultban keriiltek komolyabban a vizsgalat kézéppontjaba. Nagyon komplex,
szimulacioés szempontbél nehezen megkozelithet kérdések ezek, melyek azonban nagyon
fontosak az automatizalt pulzusdiagnosztika megvaldsitdsa szempontjabol. Ezek megvé-
laszolasa nagyban segitheti egy ilyen célra késziil6 rendszer fejlesztését, és a betegség - jel
karakterisztika kapcsolat révén elGsegitheti a pontosabb diagnozis felallitasat is. A dolgo-
zat kisérletet tesz egy pulzusdiagnosztikai mérés modellezésére alkalmazhaté szimulacios

kornyezet kialakitdsara, melynek tervezési menetét jelen fejezet mutatja be részletesen.

3.1. Alapok

A kovetkezkben a Matlab program segitségével megkezdett szimuléacio alapjai keriilnek
bemutatasra. Az ilyen modon elkészitett szimuléacios alapok célja a kiillénb6z6 multi-
fizikai szimuléciés programok miikddésének megértése, egy bioldgiai struktiira mérnoki
leirasanak kozelebbrsl torténd megtapasztalasa, valamint egy probléma specifikus, ezal-
tal problémara optimalizalhaté megvaldsitas elkészitése volt. Utébbi azért hasznos, mert
a kiilonb6z6 modellezd, szimulacids programok komplexebb problémak esetén meglehe-
tésen szamitas és erdforras igényesek. Ezen programok hasznalata kozben, f6leg harom-

dimenzits feladatok esetén, gyakran elGkeriilé probléma az 6ridsi memoriaigényiik, mely
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kovetkeztében sok esetben csak a szuperszamitdogépeken futtathatok. Erre jelenthet meg-
oldast egy adott feladatra specifikusan optimalizalt szimulacios kérnyezet.

A szimulacid végeselem modellezési eljarason alapul, ami azt jelenti, hogy az adott
érfal szakaszt tOmegpontokra bontjuk. A tomegpontok kozotti kapcesolat adja meg a mo-
dellezni kivant strukttura anyaganak tulajdonsagait. Itt tobb anyagmodell koziil is lehet
valasztani, jelen dolgozatban az elemek kozotti kapcsolatokat a “mass-spring-damper’ mo-
dell adja, mely mint neve is mutatja csillapitott rugok segitségével irja le a tomegpontok
kozotti interakciokat. Ez a megkozelités altalanosnak vehetd az anyagtudomanyok vila-
gaban, mivel kdnnyebben elképzelhetd, megérthetd, mint sok bonyolultabb anyagmodell,
ugyanakkor segitségével jol kozelithet6k az anyag tulajdonsiagai. A modellt a kovetkezs

masodrendt differencidlegyenlet irja le:
m*x&=—k*xx+cx, (3.1)

ahol m az egyes racspontok tomege, k a rugd merevség, mig c a csillapitas mértéke. Ennek
a differencial egyenletrendszernek a megoldasa numerikus kozelit6 modszer segitségével
torténik. Jelen szimulacioban az alkalmazott eljaras a Verlet-féle integraciés modszer,

melyet az alabbi egyenlet ir le:
1
x(t+h)=2xx(t) —:'c(t—h)+§*jv'(t)*h2+0(h4), (3.2)

ahol h az idébeli 1épéskoz. Minél kisebb h értéke, annél kisebb a hiba, ellenben annal
hosszabb ideig tart ugyanazon idgszakasz szimulécidja. Elénye, hogy stabil médszer és
relativ gyors [59]. Hatranya viszont, hogy explicit megoldd, melynél a hiba gyorsan né
nagyobb 1épéskozre.

Az els6 megkozelités kétdimenzidban vizsgalta volna az érfal keresztmetszeti viselke-
dését a bels6 pulzaldé nyomas hatasara. Ezzel a megkozelitéssel tobb probléma is adédott.
A legsilyosabb a modell paraméterezése. Nem alltak rendelkezésre olyan adatok, melyek
biolégiailag relevanssa tehették volna a modellt. A masik sulyos probléma a futésidd
volt. Ez abbdl fakadt, hogy a relevans megvaldsitas probai kézben a nagyon alacsony
tomeg értékek, valamint a nagy belsé nyomas (10 kPa nagysédgrend) miatt erésen vissza
kellett venni az id6lépéskozt. Ez pedig a teljesen soros megvaldsitas esetén azt ered-
ményezte, hogy egy szivciklus (koriilbeliil egy mésodperc) szimulaci6ja napokig tartott
volna. Réadasul ez a probléma erdsen Gsszefligg a tomegpontok szdmaval is, igy ezzel a
megkozelitéssel reménytelen lett volna a haromdimenzidba torténd kiterjesztés, mivel az
nagy mértékben noveli a sziikséges tomegpontok szamat. Ezért sziikség volt egy olyan
megoldasra, amely jelentds mértékben gyorsit a szdmitdson. Mivel egy-egy tomegpontra
egy cikluson - id6pillanaton - beliil csak az adott pillanat stacionarius allapota hat, ezért
a tomegpontok mentén parhuzamosithaté a probléma. A parhuzamositast grafikus kartya
segitségével, az NVIDIA CUDA felhasznalasaval, Matlab-ban kiséreltem meg. A grafikus

kartyakon elhelyezkeds altalanos célit processzorok segitségével az utébbi idében egyre
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népszeritibbé valt kiilonb6zd matematikai, fizikai, kémiai problémék megoldasanak parhu-
zamos megvalositasa. A parhuzamos architektirakra torténs programozast Gsszefoglalo
néven SIMD (Single Instruction on Multiple Data) programozasnak nevezziik, mely 6ssze
is foglalja a lényegét: egyetlen utasitdst hajtunk végre egyszerre tobb adatelemen. FEz
ugy valosul meg, hogy egy feldolgozo egységhez (processzorhoz) tobb utasitas végrehajtési
szal csatlakozik (sokkal tobb szal van, mint processzor). Ezen szalak mindegyike ugyan-
azt az utasitast hajtja végre mas-més adaton. A parhuzamos programozashoz sziikség
van egy ugynevezett host-ra, mely az utasitasokat kiadja, ez a szamitogép esetében a
CPU, és egy device-ra, amely az utasitdsok végrehajtasat, a szamitast végzi, ami jelen
esetben a GPU. A host oldalon kell beallitani, hogy a GPU esetében mennyi szalat szeret-
nénk felhasznalni, mennyi szamitasi egységet (magot), és a memoriakezeléssel kapcsolatos
beéllitasokat. A GPU programozas esetében a memoriakezelés kulcskérdés, nagyban be-
folyasolja az adott kod futésidejét. A memoriatipusok GPU-n: globalis memoria, lokalis
memoria és privat memoria. Ebben a sorrendben cstkken az elérési idejiik, ugyanakkor a
méretiik is. A GPU memoriajara valo feltoltés a host memoriajabol torténik, a szamitas
befejezését kdvetGen pedig ide tolthetd le az eredmény. Fontos megjegyezni, hogy ez a fel-
toltés/letoltés a két memoria kozott egy lassabb folyamat, illetve, hogy széamitas kozben
nem érhetd el adat a két memoéria kozott. A GPU ugynevezett kernel fiiggvényeket képes
futtatni, melyek alapvetd felépitése megegyezik a C+-+-bdl ismert fiiggvényekével. Ezt a
kernel fiiggvényt hajtja végre minden egyes szal. A programozas sordn a memoriakeze-
lés mellett figyelni kell a szinkronizaciora, ugyanis a szalak nem minden esetben teljesen
pontosan egyez6 sebességgel hajtjak végre a feladatot (itt a ns-os eltérések is jelentdsek),
igy amennyiben egy adattagon tobb szél is dolgozik, akkor eléfordulhat, hogy azelGtt
torténik egy irasi folyamat egy elemen, mielGtt annak sziikséges értékét kiolvasta volna
egy masik szal. Erre a szinkronizaciéra van beépitett fliggvény, csak a megfelel§ moédon
torténd alkalmazaséra kell figyelni.

Ahogy az az elsé fejezet modellezéssel kapcsolatos részében elgkeriilt, végeselem mo-
dellezés soran fontos az adott geometriardl készitett halozés. Ez a halo jelen szimulacio
esetében a Comsol segitségével késziilt el, onnan lett beolvasva. A kétdimenzids eset-
ben hiromszog alapt mesh, a haromdimenziosnal a felszinen hdromszog alapi, a térbeli
elemek kozott tetraéderes hélozas valosult meg. A beolvasis sordan a hdrom dimenzids
esetben azonban felmeriilt egy komoly probléma, nevezetesen a megvalositott érfal bels6
falat alkoto elemek kozotti kapcsolatok. A szimulacio soran sziikség van a belsé felszin
kiszamitasara, mely a bels feliiletet alkotd haromszogek segitségével torténik (ezen sza-
mitas pontos modszere lejjebb lesz olvashatd). A probléméat az okozta, hogy a halozas
alapjan a felszini szomszédok esetében olyan pontok kozott is volt kapcsolat, mely kozott
volt masik felszini pont is, ezzel létrehozva a felszin szamitasa szempontjabol felesleges
plusz haromszogeket. Ezen fals haromszogek nagy része megegyezett abba, hogy tompa-

szogtiek voltak, mig a valodi felszini haromszogek mind hegyesszogiiek. Azonban plusz
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szlrésre is szilikség volt a hengerpalést aljan és tetején, ahol néhény hegyesszogi harom-
szog is adodott, mely bizonyos esetekben manualisan tortént.

A haromdimenziés modell esetében fontos szempont volt a valosag kozeli paraméter-
értékek beéllitidsa, azaz az egyes pontokhoz tartozé rugéallando, csillapitéas érték és tomeg
megadasa. A megkozelités linearis, ellenben figyelembe veszi a kialakitott halozas szer-
kezetét. A tomegpontok esetében a kivetkezd modszer segitségével keriilt megallapitasra

a megfeleld érték [60]:

m; = % Z peV (1), (33)

tef);

ahol m; az i-edik tomegpont tomege, €2; az i-edik toémegponthoz tartozé tetraéderek
halmaza, p; és V(t), pedig a t tetraéder striisége és térfogata. A tetraéder térfogatot
a Heron-formula tipusa tetraéder térfogat szamitasi modszer segitségével szamoltam ki.
JelentGs probléma a "mass-spring-damper" modell esetén a rugdallando és a csillapités
meghatarozasa az egyes rugdk esetén. Ilyen jellegi adatokat az érfallal kapcsolatban
nem is lehet az irodalomban fellelni. Erre nyujtott megoldast a Young modulust és a
tetraéder oldalhosszat - ami ugyebar egy rugé leirasara szolgal - felhasznalo Osszefiiggés,
mellyel meghatarozhat6 a két tomegpont kapcsolatat felird rugéallandé értéke a kovetkezd
modon [60]:

kij= > &ltE, (3.4)

teQ;; 25

ahol k;; az i-edik és j-edik tomegpontot 0sszekots rugo koefficiense, €1;; az i-edik és j-edik
tomegpontok altal meghatarozott szakaszt tartalmazoé tetraéderek halmaza, E a Young
modulus és I; egy feltételezett élhossz, melyet a kovetkezd képlet ir le:

12
V2
A csillapitas esetében egyelére a tomegbdl és az atlagos rugoallandobol szamithatéd kriti-

kus csillapitési értéket tartalmazza a modell (¢ = 2 x Vk *m).

ol

lt = (V(t) *

)3 (3.5)

Sziikség van egy bemeneti jelre is az artériaszakasz miikdodésének vizsgalatira. Ez
jelen szimulacié esetében a belss falra haté nyomas értéke, melyet egyel6re egy szinusz
fiiggvények segitségével elGallitott pulzus jel kozelits képlet ir le, a [24]-ban leirtak fel-

hasznalasaval:
p(n) =Ax(sin(2xm*0.2%xn*6) + sin(2*x7*0.4%xn*6)), (3.6)

ahol A a kivant amplitadoju jel elGallitasaért felelés, n pedig az adott idSpillanat. Az igy
generalt pulzus jel frekvencidja 1,2 Hz, ami koriilbeliil egy 72-es pulzusnak felel meg. Leg-
inkdbb egy DUO Wawve-re hasonlit, azonban az elsGdleges szempont a pulzal6 tulajdonség
megléte volt a jel elGallitasanal. Ez a jel lathaté a 3.1. abran. Késébb valés mért adatok

interpolécidjanak segitségével lesz elGallitva a bemeneti jel, azonban a fejlesztés soran
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3.1. abra. A bemeneti pulzus nyomas karakterisztikaja

ez a generalt jel jobban lathatova teszi a modell miikodését, kdnnyebben ellenérizheté
a vart viselkedés megléte. A pulzusnyomaés el6tt van egy preload fazis, mely soran egy
masodperc alatt fokozatosan eléri a belsé nyomas a diasztolés nyoméas értékét (linearisan
novelve). Ez a bemeneti jel szempontjabol azt jelenti, hogy az els6 egy masodpercben a
pulzusnyomés értéke nulla.

A pulzusdiagnosztikai mérés kozelité modellezése érdekében a modellbe beépitésre
keriilt egy gombkupola (a szenzort modellezi), amellyel elnyomhato az érfal, valamint
egy sik feliilet, mely a csontot reprezentalja. A mérési elv a TDK munkdm sorén al-
kalmazott haromdimenziés tapintészenzor alapjan kertl modellezésre. Ez egy félgbmb
alaki szenzor, mely a felszinére haté erévektort képes mérni. Ennek a segitségével igyek-
sziink megvaldsitani egy pulzusdiagnosztikai eszkézt. A mérés sorédn a radiélis artéria
folé helyezziik ezt a szenzort, majd megfelel§ erével rogzitjiik, mely kiilonbéz6 mértékben
szorithatja el a radialis artériat. Az igy felépitett modell segitségével vizsgalhato lenne,
hogy a radialis artérian futé6 nyoméshullam a szenzor mely pontjaban hat a legnagyobb
erGvel, ami a haromdimenzios erévektor irdnyat befolyasolja. Kés6bb bevezetésre keriil-
hetne a szenzor mérési elve is, mely a kupola deforméciéjén alapszik. Ez segitheti a helyes
felhelyezés megtervezését, a szenzor - érfal kapcsolat egy kvantitativ leirdsa révén pedig
pontosabb képet adhat arrél, hogy a mérhets jel hogy viszonyul az érfalban megjelend
pulzus hullamhoz, illetve, hogy az érfal kiillonb6z6 allapotaiban, példaul merevebb érfal

esetén, milyen valtozasok kovetkeznek be a mért jelben.
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3.2. A megvalo6sitott szimulaciés kornyezet

A megvalositott haromdimenzios radialis artéria szakaszt a 3.2. abra mutatja feliilrdl,

a 3.3. abra oldals6 nézetbdl és a 3.4. &bra a pulzusdiagnosztikai mérés modellezésére
szolgald megvalositast oldalrol. A bels§ atmérd 2 mm, mig a falvastagsag 0,27 mm.

y [mrmn]

155 L 1
-1 0.5 1 15
¥ [rmm)
3.2. abra. Az elkészitett modell feliilnézetbdl
12

z [mm]

3.3. 4dbra. Az elkészitett modell oldalrol
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Z [mm]

3.4. abra. A pulzusdiagnosztikai mérés modellezésének kialakitésa (fekete félgomb repre-

zentalja a szenzort, a sziirke sik a csontot)

A modellezett szegmens hossza 10 mm. Igy a héalozast kovetGen a tomegpontok szama
7031. A rugok nyugalmi hossza a kezdeti hosszukként van beallitva. A diasztolés nyomas
80 Hgmm, a szisztolés 120 Hgmm, igy a pulzusnyomaés értéke 40 Hgmm. Az artéria
stirtiségét 960 kg/m3-nek, az elasztikus moduluséat 3 * 106 Pa-nak valasztottam.

A Matlab-ban késziilt kod szolgél host kodként. Ebben torténik az adatok GPU me-
moridjara torténd feltoltése, illetve a kernel fliggvények paramétereinek beéllitdsa, azok
elinditdsa. A beallitott paraméterek kozé tartozik, hogy egy-egy kernel fliggvény hany
magot, illetve mennyi szalat hasznalhat fel. A program fejlesztéséhez egy NVIDIA GeFor-
ce GTX 660 szolgalt, melynél egy-egy maghoz 1024 szal tartozik, igy ezen paraméterek
beallitasa ehhez lett igazitva. A megvaldsitas roviden a kovetkezd kernel fliggvényekbdl

all:

e Tomegpontok sebességének kiszamitasa: A harom dimenzios vektor elemeire
kiilon-kiilon lefuttatott kernel. El6z6 és jelenlegi koordinatak kiilonbsége leosztva

az id6lépéskozzel adja az értékét.

e Rugéberd kiszamitasa: Sziikséges a szomszédos pontoktdl vett tavolsag és a két
pont kozti iranyvektor, melyek segitségével mar szamithato a rugoers (F = —kx(r—
lo) képletet alapul véve). A haromdimenziés koordinatavektor mindharom elemére

sziikség van, igy a teljes koordindta matrix a bemenete.
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o A belsé felszint alkoté haromszogek teriiletének kiszamitasa: Itt egy-egy
haromszogre parhuzamos a futds. A szamitédshoz a Heron-képlet keriilt felhaszna-

lasra.

e A bels6 felszin kiszamitasa: A bels§ haromszogek felszineinek Osszege adja.
Nem trividlisan parhuzamosithato probléma. A megoldashoz sziikség van a korab-
ban emlitett szinkronizaciéra. Egy redukciés eljaras alkalmazasaval példaul egy
nyolc taghol allé 0sszegzés, ami soros megvalositassal hét 1épésben valosithatéd meg,
a parhuzamositéis segitségével harom lépésre redukalhato. Minél tobb taghol all az
Osszeg, annal nagyobb a gyorsitas mértéke a soroshoz képest. Itt megjegyzendd,
hogy nagyon nagy pontszam esetén a parhuzamos feldolgozas is lassul, mivel ezen
szamitas végzése soran csak egy mag hasznalhato (a lokalis memoria elérése okéan),
de ebben az esetben is jelentGsen gyorsabb lesz a soros kédnal. Illetve léteznek
olyan megoldésok, triikkok, melyekkel nagyobb pontszam esetén is gyorsithato a

parhuzamositott megoldas, de erre jelen esetben nem volt sziikség.

¢ Bels6 haromszogek kézéppontjainak kiszamitasa: A haromszoget alkoto pon-

tok koordinatdinak atlagabol kaphato, a haromszogek szerint parhuzamosithaté.
e Az egyes haromszo6gek sikjainak normalvektora

e Bels6 nyomas kiszamitasa: A bels§ nyomas értékét a generélt pulzus jel adja,
iranyat pedig az adott tomegpontot tartalmazé belss felszini hdromszogek normal-
vektorainak atlaga (el6zd kernel altal kiszamitott). Ez egy szamitasigényes megol-
dés, azonban az ilyen médon megvaldsitott nyomésirany pontosabb becslést adhat.
Alapesetben lehetne egyszertien sugériranyt, azonban példaul a mérés szimulacioja
soran, amikor az érfal geometridja jelentGsen megvaltozik, ez egy rossz kozelitést

adna.

e Kiils6 nyomoéerd kiszamitasa: A pulzusdiagnosztikai mérés modellezésének meg-
valositasahoz sziikséges. Kiszamitja, hogy a szenzor milyen erével hat a kiilsé fel-

szini pontokra.

e Csontbol szarmazo er8hatas: Szintén a pulzusdiagnosztikai mérés modellezésé-
nek megvaldsitasara szolgal. Ha a szenzorral torténé nyomas hatasédra modellezett
érfal szakasz ranyomdédik a csontot reprezentalé sikra, akkor egy ellenirdnytu tarté-

erdt fejt ki.

e Gyorsulasok kiszamitasa: A fenti kernelek altal kiszamitott erGk Osszegzése és

a tomeggel valo leosztésa. A Verlet integralhoz sziikséges a kiszamitasa.

e Verlet integral: A numerikus modszer képlete alapjan a harom dimenzié minden

egyes koordinatajara kiilon-kiilon kiszémitja a kdvetkezd allapotat, helyzetét.
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Ezen fiiggvények futnak le az id6lépés szerinti soros iteracio soran. Egy ciklus futasideje
atlagosan 0.09 mésodperc, amennyiben nem torténik kirajzolas, és 0.35 masodperc, ha
torténik. A kirajzolas két szempontbol lassit: sziikség van a koordinata adatok letol-
tésére a GPU memoridjabol, valamint az igy nyert adatok segitségével frissiteni kell a
kirajzolt abrat. Ez pontszam fiiggGen lassit, igy a folyamatos kirajzolas keriilends. A fej-
lesztés soréan nehézséget jelentett a kernel fiiggvények helyességének ellendrzése, ugyanis
azéltal, hogy a GPU memoriajabol a kernel fliggvények futasa alatt nem nyerhetd ki az
informaci6, nehéz volt eldonteni, hogy az eredmények helyesek-e. Ezért a szimulacié pa-
raméterezése olyan értékekkel tortént, melynél ez az ellenérzés valamivel konnyebb volt.
Igy csak a fejlesztés vége felé tértem at a biologiailag relevans paraméterértékekre. Itt
addédott a probléma, hogy egy-egy tomegpont tomege nagyon kicsinek adoédott, ugyan-
akkor a nagy bels6é nyomés miatt nagy erék hatottak ra. Ennek kovetkezményeként, egy
tizezred méasodperces id6lépéskoz soran olyan nagy eréértékek keletkeztek, hogy a nume-
rikus kozelités hibaja révén a modell felrobbant. Ennek megoldasaként az id6lépéskoz
csokkentésére volt sziikség, melyet radikalisan kis értékre, kisebb, mint 10~® masodperc-
re kellene allitani, ahhoz, hogy a numerikus kozelités hibaja ne robbantsa fel a modellt.
Ez matematikai és programozasi eszkozok segitségével valoszintleg novelhetd, de jelen
dolgozat kereteiben még nem sikeriilt megoldast talalni ra. Igy viszont lehetetlenné valt
a bioldgiailag relevans paraméterezési szimulacio vizsgalata a rendkiviil hosszu futasidd

miatt.

3.3. Radialis artéria modell

Comsol program segitségével modelleztem a radialis artéria egy szakaszat. A modell
kétdimenzids, egy 2 cm-es szakaszt vizsgil. Két 1épésbdl all: elGszor egy aramlastani
szimulécid, majd az ebbdl kapott fesziiltségértékek felhasznalasaval egy mechanikai érfal
szimulacio. A peremfeltételek miatt a teljes geometria 4 cm hosszi, mert sziikséges egy
kezdeti és egy vég szakasz, amely fix, illetve elegendGen hosszt ahhoz, hogy a bemeneti
aramlési tranziensek eltiinjenek. Az artéria fala egyrétegi, izotrop, a bels§ atmérst 2,5
mm-nek, a falvastagsagot 0,23 mm-nek valasztottam [61]. A megvalositott geometriat a
3.5. dbra mutatja. Az dramlast Osszenyomhatatlan laminaris dramlasnak feltételeztem,
a vért pedig newtoni folyadéknak, mely feltevések az elméleti hattér alapjan gyakran al-
kalmazott kozelitései az érhéldzat aramlasi viszonyainak vizsgalata soran. A vér stirtisége
1060 %, dinamikus viszkozitasa 0,005 Pa*s. Az érfal anyagat viszkoelasztikus tulaj-
donsagunak vélasztottam, mely szintén egy gyakori feltevés az érfal esetében. A Young
modulust 3 x 10% Pa [61], a stirtiséget 960 %—nek, a Poisson aranyt 0.499-nek [6] valasz-
tottam. Ugyanakkor megvizsgaltam, hogy hiperelasztikus tulajdonsiagok mellett milyen
viselkedést mutat a modell. A hiperelasztikus anyagtulajdonsag elsGsorban az aorta és a

nagyobb, kevés simaizmot tartalmazo artériak falanal gyakori feltevés, de vizsgalata mas
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* Fix kezdet Fix 24rd |
| swakesz Vizsgélt érszakasz szakasz |

3.5. abra. Comsol modell geometridja

esetekben is érdekes lehet. Az anyagtulajdonsagokat a viszkoelasztikus paramétereknek

N

megfelelGen allitottam be, igy az els Lamé paraméter 4.993 x 108 25
m

a nyirasi modulus
pedig 1% 10? % A modellt két kiilonb6z8 bemenettel vizsgaltam: egy folyamatosan no-
vekvs, majd csokkend nyomasu (3.6. abra) és egy valodi mért pulzus jel segitségével (3.7.
abra), melynél a diasztolés nyomés 80 Hgmm, a szisztolés 120 Hgmm. Az aramlastani

vizsgélat soran a be- és kimenet kozotti nyomasesést 1%-nak feltételeztem.

3.6. abra. Novekvs, majd csokkend bemeneti nyoméasgorbe
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3.7. abra.

3
143 [5]

Meért pulzus jelbdl szdrmazé bemenet




4. fejezet

Eredmények

Az alabbiakban bemutatésra keriilnek a Comsol szimulacidk eredményei. A 4.1. &bra

mutatja a pulzalé bemenet esetén a szisztolé fazisaban kialakuld dramlési sebességprofilt.

Szisztolé alatti sebességprofil ([m/s])

n A 0.3553

0.35

0.3

0.2

[mm]
@

0.1

2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22 24 26 28 30 32 34 36 38 0
[mm] vo

4.1. abra. A szisztolé fazisdban kialakulo sebességprofil

A 4.2. dbra mutatja a szisztolé fazisaban kialakult elmozdulas mértékét az érfalban az
aramlasi szimulacidébol nyert fesziiltségértékek hatasara a viszkoelasztikus anyagtulajdon-
sagi modellben. A 4.3. abra ugyanezt szemlélteti a hiperelasztikus anyagtulajdonsagu

modell esetén.
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Erfal deforméaci6 ((mm])
A 03904
11
10
0.35
9
8
Z 03
6
5
0.25
4
_e— —
? —
E
E 2 0.2
X
o —
T e—— ——
015
=L
2
01
-3
-
= 0.05
6
-7
8 10 12 14 16 1 20 22 24 26 28 30 ]
mm1 vo

4.2. abra. A szisztolé fazisdban kialakuld érfal deformacio a viszkoelasztikus modellben

Erfal deformécié ([mm])

40,9062

0.9

[mm]

20
[mm] vo

4.3. dbra. A szisztolé fazisaban kialakulé érfal deformacio a hiperelasztikus modellben
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A falvastagsag valtozasat mutatja a 4.4. abra a linearisan valtoz6 nyomas bemenetre
a két kiilonb6z6 anyagtulajdonsagti modellre, mig a 4.5. dbra a pulzalé bemenet esetén.

Falvastagség véltozdsa

02301 T

Viszkoelasztikus

Hiperelasztikus

02299

Falvastagsag [mm]

02299

02298

02208 | | | 1 |
0

4.4. dbra. Az érfal vastagsgénak valtozasa a linearis bemenetre

Falvastagsdg véltozdsa

02301 T

Viszkoelasztikus

Hiperelasztikus

Falvastagsag [mm]

02299 —

nzzgg\/\mw

0.2298 1 | | 1 1
0 1 2 3 4 5 6
143 [s]

4.5. abra. Az érfal vastagsaganak valtozasa a pulzus jel hatasara

A falvastagsag véaltozasa nagyon kicsi, 7,33 * 107° mm a viszkoelasztikus, és 1,66 % 10~
mm a hiperelasztikus esetben, ami tekinthet§ 6sszenyomhatatlan tulajdonsagunak.
A bels6 atmérs valtozasat szemlélteti a 4.6. abra a linearis bemenet hatasara. A

4.7. abra. mutatja a pulzus hullam hatéasara bekovetkezd atmérs véltozast. A szisztolé
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és diasztolé kozotti maximalis Atmérs beli kiilonbség viszkoelasztikus esetben 0,134 mm-

nek, ami megfelel a fiziologias 5%-o0s eltérésnek, hiperelasztikus esetben 0,2547 mm-nek

adodott.

4.6. abra. Az ér bels6 atmérGjének valtozasa

Bels6 dmérs [mm]

Belss amérs (mm]

Belsd atmérd vltozds

Viszkoelasztikus
Hiperelasztikus

15 [s]

Bels6 atmerd vltozas

a linearis bemenet hatésara

Viszkoelasztikus.
Hiperelasztikus

15 [5]

4.7. dbra. Az ér bels6 atmérgjének valtozasa a pulzus jel hatésara
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A linearisan valtozé bemenettel vizsgalva az atmérd - nyomés kapcsolatot, nemline-
aris Osszefliggés adodott. Ezt a 4.8. abra mutatja a viszkoelasztikus, a 4.9. &bra a
hiperelasztikus esetre. A két anyagtulajdonsiagti modellre névekvé nyomés mellett az
Osszehasonlitést a 4.10. abra mutatja.

X 10 Atmérs - nyomas kapcsolat

Novekvs myomas
----- Csokkend nyomas

Nyomés [Pa]

Atmérg [mm]

4.8. abra. Atmérs-nyomas kapcsolat a viszkoelasztikus anyagtulajdonsagi modellre

x10° Atmérs - nyomas kapcsolat

Novekvs myomas
=== Csokken6 nyomés

Nyomas [Pa]

Atmérs [mm]

4.9. dbra. Atmérd-nyomas kapcsolat a hiperelasztikus anyagtulajdonsagi modellre
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x10° Atmérs - nyomas kapcsolat

Viszkoelasztikus
Hiperelasztikus

Nyomas [Pa]

Atmérs [mm]

4.10. &bra. Atméré-nyoméas kapcsolat a két kiilonbozé anyagtulajdonsagn modellre no-

vekv6 bemenetd nyomés esetén



5. fejezet

Eredmények értékelése

5.1. Megvalésitott Matlab szimulacié kritikai elemzése

A tervezés részben bemutatott szimulacios kérnyezet mechanikai megkozelitésbdl vizsgal-
ja az érfal miikodését. Ez elsGsorban a pulzusdiagnosztikai mérés modellezése szempont-
jabol fontos, ugyanis az ehhez hasznalt er6mérs tapintoszenzor a radialis artéria fala altal
kifejtett erhatasokat képes mérni (a 2013-as Zieger Floraval készitett "Pulzusdiagnosz-
tika 3D tapintészenzorokkal" cimi kozos TDK dolgozatunkban részletesen bemutatésra
keriilt egy ilyen rendszer fejlesztésének alapja). Az elsé kétdimenzios megkozelités GPU
segitségével torténd parhuzamositésa jelentds gyorsulést eredményezett: 100 iteracio a
soros kod esetében 85 mésodpercig tartott kirajzolas nélkiil, mig ugyanez a GPU-s kod
esetében 0,476 mésodperc, és kirajzolassal egyiitt is csak 14,359 masodperc volt. Ra-
adasul a GPU-s megvaldsitas esetében a tomegpontok szaméanak ndvelése sokkal kisebb
mértékben lassit, mint a soros kodban. Ez a parhuzamos szamités elveibdl trividlisan ko-
vetkezik. Ez tette lehetévé a sokkal komplexebb, t6bb szamitést igényld haromdimenzios
modell megvaldsitasanak elkészitését, mellyel a cél a biologiai relevancia bevezethet&sé-
gének lehetdsége volt, amellett, hogy a haromdimenziés megvaldsitas Snmagaban is egy
redlisabb képet ad a problémarol. A haromdimenzids szimulacié csak GPU-ra késziilt el
az emlitett nagy szamitésigény miatt. A fejlesztés nehézségeire a tervezésrdl szolo részben
mar kitértem. A legnagyobb problémat a biolégiailag relevans adatok beallitdsa soran
felmeriilt nagyon kis id6lépéskoz igény jelenti. Ezzel 6nmagéban hidba gyors egy-egy
iteracio, til sokra van sziikség, hogy valdban gyors legyen egy adott idészakasz, példaul
két masodperc (az egy méasodperces preload fazis és egy szivciklus) szimulacioja. Ezért
sajnos ilyen értelemben még nem keriilhetett ellenérzésre a megvaldsitott szimulacios kor-
nyezet helyessége, biologiai relevanciaja. S6t, a nagyon kis idGlépéskoz miatt a pulzalo
bemenet sem &llithato els, tul nagy lenne a késziils vektor mérete, ami mar nem t6lthetd
fel GPU-ra, illetve a CPU oldalon is csak akkor késziil el, ha elegend6 mennyiségii me-
moridval rendelkezik az adott gép. Ami elmondhaté a szimulacié varhaté viselkedésérdl,

hogy a linearis megkozelités miatt még bizonyos jelenségek, mint a hiszterézis jelensége,
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valoszintileg nem jelennek meg a modellen. Ellenben az érfal deformaciojat mér jo koze-
litéssel képes lehet lefrni, ami a pulzusdiagnosztikai mérés vizsgalatanak szempontjabol
fontos. A megvalositott modell segitségével bizonyos érfallal kapcsolatos betegségek is
vizsgalhatok. Definidlhatd példéul érsziikiilettel rendelkezs geometria, valamint kalcifi-
kacié hatasara elmeszesedett érszegmens is. Mindkét esetben segit, hogy minden egyes
tomegponthoz és a hozzajuk tartozd kapcsolatokhoz akar egyénileg is definidlhatok a
paraméterértékek, ezzel pedig jol lokalizdlhaté elvaltozasok is modellezheték. Megfelels
geometria és ismert anyagparaméterek altal relativ konnyen bevezethetd a modellbe egy
tobbrétegi érfal megkozelités is, ahol az intima, a media és az adventitia is sajat szere-
pét tolti be az érfal miikodésében, ezaltal biologiailag még relevansabba téve a modellt.
Azonban az els6dleges feladat annak megoldéasa, hogy jelentés mértékben ndévelhets le-
gyen az id6lépéskdz mértéke, ezzel lehetévé téve a modell relevancidjanak vizsgalatat és
a tovabbi fejlesztéseket. Ez elsGsorban matematikai modszerekkel lehetséges, mert a nu-
merikus kozelités pontositasira van sziikség. Egy ciklus futéasideje tobb nagysigrenddel
valészintileg nem javithaté méar. A matematikai modszer keresése soran fontos szempont,

hogy parhuzamosithaté megoldas legyen.

5.2. A radialis artéria modell eredményeinek értékelése

Két kiilonb6z6 anyagtulajdonsagi modell keriilt 6sszehasonlitasra, a viszkoelasztikus és a
hiperelasztikus. Az eredmények alapjan elmondhato, hogy a viszkoelasztikus modell van
kozelebb a fiziologiailag elvarhatd viselkedéshez. Az egy szazalékos nyomas esés hatasara
létrejovs aramlas (4.1. abra) a fiziologias véraramlas sebességértékeit adja, igy ez egy
fiziologiai szempontbol helyes becslésnek tekinthets. Az érfal deformécié mértéke a visz-
koelasztikus modell esetében jo kozelitéssel adja a meérhetd értékeket [61], a szisztolés és
diasztolés atmérs kozotti kiilonbség egy egészséges ember esetében koriilbeliil 5%-osnak
megfeleld. Az atmérs valtozasanal jol lathatod a pulzald bemenet esetén, hogy j6 kozelités-
sel visszaadja az eredeti bementi karakterisztikat (4.7. &bra), azonban csak a harmadik
szivciklus utédn valik pontossa, az els6 két ciklus esetén a tranziensek még latvanyos hibét
okoznak. Az érfal vastagsdganak valtozasa nagyon kicsinek adédott, igy az érfal tekinthe-
t6 Osszenyomhatatlannak. Az apro valtozéas esetében ellenben érdekes eredmény adodott
a viszkoelasztikus modellnél (4.4. és 4.5. abrak), ugyanis a nyomésnovekedés hatéséara a
varhatoval ellentétben nagyon csekély mértékben vastagabbé vélt, ahelyett, hogy a hipe-
relasztikus modellel megegyezd moédon csokkent volna az értéke. De mivel ez a valtozés
lényegében elenyészben csekély, igy nagy mértékben nem befolyasolja a modell pontossé-
gat. A biologiai relevancia szempontjabol fontos eredmény az atmérs - nyomés kapcsolat
(4.8., 4.9. és 4.10. abrak), melyek mindegyik esetben nemlineéaris eredményt adtak. Ez
azt mutatja, hogy a modellek rendelkeznek az érfal azon tulajdonsagaval, hogy egyre

nagyobb nyomas mellett egyre kevésbé tagithatok tovabb. A hiperelasztikus esetben egy
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sokkal jobbra toltabb gorbét kapunk, mely azt jelenti, hogy kisebb nyomas novekedés
hatésara nagyobb az atmérdbeli valtozas (4.10. abra). Ebbdl is lathato, ami a tervezés
résznél is emlitésre keriilt, hogy a hiperelasztikus anyagmodell a kevésbé muszkuléris, ke-
vés simaizmot tartalmazé artéridk modellezésére alkalmasabb. Vizsgéalatra keriilt, hogy a
modellek mutatjék-e az érfalra jellemz6 hiszterézis jelenségét (4.8., 4.9. abrak), azonban
az eltérés a le- és felszallo ag kozott olyan csekély, hogy nem jelenthetd ki, hogy fellépet a
hiszterézis jelensége, valoszinitibb, hogy az eltérés a numerikus szamitasi hiba kévetkezmé-
nye. A legnagyobb korlatjat a modellnek a véraramlas és az érfal kolcsénos kapcsolatanak
hianya adja, mivel jelen esetben csak a véraramlas hatésa van vizsgalva az érfal miikodé-
sére. Ennek megoldasa egy kapcsolt folyadék-szerkezeti mechanika szimulaciéban rejlik.
A masik hatrany a kétdimenzios megvalositas, mely bar kozelitSleg jo eredményt ad a
valosagra vetitve, de f6leg kiillénb6z6 deforméciok esetén, erésen csokkenhet a pontossaga.
Az ilyen jellegii szimulaciok megvalositasa azonban nagyon szamitasigényes feladat, sok

memoriaval rendelkezé erds szamitogép kell hozzéa.



6. fejezet

Osszefoglalas, jovébeli tervek

A dolgozat részletesen bemutatta a kardiovaszkuléaris rendszer fiziologiai hatterét, a vizs-
galatdhoz sziikséges f6bb fogalmakat. Bemutatta a pulzusdiagnosztikat, mint orvosi di-
agnosztikai médszert, mely esetében szilikséges és fontos az elvei hatterének megismerése,
megértése, hogy megfelel6 mérdeszkoz, diagnosztikai rendszer késziilhessen hozza. Rész-
letesen leirdsra kertiltek az orvosi gyakorlatban, biologiai vizsgélatokban alkalmazott f6bb
szimulaciés modszerek, megkozelitések.

Jelen dolgozat egy hosszabb tava vizsgalat, kutatas alapjait kivanja szolgalni. Ez a
cél az érhalozat komplex miikodésének megértése, illetve a pulzusdiagnosztikai vizsgélat
hatterének feltarasa, a nagyrészt tapasztalatokon alapuld jelenségek tudoményos alaté-
masztasa, kvantitativ leirdasa. Ennek keretében kisérletet tettem egy érfal szimulacio
megvalositasara végeselem modszer segitségével. A megvaldsitas még tavolrol sincs kész,
viszont egy jo alapot szolgaltathat a késébbi fejlesztés szempontjabol, illetve az elkészitése
soran nyert tapasztalatoknak koszonhetSen kozelebb keriiltem az érhalézat miikodésének
megértéséhez, egy bioldgiai probléma, folyamat mérnoki megkozelitési elemzéséhez, fel-
irdsdhoz. A haromdimenzids, alapoktol kezdve felépitett modell SIMD programozassal,
CUDA keretrendszer segitségével Matlabban késziilt. A parhuzamos programozésnak
koszonhetSen egy-egy iterdcidé gyorsan hajtédik végre, azonban a numerikus kozelités
hibajanak koévetkezményeként sziikséges nagyon kicsi id§lépéskoz miatt a valdés paramé-
terezést modell bioldgiai relevancidjanak vizsgélata még nem késziilhetett el, el6bb ma-
tematikai modszerek segitségével a numerikus kozelités pontositasara van sziikség, hogy
az id6lépéskoz is novelhetévé valjon. A dolgozat kitért a modellen egy lehetséges pulzus
karakterisztika mérés modellezésének megvaldsitasara, melynek szimulacidja segitheti a
szenzor felhelyezésének fejlesztését, valamint vizsgalhatova teszi a mérhetd jel kialakulé-
sanak hatterét, hogy az érfal allapota, hogyan befolyasolja a mérhetd karakterisztikat.

Megvaldsitasra keriilt egy kétdimenzios radialis artéria érszakasz modell Comsol prog-
ram segitségével, mely két kiilonboz6 anyagmodellt, viszkoelasztikus valamint hiperelasz-
tikus, vizsgalt megegyezs paraméterezés mellett. Az eredmények alapjan a radialis artéria

modellezésére a viszkoelasztikus anyagmodell az alkalmasabb. Ez mutatta az érfalra jel-
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lemzd bels§ atmérs - nyomés Osszefliggés nemlinearis jellegét, valamint a fiziologiailag
helyes paraméterezésre koriilbeliil a valésdgban varhaté értékeket adta eredményiil.
A dolgozat végil értékelte az elért eredményeket, megvizsgalva a modellek biologiai

relevanciajat, korlatait.

6.1. Jov6beli tervek

Az els6dleges cél a dolgozatban tobbszor el6keriilé matematikai és adott esetben prog-
ramozasi eszk6zokkel a Matlabban elkészitett szimulacié idélépéskozének jelentGs mér-
tékben torténd novelése, ezt kovetGen pedig a biolégiai relevancidjanak ellenérzése, hibés
esetben a paraméterezés javitasa. Ha ez sikeriilt, a mérés modellezésének pontositisa
lenne a kovetkez6 fontos 1épés, azaltal, hogy a modellbe beépitésre keriilne a szenzor de-
formécion alapulé miikddési elve. Ehhez a szenzort is a végeselem modszer segitségével
kell modellezni, mint az érfalat. Ez méar egy j6 kozelitést adhat a pulzusdiagnosztikai
mérés folyamatairdl, a mérhetd jel kialakulasanak modjarol, mely segitséget nyujthat a
szenzor felhelyezési modjanak fejlesztésében. Ezt kovetné a nemlineéris paraméterek (ru-
g6 allando, csillapitas) bevezetése, melynek segitségével tobb rétegi érfal és kiilonbozs
érfallal kapcsolatos betegségek is modellezhetévé valnanak.

Kapcsolt szimulacio segitségével, valamilyen multifizikai modellezd program felhasz-
nalasaval (Comsol, Ansys) szeretnék megvalositani egy biologiailag relevans haromdimen-
zi6s érfal modellt, mely a véraramlas - érfal kapcsolat kdleson interakcidjanak elemzésére
is képes. Fz jo Osszehasonlitasi alapot jelenthetne a késziil§ mésik szimulaci6 szamara is,
mind az eredmények, mind a teljesitmény, eréforrasigény szempontjabol. Adott esetben

annak validalasat is szolgalhatja.
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