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Streszczenie

Czynniki hemodynamiczne odgrywają ważną rolę w patologii 
naczyń, w  szczególności w  odniesieniu do lokalizacji zmian 
miażdżycowych i  struktury blaszek miażdżycowych. Dzięki 
znacznemu postępowi, jaki dokonał się w medycynie w zakre-
sie metod obrazowych, a także pomiarów hemodynamicznych 
(technika kontrastu fazy rezonansu magnetycznego, badania 
dopplerowskie, pomiary inwazyjne) w połączeniu z rozwojem 
technologii numerycznej mechaniki płynów (ang. computa-
tional fluid dynamics – CFD) otworzyły się nowe perspektywy 
badawcze umożliwiające wirtualne obrazowanie przepływu 
w układzie naczyniowym. Oczekuje się, że rozwój metod nu-
merycznych symulacji przepływu może stać się nowym waż-
nym narzędziem w  badaniach biomechanicznych z  zakresu 
patofizjologii miażdżycy, stratyfikacji ryzyka progresji blaszek 
miażdżycowych, przewidywania, przerostu neointimy po im-
plantacji stentów wieńcowych lub badania mechanizmów 
uszkodzenia pomostów aortalno-wieńcowych. W pracy przed-
stawiono podstawowe etapy prowadzenia obliczeń numerycz-
nych oraz ich zastosowanie kliniczne na przykładzie symulacji 
przepływu pulsacyjnego w  lewej tętnicy wieńcowej, w  tym 
zwrócono uwagę na związek pomiędzy rozkładem naprężeń 
ścinających a dystrybucją blaszek miażdżycowych i ich podat-
nością na pęknięcie.
Słowa kluczowe: angio-TK, segmentacja, równania Naviera- 
-Stokesa, naprężenia ścinające.
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Abstract

Hemodynamic forces play an important role in vascular pathol-
ogy, particularly in relation to the localization of atheroscle-
rotic lesions and plaque structure. Rapid advances in clinical 
imaging modalities and more sophisticated methods for as-
sessment of blood flow in conjunction with the development 
of computational fluid dynamics (CFD) offers the possibility to 
predict and study flow in the vascular system. It is expected 
that image-based simulation of flow dynamics and progress in 
CFD technology may be an important and effective tool for bio-
mechanical research on a new research field of atherosclerosis 
pathophysiology, risk stratification of plaque progression, pre-
diction of in-stent neointimal hyperplasia and degeneration of 
bypasses. The paper presents basic data describing compo-
nents of CFD processing and the emerging applications of CFD 
in cardiology in the example of pulsatile blood flow simulation 
in the left coronary artery. The plaque distribution and stability 
are discussed in relation to local wall shear stress.
Key words: angio-CT, segmentation, Navier-Stokes equation, 
wall shear stress.
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Założenia numerycznej mechaniki płynów 

Mechanika płynów jest dyscypliną ukierunkowaną 
w swoich zainteresowaniach na zagadnienia ruchu i  spo-
czynku ośrodków materialnych cechujących się płynnością, 
czyli brakiem sztywności postaci. Numeryczna mechanika 
płynów (ang. computational fluid dynamics – CFD) stano-
wi dyscyplinę naukową, której ranga dorównuje dwóm 
klasycznym filarom nauki: teorii i  eksperymentowi. O  ile 
rozwój metod symulacji przepływu był związany głównie 
z  myślą o  zastosowaniach technicznych, m.in. w  aerody-
namice, meteorologii, hydrologii czy urbanistyce, o tyle co-
raz częściej metoda CFD stosowana jest do obrazowania 
przepływów w układach biologicznych i biomedycznych. Za 
jej pomocą można zobrazować w formie graficznej rozkła-
dy pól wektorowych prędkości, wywołane nimi styczne do 
ściany naprężenia ścinające (ang. wall shear stress – WSS) 
czy też rozkłady ciśnienia i  reakcji dynamicznych w osob-
niczo zmiennej geometrii naczyń i przepływu. Przykładowo 
na rycinie 1. pokazano uzyskane w technice CFD chwilowe 
rozkłady ciśnienia w lewej tętnicy wieńcowej w wybranych 
fazach cyklu pracy serca.  

Na rycinie 2. przedstawiono rozkład pól prędkości dla 
modelowego problemu bifurkacji naczyniowej w zależności 
od kąta, pod jakim rozchodzą się gałęzie potomne.

Synteza modeli przepływu z  dodatkowymi modela-
mi zamykającymi, zaczerpniętymi z  odrębnych dziedzin, 
umożliwia rozwiązywanie problemów interdyscyplinar-
nych. Przykładowo, łącząc CFD z modelem strukturalnym, 
uzyskuje się narzędzie do symulacji problemów interakcji 
płyn – ciało stałe (ang. fluid structure interaction – FSI) [1]. 
Modele wielofazowe umożliwiają realizację obliczeń na sty-

ku ciała stałego i cieczy. Wprowadzając założenia odnośnie 
do transportu i dyfuzji, można w miarę dokładnie mode-
lować transport frakcji lipoprotein o niskiej gęstości (ang. 
low density lipoproteins – LDL) cholesterolu, monocytów, 
albumin i  innych cząsteczek krwiopochodnych do ściany 
naczynia, których stężenie i  czas zalegania przy ściance 
determinują hemodynamika i właściwości reologiczne krwi 
[2]. Na rycinie 3. przedstawiono przykładowe zmiany roz-
kładu stężenia cząsteczek LDL w lewej tętnicy wieńcowej, 
obliczone za pomocą metody CFD. 

Dla teorii i modeli powstałych na gruncie mechaniki pły-
nów podstawowe znaczenie ma prawo zachowania masy, 
a ściślej ilości substancji, podane w 1755 r. przez szwajcar-
skiego matematyka i fizyka Leonharda Eulera, oraz zasada 
zachowania pędu, którą sformułował w  1822  r. francuski 
inżynier Claude Navier, a  w  1845  r. uzupełnił do postaci 
współczesnej irlandzki matematyk George Stokes (równa-
nie Naviera-Stokesa – N-S). Tym samym tworzą one podsta-
wowy zestaw równań transportu wykorzystywanych przez 
programy CFD. W swojej ogólnej postaci są one równaniami 
różniczkowymi zawierającymi pochodne cząstkowe funkcji 
wielu zmiennych, które tylko w szczególnych przypadkach 
posiadają rozwiązania analityczne, czyli takie, dla których 
potrafimy jednoznacznie obliczyć zmienne przepływowe 
w  każdym elemencie objętości w  funkcji czasu. Możliwe 
jest jednak przybliżone rozwiązanie takich równań przy 
wykorzystaniu odpowiednich metod numerycznych. Modu-
ły obliczeniowe, tzw. solwery, zawierają różnorakie sposoby 
przybliżonego rozwiązania równań różniczkowych, które 
z racji stosowanych narzędzi numerycznych reprezentowa-
ne są w formie dyskretnej, czyli nieciągłej. 

Ryc. 1. Chwilowe rozkłady ciśnienia, w wybranych fazach cyklu, dla lewej tętnicy wieńcowej. Odpowiadają one kolejnym krokom cza-
sowym zmiany prędkości przepływu w cyklu pracy serca zadanym w przekroju wlotowym tętnicy. Rozkład prędkości naniesiono na 
wykresie umieszczonym w tle
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Zanim jednak osiągnięte zostanie rozwiązanie, w kon-
kretnym układzie geometrycznym należy dokonać dyskre-
tyzacji. Wobec zagadnień symulacji przepływu krwi stosuje 
się metody dyskretne objętości skończonych (ang. finite vo-
lume metod – FVM) oraz elementów skończonych (ang. fini-
te element metod – FEM). W dużym uproszczeniu etap ten 
polega na utworzeniu siatki numerycznej (ang. mesh), czyli 
podziale badanego obszaru ciągłego na skończony zbiór 
prymitywów geometrycznych, na których będzie następnie 
wyznaczane rozwiązanie równania N-S. Tworzenie takich 
siatek sprowadza się do podziału obiektu na bryły prze-
strzenne (wielościan, o podstawie trójkąta lub czworokąta), 
które mają wspólne punkty zwane węzłami (ang. node). 

Etapy prowadzenia obliczeń numerycznych 

Każde praktyczne zastosowanie metod obliczeniowych 
CFD obejmuje trzy zasadnicze kroki określane zwyczajowo 
z ang. jako: pre-processing, processing i post-processing.

Pre-procesing to definicja problemu przepływowego 
i przygotowanie obiektu do obliczeń. Na tym etapie nale-
ży zdefiniować dyskretny model geometryczny badanego 
obiektu, określić charakterystykę krwi jako medium prze-
pływowego, a w szczególności jej właściwości reologiczne. 

W przypadku tętnic wieńcowych źródłem danych do ich 
odwzorowania może być dwupłaszczyznowa koronarografia 
lub koronarografia w połączeniu z ultrasonografią wewnątrz-
naczyniową (ang. ANGiography and intravascular UltraSound 
– ANGUS) [3,4]. Nieinwazyjnym sposobem uzyskania geo-
metrii tętnic jest wielowarstwowa tomografia komputerowa 
(angio-TK), której rozdzielczość przestrzenna jest wystarcza-
jąca dla celów CFD (wymiar woksela 0,2–0,4 mm3). Rezonans 
magnetyczny, z uwagi na mniejszą rozdzielczość przestrzen-
ną (wymiar woksela 1,25 mm3), jest wykorzystywany w ob-
liczeniach numerycznych w  tętnicach o większym kalibrze, 
np. tętnicach szyjnych czy aorcie. Technika kontrastu fazy 
rezonansu magnetycznego (ang. phase contrast angio-MR 

Ryc. 2. Rozkłady pól prędkości w zależności od kąta podziału bifurkacji naczyniowej. Im jest on bardziej rozwarty, tym przy ścianie 
bocznej tętnic potomnych prędkość przepływu jest mniejsza. Małe prędkości przepływu sprzyjają przenikaniu cząsteczek aterogennych 
do błony wewnętrznej

Ryc. 3. Rozkład wyliczonego numerycznie stężenia cząsteczek cholesterolu frakcji LDL w lewej tętnicy wieńcowej. Największe stężenie 
LDL w tym przykładzie obserwuje się w początkowym odcinku gałęzi przedniej zstępującej oraz ostium gałęzi diagonalnej pierwszej. 
Lokalizacje o największym stężeniu LDL są zarazem miejscami, w których na śródbłonek działają małe naprężenia ścinające, powodując 
wzrost jego przepuszczalności oraz zmianę fenotypu komórek śródbłonka na proaterogenny (mechanotransdukcja)
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– PC-MRI) umożliwia zobrazowanie mapy przepływu krwi 
w aorcie oraz jamach serca. Każdy z wymienionych sposo-
bów obrazowania w kontekście zastosowań CFD ma wady 
i  zalety. I  tak, w odróżnieniu od metody ANGUS, angio-TK 
tętnic wieńcowych pozwala wykonywać symulacje nie tyl-
ko wzdłuż przebiegu naczynia, lecz także w jego odgałęzie-
niach. Jest to o tyle istotne, że zmiany miażdżycowe typowo 
umiejscawiają się w węzłach naczyniowych.

Wykonanie obliczeń numerycznych jest możliwe po 
poddaniu badań obrazowych w  standardzie DICOM (ang. 
digital imaging and communications in medicine) konwersji 
do trójwymiarowego modelu powierzchniowego do analizy 
wektorowej. Odbywa się to na drodze segmentacji naczyń. 
Służą do tego specjalistyczne programy opierające się na 
złożonych algorytmach, które identyfikują przebieg tętnic 
w  kolejnych przekrojach poprzecznych obrazu angio-TK 
(metody strukturalne) lub poszukują cech wspólnych wok-
seli w sensie statystycznym. Na rycinie 4. pokazano przy-
kładowe wyniki segmentacji dla lewej tętnicy wieńcowej.

Wynik segmentacji nie stanowi jeszcze pełnowartościo-
wego modelu geometrii dla potrzeb CFD, jest to bowiem 
wyłącznie model powierzchni brzegu, przybliżony zbiorem 

wielokątów (najczęściej trójkątów), zawierający liczne nie-
regularności i nieciągłości. Jako taki musi podlegać dalszej 
obróbce polegającej na scaleniu, wygładzeniu i  jednorod-
nej aproksymacji geometrycznej. Dopiero w  takiej formie 
może być dla niego utworzona siatka obliczeniowa.

Zwyczajowo w  metodach obliczeń CFD wyróżnia się 
dwa zasadnicze rodzaje siatek numerycznych: strukturalne 
oraz niestrukturalne. Przykład siatki niestrukturalnej dla 
lewej tętnicy wieńcowej na podstawie danych z angio-TK 
pokazano na rycinie 5. 

Ze względu na skomplikowaną geometrię tętnic najczę-
ściej używa się właśnie takich siatek zwanych niestruktu-
ralnymi, w których zagęszczenie elementów jest nierówno-
mierne [5]. Uważa się, że gęstość siatki powinna być większa 
w obszarze spodziewanych dużych gradientów przepływu, 
występowania przepływów wtórnych i  turbulentnych (za-
gięcia kątowe, zwężenia, węzły naczyniowe, obszary blisko 
ściany naczynia) [6]. Osiatkowanie obiektu jest czasochłon-
ne, lecz prawidłowo skonstruowana siatka właściwie od-
wzorowująca architekturę tętnic jest warunkiem uzyskania 
optymalnej symulacji numerycznej. Im większa jest gęstość 
siatki, tym oczekuje się większej dokładności obliczeń, lecz 
okupione jest to wzrostem zapotrzebowania na moc obli-
czeniową, co przekłada się na wydłużenie czasu obliczeń. 

Kolejną – równie ważną – fazą pre-processingu, mają-
cą istotny wpływ na uzyskiwane wyniki, jest definicja wła-
ściwości fizycznych płynu, a zwłaszcza określenie, czy jest 
to ciecz newtonowska czy nienewtonowska. W  przypad-
ku cieczy nienewtonowskiej należy zdefiniować równanie 
reologiczne opisujące badane medium. Wśród wielu tego 
rodzaju równań stosuje się najczęściej modele potęgowe 
Cassona, Crossa, Carreau, Yasudy lub uwzględniające m.in. 
hematokryt równanie Quemady [7–9]. W  dalszej kolejno-
ści definiuje się charakter przepływu (przepływ stacjonarny 
lub niestacjonarny, np. pulsacyjny) oraz właściwości ruchu 
płynu z uwzględnieniem stosunku sił inercji do sił lepkości 
(przepływ laminarny lub turbulentny). 

Etap pre-procesingu zamyka specyfikacja warunków 
granicznych w  przestrzeni (warunki brzegowe) i  dziedzi-

Ryc. 4. Wyniki segmentacji lewej tętnicy wieńcowej metodą strukturalną, uzyskane na bazie badań angio-TK wykonanych w Pracow-
ni Tomografii Komputerowej Śląskiego Centrum Chorób Serca. Wyraźnie widoczne są kolejne fragmenty rekonstruowanych naczyń, 
powstałe w kolejnych krokach procesu segmentacji. Dodatkowo zawierają one jeszcze liczne nieciągłości, które są eliminowane na 
dalszym etapie

Ryc. 5. Siatka niestrukturalna lewej tętnicy wieńcowej w powięk-
szeniu. Tworzy ją 2 758 430 czworościennych (tetragonalnych) 
elementów skończonych. Powstała ona na bazie wyników seg-
mentacji badań angio-TK wykonanych w  Pracowni Tomografii 
Komputerowej Śląskiego Centrum Chorób Serca
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nie czasu (warunki początkowe). Polega on na wskazaniu 
powierzchni ograniczających obszar obliczeniowy oraz ar-
bitralnym założeniu stanu przepływu w  tych miejscach. 
W celu definicji warunków brzegowych lub początkowych 
należy określić ich charakter na wlocie, wylocie i ścianie. 

Wlot (ang. inlet) to inaczej miejsce (fragment brzegu), 
gdzie następuje napływ medium do naczynia. Najczęściej 
zadaje się tutaj rozkład pola prędkości. Dla symulacji prze-
pływu krwi zakłada się, że przepływ na wlocie jest płaski 
nieuformowany lub paraboliczny. Na rycinie 6. przedstawio-
no często stosowany do modelowania przepływu w lewej 
tętnicy wieńcowej rozkład prędkości strumienia w  cyklu 
pracy serca (przepływ pulsacyjny). 

Wylot (ang. outlet) to brzeg obszaru, przez który nastę-
puje wypływ medium. Należy dla niego zdefiniować rozkład 
prędkości lub też prędkości i ciśnień. W badaniach CFD tęt-
nic wieńcowych przyjmuje się w  tym miejscu najczęściej 
zerową wartość ciśnienia (odniesienia). 

Ściana (ang. wall) oznacza powierzchnie nieprzepusz-
czalne dla przepływu, odpowiadające ścianom sztywnym. 
W modelowaniu przepływów nieściśliwych ośrodków cią-
głych, jak w przypadku krwi, założeniem jest brak poślizgu 
przy ściance (prędkość przepływu na ściance równa zeru).

Najbardziej problematycznym i  budzącym wątpliwości 
co do adekwatności obliczeń numerycznych w odniesieniu 
do konkretnych zastosowań jest warunek zmienności osob-
niczej warunków początkowych dla powierzchni wlotowych 
i  wylotowych. W  przypadku symulacji wykonywanych na 
podstawie obrazowania angio-TK warunki początkowe, 
np. pole prędkości, przyjmowane są na podstawie uśred-
nionych pomiarów dokonywanych u zdrowych ochotników. 
Podobnie, jak już o  tym wcześniej wspomniano, wartości 
lepkości i gęstości krwi przyjmowane są na podstawie da-
nych literaturowych, choć wiadomo, że właściwości reolo-
giczne krwi są osobniczo zmienne i w dużym stopniu zde-
terminowane czynnikami ryzyka rozwoju miażdżycy [10]. 
Uważa się jednak, że przy zastosowaniu tego typu uprosz-
czenia modelu uzyskiwane wyniki symulacji odzwierciedla-
ją z wystarczającą dokładnością warunki hemodynamiczne 
w naczyniach.

Drugi krok analizy numerycznej określa się jako proces-
sing. Jest to właściwa część przedsięwzięcia obliczeniowe-
go, w której rozwiązanie problemu odbywa się numerycznie 
za pomocą solvera, po uprzednim wczytaniu przez niego 
danych z  pre-processingu dotyczących badanej geometrii 
obiektu oraz warunków granicznych (brzegowo-początko-
wych). Na tym etapie następuje wybór zestawu równań 
różniczkowych i metody ich rozwiązania.

Post-processing to ostatni krok modelowania przepły-
wu. Jego celem jest analiza i  prezentacja uzyskanych da-
nych i  opracowanie ich w  formie graficznej. Wizualizacja 
wyników symulacji polega na tworzeniu wykresów, histo-
gramów, map warstwic, izolinii czy animacji. Na tym etapie 
można wykreślić profile pól przepływowych w wybranych 
przekrojach. Jeżeli symulacja dotyczy przepływu pulsacyj-
nego, obrazowanie polega na prezentacji chwilowych pól 
przepływu i rozkładów naprężeń ścinających w cyklu pracy 
serca, oraz obliczonych parametrów wtórnych, jak średnia 
wartość naprężenia ścinającego (ang. average wall shear 
stress – AWSS), średni gradient naprężenia ścinającego 
(ang. average wall shear stress gradient – AWSSG), wskaź-
nik oscylacji naprężenia ścinającego (ang. oscillatory shear 
stress index – OSI) czy względny czas zalegania (ang. relati-
ve residence time – RRT), a także wielu innych [11]. 

Praktyczne zastosowanie numerycznej 
mechaniki płynów w angiologii

Metody oparte na numerycznej symulacji przepływu do-
starczają informacji o  warunkach przepływowych, których 
zbadanie in vivo jest trudne lub wręcz niemożliwe. Mode-
lowanie procesów hemodynamicznych pozwala odtworzyć 
naturalne zjawiska przepływowe, zdeterminowane w dużej 
części geometrią tętnic i węzłów naczyniowych, w połączeniu 
z patologią, jaką jest powstawanie i progresja zmian miaż-
dżycowych [11, 12], restenoza w  stencie [13], niestabilność 
blaszek [14, 15], powstawanie tętniaków czy występowanie 
powikłań zakrzepowych po wszczepieniu stentgraftu [16, 17]. 

Istnieją udane próby wykorzystania CFD do planowania 
zabiegów rewaskularyzacji krążenia wieńcowego [18], ope-
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Ryc. 6. Typowa postać warunku granicznego dla wlotu lewej tętnicy wieńcowej. Jest to przebieg prędkości w cyklu pracy serca, przyjęty 
dla wszystkich rezultatów obliczeniowych prezentowanych w niniejszej pracy
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racji wad serca [19], planowania i oceny wyników zabiegów 
naprawczych koarktacji i tętniaków aorty [20]. 

Praktycznym przykładem zastosowaniem CFD jest wy-
znaczanie charakterystyki biomechanicznej stentu (licz-
ba i  grubość rozpórek, kształt łączników) i  doboru takich 
cech konstrukcyjnych, które będą najbardziej optymalne 
w aspekcie rozkładu naprężeń ścinających, mając na uwa-
dze zaburzenia przepływu generowane przez sam stent 
i związane z tym proaterogenne małe lub oscylacyjne na-
prężenia ścinające. W tym przypadku CFD jest wykorzysty-
wane do oceny ryzyka przerostu neointimy i restenozy już 
na etapie projektowania stentu [21, 22]. 

Numeryczna mechanika płynu znalazła także swoje za-
stosowanie kliniczne. Określenie, czy zmiany zawężające 
światło tętnic wieńcowych widoczne w badaniu angio-TK są 
istotne czynnościowo, jest niemożliwe. W takim przypadku 
zamodelowanie rozkładu ciśnień oraz powtórne przy zało-
żeniu warunku hiperemii, może być bardzo przydatne. Nu-
meryczna mechanika płynów umożliwia bowiem obliczenie 
cząstkowej rezerwy przepływu wieńcowego (ang. fractional 
flow reserve – FFR) i  pozwala na nieinwazyjne określenie 
istotności hemodynamicznej zwężeń [23, 24]. Wirtualne 
obliczanie FFR nie wymaga zmiany protokołu badania to-
mograficznego ani nie wiąże się z dodatkowym narażeniem 
pacjenta na promieniowanie. Warunkiem jest dobre odwzo-
rowanie tętnic wieńcowych, a  obliczenia rozkładu ciśnień 
odbywają się numerycznie. Jeżeli użyteczność FFRCT zosta-
nie zweryfikowana w  szeroko zakrojonych badaniach kli-
nicznych, będzie to niezwykle ważne praktyczne zastosowa-
nia CFD w diagnostyce kardiologicznej. Opisana metodyka 
obliczania FFRCT, jako najbardziej innowacyjna technologia 
w  kardiologii, została nagrodzona na konferencji EuroPCR 
w Paryżu w maju 2011 r. 

Numerycznie wyliczone naprężenia  
ścinające a proces miażdżycowy

Liczne obserwacje pochodzące z  badań doświadczal-
nych [25], jak również symulacje CFD in vivo [26] dostarcza-

ją dowodów na związek pomiędzy remodelingiem ściany, 
w tym pogrubieniem błony wewnętrznej, topografią rozkła-
du blaszek miażdżycowych, ich budową histologiczną oraz 
progresją, a także przerostem neointimy w stencie, a wa-
runkami przepływowymi krwi [21, 22]. W  1993 r. Gibson 
i wsp. [26] stwierdzili ujemną korelację pomiędzy progresją 
zmian miażdżycowych w kolejnej koronarografii a warto-
ścią obliczonego numerycznie naprężenia ścinającego. Było 
to jedno z pierwszych badań klinicznych, które dokumen-
towało związek czynników hemodynamicznych z rozwojem 
blaszek miażdżycowych. Kilka lat później Krams i wsp. [3], 
wykorzystując technikę ANGUS, wykazali, że małe i  duże 
wartości WSS występują odpowiednio na krzywiznach 
wewnętrznych i  zewnętrznych tętnic wieńcowych. Taki 
rozkład naprężeń ścinających koreluje z umiejscowieniem 
zmian miażdżycowych. W tętnicach wieńcowych punktem 
wyjścia ekscentrycznych blaszek jest powierzchnia przyle-
gła do osierdzia, a zatem krzywizna wewnętrzna [25, 27]. 
Obliczenie rozkładu naprężeń ścinających w  aspekcie za-
stosowań poznawczych i klinicznych opiera się nie tylko na 
określeniu absolutnych wartości WSS, lecz także ich rozkła-
du w  poprzecznych przekrojach analizowanych odcinków 
naczyń. Na rycinie 7. przedstawiono uzyskane w  wyniku 
symulacji, uśrednione w  cyklu pracy, wartości naprężeń 
stycznych (AWSS) w lewej tętnicy wieńcowej.

Od czasu, kiedy przed 40 laty Caro i wsp. [28, 29] zauwa-
żyli związek pomiędzy małymi WSS a powstawaniem bla-
szek miażdżycowych, wiedza w tym zakresie znacznie się 
poszerzyła, a metodyka CFD stwarza szanse dla praktycz-
nego jej zastosowania w klinice. Celowi temu w szczegól-
ności służy opracowanie szeregu parametrów hemodyna-
micznych o znacznie lepszej selektywności w odniesieniu 
do topografii blaszek, uwzględniających czasową i  prze-
strzenną zmienność naprężeń ścinających, która w  dużej 
części uzależniona jest od osobniczo zmiennej architektury 
tętnic, warunków przepływowych, a także reologii krwi [30]. 
Rozkłady pól dla RRT i OSI przedstawiono na rycinach 8. i 9. 
Dotychczasowy zakres wiedzy na ten temat można znaleźć 
w monografii Biomechaniczna przyczyna miażdżycy [31].

Ryc. 7. Uśrednione w cyklu wartości naprężeń ścinających (AWSS) w lewej tętnicy wieńcowej. Wizualizacja warunków przepływowych, 
w tym określenie naprężeń ścinających może stać się ważnym elementem opisu badań angiograficznych. W ten sposób obraz anato-
miczny zostaje uzupełniony o obraz przepływu
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Perspektywy rozwoju badań  
numerycznych w kardiologii

Przedstawione przykłady aplikacji CFD w  kardiologii 
oraz bogate w  tym zakresie piśmiennictwo opierają się 
głównie na symulacjach prowadzonych na nowoczesnych 
procesorach (ang. central processing unit – CPU). Pomimo 
to długi czas obliczeń wynoszący nawet od kilku do kilku-
nastu godzin przekłada się na ograniczoną użyteczność 
CFD w  zastosowaniach praktycznych. Stanowi to jeden 
z najważniejszych hamulców wstrzymujących wykorzysta-
nie obrazowania przepływu jako uzupełnienia diagnostyki 
radiologicznej naczyń. 

W istocie po kilku dekadach niezwykle szybkiego wzro-
stu mocy obliczeniowej CPU nadszedł w tej dziedzinie czas 
stagnacji. Pojawiła się więc konieczność szukania alter-
natywnych rozwiązań zwiększających moc obliczeniową 
komputerów. Duże nadzieje w  skróceniu czasu obliczeń 
upatruje się w  nowych technologiach, w  tym metodach 
obliczeniowych związanych z  rozwojem jednostek prze-
twarzania graficznego (ang. graphic processing unit – GPU) 

i użyciem kart graficznych w roli koprocesora numeryczne-
go. Dobrym, choć unikalnym w chwili obecnej, przykładem 
tego rodzaju realizacji jest wprowadzona w 2007 r. przez 
firmę NIVIDA technologia CUDA (ang. compute unit devi-
ce architecture) [http://www.nvidia.com/cuda]. Z  uwagi 
na równoległą architekturę obliczeniową CUDA zapewnia 
znaczny wzrost wydajności obliczeń. Moc obliczeniowa 
GPU pracujących w  technologii CUDA przewyższa wielo-
krotne (nawet stukrotne) moc obliczeniową jednostek CPU, 
co znacznie przyspiesza obliczenia. Większa przepustowość 
pamięci operacyjnej kart GPU pracujących na bazie archi-
tektury CUDA sprawia, że procesory graficzne są wysoko 
wydajną platformą obliczeniową.

Wraz z  rozwojem technologii obliczeń równoległych 
procesory GPU stały się narzędziem do wykonywania obli-
czeń ogólnego przeznaczenia, w tym zastosowań z zakresu 
CFD. Przeniesienie obliczeń CFD na platformę GPU stwarza 
nowe możliwości, a symulacja komputerowa pozwala po-
dejmować coraz większe wyzwania. Ograniczeniem jest 
brak możliwości bezpośredniego przeniesienia istniejących 

Ryc. 8. Rozkładu względnego czasu zalegania (RRT) w lewej tętnicy wieńcowej. Podwyższone wartości, zgodnie z response-to-retention 
hypothesis, pozwalają zidentyfikować regiony zagrożone

Ryc. 9. Rozkład wskaźnika oscylacji naprężenia ścinającego (OSI) w lewej tętnicy wieńcowej. Miejsce występowania największych war-
tości OSI znajduje się w środkowym odcinku gałęzi okalającej
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programów na nową równoległą architekturę (większość 
obecnych pakietów CFD nie pracuje na zasadzie współbież-
ności, a jeżeli już, to zawiera spore fragmenty sekwencyjne). 
Uporanie się z  tym problemem daje jednak nowe możli-
wości: po pierwsze biomedyczne aplikacje CFD będą mo-
gły być rozwiązywane w rozsądnym czasie (od kilkunastu 
do kilkudziesięciu minut), a po drugie stanie się możliwe 
wykonywanie symulacji na komputerach osobistych, a nie 
jednostkach dostępnych w ośrodkach badawczych [32].

Podsumowanie

Przeprowadzenie obliczeń numerycznych przepływu 
krwi w  tętnicach, w  tym wieńcowych, wymaga ścisłej 
współpracy kardiologów i radiologów oraz inżynierów i in-
formatyków posługujących się metodyką CFD. Technologia 
ta tworzy nową jakość, jaką jest możliwość wirtualnego ob-
razowania ruchu krwi w osobniczo zmiennej architekturze 
badanych tętnic. Modelowanie przepływu istotnie poszerza 
możliwości poznawcze, w  szczególności te dotyczące pa-
togenezy miażdżycy [33–35], a  także stwarza warunki do 
prognozowania postępu choroby, która w  dużym stopniu 
uwarunkowana jest czynnikami hemodynamicznymi. Ro-
dzaj naprężeń ścinających determinuje bowiem budowę 
histologiczną blaszki miażdżycowej (zmiana stabilna wo-
bec niestabilnej). Tam gdzie ściana naczynia narażona jest 
na małe naprężenia ścinające, stężenie cząsteczek LDL jest 
duże, a czas zalegania (RRT) długi (na rycinach 3. i 8. jest 
to początkowy odcinek gałęzi przedniej zstępującej), należy 
oczekiwać, że zmiany w tych miejscach będą bogate w cho-
lesterol i podatne na pęknięcie [35]. Przeciwnie, w obsza-
rach oscylacyjnych WSS (ryc. 9.; środkowy odcinek gałęzi 
okalającej) spodziewać się można zmian uwapnionych, 
a tym samym bardziej stabilnych. 

Wynika to z  faktu, że o fenotypie śródbłonka w dużej 
mierze decyduje charakter naprężeń ścinających, przy czym 
oscylacyjne WSS przyczyniają się do wzrostu aktywności 
białka morfogenicznego kości (ang. bone morphogenic pro-
teine – BPM) odpowiedzialnego za osteoblastyczną trans-
formację komórek mięśni gładkich naczyń i  wapnienie 
macierzy pozakomórkowej, natomiast małe naprężenia 
ścinające sprzyjają powstawaniu zmian niestabilnych [36]. 
W niedalekiej przyszłości należy spodziewać się, że odwzo-
rowanie w  formie 3D anatomii i  patologii tętnic zostanie 
uzupełnione o kolejny wymiar, którym będzie zobrazowa-
nie warunków przepływowych (4D), zwłaszcza jeżeli skró-
ceniu ulegnie czas obliczeń numerycznych oraz zostaną 
zautomatyzowane algorytmy segmentacji i  dyskretyzacji 
badanych tętnic. Przyczyni się to zapewne do lepszego po-
znania udziału zjawisk przepływowych w złożonym proce-
sie aterogenezy.

Wszystkie przedstawione w pracy symulacje przepływu 
w lewej tętnicy wieńcowej stanowią wybór z obliczeń nu-
merycznych przeprowadzonych w ramach pracy statutowej 
finansowanej przez Śląski Uniwersytet Medyczny (KNW-1-
161/P/1/0). Są to pierwsze w polskim piśmiennictwie wyniki 
CFD dotyczące przepływów wieńcowych, z uwzględnieniem 
osobniczo zmiennej geometrii. Powstały one bazie serii ba-

dań angio-TK wykonanych w Pracowni Tomografii Kompu-
terowej Śląskiego Centrum Chorób Serca, dla których roz-
wiązywano numerycznie równania bilansowe masy i pędu 
Naviera-Stokesa (metodą ważonych residuów, w dyskrety-
zacji skończenie elementowej). Dla potrzeb obliczeń przyję-
to, omawiane wcześniej, założenia odnośnie do warunków 
brzegowo-początkowych, w  tym uwzględniające przepływ 
pulsacyjny krwi w przekroju wlotowym tętnicy. Właściwości 
reologiczne opisano z użyciem nienewtonowskiego modelu 
Pierre’a Carreau, a definiujące go parametry określono od-
powiednio do specyfiki krwi jako medium przepływowego.
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