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Abstrakt 

Tato práce se zabývá prouděním krve v krční tepně s dvěma stenózami umístěnými za 

sebou. Nejprve je v rešeršní části popsána srdečně-cévní soustava s důrazem na krev a 

tepny. V praktické části jsou poté vytvořeny modely geometrie krční tepny s 30% a 70% 

stenózou a také model bez stenózy. 2. stenóza není v modelu geometrie, je 

modelována pomocí Windkessel efektu. Krev byla modelována jako nenewtonská 

kapalina pomocí Carreau modelu. Po výpočtu se vyhodnotilo proudění krve a napjatost 

stěny tepny a výsledky se porovnaly mezi jednotlivými modely geometrie. 

Vyhodnocovaly se kritické hodnoty smykového napětí, TAWSS, OSI a FFR a především 

hmotnostní průtok na ICA. 

Abstract 

This diploma thesis deals with blood flow in carotid artery with tandem double 

stenosis. In the first part there is described cardiovascular system with emphasis on 

blood and arteries. In the practical part, geometric models of the carotid artery with 

30% and 70% stenosis, as well as a model without stenosis, are created. The second 

stenosis is not included in the model of geometry but modeled using Windkessel 

effect. Blood is modeled as a non-Newtonian fluid using the Carreau model. After the 

calculations, the blood flow and arterial wall stress are evaluated, and the results are 

compared among the different geometry models. Critical values of shear stress, 

TAWSS, OSI, and FFR, as well as the mass flow rate in the internal carotid artery, are 

assessed. 

Klíčová slova 

krční tepna, Windkessel efekt, stenóza, Ansys, výpočtové modelování, metoda 

konečných objemů 

Keywords 

carotid artery, Windkessel effect, stenosis, Ansys, computational modelling, finite 

volume method 
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Úvod 
Ateroskleróza, nejčastější příčina mrtvice, je onemocnění cév způsobující zúžení 

průtočné plochy cévy, jíž proudí krev. Zúžení, též zvané stenóza, spočívá v hromadění 

nežádoucího obsahu pod vnitřní vrstvu cévní stěny, čímž zasahuje do lumenu cévy. 

Zpočátku života nemusí mít člověk s touto nemocí obavy. S postupem času se však 

s kdejakým zúžením cévy nevyhne, zvláště v dnešní uspěchané době, kdy je u mnohých 

na denním pořádku stres, kouření, přejídání či nedostatek pohybu. Toto všechno jsou 

jedny z faktorů podporující růst aterosklerotického plátu. 

V současné době je možné analyzovat parametry proudění numericky či 

experimentálně. Při numerickém přístupu se používají modely aproximující 

nenewtonské chování krve, například Carreau model či Casson model [12]. Modeluje 

se také cévní stěna, jež se řadí mezi měkké tkáně. Tepna, jež je zahrnuta v této 

diplomové práci, je složena ze tří vrstev. Její mechanické vlastnosti závisí nejenom na 

jednotlivých materiálových složek, nýbrž i na uspořádání jednotlivých vláken, v čemž 

mají dnešní modely velké nedostatky. U experimentálních metod nepoužíváme živého 

člověka. Musíme si vystačit s uměle vytvořenými komponentami či s vyjmutím tkáně 

z organismu, což ale plnohodnotně nenahradí reálný stav.  

Je také třeba poznamenat, že každý živý tvor je jedinečný jak vlastnostmi krve a cév, 

tak geometrií cév a rozložením cévní soustavy. 
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1. Formulace problémové situace 

1.1 Popis problémové situace 
Aterosklerotický plát může ovlivnit množství proudící krve, což mívá za následek 

nepříznivé účinky. Velmi častým případem je výskyt aterosklerózy v krčních tepnách, 

jež vyživují mozkové tkáně a při nedostatku živin může dotyčný jedinec trpět bolestmi 

hlavy či poruchami s motorikou těla. Horším případem je stav, kdy cévní soustava 

neumožňuje přenos živin potřebných pro podporu života. Aterosklerotický plát může 

také prasknout a uvolnit svůj obsah do krve, čímž se může céva ucpat, proto je 

ateroskleróza nejčastější příčina mrtvice. 

Stenózu je možné chirurgicky odstranit. Lidské tělo je však složité a v některých 

místech cévní soustavy není možné daný zákrok provést. Člověk tedy může mít 

v některých místech stenózu, jež je odstranitelná, v dalších místech může mít zase 

stenózu, jež odstranitelná není. Dosud není zcela jasné, zda se fyziologický stav po 

odstranění odstranitelných stenóz zlepší, v oblasti hemodynamiky jsou velké 

nedostatky. 

1.2 Problém 
Pomocí modelování Windkessel efektu určit průtoky a hemodynamické parametry na 

stěně tepny. 

1.3 Cíle práce 
- Uveďte přehled nejnovější literatury týkající se výpočtového modelování proudění 

krve v krční tepně s více stenózami umístěnými za sebou. 

- Vytvoření modelu geometrie krční tepny v oblasti bifurkace se stenózami. 

- Tvorba sítě pro výpočty metodou konečných objemů. 

- Výpočet proudění krve v krční tepně se stenózami.  
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2. Stavba a funkce srdečně-cévní soustavy 
Srdečně-cévní soustava, znázorněná na obrázku 2.1., je důležitou součástí 

lidského organismu, jež především zajišťuje přísun živin do všech tkání či orgánů a také 

odvádění odpadních látek a termoregulaci. Pomocí správného propojení cév a orgánů 

je krev schopna dopravovat potřebné živiny. Srdečně-cévní soustava se dělí na malý 

plicní oběh, při němž dochází k okysličení krve, a velký tělní oběh, jenž zajišťuje rozvod 

krve do ostatních tkání. Jako hnací pohon pro cirkulaci krve slouží srdce, jež je schopno 

vlivem své specifické srdeční svaloviny provádět kontrakce [1,2]. 

 

Obrázek 2.1. Srdečně-cévní soustava. Převzato a upraveno z [3] 

 

2.1 Srdce 
Srdce je dutý orgán uložený ve vaku zvaném perikard, jenž srdci umožňuje 

nasedat na bránici a prokazuje mu pevnost [1,2]. Srdeční stěna je tvořena třemi 

vrstvami. Vnější vrstva, zvaná epikard, odděluje perikard od myokardu. Na epikard 

navazuje prostřední a zároveň nejtlustší vrstva myokard, pomocí níž jsou prováděny 

kontrakce srdce [1,3].  Myokard je tvořen především z buněk srdeční svaloviny, jež jsou 

vyživovány cévami a řízeny nervovými vlákny. Svalovina je uspořádána do spirálovitě 

zakrouceného tvaru okolo síní a komor, což umožňuje efektivněji pumpovat krev [3]. 

Vnitřní stranu stěny srdce obklopuje hladká vrstva zvaná endokard. 
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Jak je znázorněno na obrázku 2.2, srdce jako celek se dělí na levou síň, levou 

komoru, pravou síň a pravou komoru [1]. Prostory mezi síněmi a komorami, stejně tak 

jako mezi komorami a vstupem do malého respektive velkého oběhu, jsou odděleny 

chlopněmi, jež umožňují průtok pouze v jednom směru a jsou také znázorněny na 

obrázku 2.2. V srdci jsou dva druhy chlopní. Chlopně, jež regulují průtok z komory do 

velkého či malého oběhu, se nazývají poloměsíčité. Mezi takové patří aortální a plicní. 

Dalším typem jsou cípaté, jež regulují průtok ze síně do komory, patří do nich 

trikuspidální a mitrální [3]. 

 

Obrázek 2.2 Stavba srdce. Převzato a upraveno z [4] 

 

2.1.1 Srdeční cyklus 
Srdeční cyklus spočívá ve stažení svaloviny myokardu (systola) a následným 

uvolněním (diastola). Při systole se zvýší tlak v komorách natolik, že se otevřou 

poloměsíčité chlopně, čímž se krev rozvede do malého a velkého oběhu, čímž se také 

naplní obě síně. Při diastole se v komorách tlak sníží, poloměsíčité chlopně se uzavřou. 

V síních vzniká vyšší tlak než v komorách, čímž se otevřou cípaté chlopně, prostor 

v komorách se naplní krví a cyklus se dále opakuje. Fyziologické hodnoty tlaků 

zdravého jedince jsou znázorněny na obrázku 2.3 [3]. 

Klidová frekvence srdečních cyklů je závislá na věku, zdravotním stavu a fyzické 

kondici, s přibývajícím věkem se snižuje. Do jednoho roku se u zdravého jedince 

hodnota frekvence pohybuje kolem 120-130 tepů za minutu. U dospělého člověka je to 
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kolem 70 tepů za minutu. Frekvence je také závislá na stavu jedince, zvyšuje se 

například při fyzické námaze či při psychickém rozrušení [1]. 

 

Obrázek 2.3 Průběh tlaku a zvuku srdce zdravého jedince v závislosti na čase. Převzato a 

upraveno z [3] 

2.2 Cévy 
 Největšími cévami v lidském těle jsou tepny a žíly. Tepny odvádí krev směrem 

od srdce a žíly do srdce. Největší tepnou v lidském těle je aorta, jejíž průměr se 

pohybuje okolo 30 mm [5]. Ve směru proudu krve se tepny postupně rozvětvují na 

menší cévy, jež se zužují až na průměr 1 mm. Následně přecházejí na tepénky, jejichž 

průměr je v rozmezí 10-100 μm. Z tepének dále krev proudí do nejmenších cév zvaných 

vlásečnice, kde dochází vlivem tenké vrstvy endotelových buněk k výměně plynů mezi 

tkáněmi a krví. Průměr vlásečnic se pohybuje v rozmezí 4-40 μm. Po výměně plynů krev 

putuje do větších cév. Přes žilky o průměru v rozsahu 10-200 μm putuje do žil, jež 

vedou krev do srdce. Průměr žil se pohybuje v rozmezí 1-25 mm [1,3,5].  

2.2.1 Cévní vrstvy 
 O struktuře cévní stěny rozhoduje typ dané cévy. Stěnu vlásečnice tvoří pouze 

jedna vrstva endotelových buněk. Oproti tomu tepny a žíly jsou složeny ze tří vrstev. 

Každá vrstva je charakterizována svou funkcí a tloušťkou stěny. Vnitřní vrstva se nazývá 

tunica intima, prostřední tunica media a vnější tunica externa. Všechny vrstvy jsou 

znázorněny na obrázku 2.4 [1,3]. Vnitřní prostor, jímž proudí krev, označujeme slovem 
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lumen. Tepna má obecně kulatější tvar než žíla vzhledem k tomu, že tloušťka stěny 

tepen je kvůli vyšším hodnotám tlaku silnější než tloušťka stěny žil a v tepnách také 

krev prochází menším lumenem. Při průchodu krve v tepnách a žil se vyživují buňky, jež 

se vyskytují v jejich stěnách. Kvůli tlustým stěnám a vysokým rychlostem ve velkých 

cévách však krev dané buňky nestíhá vyživovat, proto jsou ve vrstvách zastoupeny další 

cévy zvané vasa vasorum, jejichž rozmístění se vlivem typu cévy liší. Kvůli vysokým 

tlakům v tepnách by vasa vasorum mohly selhat v blízkosti lumenu, jsou tedy umístěny 

v tunice externě. V žilách jsou tlaky natolik nízké, aby vasa vasorum umožňovaly 

nacházet se v tunice medii. Předpokládá se, že lokace vasa vasorum je jeden z důvodů 

častějších výskytů arteriálních nemocí. 

 

 

Obrázek 2.4 Struktura stěny a) tepny b) žíly. Převzato a upraveno z [3] 

Tunica intima - Vnitřní vrstva cévy, u zdravého jedince má její tloušťka hodnotu 

několik mikrometrů [11]. K pojivovým tkáním je propojena bazální laminou, jež je 

propustná, mohou tedy skrze ní procházet živiny. V tepnách je intima od medie 

oddělena vnitřní pružnou membránou přispívající k protáhnutí cévy. 

Tunica media – prostřední vrstva cévy, zpravidla nejtlustší. Je tvořena 

především buňkami hladkého svalstva, k nimž jsou vázána elastinová a kolagenová 

vlákna. Poměr elastinu a kolagenu má významný vliv na mechanické vlastnosti cévy, 

elastin přispívá k pružnosti, kolagen k tuhosti [3]. Uspořádání jednotlivých složek ve 

tvaru spirály o nízkém stoupání dodávají medii vysokou pevnost jak v příčném, tak 

v podélném směru [21]. Ve velkých tepnách je tunica media od vnější vrstvy cévy 

oddělena vnější pružnou membránou. 

Tunica externa – vnější vrstva cévy, jež se skládá z elastinových a především z 

kolagenových vláken. V žilách je také opatřena hladkým svalstvem. Tunica externa se 
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projevuje především při vyšších zatížení. Při nižších zatížení je kolagen ve zvlněném 

tvaru. Při přetížení tepny se narovnává, čímž se aktivně zapojuje k přenosu zatížení, 

vrstva se stává tužší [3].  

2.2.2 Krční tepny 
 Krční tepny, jež jsou předmětem této diplomové práce, vyživují společně 

s obratlovými tepnami tkáně umístěné v hlavě. Hlavní mateřská krční tepna se nazývá 

krkavice (anglicky „Common carotid artery“, dále se bude označovat zkratkou „CCA“). 

V lidském těle jsou celkem 2 CCA, pravá a levá. CCA se dále větví na vnitřní krční tepnu 

(anglicky „Internal carotid artery“, dále se bude označovat zkratkou „ICA“) a vnější 

krční tepnu (anglicky „External carotid artery“, dále se bude označovat zkratkou 

„ECA“). Na obrázku 2.5 je znázorněna CCA a její větvení. Přes ICA se dopravuje krev, jež 

dále proudí vyživovat především oblasti mozkových tkání, dále oči a čelo. Přes ECA 

proudí krev k obličejovým svalům, vyživuje také oblasti krku [36]. 

 

Obrázek 2.5 Soustava krčních tepen. Převzato a upraveno z [37] 

2.2.3 Ateroskleróza 
Ateroskleróza je nemoc cév, kdy dochází k ukládání různých látek pod vnitřní 

vrstvu cévy, čímž se zvyšuje tloušťka tunici intimi. Vlivem vyšší tloušťky a složením 

stenózy se také snižuje poddajnost tepny. V počátcích vývoje stenózy se pod vrstvu 

hromadí tuk. V pozdější vyvinutější fázi, což je znázorněno na obrázku 2.6, se v ní 

ukládají různé lipidy, jež se nadále mohou měnit na měkké pěnité buňky. Uvnitř 
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stenózy se také zjevují tvrdé částice různých minerálů, nejčastěji vápníku. V současné 

době je možno stenózu chirurgicky odstranit či potlačit za použití stentu [41]. 

 

 

Obrázek 2.6 Znázornění a) zdravé tepny b) tepny se stenózou. Převzato a upraveno z [41] 

2.3 Krev 
 Krev je tekutá pojivová tkáň červené barvy. Kromě transportování vyživujících 

látek a odvádění odpadních látek pomáhá k chemické rovnováze organismu a slouží 

také jako obrana před teplotními změnami či infekcemi. Krev se skládá z kapalných 

a pevných složek. Převahou jejího složení je plazma a červené krvinky. Na základě 

různých faktorů, jako je například pohlaví, se obsah červených krvinek pohybuje 

přibližně v rozmezí 36-50%. Jak je znázorněno na obrázku 2.7, jejich tvar je bikonkávní, 

což jim umožňuje lépe přenášet plyny.  
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Obrázek 2.7 Rozměry a tvar červené krvinky při a) pohledu shora b) pohledu z boku v řezu. Převzato a 

upraveno z [6] 

Další část krve tvoří plazma, jež tvoří přibližně 50-64% krve. Jedná se o 

nažloutlou kapalinu s přibližně 92 % podílem vody. Zbytek plazmy tvoří stovky 

rozpuštěných a suspendovaných látek uskutečňující důležité funkce organismu [3]. 

Zbylý obsah krve, přibližně 1%, tvoří bílé krvinky, což jsou samostatně pohyblivé buňky 

zbavující se škodlivých buněk či bakterií, a krevní destičky, jež se podílejí na zástavě 

krevní ztráty při poranění [1,3]. 

2.3.1 Krevní tlak 
Jak je znázorněno na obrázku 2.8, nejvyššími hodnotami tlaku jsou vystavovány 

tepny [3]. Proto je také krev při poranění tepny vypuzována tryskem na rozdíl od žíly, 

kde krev opouští cévu tečením [1]. Tepny jsou navíc kvůli srdečnímu cyklu vystavovány 

cyklickým zatížením, při vypuštění krve z komor do tepen působí na stěny tlaková vlna, 

jež se šíří rychleji než proud krve. Tlaková vlna tepnu dočasně roztáhne, což 

v některých případech můžeme nahmatat [1,3]. Při větvení tepny je součet průtočných 

ploch větší než původní průtočná plocha, což napomáhá k tlakovému poklesu [1].  

Fyziologická hodnota tlaku je při systole 120 torrů a při diastole 80 torrů, což při 

systole odpovídá přibližně 16 000 Pa a při diastole přibližně 10 700 Pa. Pulzní rozkmit, 

jenž by u zdravého organismu měl mít hodnotu alespoň 25% hodnoty systoly, je tedy 

40 torrů. Parametr charakterizující tlačnou sílu pro pohon krve je střední tlak. Střední 

tlak je roven součtu všech hodnot tlaků, jež je možno získat měřením u daného 

pacienta, poděleným počtem hodnot [3].  Vzhledem k tomu, že systola netrvá stejně 

jako diastola, střední tlak není roven průměrné hodnotě systoly a diastoly. Diastola 

zpravidla potrvá 2x déle než systola. Střední tlak by tím pádem byl roven přibližně 

hodnotě 93 torrů, tedy přibližně 12 500 Pa [1,3].   
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Obrázek 2.8 Průběh tlaku v cévách. Převzato a upraveno z [3] 
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3. Newtonské a nenewtonské kapaliny 
Kapaliny můžeme rozdělit z hlediska závislosti viskozity na smykové rychlosti, 

jak je znázorněno na obrázku 3.2. b). Vzhledem k vzájemnému tření mezi částicemi 

kapaliny a tření kapaliny s trubicí nejsou po průřezu trubice hodnoty rychlostí na 

jednotlivých proudnicích stejné ve směru proudu, jak je znázorněno na obrázku 3.1. Na 

stěně trubice je rychlost kapaliny nulová a se zvyšující se radiální vzdáleností od stěny 

roste. Smyková rychlost 𝛾̇  je dána podílem změny rychlosti kapaliny du podél 

radiálního směru trubice dy, tedy: 

 𝛾̇  = du/dy (3.1) 

 

 

Obrázek 3.1 Rychlostní profil viskózní kapaliny. Převzato a upraveno z [14] 

U newtonské kapaliny se viskozita se změnou smykové rychlosti nemění, 

zachovává si konstantní hodnotu. Mezi takové můžeme zařadit například vodu [5]. U 

nenewtonských kapalin se se změnou smykové rychlosti viskozita mění, buď se při 

růstu smykové rychlosti snižuje (anglicky „shear thinning“) nebo zvyšuje (anglicky 

„shear thickening“), záleží na typu kapaliny. U pseudoplastických se částice kapaliny 

natáčejí ve směru roviny maximálního napětí, což vykazuje menší odpor proti proudění 

[7]. Podobně je to u binghamského chování, kde se při zvyšující se smykové rychlosti 

od sebe oddalují částice, je tedy vykazován menší odpor vůči proudění [8]. U 

dilatantních kapalin se naopak viskozita zvyšuje při zvýšení smykové rychlosti. 

Jak je znázorněno na obrázku 3.2 a), se smykovou rychlostí se také mění 

smykové napětí, u každé kapaliny se zvyšuje při růstu smykové rychlosti. U newtonské 

a Binghamské kapaliny smykové napětí narůstá lineárně, Binghamskou kapalinu je však 

nejprve zapotřebí vystavit určité hodnotě smykového napětí (mez kluzu), aby začala 

proudit. Smykové napětí u pseudoplastické nejprve roste nelineárně, rychleji než u 

newtonské. Podobně je tomu tak u dilatantní, akorát roste pomaleji než newtonská [5]. 
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Ve zdroji [7] je smykové napětí popsáno vztahem: 

 
𝜏 = 𝜇

𝑑𝑢𝑚

𝑑𝑦
 (3.1) 

kde při m < 1 je kapalina pseudoplastická, m = 1 newtonská a m > 1  dilatantní. 

μ představuje dynamickou viskozitu [Pa.s]. 

 

 

Obrázek 3.2 Průběh a) smykového napětí b) viskozity v závislosti na smykové rychlosti. Převzato a 

upraveno z [5] 

3.1 Nenewtonské chování krve 
Krev je nenewtonská kapalina, konkrétně se jedná o kombinaci binghamského chování 

a pseudoplastického [9]. Červené krvinky se při malých rychlostech shlukují do většího 

celku (nejčastěji známé pod pojmem „Rouleaux“), což je znázorněno na obrázku 3.3. 

Aby se krvinky oddělily a mohly proudit, je třeba je vystavit určité hodnotě smykového 

napětí, což odpovídá binghamskému chování [5]. 

 

Obrázek 3.3 Propojená síť červených krvinek. Převzato z [10] 

Nenewtonské chování také souvisí s tvarem červených krvinek, jak je 

znázorněno na obrázku 3.4. Při nižších rychlostech jsou krvinky náhodně orientované. 
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Se zvyšující se rychlostí se vlivem svého bikonkávního tvaru usměrní ve směru proudu, 

čímž je kladen nižší odpor vůči proudění, snižuje se viskozita krve, což odpovídá 

pseudoplastickému chování [11].  

 

Obrázek 3.4 a) Náhodně uspořádané krvinky při nízkých rychlostech b) Usměrněné krvinky při vyšších 

rychlostech. Převzato a upraveno z [11] 

 

Průběh viskozity a smykového napětí krve v závislosti na smykové rychlosti je 

znázorněno na obrázcích 3.5 a 3.6. Viskozita krve při velkých smykových rychlostech 

mění svoji hodnotu se zanedbatelnou odchylkou. Při těchto podmínkách by se tedy 

dala považovat za newtonskou kapalinu, jejíž viskozita by konvergovala na hodnotu 

v rozmezí 3-4 mPa.s [5].  

 
Obrázek 3.5 Průběh viskozity krve v závislosti na smykové rychlosti. Převzato a upraveno z [16] 
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Obrázek 3.6 Průběh smykového napětí v závislosti na smykové rychlosti při proudění krve. Převzato a 

upraveno z [17] 

Oběhová soustava je však složitá natolik, že nenewtonské chování krve nelze 

zanedbat [12]. Pulzační cyklus vykazuje časovou proměnlivost tlaku, což vede 

k deformačním změnám. Změna podmínek je také při přechodu například z tepen do 

vlásečnic, kde dochází k významné změně smykového napětí [13]. Další důvod spočívá 

v rozložení cévní soustavy, v oblastech rozvětvení cévy se vyskytují místa s malými 

smykovými rychlostmi [15]. Pro výpočtové modelování se používají modely krve 

modelující její nenewtonské chování. V tabulce 3.1 jsou některé z nich uvedeny [12]. 

 
Tabulka 3.1 Vybrané modely krve. Převzato a upraveno z [12] 
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4. Proudění a napjatost v tepnách 
Na obrázku 4.1 je znázorněn přechod z laminární oblasti proudění do 

turbulentní. Při laminárním proudění jednotlivé proudnice putují po hladké trajektorii a 

nemísí se. Při turbulentním dochází ke kolísavému míšení, čímž dochází i k většímu 

odporu proti proudu, což je nežádoucí například v běžných potrubních systémech. Na 

druhou stranu turbulentní proudění umožňuje v krevním oběhu míšení částic, do 

kontaktu se stěnou se tedy dostane více krvinek a tím pádem i dojde k většímu 

přenosu živin [18]. 

Zda je proudění laminární či turbulentní můžeme určit poměrem setrvačných a 

viskózních účinků. To určuje Reynoldsovo číslo, jež je ve tvaru: 

 
𝑅𝑒 =

𝐷 ∙ 𝑢

𝜗
 (4.1) 

   

kde: 

D – průměr trubice [m] 

u – střední rychlost kapaliny [m/s] 

𝜗 – kinematická viskozita [m2/s] 

Proudění krve v arteriálním soustavě je převážně laminární. Jedním z míst, kde 

se u zdravých jedinců může objevit turbulentní proudění, je vzestupná aorta, jež se 

vyznačuje velkým průměrem a kde může Reynoldsovo číslo dosáhnout hodnoty až 

5000. V ostatních případech se nepředpokládá, že by dosáhlo hodnoty 2000, což je pod 

hranicí 2300, kdy kapalina přechází z laminárního proudění na turbulentní pro 

proudění v uzavřených profilech [5]. 

Při proudění kapaliny v tuhé trubici je rychlost kapaliny na stěně nulová, což 

slouží jako okrajová podmínka ve výpočtech. 

 

Obrázek 4.1 Typy proudění. Převzato a upraveno z [45] 
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4.1 Pulzní vlna 
Při srdečních kontrakcích se napříč arteriální soustavy šíří tlaková vlna, rychleji 

než proud krve. Maximální hodnota tlaku v určitém úseku se tedy v čase zpožďuje 

v distálním směru. Na obrázku 4.2 je časový průběh tlaku na vzestupné a břišní aortě. 

Z obrázku je patrné, že maximální hodnota tlaku je časově posunuta [22]. Budeme-li 

uvažovat krev jako nestlačitelnou kapalinu, je časové prodlení pulzní vlny způsobena 

poddajností cév. Čím je poddajnost vyšší, tím je taky rychlost vlny pomalejší. Pulzní 

vlna se v periferii odrazí zpět a kvůli další systolické kontrakci interaguje s další pulzní 

vlnou. Kvůli tomuto jevu není aorta vystavena nejvyšším hodnotám tlaku, což je 

zřetelné i z obrázku 4.2 či 2.8 [23]. 

 

Obrázek 4.2 Tlakový průběh na břišní a vzestupné aortě. Převzato a upraveno z [22] 

4.2 Windkessel model 
Jak již bylo řečeno, tepny jsou vystavovány pulzujícímu proudění. Narozdíl od 

vlásečnic a žil, kde můžeme uvažovat konstantní hodnotu tlaku, jsou tepny vlivem 

vysoké poddajnosti významně deformovány. Kvůli elastickým vlastnostem se při 

systole část energie vyvozena srdečním cyklem uchovává ve stěně tepny a při diastole 

se energie zase vrací zpět do krve. Tím pádem krev proudí směrem k periferii i při 

diastole [22]. Tento jev popisuje Windkessel model, jenž z průběhu tlaku a průtoku 

odhaduje arteriální poddajnost [5,19]. Jak je znázorněno na obrázku 4.3, Windkessel 

model se skládá ze tří částí, z pumpy, pružné komory a odtokového průtoku. V našem 

případě pumpu charakterizuje srdce, komoru tepny a průtok odpovídá krevnímu toku.  

Při výpočtovém modelování je jednou z možností použít Windkessel model při 

neustáleném tlaku a průtoku. Pomocí modelu můžeme vypočítat tlak při zadání 

průtoku na vstup, přičemž se krev uchovává v tepně [19].   
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Obrázek 4.3 Znázornění Windkessel modelu. Převzato z [20] 

 V této diplomové práci bude pro výpočtové modelování použit 3prvkový 

Windkessel model, jenž je na obrázku 4.4 znázorněn pomocí analogie k elektrickým 

obvodům. Q vyjadřuje průtok, RP odpor v proximálním směru, Rd odpor v distálním 

směru, P tlak a C poddajnost cévy. Rovnice 4.2 vyjadřuje vztah pro průtok a rovnice 4.3 

vyjadřuje vztah pro tlak [46]. 

 

Obrázek 4.4 Schéma 3prvkového Windkessel modelu. Převzato z [33] 

 
𝑄(𝑡) =

𝑃𝑑(𝑡)

𝑅𝐷
+ 𝐶(𝑡) ∙

𝑑𝑃𝑑(𝑡)

𝑑𝑡
 

 

(4.2) 

 

 𝑃(𝑡) = 𝑃𝑑(𝑡) + 𝑄(𝑡) ∙ 𝑅𝑝 

 
(4.3) 
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4.3 Vývoj rychlostního profilu 
Ukázku rychlostního profilu máme například na obrázku 3.1, jenž se podobá 

parabolické křivce, což je případ plně vyvinutého rychlostního profilu. Při proudu skrz 

nepravidelnou geometrii trubice se také deformuje rychlostní profil. Jak je znázorněno 

na obrázku 4.5, při vstupu do skokové změny geometrie se rychlostní profil podobá 

pístovému tvaru. Při následném proudu po neměnící se geometrii se vlivem viskozity 

vyvíjí na parabolický tvar. Rychlostní profil je vlivem proměnlivé geometrie cévní 

soustavy značně narušován, především kvůli větvení. Ve většině velkých tepen se 

rychlostní profil plně nevyvine na parabolický [5]. 

Rychlostní profil je také ovlivněn pulzačním cyklem, proud krve je tedy nestacionární. 

Poměr setrvačných a viskózních sil při nestacionárním proudění vyjadřuje 

Womersleyho číslo α, jež je ve tvaru: 

 
𝛼 =

𝐷

2
√
𝜔

𝜗
 

 

(4.4) 

kde ω je úhlová rychlost srdečních kontrakcí [1/s] 

Rychlost v daném průřezu ve směru proudu tedy není závislá pouze na radiální 

souřadnici y, nýbrž i na čase [11]. 

 

 

Obrázek 4.5 Vývoje rychlostního profilu. Převzato a upraveno z [34] 

 

4.4 Napjatost při proudu krve 
Vlivem srdečních kontrakcí je tepna vystavována cyklickému zatížení. To 

vyvolává i změnu průměru a tloušťky stěny tepny. Reakce na zatížení od proudu krve 

jsou znázorněny na obrázku 4.6. Tlak krve působí kolmo na stěnu, čímž stěna reaguje 

obvodovým napětím. Mezi krví a endotelem ještě dochází k tření, endotelové buňky 

jsou tím vystaveny smykovému napětí [5].  
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Obrázek 4.6 Napjatost cévy. Převzato a upraveno z [25] 

Hodnota smykového napětí může mít vliv na růst stenózy. Pro správnou funkci 

endotelových buněk je potřeba vystavit je určitému zatížení. Jak je znázorněno na 

obrázku 4.7, při hodnotách smykového napětí méně než 0,4 Pa jsou buňky náhodně 

orientované, čímž hůře plní svoji funkci těsnit prostor mezi krví a okolním prostředím. 

Naopak při fyziologických podmínkách, tedy při hodnotě v rozmezí přibližně 1,5 – 2 Pa, 

jsou zarovnány ve směru proudění. V tomto stavu endotel odpovídá fyziologickým 

podmínkám [26]. 

 

Obrázek 4.7 Směr endotelových buněk při různých podmínkách [26] 

4.4.1 Napjatost v oblasti stenózy 
Proud kapaliny skrz trubice se clonou vede ke snížení tlaku, jak je znázorněno 

na obrázku 4.8. Z rovnice o zachování hmotnosti vyplývá, že nejvyšší rychlost bude 

přímo v místě clony. Kvůli radiálnímu posuvu kapaliny tomu však tak není. Kousek od 

nejužšího místa trubice ve směru proudu je oblast zvaná Vena contracta, kde kapalina 

dosahuje nejvyšší rychlosti. V tomto místě je i nejnižší hodnota tlaku. 
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Obrázek 4.8 Průběh tlaku a rychlosti přes zúženou trubici. Převzato a upraveno z [27] 

Jak je znázorněno na obrázku 4.9, za stenózou vznikají kvůli radiálnímu posuvu 

kapaliny víry. Ve vířivých oblastech vznikají malé smykové rychlosti, jež jsou nepříznivé 

pro cévní stěnu. Opačně je tomu v místě nejnižší průtočné plochy, kde smyková napětí 

dosahují nejvyšších hodnot [5].  

 

 

Obrázek 4.9 Rychlostní profily při proudění přes stenózu. Převzato a upraveno z [28] 
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4.5 Předpětí 
Proud krve není jediným nezanedbatelným faktorem ovlivňující napjatost tepen. 

Tepny jsou kromě proudu krve také vystaveny zbytkovému napětí, díky nimž je napětí 

ve vrstvách rovnoměrněji rozloženo [5] a tepna se také lépe přizpůsobuje případným 

fyziologickým změnám [24]. Tepna je předepjata v podélném směru, při jejím vyjmutí  

z organismu se zkrátí přibližně o 40%. Tepny jsou předepjaté i obvodovém směru, jinak 

by vlivem proudu krve byla vnější stěna pod nižším napětím než vnitřní stěna. 

V obvodovém směru jsou zbytková napětí posuzována podle úhlu rozevření, jak je 

znázorněno na obrázku 4.10. Provede-li se řez v podélném směru, tepna se rozevře a 

vzniklé rozevření odpovídá úhlu rozevření. Na obrázku 4.11 je poté porovnán průběh 

napětí v obvodovém směru při proudu krve a bez proudu krve stejně jako se zbytkovým 

napětím a bez zbytkového napětí [5]. 

 

Obrázek 4.10 Tvar cévy při jednotlivých stavech zatížení. Převzato a upraveno z [5] 

 

Obrázek 4.11 Vliv zbytkových napětí. Převzato a upraveno z [5] 
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4.6 Současná problematika 
Problematikou proudění v krční tepně, což je předmětem této diplomové práce, 

se zabývají mnohé články. V článku [29] z roku 2018 zkoumali vliv úhlu symetrického 

rozevření zdravé tepny. Proudění simulovali experimentálně s využitím silikonového 

polymeru PDSM a numericky metodou konečných objemů. Jak je znázorněno na 

obrázku 4.12, z hlediska oblastí, v nichž se vyskytují víry, je podle jejich výsledků 

nejkritičtější úhel rozevření 90°, což vyšlo jak experimentálně tak i numericky. Obrázek 

4.13 znázorňuje nejmenší hodnotu smykového napětí, jež se při daném úhlu objevila. 

V tomto případě je nejméně příznivý úhel 60°. 

 

Obrázek 4.12 Závislost velikosti oblastí zpětného toku na úhlu rozvětvení. Převzato a upraveno z [29] 

 

Obrázek 4.13 Závislost nejmenší hodnoty smykového napětí na úhlu rozvětvení. Převzato a upraveno z 

[29] 

V článku [30] z roku 2022 zkoumali vliv úhlu rozevření s tím rozdílem, že od 

mateřské tepny se měnil úhel pouze u jedné dceřiné tepny, jak je znázorněno na 

obrázku 4.14 a). Pomocí CT snímků získaly základní geometrii a vymodelovaly další úhly 

rozevření. Poté výpočtově modelovaly stacionární proudění, pulzační proudění s tuhou 
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trubicí a pulzační proudění s interakcí kapaliny se stěnou (z anglického názvu „Fluid-

structure interaction“, zkratka „FSI“). Z jejich výsledků vyplývá, že se zvyšujícím se 

úhlem rozvětvení vzniká složitější turbulentní a oscilační oblasti. Na obrázku 4.14 b) je 

závislost smykového napětí v bodě rozvětvení na úhlu rozvětvení pro jednotlivé 

varianty proudění. V některých případech u stacionárního proudění vyšly příznivěji než 

u pulzačního, každopádně při porovnávání obou typů pulzačního proudění vyšlo FSI 

lépe než v tuhé trubici pro všechny případy. U každé varianty byl také nejkritičtější úhel 

rozevření 60°. 

 

Obrázek 4.14 Geometrie modelů a porovnání jednotlivých typů proudění. Převzato a upraveno z [30] 

 

Článek [31] z roku 2019 se zabývá endarterektomií, jež spočívá v chirurgickém 

odstranění aterosklerotického plátu. Chirurgicky ošetřené místo může být vyztuženo 

přišitím speciální náplasti. V článku porovnávali proudění před operací („pre“), po 

operaci („post“) a pro porovnání proudění v druhé zdravé krční tepně („ctrl“). Z CT 

snímků se získaly geometrie, z nichž se vyrobily modely z tuhé plastové pryskyřice. Na 
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modelech provedli experiment, jenž je znázorněn na obrázku 4.15. Pomocí MRI 

zařízení zobrazili proudění v tepnách a na obrázku 4.16 jsou porovnány jednotlivé 

varianty. 

 

Obrázek 4.15 Schéma experimentu. Převzato a upraveno z [31] 

 

 

Obrázek 4.16 Porovnání použití náplasti a bez použití náplasti po endarterektomii. Převzato a upraveno z 

[31] 
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V článku [39] z roku 2019 zkoumali vliv proudění na výsledky iFR měření, což 

spočívá v tlakovém poměru mezi vyšetřovaným místem a aortou v průběhu diastoly, a 

FFR měření, což spočívá v tlakovém poměru mezi vyšetřovaným a referenčním místem, 

často mezi oblastmi za a před stenózou. Vytvořili idealizované modely s 2 stenózami 

umístěnými za sebou s různou vzdáleností mezi stenózami. Rozměry převzaly 

z angiografie a na obrázku 4.17 a) je jedna varianta z modelů. Na obrázku 4.17 b) je 

také tabulka hodnot pro iFR a FFR měření. Dvojitá stenóza neměla příliš velký vliv na 

iFR, kdežto u FFR byly rozdíly významné. Při proudění přes stenózu dochází ke kolísání 

tlaku, což značně ovlivnilo výsledky u modelů, jejichž poměr L/D byl menší než 7.   

 

Obrázek 4.17 Vybraný model geometrie a porovnávací tabulka FFR a iFR hodnot. Převzato a upraveno z 

[39] 

V článku [40] z roku 2019 získali pomocí magnetické rezonance model 

rozvětvení krční tepny se stenózami. Jak je znázorněno na obrázku 4.18, jedna stenóza 

se nacházela na CCA a druhá, jež byla navíc dvojitá, krátce po rozvětvení na ICA. 

Pomocí výpočtového modelování zkoumali, jak by se změnilo proudění po 

endarterektomii a to jak po odstranění obou stenóz, tak po odstranění jednotlivých 

stenóz. Na obrázku 4.19 je porovnání jednotlivých variant, kde můžeme vidět, že na 

ICA se ve všech případech hmotnostní průtok zvýšil. Významnější podíl mělo 

odstranění stenózy na CCA oproti stenózy na ICA. Stenóza na CCA se také uvážila jako 

faktor pro šíření stenózy na ICA.  
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Obrázek 4.18 Model geometrie. Převzato a upraveno z [40] 

 

Obrázek 4.19 Porovnání průtoků při variantách odstranění stenóz. Převzato a upraveno z [40] 

 

 

 

  



36 
 

5. Praktická část 
V praktické části bude simulováno proudění v krční tepně v oblasti rozvětvení, 

kde se CCA větví na ICA a ECA. Nejprve se vymodeluje rozvětvení se stenózou, jež bude 

zužovat průtočnou plochu o 30% a bude se nacházet na ICA. Na tomto modelu se bude 

analyzovat vliv velikosti prvků a časového kroku a budou se ladit parametry Windkessel 

modelu. Poté budou vytvořeny další modely se 70% stenózou a bez stenózy. V této 

diplomové práci uvažujeme ještě výskyt 2. stenózy, jež se nachází dále ve směru 

proudu krve po výstupu ICA. V modelu geometrie se však nenachází, bude modelována 

úpravou průtoku (Windkessel model), jenž bude sloužit jako okrajová podmínka ve 

výpočtovém modelování. Výpočtové modelování bude provedeno v programu Ansys® 

Fluent, Verze 2022, jenž k řešení Navier-Stokesových rovnic využívá metodu konečných 

objemů. 

5.1 Model geometrie 
Model geometrie byl získán pomocí CT snímků, jež se nahrály do programu 

Medical 3D Image Modeling, jenž dokáže vygenerovat STL soubor na základě 

zvoleného rozmezí stupně šedi v CT snímcích. Na obrázku 5.1 jsou znázorněny 2 snímky 

51 leté pacientky, kde na jednom je zobrazena CCA a na druhém rozvětvení. Snímky 

byly poskytnuty lékaři z Fakultní nemocnice u sv. Anny v Brně, s nimiž Ústav mechaniky 

těles, mechatroniky a biomechaniky na VUT v Brně Fakulty strojního inženýrství 

dlouhodobě spolupracuje na výzkumu v oblasti kardiochirurgie.  

 

Obrázek 5.1 Zvolená segmentace pro vykreslení rozvětvení krční tepny v programu Medical 3D Image 

Modeling 

Geometrie získaná ze snímků, znázorněná na obrázku 5.2 a), obsahovala 

nežádoucí části. Pro zřetelné vykreslení cév na CT snímcích se do krve zavádí látka na 

bázi například jodu, po jejíž aplikaci do pacienta má krev na CT snímcích podobnou 

kontrast jako mají kosti či zuby. Proto se na snímcích objevuje jak krev v krční tepně, 
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tak i tvrdé tkáně odpovídající dané kontrasti, proto byly také programem 

vygenerovány. V programu GOM Inspect Pro, kde se exportovala daná geometrie jako 

STL soubor, se nežádoucí části odstranily a výsledným modelem geometrie jsou 

vyhlazené plochy na povrchu tepny, jak je znázorněno na obrázku 5.2 b). V programu 

Ansys® SpaceClaim, Verze 2022 se z vytvořených ploch vytvořilo objemové těleso. 

Těleso bylo ještě třeba upravit tak, aby na vstupu CCA bylo možno zadat parabolický 

rychlostní profil. Vstup CCA se tedy upravil tak, aby měl kruhový průřez a aby tento 

kruhový průřez ležel v rovině 2 os globálního souřadného systému a 3. osa byla co 

nejlépe orientována po délce tepny. 

 

Obrázek 5.2 Vytvořená geometrie z CT snímků 

U vytvořeného modelu geometrie není zřejmá stenóza. Ta se uměle 

vymodelovala a na obrázku 5.3 je v programu Ansys® SpaceClaim, Verze 2022 konečný 

tvar modelu z různých pohledů, s vybranými rozměry a průtočnými plochami. Model 

má 30% stenózu na ICA. Tvar stenózy byl modelován tak, aby přibližně odpovídal tvaru 

na základě zdroje [44].Poloměr tepny R je na vstupu CCA 3,13 mm. Na obrázku 5.4 jsou 

ostatní modely geometrie, kde model s odstraněnou stenózou představuje stav po 

chirurgickém zákroku, kdy předpokládáme zlepšení stavu a u 70% stenózy 

předpokládáme horší stav. 
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Obrázek 5.3 Model geometrie pro variantu s 30% stenózou znázorněný ve více pohledech 

 

Obrázek 5.4 Modely geometrie s odstraněnou stenózou a se 70% stenózou 
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5.2 Model krve 
 Nenewtonské chování krve bude popsáno Carreau modelem, jehož hodnoty pro 

lidskou krev se převzaly z [38]. Rovnice viskozity je dána vztahem: 

 
𝜇 = 𝜇∞ + (𝜇0  −  𝜇∞)[1 + (𝜆𝛾̇ )2)

ℎ−1
2  (5.1) 

kde 

μ je aktuální dynamická viskozita [Pa.s] 

μ∞ je dynamická viskozita při nekonečném smykovém napětí a její hodnota je 0,00345 

Pa.s 

μ0 je dynamická viskozita při nulovém smykovém napětí a její hodnota je 0,056 Pa.s 

λ je relaxační index a jeho hodnota je 3,313 s 

h je reologický index a jeho hodnota je 0,3568 [-] 

5.3 Okrajové podmínky 
Vzhledem k tomu, že uvažujeme výskyt 2. stenózy, což bylo vysvětleno v úvodu 

kapitoly 5., budeme předpokládat snížení průtoku na ICA o 15% a ze zachování 

hmotnosti tedy zvýšení průtoku na ECA, což je znázorněno na obrázku 5.5, kde je 

průběh hmotnostního průtoku Qm v závislosti na čase i pro ostatní případy. Obrázek je 

převzat ze zdroje [32] s tím rozdílem, že byly přidány průtoky uvažující 2. stenózu. 

Změny průtoku v jednotlivých větvích se však mohou u individuálního pacienta lišit, pro 

věrohodnější výsledky by bylo potřeba vygenerovat geometrii určitého pacienta a u 

něho naměřit průtoky krve.  

 

Obrázek 5.5 Průběh hmotnostních průtoků. Převzato a upraveno z [32] 
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Z průtoku CCA se na jejím vstupu pomocí  skriptu, jenž byl vložen do výpočtu 

(přes nástroj „User-defined function“ v programu Ansys® Fluent), vytvořil parabolický 

rychlostní profil, jenž je znázorněn na obrázku 5.6. K tomu bylo potřeba vypočítat 

střední rychlost u, jež je ve tvaru: 

  

 
𝑢 =

𝑄𝑚
𝜌 ∙ 𝜋 ∙ 𝑅2

 (5.2) 

kde ρ je hustota a podle zdroje [5] je její hodnota 1060 kg/m3 

 

Obrázek 5.6 Rychlostní profil na vstupu CCA a jeho vývoj při průchodu krve tepnou 

 Dále se bude modelovat Windkessel efekt na výstupech dceřiných tepen. To 

bylo umožněno skripty z diplomové práce [33]. Parametry se naladí tak, aby průtoky 

odpovídaly průběhům z obrázku 5.5. Po naladění se parametry použijí i pro ostatní 

modely geometrie. 

5.4 Síť 
 Síť je tvořena kombinací tetra prvků a prizmatických prvků. Na stěně tepny je 

nejvyšší gradient rychlosti, proto byla síť na stěně zjemněna prizmatickými prvky. Podle 

zdroje [35] je doporučená tloušťka 𝛥𝑦 první vrstvy: 

 
𝛥𝑦 = 

𝑦+∙𝜇

𝜌∙𝑢
∙ √

2

𝐶𝑓
 

 
(5.3) 

 

kde 𝑦+ je bezrozměrné číslo, jež vyjadřuje poměr mezi radiální vzdáleností proudnice 

od střednice a poloměrem trubice. V případě proudnice na stěně je 𝑦+ rovno 1. Cf je 

podle zdroje [35] empirický vztah ve tvaru: 

 Cf = 0,079 · Re-1/4 = 0,079 · (
2∙𝑅∙𝑢∙𝜌

𝜇
)-1/4 

 
(5.4) 

Po dosazení číselných hodnot s předpokladem dynamické viskozity μ o hodnotě 

0,00345 mPa∙s je tedy nejmenší 𝛥𝑦 = 0,085 mm, což je pro případ nejvyššího 

hmotnostního průtoku v čase přibližně 0,1 s a střední rychlost má hodnotu 0,4552 m/s. 
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5.4.1 Volba velikosti prvků sítě, časového kroku a naladění Windkessel 

parametrů 
Síť byla testována na 3 různých variantách. Základní síť tvoří 533 514 a na stěně 

má prvek tloušťku 0,085 mm. Hrubší síť má 263 220 prvků a tloušťka prvku na stěně je 

2x větší. U jemnější sítě je 1 097 269 prvků a 2x menší tloušťka prvku na stěně. Vliv 

velikosti sítě byl nejprve testován při stacionárním proudění. Výpočet sice konvergoval, 

jenže při nahlédnutí do výsledků se zjevovaly nesmyslné hodnoty. Použité skripty pro 

předepsání Windkessel modelu na výstupech tepny tedy zřejmě není vhodné pro 

stacionární proudění, sítě se tedy testovaly na nestacionárním proudění a výsledky pro 

porovnání byly poté převzaty v čase systoly.  Na obrázku 5.7 je ukázkový příklad rozdílů 

výsledků mezi sítěmi, jedná se o rychlostní profil na výstupu stenózy. Mezi základní a 

hrubší sítí jsou významné rozdíly, v mnoha místech se hodnoty odchylovaly o více jak 

10%. Mezi základní a jemnější sítí byly rozdíly pouhých několik jednotek procent, pro 

výpočty tedy byla zvolena základní síť, tedy varianta s 533 514 prvky, jež je zobrazena 

na obrázku 5.8. 

 

Obrázek 5.7 Porovnání rychlostních profilů na ICA v oblasti za stenózou za použití různých velikostí sítí  
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Obrázek 5.8 Znázornění zvolené sítě 

Časový krok se spočítá na základě Courant-Friedrichs-Lewy vztahu: 

 
𝛥t =

𝐶𝑜 ∙ ∆𝑥

𝑢
  

 
(5.5) 

kde Co je Courantovo číslo, jež by pro stabilitu výpočtu mělo být menší nebo rovno než 

1, bylo tedy voleno o hodnotě 1, a Δx je délka prvku ve směru proudění, což se 

naměřilo o hodnotě 0,0002 m  

𝛥t =
1 ∙ 0,0002

0.4552
= 4,4 ·10-4 s 

Z důvodu časové náročnosti se zvolil nižší časový krok. Při časovém kroku o 

hodnotě 0,01 s trval výpočet několik hodin s využitím 16GB RAM. Ukázkový příklad 

rozdílů mezi různými časovými kroky je na obrázku 5.9, jenž znázorňuje průběh tlaku 

v oblasti rozvětvení CCA pro časové kroky 0,01 s a 0,005. Mezi průběhy nejsou 

významné rozdíly, pro výpočty byl tedy volen krok 0,01 s. Při časovém kroku 4,4 ·10-4 s 

by čas výpočtu byl v řádech vyšší. Na obrázku 5.10 je průběh hmotnostního průtoku při 

4 srdečních cyklech. Z výsledků je vidět, že významnější rozdíly jsou mezi první a 

druhou periodou a dále se již příliš nemění. V následujících výpočtech byly tedy 

počítány čtyři periody srdečního cyklu a výsledky vyhodnocovány pro poslední čtvrtou 

periodu.  
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Obrázek 5.9 Porovnání průběhu tlaku v oblasti rozvětvení za použití různých časových kroků  

 

Obrázek 5.10 Průběh 4 pulzačních cyklů hmotnostního průtoku na výstupu z ICA 

 Dále bylo potřeba nastavit Windkessel parametry tak, aby průběhy 

hmotnostních průtoků co nejlépe odpovídaly průběhům ze zdroje [32]. V tabulce 5.1 

jsou hodnoty parametrů, jež se použily při výpočtovém modelování a na obrázcích 5.11 

a 5.12 je porovnání průběhů převzatých ze zdroje [32] a výpočtového modelování pro 

ICA a ECA. 
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 Kapacita C     
[m4 · s · kg-1] 

Proximální odpor Rp         
[kg · m-4 · s-1] 

Distální odpor Rd 
[kg · m-4 · s-1] 

ICA 7,51 · 10-11 5 · 108 2,02 · 109 

ECA 8 · 10-11 107 3,81 · 109 

Tabulka 5.1 Parametry pro modelování Windkessel efektu 

 

Obrázek 5.11 Průběh hmotnostního průtoku na výstupu z ICA vypočítaného s použitím Windkessel 

modelování a převzatého ze zdroje [32]  

 

Obrázek 5.12 Průběh hmotnostního průtoku na výstupu z ICA vypočítaného s použitím Windkessel 

modelování a převzatého ze zdroje [32]  
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5.5 Analýza výsledků 
 V této sekci budou ukázány výsledky jak v průběhu systoly a diastoly, tak i 

průměrované hodnoty z jednoho pulzačního cyklu, přičemž byly vypočítány celkem 4 

periody a pro vyhodnocení výsledků se použila poslední čtvrtá. Pro systolu byl zvolen 

čas 0,11 s a pro diastolu 0,72 s, vykreslily se průběhy proudnic a na nich barevně 

vyznačené rychlosti proudění, tlaku a smykového napětí. Pro celý poslední pulzační 

cyklus byly vykresleny průměrné hodnoty smykového napětí TAWSS, oscilační smykový 

index OSI a průměrné hodnoty FFR. 

5.5.1 Vyhodnocení výsledků v čase systoly a diastoly 
 V následujících obrázcích je znázorněno proudění v jednotlivých variantách 

modelů geometrie v čase systoly a diastoly. Na obrázcích 5.13, 5.15 a 5.17 jsou pro 

jednotlivé varianty znázorněny proudnice po celém modelu a na obrázcích 5.14, 5.16 a 

5.18 jsou detaily v kritických místech. U všech variant, především v průběhu systoly, se 

objevily víry. Zjevily se jak za, tak i před stenózou. CCA na ICA nenavazuje dokonale 

hladce, jak je zřetelné z obrázků, což může mít vliv na vznik vírů před stenózou. U 

varianty, kde se stenóza odstranila, vznikly víry po celé délce, kde se stenóza původně 

nacházela, což by mohlo vést k jejímu obnovení. U varianty se 70% stenózou vznikly po 

výstupu stenózy silné víry. Podle zbarvení proudnic pro variantu s 30% a s odstraněnou 

stenózou na obrázcích 5.13 a 5.15 se také zdá, že diastola je pro průtok na ICA 

příznivější než systola. U diastoly se zjevuje červená barva, značící nejvyšší rychlost, na 

ICA, přičemž na ECA se červená barva ani nezjevuje. V systole je tomu právě naopak, 

červená barva je na ECA a na ICA není. Poměr mezi průtokem na ICA a průtokem na 

ECA je tedy zřejmě vyšší u diastoly než u systoly, což tak vypadá i při pohledu na 

obrázek 5.17, kde je 70% stenóza. 
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Obrázek 5.13 Proudnice pro tepnu s 30% stenózou 

 

Obrázek 5.14 Detail rychlostního profilu na výstupu stenózy pro tepnu s 30% stenózou 
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Obrázek 5.15 Proudnice pro tepnu s odstraněnou stenózou 

 

 

Obrázek 5.16 Detail rychlostního profilu pro tepnu s odstraněnou stenózou 
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Obrázek 5.17 Proudnice pro tepnu se 70% stenózou 

 

Obrázek 5.18 Detail rychlostního profilu na výstupu stenózy pro tepnu se 70% stenózou 
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Obrázky 5.19, 5.20 a 5.21 zobrazují průběh smykového napětí na stěně tepny 

pro systolu a diastolu, kdy rozsah barevné škály je nastaven na rozmezí 0 – 0,4 Pa. 

Největší oblasti kritických hodnot, tedy pod 0,4 Pa, vznikly  při diastole na CCA, což je 

zřejmě kvůli obloukovitému či ne zcela hladkému tvaru CCA, jak je zřetelné z obrázku 

5.3. Velké oblasti vznikly kromě varianty se 70% stenózou také v oblasti rozvětvení 

před stenózou v čase diastoly. 

 

Obrázek 5.19 Kritické oblasti smykového napětí na stěně pro tepnu s 30% stenózou 
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Obrázek 5.20 Kritické oblasti smykového napětí na stěně pro tepnu s odstraněnou stenózou 
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Obrázek 5.21 Kritické oblasti smykového napětí na stěně pro tepnu se 70% stenózou 
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Na obrázcích 5.22 a 5.23 jsou znázorněny průběhy tlaků pro jednotlivé varianty. 

U systoly je největší tlakový pokles mezi vstupem CCA a výstupem ECA u variant s 30% 

stenózou a s odstraněnou stenózou. Tlakový pokles činí u obou zmíněných přibližně 

2000 Pa. U varianty se 70% stenózou je největší tlakový pokles mezi vstupem CCA a ICA 

v místě stenózy. Hodnota činí přibližně 3000 Pa. U diastoly je při variantách 30% 

stenózy a odstranění stenózy nejvyšší tlakový pokles mezi vstupem CCA a výstupem 

ICA. Pokles tlaku je přibližně 200 Pa. U modelu se 70% stenózou činí nejvyšší hodnota 

tlakového poklesu 700 Pa a nachází se stejně jako u systoly mezi vstupem CCA a ICA 

v oblasti stenózy. 

 
Obrázek 5.22 Vypočtené hodnoty tlaku krve v systole pro jednotlivé geometrie modelů 
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Obrázek 5.23 Vypočtené hodnoty tlaku krve v diastole pro jednotlivé geometrie modelů 

5.5.2 Vyhodnocení výsledků z celého pulzačního cyklu 
 Pro celý poslední počítaný pulzační cyklus se vyhodnotily hodnoty průměrného 

smykového napětí na stěně tepny (zkratka „TAWSS“ z anglického jazyka „Time-

averaged wall shear stress“), oscilační smykový index ( zkratka „OSI“ z anglického 

jazyka „Oscillatory shear index“) a frakční průtoková rezerva (zkratka FFR z anglického 
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jazyka „Fractional flow reserve“). Vztahy pro TAWSS a OSI byly převzaty ze zdroje [42]. 

OSI je bezrozměrná veličina v rozsahu 0 až 0,5. Pokud je OSI nulové, jedná se o 

jednosměrný tok a pokud je OSI 0,5, jedná se o kolísavý tok, kdy smykové napětí 

nejvýrazněji mění svůj směr. Pro výpočet obou veličin jsou potřebné hodnoty velikosti 

smykového napětí WSS, což je ve tvaru: 

 |WSS| = |ni . τij| (5.6) 

TAWSS je ve tvaru: 

 TAWSS = 
1

𝑇
∫ |𝑊𝑆𝑆|𝑑𝑡
𝑇

0
 (5.7) 

kde T je perioda cyklu a t je čas 

OSI je ve tvaru: 

 
OSI = 

1

2
(1 −

|∫ 𝑊𝑆𝑆𝑑𝑡
𝑇
0 |

∫ |𝑊𝑆𝑆|𝑑𝑡
𝑇
0

) (5.8) 

 

 V programu Ansys® však není umožněno vyhodnotit TAWSS a OSI, bylo tedy 

třeba z programu CFD Post exportovat hodnoty WSS a z nich poté v programu Matlab 

TAWSS a OSI vypočítat. Vypočítané hodnoty se poté zpětně importovaly do programu 

Ansys® a na obrázcích 5.24, 5.25 a 5.26 jsou vykresleny průběhy TAWSS. Největší 

oblasti kritických hodnot vznikly poblíž vstupu CCA. Na ICA a ECA vznikly jenom mizivé 

oblasti kritických hodnot, ovšem u varianty s odstraněnou stenózou vznikla na vstupu 

do ICA značná oblast kritických hodnot, což může vést k obnovení stenózy. 

 
Obrázek 5.24 Vyhodnocené TAWSS pro tepnu s 30% stenózou 
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Obrázek 5.25 Vyhodnocené TAWSS pro tepnu s odstraněnou stenózou 

 

 
Obrázek 5.26 Vyhodnocené TAWSS pro tepnu se 70% stenózou 
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Na obrázku 5.27 jsou znázorněny průběhy OSI. Významná oblast u všech variant 

vznikla na ECA s hodnotami blízké 0,5. Další kritické oblasti jsou v oblasti rozvětvení. 

Z hlediska OSI je nejvážnějším případem varianta s odstraněnou stenózou, kde se 

kritické oblasti objevily i v místě odstranění stenózy. 

 
Obrázek 5.27 Vyhodnocené OSI pro jednotlivé geometrie modelů 
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Podle zdroje [43] je FFR dáno vztahem: 

 FFR = 
𝑝𝑑

𝑝𝑎
 

 
(5.9) 

kde pd je tlak ve vzdálenějším místě (před stenózou) od srdce a pa je tlak v místě blíže u 

srdce (za stenózou) 

FFR je jedním z faktorů, jenž se uvažuje při rozhodování odstranění stenózy. 

Uvádí se, že kritická hodnota FFR je pod 0,75. V našem případě je pa průměrná hodnota 

tlaku na celé ploše vstupu CCA. Na obrázku 5.28 je průběh FFR po celé geometrii 

jednotlivých variant. U varianty s 30% a s odstraněnou stenózou hodnota FFR neklesla 

pod hodnotu 0,96. U varianty se 70% stenózou je nejnižší hodnota FFR přibližně 0,88, u 

žádné z variant se tedy nekleslo pod kritickou hodnotu 0,75. Na obrázku 5.29 je průběh 

hmotnostních průtoků na výstupu ICA pro všechny varianty modelů geometrie, tedy 

pro model s 30%, 70% a odstraněnou stenózou. U 70% stenózy je patrné, že 

v porovnání s ostatními variantami je na ICA během srdečního cyklu nejmenší průtok. 

U 30% stenózy byl na začátku systoly o něco vyšší hmotnostní průtok než u odstraněné 

stenózy. Po čase přibližně 0,2 s byl naopak vyšší u varianty s odstraněnou stenózou, což 

bylo tak i ve zbytku srdečního cyklu. Celkově je na variantě s odstraněnou stenózou 

nejvyšší průtok během srdečního cyklu, což odpovídá i výsledkům z obrázku 4.19 ze 

zdroje [40]. Na obrázku 5.30 jsou znázorněné odchylky mezi průtoky v procentech. 

Největší odchylky se pohybovaly kolem 10%. 
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Obrázek 5.28 Vyhodnocené FFR pro jednotlivé geometrie modelů 
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Obrázek 5.29 Porovnání hmotnostních průtoků během jednoho cyklu pro jednotlivé geometrie modelů 

 
Obrázek 5.30 Odchylky mezi hmotnostními průtoky v porovnání se všemi variantami modelů geometrie 

a tepny s odstraněnou stenózou 



60 
 

5.6 Omezení diplomové práce 
 Vzhledem k časové náročnosti a různým nedostatkům, převážně v oblasti 

hemodynamiky, docházelo v této diplomové práci k mnohým omezením. Získal se sice 

model geometrie od reálného pacienta, jenže stenózy bylo potřeba uměle modelovat a 

hmotnostní průtoky převzít z literatury. Věrohodnější výsledky by se získaly naměřením 

modelů s reálnou stenózou s příslušnými hmotnostními průtoky, podle nichž by se také 

naladily parametry Windkessel modelu. Po případné operaci by také bylo vhodné po 

uplynutí určité doby provést měření znovu a zjistit, zda se změnily Windkessel 

parametry, zda organismus neprovádí autoregulaci průtoku. U každého pacienta se 

však příznaky mohou projevit jinak, bylo by tedy vhodné postup provést u více 

pacientů. 

 Výpočtové modelování také uvažovalo tepnu jako tuhou trubici, reálná tepna je 

však poddajná, pro reálnější výsledky by tedy bylo vhodné použít FSI analýzu. Tepna se 

také skládá ze 3 vrstev a každá z nich má svoje specifické vlastnosti, v čemž mají dnešní 

modely velké nedostatky. 

Přesnější výsledky by se také daly získat za použití menšího časového kroku a 

jemnější sítě a za použití hexa prvků. 

V této diplomové byl použit laminární model proudění. Vlivem přítomnosti 

stenózy však mohou vzniknout turbulence. U varianty modelu geometrie, kde se 

nacházela 70% stenóza, vznikl silný vír. Možná by tedy bylo lepší použít model 

turbulence. 
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6. Závěr 
 V rešeršní části diplomové práce bylo potřeba seznámit se s hemodynamikou 

v tepnách. Byli jsme seznámeni se strukturou srdečně-cévní soustavy s cílem 

porozumět především vlastnostem a složení krve, struktuře tepny a interakci mezi krví 

a tepnou se stenózou a bez stenózy. Také se uvedly možnosti modelování dané 

problematiky. 

 V praktické části byla vytvořena geometrie rozvětvení krční tepny, jež se získala 

vygenerováním z CT snímků reálného pacienta. Po vyhlazení geometrie se na ICA 

uměle vymodelovala stenóza, jež zužovala průtočnou plochu o 30%. Poté se z literatury 

převzaly průběhy hmotnostních průtoků, u nichž se předpokládá, že se na ICA nachází 

stenóza. Vzhledem k tomu, že se v diplomové práci uvažuje také 2. stenóza, jež se 

nachází dále po výstupu ICA, snížil se průtok na ICA 0 15% a ze zachování hmotnostního 

průtoku se navýšil na ECA. V programu Ansys® se výpočtově modelovalo nestacionární 

proudění krve v tepně, přičemž na vstupu CCA byl zadán hmotnostní průtok, převzatý 

z literatury, a na výstupech ICA a ECA byl přes funkce získané z [33] nastaven 

Windkessel model, jehož parametry se naladily tak, aby průtoky co nejlépe odpovídaly 

průtokům převzaté z literatury. Dále se vymodelovala geometrie se 70% stenózou a 

s odstraněnou stenózou, aby se porovnala hemodynamika při různých modelech 

geometrie. 

 Při vyhodnocování výsledků systoly a diastoly vznikly při diastole rozsáhlé 

oblasti kritických smykových hodnot, u systoly pouze mizivé. Celkově při vyhodnocení 

TAWSS nevznikly u 30% a 70% v okolí stenózy žádné oblasti kritických smykových 

napětí. Ty se však objevily u varianty s odstraněnou stenózou v oblasti vyoperované 

stenózy, což by mohlo vést k jejímu obnovení. Podobně tomu tak bylo i u veličiny OSI, 

největší oblasti kritických hodnot byly na modelu s odstraněnou stenózou. Celkově se 

však u všech variant objevily největší oblasti kritických hodnot na ECA. 

 Při diastole byl u modelu s 30% stenózou a odstraněnou stenózou největší 

tlakový pokles přibližně 200 Pa, což bylo mezi vstupem CCA a výstupem ICA. Při 

diastole byla hodnota o řád větší, přibližně 2000 Pa. To však bylo mezi vstupem CCA a 

výstupem ECA. U 70% stenózy byl nejmenší pokles tlaku mezi vstupem CCA a ICA 

v místě stenózy, kde v diastole hodnota činila 700 Pa a v systole 3000 Pa. Při 

vyhodnocení FFR neklesla hodnota pod kritickou hodnotu, tedy pod 0,75. Konkrétně u 

varianty s 30% stenózou a s odstraněnou stenózou byla nejmenší hodnota přibližně 

0,96 a u 70% stenózy přibližně 0,88. 

 Z hlediska hmotnostního průtoku výsledky ukázaly, že největší množství krve 

projde přes ICA u varianty s odstraněnou stenózou během srdečního cyklu. Naopak u 

70% stenózy projde přes ICA nejmenší množství krve. Na začátku systoly byla nejvíce 

vyživována ICA u modelu s 30% stenózou a přibližně od poloviny systoly varianta bez 

stenózy v hmotnostním průtoku dominovala až do konce srdečného cyklu. 
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8. Použité zkratky a symboly 
 

C   kapacita Windkessel modelu [m4·s·kg-1] 

Cf    empirický vztah [-] 

Co   Courantovo číslo [-] 

D   průměr trubice [m] 

ℎ   reologický index [-] 

m   index nenewtonského chování [-] 

n   normála na stěně tepny [-] 

pd   distální tlak [Pa] 

pa   proximální tlak [Pa] 

𝑄𝑚   hmotnostní průtok [kg/s] 

R   poloměr trubice [m] 

Rd   distální odpor Windkessel modelu [kg·m-4·s-1] 

Rp   proximální odpor Windkessel modelu [kg m-4·s-1] 

Re   Reynoldsovo číslo [-] 

t   čas [s] 

Δt   časový krok [s] 

T   perioda [s] 

u   střední rychlost kapaliny [m/s] 

Δx   délka prvku ve směru proudu [m] 

y   radiální vzdálenost [m] 

y+   jednotková radiální vzdálenost vztažena ke stěně tepny [-] 

𝛥𝑦   velikost prvku sítě [m] 

α   Womersleyho číslo [-] 

𝛾̇    smyková rychlost [s-1]  

𝜆   relaxační index [-] 

𝜌   hustota [kg/m3] 
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τ   smykové napětí [Pa] 

μ   dynamická viskozita [Pa.s] 

𝜇∞   dynamická viskozita při nekonečné smykové rychlosti [s-1] 

𝜇0   dynamická viskozita při nulové smykové rychlosti [s-1] 

𝜗   kinematická viskozita [m2/s] 

ω   úhlová frekvence [rad/s] 

|WSS|   velikost smykového napětí [Pa] 

TAWSS   průměrná hodnota smykového napětí [Pa] 

OSI   oscilační smykový index [-] 

FFR   frakční průtoková rezerva [-]  

iFR   instantaneous wave-free ratio [-] 

CCA   krkavice 

ICA   vnitřní krční tepna 

ECA   vnější krční tepna 

FSI    fluid-structure interaction 

MRI   magnetická rezonance 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 


