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Abstrakt

Hlavnim cilem této prace je provedeni numerickych simulaci 3D-0D pulza¢niho proudéni
krve Vv realnych modelech aneurysmat biiSni aorty, se zaméfenim na implementaci
okrajovych podminek v souladu s fyziologii lidského ob&hového systému. Jako vystupni
tlakova okrajova podminka byl pouzit 0D model, konkrétné tiiprvkovy Windkessel model.
Znacna Cast této diplomové prace je ve€novana spravné identifikaci parametric Windkessel
modelu. Krev byla modelovana jako nenewtonska kapalina s pouzitim Carreauova-Yasudova
modelu viskozity. Parametry 0D modelu byly ladény na 1D modelech v prostiedi MATLAB
a numerické simulace 3D proudéni byly realizovany pomoci vypoctového systému ANSYS
Fluent 15.0. Ziskané numerické vysledky byly nasledné analyzovany, byl posouzen vliv
nestacionarniho pribéhu tlaku piedepisovaného na vystupu a také vliv nenewtonského

chovani krve.

Kli¢ova slova: aneurysma biiSni aorty (AAA), 1D a 3D proudéni krve, nenewtonska

kapalina, Windkessel model, ANSYS Fluent

Abstract

The main objective of this thesis is humerical simulation of 3D-0D pulsatile blood flow in
patient-specific abdominal aortic aneurysm models, concentrating on correct implementation
of outlet boundary condition according to real physiology of human arterial system. There
was used OD model (three-element Windkessel model) connected to outlet as boundary
condition. Blood was described as a non-Newtonian fluid and Carreu-Yasuda viscosity
model was used. Parameters of 0D model were iptimized using 1D model in MATLAB. 3D
numerical simulation of blood flow was realized in software ANSYS Fluent 15.0. Obtained
results were analyzed and evaluated, especially the influance of non-stationary output

boundary condition and influence of non-Newtonian model for blood viscosity.

Key words: abdominal aortic aneurysm (AAA), 1D and 3D blood flow, non-Newtonian fluid,
Windkessel model, ANSY'S Fluent
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1. Uvod

1. Uvod

Aneurysma bfisni aorty (AAA) predstavuje zdvazné onemocnéni tepenného systému
postihujici pfevazné muze-kuidky vyssiho véku a vykazujici 80 az 90% mortalitu v disledku
nahlé ruptury oslabené cévni stény. V soucasné dob¢ je k operativnimu zakroku ptistupovano
pouze na zaklad¢ rozméru aneurysmatu a rychlosti jeho rastu. Ukazuje se, Ze numerické
simulace proudéni krve mohou byt ndpomocné pii predikci ruptury AAA, nebot’ zohlediiuji
i vliv zakladnich hemodynamickych faktort, tvar cévni vyduté, piipadné i materialovou
strukturu cévni stény. Pfi simulaci proudéni krve v cévach je problematické urcit spravné
okrajové podminky tak, aby odpovidaly skutecné fyziologii cévniho fecisté. V fad¢ zejména
zahrani¢nich studii je tento problém obvykle feSen s vyuzitim viceSskalového modelovani.
Cilem této diplomové prace je provést numerické simulace proudéni krve v 3D modelech
AAA s pouzitim 0D modelu (tzv. tiiprvkového Windkessel modelu) jako vystupni okrajové
podminky.

V druhé kapitole této diplomové prace jsou shrnuty zakladni informace o aneurysmatech
bfi$ni aorty, jejich vzniku, biomechanice a mozné 1écbé. Dalsi ¢ast této kapitoly je vénovéana
krvi a jejim reologickym vlastnostem. Protoze krev je nenewtonska kapalina, nechybi zde ani
prehled zakladnich nenewtonskych modell viskozity, které se pti modelovani proudéni krve

béZné pouzivaji.

Tieti kapitola popisuje moznosti viceskalového proudéni krve v cévach a zplsoby
aproximace pulsni tlakové kiivky v aort¢é pomoci 0D modeld. Je zde vysvétlen tzv.
Windkessel efekt a jeho role v cévnim systému. Dale jsou zde popsany Windkessel modely,
popisujici tlakovou kfivku s ohledem na roztaznost cév nebo odpor periferniho fecisté. Tyto
modely vychazeji z analogie proudéni kapalin a elektrického proudu a mohou byt proto
popsany pomoci elektrickych obvodi s vhodné zapojenymi soucastkami (odpory,
kondenzatory). Nejvice pozornosti je vénovano tiiprvkovému Windkessel modelu, ktery byl

Vv této diplomové praci vybran a pouzit pro 3D-0D modelovani proudéni krve.

Ve ¢tvrté kapitole je provedena identifikace parametrti zvoleného 0D modelu. Tiiprvkovy
Windkessel model obsahuje dva odpory, z nichZ jeden piedstavuje odpor periferniho fecisté

a druhy odpor proximalni ¢asti aorty, a kondenzator, jehoz kapacita nahrazuje roztaznost



1. Uvod

elastickych cév. Tyto parametry byly pro 3D modely AAA naladény na jim odpovidajicich
1D modelech, a to z diivodu podstatn¢ mensi ¢asové naroc¢nosti vypoctu 1D proudéni oproti
3D proudéni. Kazdy model byl rozdélen na nckolik segmenti, na nichz bylo Vv prostiedi
MATLAB feseno jednorozmérné proudéni popsané pomoci rovnice kontinuity a Bernoulliho
rovnice. Aby bylo mozné posoudit vhodnost a opravnénost pouziti 1D modelu proudéni pro
naladéni parametra téiprvkového Windkessel modelu, bylo navic provedeno porovnani 1D
a 3D simulace proudéni krve v idealizovaném modelu AAA. Na idealizovaném modelu AAA
byl rovnéz testovan vliv kvality vypocetni sit¢ a také bylo provedeno porovnani
nestacionarniho proudéni krve pii uvazovani konstantniho tlaku na vystupu a ptipojené¢ho 0D

modelu (tfiprvkového Windkessel modelu).

Patad kapitola této prace se zabyvd 3D numerickymi simulacemi V rekonstruovanych
modelech AAA provedenymi pomoci vypoctového systému ANSYS Fluent. Nejprve je
popsana tvorba vypoctovych modelt redlnych AAA, jejich rekonstrukce z CT snimki
a vygenerovani vypocetni sité. Bylo uvazovéano pulzac¢ni proudéni krve jakozto nenewtonské
kapaliny s pouzitim Carreauova-Yasudova modelu viskozity. Na vystupu z uvazované
vypoctové oblasti byla pfedepsana okrajova podminka v podobé pifipojeného tfiprvkového

Windkessel modelu.

V Sesté kapitole jsou prezentovany numerické vysledky provedenych simulaci. Byl
analyzovan vliv nestacionarni vystupni okrajové podminky, a dale bylo provedeno porovnani

newtonského a nenewtonského proudéni krve v AAA.

V zavéru této diplomové prace jsou shrnuty ziskané poznatky a navrZzeny mozné sméry
budouciho vyzkumu, které by mohly vést ke zdokonaleni pocitacového modelovani

hemodynamiky v AAA.
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2.1 Aneurysma brisni aorty (AAA)

Aneurysma neboli vydut’ aorty je lokalizované rozsieni cévni stény. Aneurysma biisni aorty
1ze rozliSovat podle mista vyskytu na subrenalni AAA, které se nachazi vice nez 1 cm pod
odstupem renalnich tepen, juxtarenalni (zacina do 1 cm od renalnich tepen) a suprarenalni
(zasahuje i do oblasti nad renalni tepny). Nejcastéji diagnostikovanym typem AAA je
subrenalni AAA [1]. Pfi¢inou vzniku tohoto onemocnéni mohou byt degenerativni zmény
hladké svaloviny a elastické tkané aorty, ateroskler6za nebo zanét. Omezeni elasticity cév ma
za nasledek zvySeni krevniho tlaku (hypertenze), coz je také jedna z pfic¢in vzniku vyduté.
Nemalou roli zfejmé hraje také dédi¢nost, ackoli jednoznacna teorie objasiiujici vliv genetiky
na vyvoj AAA zatim neexistuje. V disledku postizeni aorty aneurysmatem dochazi casto ke
vzniku intraluminarniho trombu (krevni srazeniny), kterd mize mit za nasledek nedostate¢né
okysli¢eni cévni stény.

Rizikovou skupinou jsou muzi-kufaci star§i 60 let. MuZe toto onemocnéni postihuje
pétkrat Castéji nez Zeny. Se stoupajicim v€kem ale jiz neni rozdil tak markantni, nad 85 let
jsou muzi postizeni tiikrat ¢astéji nez zeny [1]. JelikoZ je AAA obvykle asymptomatické, je
Casto diagnostikovano nadhodné, pfi vySetieni nékterou zobrazovaci metodou (CT, MRI) pii
podezieni na jiné onemocnéni. Zavaznost aneurysmatu biisni aorty spociva ve vysoké
mortalité. Nahla ruptura AAA, kterd je Casto (az ve 40 % ptipadl) prvnim projevem tohoto
onemocnéni, totiz konéi v 90 % smrti pacienta. Pokud je u pacienta diagnostikovano AAA, je
tteba posoudit riziko ruptury a nasledné zvolit vhodny lékatsky zakrok. V soucasnosti se
nutnost 1é¢by AAA posuzuje pouze na zakladé jeho velikosti (rizikovy primér je 5 cm [2])
arychlosti ristu (rizikovy nartst je 1 cm za rok). V n¢kterych piipadech ale dochazi
K ruptufe aneurysmat mensiho priméru, nebo naopak nepraskne aneurysma s vEétSim
prumérem. Pro pfedstavu, do jaké miry riziko ruptury zavisi na velikosti vyduté,

jsou v tabulce 1 uvedeny ruptury AAA skupiny pacientl s neoperovanou vyduti [14].

Tabulka 1. Ruptury aneurysmat se zmérenymi priuméry na vzorku 459 pacientii [14].

.. ruptura ,
Priimér AAA celkem praskla AAA
ano ne
£5cm 34 231 265 12,8 %
>5cm 78 116 194 40,2 %
vsechna 112 347 459 24,4 %
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Mrwe

Na zékladé numerickych simulaci proudéni krve v AAA by totiz mélo byt mozné nalézt

zpusob, jak 1épe a presnéji posoudit riziko ruptury.

2.1.1 Biomechanika AAA

Pticiny ruptury AAA Uzce souvisi s patologickymi zménami cévni stény v postizené oblasti.
Aorta postupné ztraci svou schopnost se roztdhnout a neni nadale schopna celit napéti, které
vznika pisobenim krevniho tlaku na cévni sténu, az dojde k jejimu prasknuti. Mezi faktory,
kter¢é mohou ovlivnit budouci vyskyt AAA, patii dédicné vady pojivové tkané, starnuti,
hypertenze, chronicka ischemicka choroba dolnich koncetin, poruchy ve vytvaieni
kolagennich vladken nebo Spatny zivotni styl (koufeni, obezita). VSechny tyto faktory
ptispivaji v kombinaci s hemodynamickymi a mechanickymi vlivy ke zhorSeni funkce
stavebnich bilkovin, coz vede k nevratnym patologickym zméndm na cévni sténé, a tim
padem i1 ke zméndm materidlového chovani cévni stény. Oblast infrarenarni aorty je obzvlast
nachylna ke vzniku AAA, a to hned z nékolika divodl. Jednim z nich je nizsi elasticita
tohoto useku aorty (niz$i podil kolagennich a elastickych vldken). V porovnani s ostatnimi
¢astmi srdeCnice je tedy infrarenalni aorta tuzsi a je méné odolna vuéi napéti [13]. Od
doptedného pohybu krve v aorté vznika na stén¢ smykové napéti (wall shear stress, WSS).
V infrarendlni aorté (pod rendlnimi tepnami) dochazi ke zpétnému proudéni a vektor WSS
prudce méni svij smér, coz zpusobuje vyznamné&j$i namahani cévni stény [4]. DalSim
dulezitym faktorem je zvySeni systolického krevniho tlaku u starSich pacienti. Popisu
tlakové kiivky a jeji zmény v zavislosti na véku pacienta je vénovana kapitola 3.1 této prace.
Vystaveni cévni stény vySSimu napéti v disledku zvySeného krevniho tlaku zplsobuje
naruseni stavby cévni stény (st€éna AAA mize mit az o 90% meéné funkcnich elastickych

vlaken nez zdrava aorta [12]), ktera poté zlstane trvale rozsifena.

2.1.2 Lécha AAA

K 1écbé AAA je pfistupovano v piipadé, ze jeho prumér presahl 5 cm, nebo rychlost jeho
ristu piesahla 1 centimetr za rok, nebo zacalo vykazovat symptomy [2]. Existuji dva zpisoby
1écby — chirurgicka a endovaskularni. K chirurgické 1écbé se v dnesni dobé pristupuje jen
Vv pfipadé, ze z n&jakého diivodu neni neinvazivni varianta moznd. Postizend Cast tepny se

nahradi cévni protézou z polymeru. Mortalita chirurgického zakroku se pohybuje okolo 5%

10
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[1]. V pfipad¢ endovaskularni 1é¢by je oblast s aneurysmatem vyztuzena stentem (obr. 1),
ktery se zavadi katetrem skrz femoralni tepnu. Dal$i moZznou variantou je kombinace stentu
a polymerni cévni ndhrady - stentgraft. Ani endovaskularni 1é€ba ovSem neni bez rizika,
obvykle se ale komplikace projevi az né¢jakou dobu po zakroku. NejcastéjSim problémem po
zavedeni stentgraftu je tzv. endoleak. Jedna se o prosakovani krve mezi nahradu a sténu aorty

v duasledku nedostate¢ného tésnéni.

Obrazek 1: Endovaskularni lécba AAA — nitinolovy stent (vlevo), stentgraft (vpravo) [28].

2.2 Tokové viastnosti krve

Lidska krev je nestlacitelna nenewtonské kapalina. Jeji viskozita neni konstantni, ale zavisi
na rychlosti toku. Nenewtonské efekty se nejvice projevuji pfi nizkych smykovych
rychlostech. Pomoci numerickych simulaci provadénych v této praci bude analyzovan vliv

nenewtonskych vlastnosti krve na relativné rychlé proudéni v oblasti bfisni aorty.

2.2.1 Nenewtonské kapaliny

Kapaliny lze na zaklad¢ jejich chovani rozdélit na dvé skupiny, newtonské a nenewtonské.
Pro newtonské kapaliny plati linearni zavislost smykového napéti T na smykové rychlosti y

(Newtonuv zakon viskozity, [17])
o= (%)=, @)

11
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kde # je dynamicka viskozita kapaliny, ktera je v tomto piipadé konstantni a ma jednotku
Pas. Vétsinu kapalin lze popsat praveé timto linedrnim modelem. Existuji ovSem nékteré
realné kapaliny (napf. roztoky, taveniny, barvy, suspenze, pény atd.), pro které tento vztah
neplati. Takové kapaliny se nazyvaji nenewtonské. Jejich viskozita (tzv. zdanliva viskozita)
neni konstantni a tokova kiivka (tj. zavislost smykového napéti na smykové rychlosti) neni
ve tvaru piimky. Vazkost nenewtonské kapaliny mize zaviset na vice faktorech, nejen na
smykové rychlosti kapaliny, ale i na teploté nebo dokonce historii deformace. Nenewtonské

kapaliny 1ze dale rozd¢lit do nésledujicich skupin.

Casové nezavislé (obecné viskézni) nenewtonské kapaliny — smykova rychlost zavisi pouze
na smykovém napéti. Dale se daji rozdélit na kapaliny dilatantni, u kterych zdanliva
viskozita se vzrustajici smykovou rychlosti roste (napt. Skrobova voda), pseudoplasticke,
u kterych dochazi naopak pii vyssich napétich k poklesu viskozity (napt. krev) a plastické,
které se v klidovém stavu chovaji jako pevné latky a k toku u nich dochazi az po prekroceni
limitni hodnoty smykového napéti, tzv. meze toku t;. Plastické kapaliny jsou casto
oznacovany jako Binghamovy kapaliny a typickym piikladem takové kapaliny je zubni pasta.
Tokové charakteristiky v§ech zminénych obecné viskoznich kapalin jsou znazornény na obr.

2.

I\ Cassonova plastickd kapalina

T=1+ny" n<1

T
Binghamova plastickd kapalina
T=T+ Ny
pseudoplasticka kapalina
T=ny" ,n<1
Tt

newtonskd kapalina

T=ny

dilatantni kapalina

T=ny" n>1

e
”

14

Obrdazek 2: Tokové charakteristiky casove nezavislych nenewtonskych kapalin [17].
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Casové zdvislé nenewtonské kapaliny — smykova rychlost zavisi nejen na smykovém napéti,
ale 1 na historii pfedchozi deformace kapaliny. Tyto kapaliny se jeSt¢ déli na tixotropni
areopektické. U tixotropnich kapalin klesd viskozita s rostouci dobou pilisobeni napéti
(typickym ptikladem mutze byt lak, ktery je pfi natirani fidky, ale po skonceni natirani
nestékd). Reopektickd kapalina naopak s dobou plisobeni napéti svou viskozitu zvétSuje (tyto

kapaliny jsou pomérné vzacné, napt. nékteré heterogenni smeési).

Viskoelastické kapaliny — maji vlastnosti elastickych téles i kapalin zaroven, dokdzou se po

deformaci a odlehceni ¢astecné vratit do ptivodniho tvaru.

2.2.1.1 Nenewtonské modelovani krve

Lidské krev se vzhledem ke svému sloZeni chové jako = (,) (——) ™
nestlacitelnd nenewtonska kapalina. Nenewtonsky D
charakter krve je patrny zejména pfi nizSich I j /‘
rychlostech. Pfi¢inou tohoto chovani je tzv. aglutinace \
(shlukovani, penizkovaténi) cervenych krvinek, kterou (\j \)
o

membrané. Nejdilezitéjsim faktorem, ktery ovliviiuje ) J = ) F D

zpusobuje  pfitomnost aglutinogeni na  jejich

chovani Cervenych krvinek, je smykové rychlost y. Pfi o ) (!

nizké smykové rychlosti (< 10 s'l) zatnou krvinky Obrazek 3: Penizkovaténi cer-
venych krvinek pri nizkych

vytvaret valeckové utvary (obr. 3), a tim vyrazné smykovych rychlostech [29].

ovlivituji tokové vlastnosti krve, zejména dochézi ke

zvySeni vazkosti. Naopak pii vysokych smykovych rychlostech (> 100 s™) se krvinky
rozptyli natolik, Ze se krev chova jako newtonskd kapalina s konstantni viskozitou o hodnoté
zhruba 0,00345 Pa's [16]. Vazkost tedy klesa se vzrustajici rychlosti a krev se proto fadi mezi
pseudoplastické nenewtonské kapaliny.

\Y/ pfipadé modelovani proudéni krve ve zdravé aorté by newtonsk}'l model byI dobrou
malych smykovSIch rychlosti 1 moiny vznik recirkulaci, je vhodné uvaZovat nenewtonské
chovani krve. Existuji i dal$i faktory, které ovliviuji vazkost krve, napiiklad teplota nebo
velmi maly primér cévy, ale pro modelovani proudéni krve ve velkych arteriich lze tyto

vlivy zanedbat, a proto zde nebudou dale rozvadény. Pro popis krve jako nenewtonské

13
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kapaliny lze pouzit néktery z mnoha modelt vyjadiujicich zavislost dynamické viskozity na
smykové rychlosti 71 = f(y). Jako ptiklad je zde uvedeno né&kolik znich (pfevzato
z publikaci [6, 11, 16, 17]).

Mocninovy model
n=my"?t, (2.2)
kde m = 0,01101 Pas", n = 0,6.
Carreautiv model
n= N+ Mo —Nu)1+ AP 2, (2.3)

kde n., = 0,00345 Pass, n, =0,056 Pass, n=0,3568, A=3,313s.

Carreautiv-Yasudiv model

n—-1
N= Mo+ Mo —Nu)[l+Ay)* @, (2.4)
kde 7., = 0,00345 Pass, 1, = 0,056 Pass, n = 0,22, 1= 1,902, a = 1,25.

Crosstv model
N= Mo+ o —Nw)[1+ Ay)°]17, (2.5)
kde n., =0,00345 Pa's, n, = 0,056 Pass, b =1,028, A = 1,007 s.

PowellGv-Eyringiv model
arcsinh(4y)

- _ 2.7
= N+ (Mo — Neo) e (2.7)

kde n., =0,00345 Pas, n, = 0,056 Pass, 1 =5,383s.

Na obr. 4 jsou vykresleny zavislosti dynamické viskozity na smykové rychlosti pro
jednotlivé nenewtonské modely a pro newtonskou kapalinu. V této diplomové praci byla
krev modelovana jednak jako newtonska kapalina (o konstantni dynamické viskozité
n =0,00345 Pas) tak i jako nenewtonska kapalina a ob& varianty byly porovnany. Ze zde
zminénych popist nenewtonské kapaliny byl pro numerické simulace provadéné v této praci

vybran a pouzit Carreautiv-Yasudiv model viskozity (2.4).
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mocninovy model
Carreauliv model
Carreauliv-Yasudutv model
Crosstv model
PowellGv-Eyringliv model
newtonska kapalina

-2

0 - .
10 10° ¥ s7Y 10 10

Obrazek 4: Dynamicka viskozita jako funkce smykové rychlosti pro vybrané modely
nenewtonskych kapalin.

2.2.2 Méreni viskozity

K méfeni viskozity kapalin se pouzivaji rizné druhy viskozimetrii, zalozené na odliSnych
fyzikalnich principech. Méfeni je nutno provadét pfi laminarnim proudéni kapaliny a pfi
konstantni teploté. Mezi zdkladni typy viskozimetri patii kapilarni (napt. Ostwaldlv,
Ubbelohdetliv), rotacni (napi. typ kuZel-deska nebo valec-vélec) a téliskové (Hopplertv
neboli Stokesiiv viskozimetr). Pro méfeni viskozity krve je mozné pouzit vSechny zminéné
druhy, nicméné kazdy ma své vyhody a nevyhody. V nasledujicich odstavcich je jen velice

stru¢né popsan vypocet viskozity kapalin na zakladé méteni na jednotlivych viskozimetrech.

2.2.2.1 Kapilarni viskozimetry

Zakladnim principem kapilarnich viskozimetri je Poiseuilleiv zdkon popisujici

ustalené laminarni proudéni newtonské kapaliny v trubici [17]

mr* Ap
- - 7F 2.8
0= 57 28)
kde Q je objemovy prutok kapaliny za jednotku casu, r je polomér a [ délka trubice, 1 je
dynamicka viskozita a Ap rozdil tlakd, ktery je dany hydrostatickym tlakem svislé trubice.

Z Poiseuilleova zakona (2.8) Ize vyjadfit viskozitu jako
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2. Aortalni aneurysmata a reologie krve

_ nr® (p1 —p2) _ nr* (r1 —p2) ¢
80Q l 8V l '

(2.9)

Me¢éieni kapilarnim viskozimetrem se obvykle provadi tak, ze se Cas t pratoku méiené
kapaliny srovnava s ¢asem pritoku referenéni kapaliny, jejiZ viskozita je znama. Cas priitoku
je pfimo umérny kinematické viskozité. Dalo by se tedy fici, Ze kapilarnimi viskozimetry je,
na rozdil od ostatnich druhii viskozimetrii, meéfena kinematicka viskozita. Vyhodou
kapilarnich viskozimetrt je pomérné kratka doba méieni, diky Cemuz jsou 1épe zachovany in
vivo podminky. Nevyhodou jsou mozné nepiesnosti vzniklé tlakovymi ztratami na koncich
kapilary. Nejjednodussim kapildrnim viskozimetrem je Ostwaldiv viskozimetr. Sklada se
Z jedné sklenéné trubice ve tvaru U, jejiZ soucasti je svisla kapilara. O néco komplikované;jsi
konstrukci ma Ubbelohdetiv viskozimetr, obr. 5(a), ktery do ¢asti pod kapilarou vpousti dalsi

trubici vzduch, a tim oddéluje protecenou cast kapaliny od neprotecené.

2.2.2.2 Rotacni viskozimetry

Viskozimetry typu valec-valec nebo kuzel-deska, obr. 5(b,c) jsou zaloZeny na
krouticich momentech dvou komponent, mezi kterymi se nachazi vzorek tekutiny. Jedna
z ¢asti je vzdy pohanéna motorem a druhd je nehybna. Pokud rotuje vnéjsi ¢ast, nazyva se
tento systém Couettuv. V piipadé pohanéné vnitini ¢asti se jedna o Searliv systém [25].
Viskozita se vzdy da vypocitat ze zméteného krouticiho momentu na statické komponenté
a thlové rychlosti rotujici casti. Konkrétni ptevod zavisi na typu pfistroje a jeho
geometrickych parametrech. Pro Couettiiv viskozimetr typu kuzel-deska s polomérem kuzelu

R a uhlem mezi kuzelem a deskou f je viskozita dana vztahem [17]:

M, 3B
= % 7 2.1
1 wqy 2mrd (2.10)

kde M, je zméfeny kroutici moment kuzele a w, je konstantni thlova rychlost desky.
Couettliv viskozimetr typu valec-valec funguje na stejném principu, pouze misto kuzele je
zde valec s mensim prumérem [17]. Viskozita je potom zavisla na vySce h, do které dosahuje

vzorek, a na polomérech obou valci r; ar,
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wo Amhr?r}’ '

2.2.2.3 Téliskové viskozimetry

Tento typ viskozimetru méfi rychlost padu télesa (obvykle kuli¢ky) Vv kapaling, obr. 5(d).
Proti pohybu télesa ptisobi odporova sila dana Stokesovym zakonem:
Foap = 6TINTYD,
kde r je polomér kuli¢ky a V je jeji rychlost. Znalost sil, ktera na kuli¢ku pisobi (odporova
sila Fygp, vztlakova sila F,, a tihova sila F;), umoziuje sestavit pohybovou rovnici, ze které
po upravach lze vyjadrit viskozitu jako
_2r?g
7= 9v
kde o; je hustota méfené kapaliny a gy, je hustota padajici kuli¢ky [25].

(0r — k),

— —
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Obrazek 5: Riizné druhy viskozimetru. (a) Ubbelohdeiv (kapilarni), (b) typ valec-valec, (c)
typ kuzel-deska, (d) Stokesuv (teliskovy).
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3. 3D-0D modelovani proudeni krve

3. 3D-0D modelovani proudéni krve

3.1 Tlakova pulsni vina v aorté

Celkovy tvar tlakové pulsni viny je dan sectenim dvou diléich tvarii — primarni tlakové viny
a sekundarni tlakové viny. Primarni (dopfednd) vina vznika ¢innosti srdce béhem kontrakce
levé srdecni komory, pii které dochazi k vypuzeni krve do aorty. Tato vina se §iii podél aorty
dale do periferie, kde dochazi k jejimu odrazeni. Mist odrazu je mnoho, v podstaté¢ kazdé
vétveni tepen, ale hlavnim mistem je oblast, kde se nachazeji a vétvi drobné tepénky
0 priméru do 100 pm [18]. V tomto okamziku vznika takzvand sekunddrni (odrazena)
tlakova vlna, kterd se $ifi opaénym smérem, zpét k srdci. Primarni a sekundarni vlna po

seCteni tvofi charakteristicky tvar pulzni viny (obr. 6), na kterém jsou ob¢& faze patrné.

odraZena vina
ve fazi systoly

odrazena vina
ve fazi diastoly

Pp

Obrazek 6: Typicky tvar tlakové pulzni viny mladého (a) a starsiho (b) pacienta [18].

Tvar pulzni viny ovliviiuje napiiklad v€k a s nim spojené kornaténi tepen. V pozdéjSim
véku obecné dochazi ke ztraté elasticity cév. Zmeény tvaru pulzni kiivky v zavislosti na
snizeni poddajnosti tepen jsou znazornény na obr. 6. To ma za nasledek mohutné&jsi odrazeni
sekundarni viny. Navic se pulzni vlna s pfibyvajicim vékem S§ifi rychleji, takze zatimco
u mladych lidi doputuje odraZzena vlna zpét az ve fazi diastoly, u starSich lidi dorazi zpét
0 néco diive a interferuje s vyssim tlakem. To ma za nasledek vyrazné zvyseni systolického
asnizeni diastolického arteridlniho tlaku. SniZeni elasticity cév se ale neprojevuje jen na
sekundarni vIng. Jiz v systolické fazi je patrny mnohem strméjSi nartst tlaku, ktery je

zpusoben zvySenou tuhosti proximalni aorty.
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3. 3D-0D modelovani proudeni krve

Tvar pulsni viny miize byt charakterizovan tzv. augmentacnim indexem Al,. Tento
parametr vyjadiuje procentudlni podil odrazené viny na zvySeni krevniho tlaku. Zaroven tedy

ptredstavuje i uritou miru zvyseni tuhosti cév pacienta. Augmentacni index je dan vztahem

AL, = AP/Pp * 100%,

kde AP je augmentace v systole a Pp je pulzni tlak. Augmentace Vv Systole je dana rozdilem
amplitud primarni a sekundarni viny. Augumentacni index miize nabyvat kladnych
i zapornych hodnot. Zapornych v pfipad¢, Ze sekundarni vina se projevi az v diastolické fazi
(ptirGstek tlaku je tim padem zaporny, nebot sekundarni vina nepfevysi primarni vinu),
a kladnych v ptipadé, ze se projevi jiz v systolické fazi a tim systolicky tlak zvySuje, viz obr.
6 (vpravo). Optimalni hodnoty augmenta¢niho indexu se pohybuji pod -10%, kladné hodnoty

jiz ukazuji na hypertenzi a omezeni pruznosti arterii [18].

3.2 Windkessel modely

Nasledujici kapitola se zabyva matematickymi modely, které popisuji kiivku krevniho tlaku
s ohledem na roztaznost velkych tepen, priitok krve a periferni odpor malych cév. Takzvany
Windkessel efekt rovnéZ vysvétluje fakt, Ze ackoli srdce pumpuje krev v pravidelnych
pferuSovanych intervalech (béhem systolické faze srdecniho cyklu dochéazi k vypuzeni krve
ze srdce do aorty, béhem diastolické faze je piisun krve pozastaven), dale od srdce se pulsni
charakter ztraci a krev proudi kontinualné.

Prvni popis Windkessel modelu provedl némecky 1ékat a fyziolog Otto Frank v roce
1899. Predstavil ho jako systém skladajici se z pumpy napojené na vzduchovou komoru -
odtud pojmenovani z némciny: Windkessel. Jelikoz se stal nazev ,,Windkessel model*
celosveétove zazitym terminem, nebude pro néj v této praci zavadén cesky ekvivalent. Pti
napumpovani kapaliny do nadrZze se vzduchovou komorou dochdzi jednak ke stlaceni
vzduchu a jednak k vytoku z nadrze uzkym otvorem. Kapalina pfi vytoku narazi na odpor
a soucasn¢ se mnozstvi kapaliny hromadi v nadrzi. Stlateni vzduchu pifi napumpovani
kapaliny do komory pfedstavuje roztaZeni elastické aorty béhem systolické faze srdecniho
cyklu. Odtok kapaliny tzkym otvorem zase piedstavuje periferni odpor kapilar a vlasecnic,
jez maji oproti aort¢ mnohem mensi prisvit. Cely systém popsany Frankem vcetné analogie

s cévnim systémem je znazornén na obr. 7.
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prerusovane ELASTICKE ARTERIE kontinualni
intervaly tok
—> —
L R . R B I I A
~msssssmms———
VZDUCHOVA
KOMORA
I—.——}

Obrazek 7: Tok krve tepennym systémem (nahore) a analogicky systéem navrieny Otto
Frankem vyuzivajici Windkessel efekt (dole).

Zasadni myslenka pro matematickou formulaci Windkessel modelt je, ze krev proudici
cévnim feCiStém si lze predstavit jako proudéni elektfiny v elektrickém obvodu. Pratocné
mnozstvi proudici krve odpovida elektrickému proudu a tlak v cévé odpovida elektrickému
napéti. Potom si lze roztazeni elastickych tepen pfedstavit jako kondenzator a odpor
periferniho fecisté jako elektricky odpor. Model proudéni krve miize byt potom formulovan
analogicky s elektrickym obvodem s vhodné zapojenymi zakladnimi soucastkami — odpory

a kondenzatory.

Analogie elektrického obvodu s proudénim kapaliny v trubici se da dobfe ukazat na
dvou zékladnich vztazich. Poiseuilletiv zdkon pro proudéni newtonské kapaliny v trubici
fika, Ze tok kapaliny je roven poméru rozdilu tlakd P; na zacatku a P, na konci trubice
a odporu R [26]

AP P, —P

= =12 (3.1)
R R

kde odpor R se da vyjadfit v zavislosti na poloméru trubice r, dynamické viskozité n a délce

trubice [ takto [17]:

8nl
R = '74_ (3.2)
nr
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3. 3D-0D modelovani proudeni krve

Stejny vztah plati 1 vteorii elektrickych obvodt, kde tlakovy rozdil nahrazuje rozdil

elektrickych napéti AU = U; — U, a nejde o nic jiného nez 0 obecné znamy Ohmuv zakon

I—AU— Ul_UZ
Rel Rel ’

(3.3)

kde 1., je elektricky proud a R,; je elektricky odpor. Diky této analogii je mozné na proudéni
kapaliny pohlizet jako na proudéni elektrického proudu a Windkessel model popsat pomoci
elektrického obvodu. Pfi odvozeni matematického popisu elektrického obvodu se vychazi

z Kirchhoffovych zakondt.

3.2.1 Kirchhoffovy zakony

K sestaveni rovnic popisujicich vztah proudu a napéti v elektrickém obvodu je tfeba znat
zakladni principy teorie elektrickych obvodi, tzv. Kirchhoffovy zakony.

Prvni Kirchhoffiiv zidkon (zdkon o proudech) tika, ze v libovolném uzlu je soucet
vstupujicich proudi stejny jako soucet proudii vystupujicich. Matematicky 1ze prvni zdkon

formulovat takto [37]

=1
kde I; jsou ptislusné proudy (vstupujici do uzlu kladné, vystupujici z uzlu zaporné).

Druhy Kirchhoffiiv zakon (zékon o napétich) tikd, Ze soucet napéti na jednotlivych prvcich

i Ug =0, (3.9)

k=1

je ve smyc¢ce roven nule [37]

kde U, jsou vSechna pfislusna napéti ve smycce. Pouziti Kirchhoffovych zakond pii
odvozovani matematického popisu Windkessel modelu bude ukézdno v nasledujicim
odstavci. K tomu bude potieba jesté¢ formulovat vztahy pro prichod elektrického proudu pies
jednotlivé soucatky. Prichod pies odpor je ddn Ohmovym zakonem (3.3). Prichod pfes

kondenzator lze vyjadiit
au(t)
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3.2.2 Dvouprvkovy Windkessel model

Nejjednodussi, dvouprvkovy Windkessel model lze popsat -elektrickym obvodem

znazornénym na obr. 8, kde R je odpor piedstavujici periferni odpor malych cév, C je

Qi) _,

S P(t) L. []R

Obrazek 8: Schéma dvouprvkového Windkessel modelu.
kapacita kondenzatoru predstavujici elasticitu aorty, Q(t) je pruto¢né mnozstvi odpovidajici
elektrickému proudu I(t) a P(t) je krevni tlak odpovidajici napéti U(t). V tabulce 2 jsou
uvedeny vSechny odpovidajici veliiny vyjadfujici analogii mezi proudénim krve
a elektrickym obvodem. Ve vSech nasledujicich vztazich jiZ budou pouZzivany pouze veliCiny

0(t) a P(b).

Tabulka 2: Analogie mezi elektrickym obvodem a proudénim krve cévnim systémem.

el. proud I E— prutok krve Q
el. napéti U E— krevni tlak P
el. odpor Rel _— odpor periferrnich cév R
el. kapacita Cel _— elasticita cév C
el. indukénost Le S setrvacnost krve L

S vyuzitim Kirchhoffovych zakont 1ze jednoduse sestavit odpovidajici rovnice. Necht
je tlak na ¢asti s odporem oznafen Pp a tlak na c¢asti s kondenzatorem P.. Podobné je
pritoéné mnozstvi na C¢asti s odporem oznacen0 Qg a pritocné mnoZstvi na Casti

s kondenzatorem Q.. Potom s ohledem na prvni Kirchhofftiv zakon plati

Q) = Qr() + Qc(®) 3.7)

a s ohledem na vztahy mezi proudem a napétim na pfislusnych elektronickych soucastkach

1ze dil¢i proudy vyjadrit
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0 =2 @8)
_dP(t)
Qc(t)=C T (3.9)

Vztah (3.8) vyjadiuje prichod proudu pies odpor a vztah (3.9) ptedstavuje priuchod proudu
kondenzatorem [37]. Dosazenim vztahti do rovnice (3.7) je ziskdna obycejna diferencialni
rovnice popisujici chovani dvouprvkového Windkessel modelu skrze vztah prato¢ného

mnozstvi a tlaku

P dP
0w ="+ e

(3.10)

kde Q(t) je prato¢né mnozstvi vstupujici do systému, P(t) je tlak, R je odpor periferniho
cévniho fecisté a C je kapacita spojena s elasticitou aorty.

Kromé vySe uvedeného dvouprvkového Windkessel modelu existuji 1 dal§i modely
(tfiprvkovy a Ctyiprvkovy), které se odlisuji poctem elektrickych soucastek a zpusobem

jejich zapojeni do elektrického obvodu [3].

3.2.3 Triprvkovy Windkessel model

Oproti dvouprvkovému modelu obsahuje tfiprvkovy Windkessel model dalsi odpor,
zapojeny hned za vstup, ktery pfedstavuje odpor proximalni ¢asti aorty [3]. Ostatni prvky
obvodu i jejich funkce zistavaji stejné. Schéma tiiprvkového modelu je znazornéno na obr.
9.

Ry (0
1 —
—J

e« ew || |n®

© |rv ¢ [] “

Obrazek 9: Schéma triprvkoveho Windkessel modelu.
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Rovnice popisujici ttiprvkovy Windkessel model 1ze vyjadrit v tomto tvaru [3]

Q(t) = P”};it) + C(b) dpgt(t), (3.11)
P(t) = P;(t) + Q(t)Rp, (3.12)

Z prvni rovnice se vypocita takzvany distalni tlak P,(t), ktery v sobé nezahrnuje odpor
proximalni ¢asti aorty (tato rovnice je shodna s rovnici (3.10), ktera popisuje dvouprvkovy
model). Z druhé rovnice, jez popisuje prichod toku pfes prvni odpor Rp, je teprve ziskan
celkovy tlak P(t). Samoziejmé lze tyto rovnice sloucit v jednu, ale kvuli lep§imu znazornéni

1 snadn&jSimu numerickému feSeni bude soustava ponechana v tomto tvaru.

3.2.4 Ctyfprvkovy Windkessel model

Slozit€jsi variantou Windkessel modelu je ¢tyfprvkovy model, ktery sice v ramci této
diplomové prace nebyl podrobn€ji zkoumdn ani pouZit, nicméné V nékterych studiich
Z poslednich let se objevuje [7, 26, 30], a proto je zde uveden alespon jeho stru¢ny popis. Ve
Ctyiprvkovém Windkessel modelu je kromé periferniho odporu, odporu vzestupné aorty
a elasticity velkych cév zahrnuta i setrvac¢nost krve. Ta je v elektrickém obvodu realizovana
zapojenim civky s induk¢nosti L [26]. Schéma c¢tyfprvkového Windkessel modelu je

znizornéno na obr. 10.

Rp 210
f—r i
-

o el P
a - [] R
P() C

L
o Y Y

Obrazek 10: Schéma ctyrprvkového Windkessel modelu.

Matematicky model ¢tyfprvkového modelu ma tento tvar [30]
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(3.13)

Rp L\ dQ(t) d*Q(t) P@) _dP(t)
(1+E)Q(t)+(RPC+E> ot =t O

Ctyiprvkovy Windkessel model by mél sice 1épe aproximovat fyziologicky tlak v aortg,
bude ukazano pozdéji, tiiprvkovy Windkessel model je i pies svoji jednoduchost k popisu
tlakové ktivky dostacujici, a proto byl vybran a ptedepséan jako vystupni okrajovd podminka

pti vSech numerickych simulacich prezentovanych v této diplomové praci.

3.2.5 Vliv parametru Ry, R, a C na tvar tlakové krivky

Za ucelem hlubsiho pochopeni chovani tfiprvkového Windkessel modelu bylo provedeno
nékolik vypocti v prostiedi MATLAB. Bylo potieba zjistit, jakym zptisobem jednotlivé
parametry ovliviiuji chovani celého modelu. Naptiklad jak rychle se model dostava do
ustaleného stavu, jakym zpisobem ovliviiuje vyvoj feSeni rovnic volba pocate¢ni podminky
ajakym zptisobem se daji konstanty Rp, R; a C naladit tak, aby tlak P(t) odpovidal
fyziologicky korektni tlakové kiivce v bfisni aorté.

Jako vstup do Windkessel modelu poslouzil pribéh pratocného mnozstvi Q(t)
vypocitany ze zmétené kiivky rychlosti v (t), ktera byla prevzata z literatury [15]. Jeji
prubéh byl v prostiedi MATLAB ptedepsan pomoci Fourierovy fady. K feSeni diferencidlni
rovnice (3.11) byla pouzita dopfedna diferen¢ni metoda. Na obr. 11 je zobrazen ptredepsany
prubéh rychlosti béhem srdeéniho cyklu (vstup do tiiprvkového Windkessel modelu)

a ustalovani tlaku P pfi rizné volbé pocatecni podminky pro P, (od -15 kPa do 30 kPa).

3-prvkovy
Windkessel

Q L
[mis]
gl model

Ry=490077777.8 Pa.s/m’
R, =3055555.6 Pa.s/m?
C=25e-9 mipa

5 ]
t[s]
Obrazek 11: Rychlost v () [15] pouzita pro vstup do Windkessel modelu (vlevo) a ustalovani

tlaku P(t) pri riizné volbé pocatecni podminky pro Py(t) (vpravo).

25



3. 3D-0D modelovani proudeni krve

Na obr. 12- 14 jsou znazornény kiivky tlaku P(t) v zavislosti na zmén¢ jednotlivych
parametru Rp, R; a C. Parametr R, byl volen v rozsahu 4 90 077 777,8 — 7 841 244 4448
Pa.s/m®, parametr Rp v rozsahu 3 055 555,6 — 45 833 334 Pa.s/m*® a parametr C v rozsahu
2,510 — 3,7510® m®Pa. Z obrazki je patrné, Ze zvysujici se kapacita C ma tlumici uéinek,
periferni odpor Ry ovliviiuje tlak rovnomérné po celé kiivce (s nartstajicim perifernim
odporem se zvySuje hodnota stiedniho tlaku) a odpor vzestupné aorty R, zase urcitym
zpusobem pfiblizuje tvar kiivky vstupnimu pratoku Q(t). Zdrojové kody implementované
v prostiedi MATLAB, pouzité pro vykresleni téchto zavislosti, jsou k nahlédnuti v pfiloze

této prace.

2r N=15 Ry=490077777.8 + N*107 Pa.s/m’
R,=3055555.6 Pa.s/m’
C=2.5e-9 m/Pa

0.8 1 1 1 1 1
’ 0,2 04 0,6 0,8 1
s ; t[S] , ,

Obrazek 12: Viiv distalniho odporu Ry na tvar tlakové krivky.

35~ R,=490077777.8  Pa.s/m?
N=15 R,=3055555.6 + N*10” Po.s/m?
C=2.5e-9 mi/Pa

ns 1 1 1 1 1

Obrazek 13: Viiv proximalniho odporu Ry na tvar tlakové kiivky.
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3. 3D-0D modelovani proudeni krve

16 N=0 R,=490077777.8 Pa.s/m*
R,=3055555.6  Pa.s/m’
C=2.5e-9+N*10° m/Pa

0,2 04 0,6 0,8 1

t[s]
Obrazek 14: Viiv kapacity C na tvar tlakové kiivky.

3.3 ReSerse zamérena na vicesSkalové proudéni krve v AAA

Komplikovanym problémem numerickych simulaci proudéni krve v cévach je spravna
formulace okrajovych podminek. Standardné se ptredepisuje pribeh rychlosti na vstupu do
uvazované vypoctové oblasti a prubéh tlaku na vystupu z vypoctové oblasti [4, 12, 13, 15,
23]. Rychlost pritoku krve v daném misté 1ze obycejné ziskat snadno, napiiklad métenim na
dopplerovském sonografu. Ale zméfit tlak v misté, kde bude predepisovana vystupni tlakova
okrajova podminka, neni tak snadné a zpravidla nemiize byt méfeni realizovano neinvazivni
metodou. Zplsoblim, jak korektné ptfedepsat tlakovou podminku bez nutnosti méetfeni, bylo
Vv poslednich letech vénovano mnoho studii, z nichz vétSina nalézé feSeni ve viceskalovém
modelovani [3, 7, 8, 22]. Jedna se v podstaté o propojeni 3D modelu proudéni krve v céve
s OD modelem (Windkessel nebo podobny model) tak, aby tlak na vystupu z uvazované
vypocétové oblasti odpovidal co nejvice skute¢nému fyziologickému tlaku v daném misté
cévy. V tomto odstavci jsou shrnuty nékteré poznatky z dostupnych praci na téma 3D-0D
modelovani.

Clank, které se vénuji pfipojeni 0D modelu pouze k useku aorty s AAA, neni piilis
mnoho, naptiklad [31] nebo [27]. Ve studii [31], ktera byla pro tuto praci velkou inspiraci,
byl proveden in vitro experiment na bifurkaénim modelu AAA (model s rozvétvenim), jehoz
geometrie je znazornéna na obr. 15. Na zakladé dat, zméfenych v nékolika casech v pribéhu
simulovaného srde¢niho cyklu (obr. 16 a 17), bylo zji$téno, ze na obou vystupech jsou

kiivky prito¢ného mnoZstvi a tlaku témét shodné.
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3. 3D-0D modelovani proudeni krve

PROXIMAL REGION DISTAL REGION

anterior wal[..___‘__

Side view
) | |
posterior wall
left lateral wall_
Top view Din

$Do  RIGHT]

right lateral wall

Obrdazek 15: Geometrie experimentalniho modelu AAA vySetiovaného v [31].
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- - - Qutlet right

115}
110}
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100}
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Pressure (mmHg)

80

0 02 o04,,06 08 1
Obrazek 16: Tlak na vstupu (plna cara) a zmérené kiivky na vystupech (srafované cary)

[31].

— Inlet
== Qutlet left
- - - Qutlet right|{

Flow rate (L/min)

0 0.2 04 t[s] 0.6 0.8 1

Obrazek 17: Pritok na vstupu (plna cara) a zméreny priitok na vystupech (Srafované cary)
[31].
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3. 3D-0D modelovani proudeni krve

Zda se tedy, ze krev proudi do obou kycelnich tepen rovnomérné, coz by i teoreticky
odpovidalo fyziologii ¢loveéka (dolni koncetiny, jakozto parové organy, jsou prokrvovany
stejn¢). Tento predpoklad hrdl zasadni roli pii identifikaci parametrii tfiprvkového
Windkessel modelu, jak bude podrobnéji popsano v odstavci 5.3.2 této diplomové prace.

Vétsina publikaci tykajicich se viceSkalového modelovani je zaméfena na rozsahlejsi
oblast cévniho feCisté nez jen na AAA (napf. na témét cely tepenny systém cloveka [32, 33]).
A to z toho diivodu, Ze v okamziku, kdy je tieba fesit rozvétveny model s velkym mnozstvim
vystupu, je dobfe vidét smysl a uzite¢nost 0D modelt. V publikaci [33] byl vytvofen 1D
model aorty vcetné prilehlych tepen s tfiprvkovymi Windkessel modely na vystupech. Navic
byla uvazovana i roztaznost cév. Na obr. 18 jsou znazornény v nékolika mistech vzdy dva
grafy. Na hornim grafu jsou vykresleny zmétené kiivky (Sedou carou) a jejich primér

(¢ernou ¢arou) a na spodnim je zobrazen pribéh vypocitany pomoci 1D proudéni.
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Obrazek 18: Srovnani 1D modelu s kiivkami zmérenymi in vivo na pacientovi [33].
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3. 3D-0D modelovani proudeni krve

Ziskané vysledky se pomérn¢ dobie shodovaly s naméfenymi daty, a to jak pratocna

Autofti svij 1D model

mnozstvi, tak prubéh tlaku. studie [33] proto povazuji
s deformovatelnou sténou za dobie pouzitelny.

Nemalé mnozstvi praci se vénuje samotné identifikaci parametri 0D modela [3, 5, 9,
21]. Napriklad v [36] byl popsan dvouprvkovy Windkessel model, jehoZz parametry byly jesté
navic provazany s tzv. baroreflexem, tedy mechanismem, pfi kterém dochazi k autonomni
regulaci krevniho tlaku. Tento reflex je zprostfedkovavan pomoci baroreceptoril, které se
nachazeji v karotickém sinu a oblouku aorty. Parametry 0D modelu byly v tomto ptipadé
analyzovany pomoci blokového schématu v prostiedi S.

Dalsi studie, kterd se vénuje spravnému urceni parametri tiiprvkovych Windkessel
modelll, je naptiklad [8]. Autofi provadéli numerické simulace proudéni koronarnimi
tepnami a bypassovym Stépem. Vypoctovy model obsahoval celkem 15 vystupl. Parametry
0D modelt byly vypocitany z pritoénych poméri mezi vétvemi a z prasvitli jednotlivych
vystupt. Tento pristup i ziskané parametry byly dale analyzovany v [7], kde se podatilo
zachytit zavislosti (obr. 19) mezi prifezy a parametry Ry, Rg a C tfiprvkového Windkessel

modelu podle nasledujicich vztaht

C=kcA , (3.14)

coronary
artery

femoral
artery

ascending
aorta

coronary
artery

femoral
artery

A[m?

ascending
aorta

coronary artery

femoral artery

ascending aorta

T

- o
3

0" 10” 10° 10”
Am?

Obrazek 19: Zavislosti parametrii triprvkového Windkessel modelu na plose prirezu na
vystupu [7].
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3. 3D-0D modelovani proudeni krve

Takto vypocitané parametry byly vyzkouSeny i v této diplomové praci na modelu
AAA. Aproximace tlakové kiivky ale byla zna¢né neuspokojiva. Ziejmé proto, ze Zminéné
zavislosti jsou svazany s koronarnimi tepnami a nemohou proto byt pouzity na oblast bfis$ni
aorty. Nicméné tato metoda poslouzila alesponn k prvotnimu odhadu tada, v jakych se
konstanty pohybuji. DalSim z moznych zpiisobt, jak identifikovat parametry Windkessel
modelu, mize byt vhodna optimaliza¢ni metoda. V praci [5] byl pouzit geneticky algoritmus,
jehoz struény popis je proveden v odstavci 3.4. Tato metoda byla pouzita i v této diplomové

praci, a to prostiednictvim knihovni funkce ga() v prostiedi MATLAB [19, 34].

3.4 Geneticky algoritmus

K nalezeni vhodnych parametri Windkessel modelu je vyhodné pouzit né¢jakou optimalizaéni
metodu, napiiklad geneticky algoritmus [19]. Jeho fungovani je zalozeno na principu
evolucni biologie a mechanismech pfirozeného vybéru druhti. Na zacatku je vytvoiena
populace moznych feSeni (jedinctl). Kazdy jedinec ma své urcité vlastnosti (genotyp). Tyto
vlastnosti mohou byt reprezentovany naptiklad fetézcem nul a jedniéek, ktery piedstavuje
chromozom zivého organismu. Kazdy jedinec v populaci mize byt n¢jakym zplsobem
zhodnocen jako vhodny ¢i nevhodny kandidat pro vytvoreni dalsi generace jedinci. Zavadi
se tzv. fitness hodnota, kterd vyjadiuje kvalitu jedince, respektive jeho chromozomu, a ktera
nabyva hodnot od 0 do 1. Nova generace vznikd z plivodni generace dvéma genetickymi
operacemi — kiizenim a mutaci. Kfizeni nastava jen u nékterych dvojic jedincd, kteti maji
dostatecné kvalitni genotyp. Pro vybér potencialnich rodic¢l se pouZivaji rizné metody, ale
obvykle pfimo zaviseji na fitness hodnoté. Pfi kiizeni dochazi, stejné jako u organismi,
kK vyméné c¢asti chromozomu. O tom, jak velka Cast genetického kodu bude vymeénéna,
rozhoduje ndhoda. K vybéru rodicii a vytvareni potomkiti dochazi tak dlouho, aZ je vytvofena
nova generace o pozadovaném poctu jedincii. Nyni se projevi mutace — vSechny geny vSech
potomkil jsou prochazeny a (s velmi malou pravdépodobnosti) mohou byt zménény z 0 na 1
¢1 naopak. Vyznam mutace spociva v tom, ze mize byt novd generace takto obohacena
0 vlastnost, kterou dosud zadny jedinec nemél. Dalsi a dalsi generace jsou vytvafeny tak
dlouho, azZ se objevi jedinec spliujici optimalni vlastnosti.

Vyse popsany princip je jen strunym uvodem do teorie genetickych algoritm, jejichz

vvvvvv

algoritmus programovan. Byla vyuzita knihovni funkce MATLABu ga() [19, 34].
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4. Identifikace parametriit Windkessel modelu

4. ldentifikace parametri Windkessel modelu

4.1 Matematicky popis jednorozmérného proudéni

Identifikace parametrt tfiprvkového Windkessel modelu piimo na 3D modelech proudéni
krve v AAA by bylo velice ¢asové naro¢né s ohledem na vypocet proudového pole. Z tohoto
divodu byl 3D model proudéni zjednodusen na 1D model, ktery pro tento Gcel postaci. 1D
model proudéni vyuziva pouze znalosti prufezti v danych mistech, neuvazuje Vv této praci
roztaznost cévni stény ani trojrozmérnou geometrii vypocCtové oblasti. Pro popis
jednorozmérného proudéni nestlacitelné kapaliny staci tedy formulovat (stejné jako pro

hydraulicky vypocet potrubi) rovnici kontinuity a Bernoulliho rovnici [10].

4.1.1 Rovnice kontinuity v 1D

Rovnice kontinutity vyjadiuje fyzikalni zdkon zachovani hmotnosti. V ptipadé nestlaCitelné
kapaliny miize byt zména hmotnosti kapaliny v proudové trubici (obr. 20) zptisobena pouze
rozdilem priteklé a vyteklé hmotnosti. Jinak feceno, hmotnostni tok kapaliny musi byt

Vv kazdém prufezu proudové trubice zachovan.

Obrazek 20: Proudova trubice s vyznacenymi stiednimi rychlostmi a prifezy na obou
koncich.

Pro nepoddajnou trubici (S # S(t) ) a ustalené proudéni (v # v(t) ) ma rovnice kontinuity

tvar

Q =Sv =konst = S1v; = S,v,, (4.1)

pficemz Q je objemové prutoéné mnozstvi (tedy objem protekly prifezem proudové trubice

za jednotku asu) a ma jednotku m®s™ [10].
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4. Identifikace parametriit Windkessel modelu

4.1.2 Bernoulliho rovnice pro realnou kapalinu

Pfi proudéni redlné kapaliny dochazi ke ztratdm mechanické energie (ta je ddna souctem
energie tlakové, kinetické a potencialni). Uvolnéna energie se pireménuje na teplo a zveétsi se
vnitini energie tekutiny nebo okoli. Bernoulliho rovnice vyjadiuje zdkon zachovani celkové
mechanické energie proudici nestlacitelné kapaliny. Na obr. 21 je znazornéno proudéni

realné kapaliny Vv trubici mezi misty 1 a 2.

P:

h, [

Va

N
f

Obrdzek 21: Ubytek tlaku pii proudéni redlné kapaliny ve vodorovné trubici.

Pro kapalinu proudici mezi misty 1 a 2 této proudové trubice ma Bernoulliho rovnice tvar
[10]

2 2
P1 V1 P2 UV
g, 1 ——c4 2 E 4.2
Q+2+gh1 Q+2+gh2+ ” 4.2)

kde p; a v, je tlak a rychlost kapaliny v misté 1, p, a v, je tlak a rychlost kapaliny v misté 2,
hy a h, jsou vysky v danych mistech a E,. je celkova rozptylena ztratova energie, ktera se da

vyjadfit naptiklad jako nasobek mérné kinetické energie

2

E. = 5”7, (4.3)

kde & je tzv. ztratovy soucinitel. Tento parametr zavisi na druhu ztraty ¢i hydraulického

odporu. Po piendsobeni rozptylené energie hustotou bude ztrata vyjadiena jako tlakovy rozdil

2
p, = 0 ”7 , kterému se ¥ika tlakova ztrata.
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4. Identifikace parametriit Windkessel modelu

Rozptyleni energie se projevi bud’ jako ubytek tlaku nebo jako snizeni polohové
energie nebo jako snizeni kinetické energie. VSechny Gcinky, které zpusobuji rozptyl energie
tekutiny, se souhrnné nazyvaji hydraulické odpory. Mezi tyto U¢inky se tadi t7eci odpory
(zptisobené viskozitou kapaliny a piipadnym turbulentnim proudénim), které zavisi na délce
trubice, a mistni odpory (zpisobené odtrzenim proudu od stén v dasledku pusobeni

setrvacnych sil).

4.1.2.1 Treci odpory v trubici

Velikost tfecich odpord je pfimo umérna délce trubice. Dale zavisi na druhu proudéni
(laminarni nebo turbulentni), respektive na hodnoté¢ Reynoldsova ¢isla Re, a potom také na
geometrii potrubi. Ztratova energie tfenim v trubici o délce [ a priméru d ma tvar
v? [ v?
b=ty =497

pficemz &, je ztratovy soucinitel pro ztratu tfenim a A je soucinitel tfeni. Ten je zavisly na

(4.4)

Reynoldsoveé Eisle, které je funkei rychlosti, priiméru potrubi, hustoty kapaliny a dynamické

viskozity . Pro laminarni proudéni v trubici je souéinitel tfeni roven

64 64
" Re (@)' (4.5)
n

4.1.2.2 Mistni odpory v trubici

V kazdé casti trubice, kde dochazi ke zménam rychlosti nebo sméru proudéni, vznika
recirkulace nebo odtrzeni proudu od stény. V tomto misté¢ dochazi ke ztraté¢ energie a tato

ztrata se nazyva mistni. Ztratova energie se da v tomto piipad¢ vyjadrit
2
%
E,=¢&, x (4.6)

kde &, je ztratovy soulinitel pro mistni ztratu [10]. V pfipadé 1D modelu aneurysmatu
uvazovaného v této diplomové praci je vhodné zahrnout mistni ztraty zpisobené zménou

prasvitd vV misté vstupu do vyduté a vystupu z ni.
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4. Identifikace parametriit Windkessel modelu

Ztrata nahlym rozSifenim (Bordova ztrata)
Jak je znazornéno na obr. 22, pti ndhlém rozsifeni prifezu dochazi k odtrzeni kapaliny od

stén a vytvoreni recirkulacnich zén. Proud kapaliny se znovu rozsiii ke sténdm az po urcité

vzdalenosti.
1 2
= S,
s5.d
o Y Y
L » » - —
R R

Obrazek 22: Nahlé rozsireni prurezu [10].

Pfi rozsifeni prufezu klesne rychlost (plyne z rovnice kontinuity (4.4)), a proto stoupne tlak
(plyne z Bernoulliho rovnice (4.5)). Skute¢ny tlak po rozsifeni ale bude mensi o tlakovou
ztratu ndhlym rozSitenim. Mistni ztradtova energie se da vyjadiit jako soucin ztratového
soucinitele a mérné kinetické energie, viz rovnice (4.6). Ztratovy soucinitel pro nahlé

rozsifeni &,.,, je zavisly na poméru prifeza

(S N (B
froz_ <5_1_1> _<d_%_1> ) (4-7)

kde S; je prufez pied rozsifenim a S; je rozsifeny prufez.

Ztrata nahlym zuZenim

| vpiipad¢ nahlého zuzeni prafezu dochazi k odtrzeni proudu kapaliny a vzniku
recirkulaénich oblasti (obr. 23). Pti nahlém zuzeni dochazi naopak k narGstu rychlosti
kapaliny a tim padem k poklesu tlaku. Skute¢ny tlak po zahrnuti ztraty zuzenim pak bude
jesté mensi. Soucinitel ztraty ndhlym zizenim &,,,, vychazi tentokrat z experimentalnich dat

[10] a ma tvar

s = (2-1), 8)
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4. Identifikace parametriit Windkessel modelu

kde ¢ je tzv. soucinitel kontrakce proudu a jeho hodnota (zavisla opét na poméru prifezi) se

vypocita z nasledujiciho vztahu

— 057 0,043
g - ) + SZ- (4l9)
11-%¢
1
1
S
54, Y 2
NS S,.d,
—_— Vll—’. _____ _|__V2_’._
A A
‘ @L
4@)
Obrazek 23: Nahlé zuzeni prirezu [10].
4.2 ldealizovany 3D model AAA
< ©0,02m
Aby bylo mozné ovéfit, ze 1D model proudéni bude ol ‘
,1m \
postacovat k naladéni parametri Windkessel modelu, byl 0 002
A m
v prostfedi ANSYS Workbench vytvoren idealizovany 3D g’gj: @ 0,04m
' 9 0,05
model AAA, jehoz geometrie je osové symetrickd. Na (gi’; :’1 " 0,04:
idealizovaném 3D modelu AAA byl také testovan vliv @ 002m
kvality sit¢ na vysledky 3D numerickych simulaci o1m
® 0,02m

proudéni krve a bylo provedeno srovnani pulzacniho
proudéni s konstantnim tlakem na vystupu a s pfipojenym
ttiprvkovym Windkessel modelem.

Geometrie modelu (obr. 24) byla zvolena tak, aby

Obrazek 24: Rozmeéry ideali-
zovaného modelu AAA.

byla velikost pfiblizné¢ srovnatelnd s redlnymi AAA. Primér idealizovaného 3D modelu

ktera sama o sob¢ zaujima 12 cm z délky modelu, je 5 cm.
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4. Identifikace parametriit Windkessel modelu

4.2.1 Vliv kvality vypocetni sité na proudéni v AAA

Na idealizovaném 3D modelu AAA byl testovan vliv kvality sité. Je potieba zvolit takovy
pocet elementll, aby byl vypocet dostateéné presny, ale zdroven nebyl pfili§ ¢asové narocny.
Byly vygenerovany 3 tetrahedrové vypocetni sité rtizné jemnosti (obr. 25). U nejhrubsi
z nich byla nastavena maximalni velikost hrany elementu 5 mm. Vygenerovana sit
obsahovala 96 376 eclementd a 36 741 uzli. Jemnéjsi sit’ tvofilo 221 883 elementd
(s maximalni délkou hrany 3 mm) a 77 709 uzli. Nejjemnéjsi sit’ méla 489 383 elementt
a 141 087 uzlu, délka hrany byla nastavena na 1,5 mm. VSechny sité byly zahus$tény v oblasti

vzniku mezni vrstvy.

Obrazek 25: Riizné kvality vypocetni sité idealizovaného 3D modelu AAA.

Na vsech tfech sitich bylo numericky feSeno pomoci vypoctového systému ANSYS
Fluent stacionarni proudéni krve jako newtonské kapaliny (o hustot¢ o = 1050 %
a dynamické viskozité n = 0,0034 Pas) Na vstupu byla pfedepsana rychlost v;, = 0,2 m/s
a na vystupu tlak p,,; = 12 kPa. Na obr. 26 — 27 jsou vykresleny vysledné rychlosti a tlaky

v 0se modelu.

0.28
0.26
0.24

v 0221

[m/s)
021

0.184 hrubd sit

0.164 Jjemnejst sit

nejjemnéjsisit
0.14+

0.124

0.1

U ubz udd oo uls Ul olz ola wle wls vz o uZ4 e o s
X [m]

Obrazek 26: Vykresleni vyslednych rychlosti v ose idealizovaného 3D modelu AAA.
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120504
hrubd sit

12045+
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Obrazek 21: Vykresleni tlaku v ose idealizovaného 3D modelu AAA.

Jak je vidét na vykreslenych kiivkach (zejména pro tlak, obr. 27), feSeni proudéni na
modelu s hrubou siti se od jemné&jsich znatelné odliSuje. Naopak mezi vysledky simulace
proudéni na stfedné jemné a nejjemnéjsi siti neni rozdil tak velky. Obé jemnéjsi sité se proto
zdaji byt vhodné k simulacim v realnych modelech AAA. Z divodu mensi casové narocnosti
vypoéti byly pro modely realnych AAA (vice v odstavci 5.1) vybrany parametry prostiedni

sité, tj. max. délka elementu 3 mm.

4.2.2 Porovnani 1D a 3D simulaci na idealizovaném AAA

Idealizovany 3D model AAA, jehoz geometrické parametry jsou popsany V uvodu odstavce
4.2, byl pouzit k porovnani 3D a 1D proudéni. V prostiedi MATLAB byl vytvoien
odpovidajici 1D model AAA se stejnymi prusvity Ve zvolenych mistech. Vypocetni sit’ 3D

modelu a schéma jemu odpovidajiciho 1D modelu jsou znazornény na obr. 28.

3D

>0102.304.50607080 >

Vin, Pin Vi, P Vo, P2 V3, P3 Vg,Pg Vs, Ps5 Vg, Pg V7, Py Vout, Pout

Obrazek 28: Idealizovany model AAA. Vypocetni sit’ 3D modelu 444 (nahore), 1D model
rozdéleny na 8 usekii (dole).
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4. Identifikace parametriit Windkessel modelu

1D model AAA byl sestaven z osmi usekt (obr. 28), na nichz byly sestaveny pfislusné
rovnice popisujici 1D proudéni v tuhé trubici (rovnice kontinuity a Bernoulliho rovnice, viz
odstavec 4.1). Do popisu byly zahrnuty i pfislusné ztraty (tfeci ztrata, ztrata nahlym
rozSifenim, ztrata nahlym zuzenim), aby mohl byt posouzen jejich vliv.

Nejprve byl v obou modelech (1D a 3D) proveden numericky vypocet stacionarniho
proudéni Krve. Okrajové podminky byly definovany stejné jako v odstavci 4.2.1 (v;, =
0,2m/s, Doyt = 12 kPa).

U jednorozmérného modelu byly feSeny dvé varianty. Prvni pouze s uvazovanim
trecich ztrat, mistni ztraty uvazovany nebyly. Druhd varianta uvazovala i ztratu nahlym
roz$ifenim na useku 3 a ztratu nahlym ztZenim na tseku 6 (viz obr. 28). 3D proudéni bylo
feSeno pomoci vypoctového systému ANSYS Fluent 15.0 a vysledky byly zpracovavany
Vv prostfedi programu Paraview 4.3.1. Prub¢h tlaku po délce modelu pro 1D a 3D je na obr.
29. Na obr. 30 jsou pak porovnany hodnoty sttednich rychlosti.

12050 -

—e—bez ztrat nahlym rozsifenim/zuZenim
12045 -

—e—se ztratami nahlym rozsifenim/zuzenim
na usecich3a 6

12040 -
12035 4 =3D model (Fluent)
P 12030
[Pa]
12025 -
12020 -
12015 -
12010 -

12005

12000

T T T
0 0,05 0,1 0,15 0,2 0,25 0,3
x [m]

Obrazek 29: Pribeh tlaku po délce modelu — porovnani 3D a 1D.

0,25

0,2 ¢ e 2 ]

[m}; ]

0,15
—eo— 1D model

o1 —8— 3D model (Fluent)

0,05

0,02 0,07 0,12 0,22 0,27 0,32

X [m] 0,17

Obrazek 30: Pribeh stredni rychlosti po délce modelu — porovnani 3D a 1D.
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4. Identifikace parametriit Windkessel modelu

Z uvedenych grafii je patrné, Ze 1D model samoziejmé neni schopen plné€ nahradit 3D
proudéni. Na druhou stranu, v otazce spravné identifikace parametri Windkessel modelu
neni dokonald shoda nutna. Pokud jsou zahrnuty do 1D modelu ztraty nahlym rozsifenim
a zizenim, odchylka mezi tlaky na vstupu neni pfili§ velkd (21 Pa, coz je asi 25%
zZ celkového tlakového spadu). Vzhledem k tomu, ze v bfisni aorté se tlak pohybuje od 9 do
16 kPa, je tento rozdil v podstaté zanedbatelny.

V piipad¢ stfednich rychlosti (a tedy i prito¢nych mnozstvi) byly rovnéz zaznamenany
odchylky. Jelikoz v piipadé trojrozmérného proudéni dochazi k recirkulacim a zpétnému
proudéni, stfedni rychlost je vzdy o néco nizsi nez u 1D proudéni, kde se tyto jevy projevit
nemohou. Je potieba zjistit, do jaké miry tyto odchylky budou ovliviiovat Windkessel model,
jelikoz tlak je na pratoéném mnozstvi zavisly. Proto bude v dal$im odstavci mimo jiné
provedeno porovnani pulza¢niho proudéni v 1D a 3D idealizovaném modelu AAA

s Windkessel modelem na vystupu.

4.2.3 Identifikace parametrid 0D modelu na 1D modelu AAA

V dalsi fazi byl 1D model pouzit k identifikaci parametrii tfiprvkového Windkessel modelu,
pfipojenému na vystup (obr. 31). Jako referenéni tlak na vstupu poslouzila zmétena tlakova
kiivka v aorté pievzata ze studie [15], obr. 32 (vpravo). Prubéh rychlosti béhem srde¢niho
cyklu, obrdzek 32 (vlevo), ktery byl rovnéz pievzat z [15] a ktery odpovida zminéné
referen¢ni tlakové kiivce na vstupu, byl pfedepsan na vstup do modelu pomoci Fourierovy

tady. Casovy krok byl zvolen 0.01 s a délka jedné srdeéni periody byla 1 s.

Princip propojeni 0D modelu s modelem AAA
V kazdém cCasovém kroku bylo spocitano priutoéné mnozstvi na vystupu, které¢ bylo nasledné
pouzito jako vstup do tfiprvkového Windkessel modelu. Windkessel model z prito¢ného
mnozstvi vypocita pribéh tlaku na vystupu. Referen¢ni tlakova kiivka se ale nachdzi na
vstupu, a proto musi byt vystupni tlak jeSté piepocitan na vstupni tlak (zde se projevi vliv
ttecich a mistnich ztrat).

Cilem je najit parametry Windkessel modelu Ry, Ry a C takové, aby se spocitany tlak

co nejvice podobal referen¢nimu tlaku.
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4. Identifikace parametriit Windkessel modelu

i R
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0.1 02 03 04 05 08 07 08 0.9 1 o 0.1 02 03 04 0.5 0.6 0.7 08 0.9 1
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Obrazek 32: Krivky ziskané in vivo merenim, prevzaté z publikace [15] — rychlost vi, na
vstupu (vlevo) a tlak zméreny v brisni aorté (vpravo), ktery zde poslouzil jako referencni tlak
Pref.

Samotné ladéni parametrii bylo realizovano pomoci genetického algoritmu, jenz je
jednim z nastroju prosttedi MATLAB — funkce ga() [19, 34]. Geneticky algoritmus se ukazal
jako velice vhodny pro tento druh problému, nebot’ byl schopny nalézt vhodné parametry
velice rychle, a navic dokdzal najit vhodné feseni i z velkého rozsahu moznych feseni.

K tpln¢ prvotnimu odhadu parametr poslouzily vztahy (3.14), ptevzaté z [7] — viz
odstavec 3.3, na jejichz zaklad¢ 1ze vypocitat odpory Rq, Rp a kapacitu C z plochy prifezu na
vystupu. Tyto vztahy samotné sice nestaCily ke spravné aproximaci tlakové kiivky, ale pro
orientacni predstavu, jakych adli by parametry mély nabyvat, poslouzily dobfe. Pocatecni
mnozinou moZznych feSeni pro geneticky algoritmus byly tedy pouZity hodnoty fadove blizké
témto.

V tabulce 3 jsou uvedeny hodnoty, ze kterych byla nahodné generovana pocatecni
populace, a hodnoty vybrané genetickym algoritmem jako nejvhodnéjsi. Na obr. 33 je potom
znazornéna referencni tlakova kfivka na vstupu a kiivka dand Windkessel modelem

S nalezenymi parametry.

Tabulka 3: Rozsah moznych reSeni a reSeni nalezena genetickym algoritmem.

Parametr Rozsah moZnych hodnot Nalezend feSeni
R, [Pasim’] 10%:-100:10"° 454 115 100
R, [Pasim®] 10°:100:10° 20 002 500

C [m* /Pa] 10107107 3,387x 10"
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16

referencni tlak

——  Windkessel model

P[Pa]

09 1 1 L L 1 1 1 . .
0 0.1 0.2 0.3 0.4 05 0.6 0.7 038 0.9 1

Time[s]

Obrazek 33: Identifikace parametrii na 1D idealizovaném modelu AAA — srovnani
referencni [15] a nalezené krivky.

Nalezené parametry byly ndasledné pouzity pro 3D simulaci proudéni krve
Vv idealizovaném modelu AAA ve vypoctovém systému ANSYS Fluent. Okrajové podminky
byly pfedepsany pomoci UDF (user-defined function) a jsou soucasti ptilohy K této praci.
Z diivodu porovnani 1D a 3D simulaci byl na vstupu ptedepsan tentyz pritbéh rychlosti jako
u 1D modelu a na vystupu byl ptipojen Windkessel model s nalezenymi parametry (tabulka
3). Casovy krok byl zvolen 0.01 s. Jelikoz Windkessel model potiebuje né&jaky &as na
ustaleni (jak bylo blize popsano v kapitole 3.2), pro dosazeni periodického feSeni byla
simulace provedena pro 5 cykli. Ustalovani tlaku na vystupu z 3D modelu béhem téchto 5
cykll je znazornéno na obr. 34. Dalsi vysledky jiz budou vizualizovany pouze pro posledni
cyklus (na casové ose vrozmezi 0 az 1 s). Na obr. 35 je znazornén ustaleny prib&h
vystupniho tlaku spo¢itaného Windkessel modelem pro 1D a 3D model AAA. Na obrdzku 36
je porovnan tlak na vstupu 1D modelu, na vstupu 3D modelu a referen¢ni tlak pievzaty

z literatury.

17000+

16000

15000+ \
Pout 14000 \ \
[Pa]

130004

A\ .
120004 \ /\ \_/‘\
11000 \ ‘
A
100004
] 5 2 25 3 35 4 45 5

9000 :
0 05 i 1.

t[s]

Obrazek 34: Ustalovani Windkessel modelu na vystupu 3D testovaciho modelu AAA.

42



4. Identifikace parametriit Windkessel modelu

x 10° x10°
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Obrazek 35: Tlak na vystupu z modelu Obrazek 36: Tlak na vstupu do modelu
(pripojeny Windkessel model) — 1D a 3D. — ID, 3D a referencni tlak z [15].

Ze ziskanych vysledku je patrné, ze rozdil mezi tlaky (po ustaleni) na vstupu a vystupu
1D modelu a 3D modelu (obr. 35 a 36) neni ptili§ vyrazny, i kdyz samoziejmé shoda neni
dokonala. Je dilezité zminit, ze doba, za kterou byly parametry Windkessel modelu na 1D
modelu v Matlabu stanoveny, dosahovala maximaln¢ desitek vtefin. Naopak délku trvani 3D
simulace Ize obvykle odhadovat na hodiny az desitky hodin (zavisi na kvalité¢ vypoctové site,
velikosti modelu apod.). Pti identifikaci parametri Windkessel modelu je tedy vidét nesporna
vyhoda redukce trojrozmérného modelu proudéni na jednorozmérny model, ktery k tomuto

ucelu postacuje.

4.2.4 Porovnani dvou variant vystupni okrajové podminky

Na idealizovaném modelu AAA byla navic provedena simulace nestaciondrniho proudéni
S konstantnim tlakem 12 kPa na vystupu, ktery odpovida stfedni hodnoté tlaku. Tato varianta
byla nasledné porovnana s variantou s pfipojenym Windkessel modelem (S parametry viz
tabulka 3). Na proudové pole tato zména vyznamny vliv nema (pfedepsana rychlost na
vstupu, obr. 32 (vlevo), musi byt zachovana bez ohledu na vysi tlaku). Prubéh tlaku bude ale
samoziejm¢ odlisny (jak je znazornéno na obr. 37). V piipadé konstantni vystupni okrajové
podminky se drzi tlak béhem celého cyklu mezi 11 a 13 kPa a jeho prub¢h je ovlivnén pouze
piedepsanou vstupni rychlosti. Naopak v ptipadé¢ 0D modelu na vystupu se tlak pohybuje

Vv rozsahu, ktery odpovida fyziologicky korektnimu tlaku v aortg.
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Obrazek 37: Porovnani prubehii tlaku na vstupu do modelu pro ruzné varianty vystupnich
okrajovych podminek (konstantni tlak a Windkessel model).

Vzhledem Kk tomu, Ze podstatou vyzkumu hemodynamiky v AAA obecné je predikce
ruptury, kterd je zplsobena zatézovanim cévni stény, velikost a pribéh tlaku predstavuje
stézejni faktor. Aplikace Windkessel modelu je tedy vyraznym zlepSenim oproti simulacim

provadénym naptiklad v mé bakalaiské praci [24], kde byl piedepisovan konstantni tlak.
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5. Numericka simulace 3D pulzaéniho proudéni krve
v realnych AAA

Hlavnim cilem této prace je aplikace 0D modelu pfi simulaci nestaciondrniho proudéni krve
jakozto nenewtonské kapaliny v modelech redlnych aneurysmat bfi$ni aorty. Tyto simulace
byly provedeny v profesionalnim vypoctovém systému ANSYS Fluent. V této kapitole bude
popsana tvorba vypocetnich modelt tii redlnych AAA, aplikace okrajovych podminek,

implementace nenewtonského modelu pro krev a nastaveni vypoctu ve Fluentu.

5.1 Vytvoreni vypoctovych 3D modelu realnych AAA

Geometrické 3D modely redlnych AAA byly
rekonstruovany ze snimki z CT (pocitacové
tomografie) poskytnutych Chirurgickou klinikou
Fakultni nemocnice Plzen. Prvotni rekonstrukce
geometrie aneurysmat byla provedena manualné
pomoci softwaru 3D Slicer 4.2.0. Na kazdém
snimku byla vyznafena pozadovana oblast (obr.
39). Nasténny trombus v této praci uvazovan
nebyl, a proto byla vyznacena vzdy celd oblast
vyduté, vcetné¢ srazeniny. Oznafenim vSech
snimkli byla ziskédna velice hrub4d a nehladka
geometrie, ktera vyzadovala dal§i tpravy (obr.
40). Aby bylo mozné model dale upravovat, byl
povrch ziskané geometrie v programu Paraview
4.2.1 rozdélen na malé elementy, ¢imz bylo

umoznéno v dal§im kroku pracovat s jejich uzly.

VSechny nasledujici  upravy  geometrickych

modeli  AAA, vedouci kvytvoreni hladkého ~ Obrdzek 38: Princip rekonstrukce 3D
geometrie v programu 3D Slicer —

povrchu, byly provedeny v softwaru Rhinoceros vyznaceni oblasti AAA.

3D. Nejprve byla pomoci vybranych uzli
vytvofena sit kiivek tak, aby co nejlépe kopirovala tvar modelu. Tyto kiivky nasledné

poslouzily jako hranice pro plochy, ze kterych byl po ¢astech vytvoien hladky povrch celého
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5. Numericka simulace 3D pulzacniho proudeni krve v realnych AAA

modelu. Na obr. 35 je na jednom z aneurysmat znazornén model z Paraview a vysledna

hladké geometrie.

Obrazek 39: Vyhlazeni povrchu geometrie — vlevo hruby model, uprostied srovnani hrubého
a hladkého modelu, vpravo pouze vysledny hladky povrch.

Objemova tetrahedrova vypocetni sit’ byla vygenerovana v programu ANSY'S Meshing,
jednom z nastroji prostiedi ANSYS Workbench. V oblasti mezni vrstvy (v blizkosti stén)
byla sit’ zjemnéna pomoci funkce Inflation. Pro vSechny modely AAA byla nastavena
tloustka prvni vrstvy 0,15 mm, maximalni pocet vrstev 7 a rustovy faktor (growth rate) 1,3.
Ristovy faktor vyjadiuje narlst Sitky kazdé dalsi vrstvy elementli, v tomto pifipadé o 30%.

Vysledna podoba vygenerované sité v oblasti mezni vrstvy je ukazana na obr. 41.

Obrazek 40: Zjemnéni sité v oblasti mezni Vrstvy.
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Vin\l/ Vin\l’ Vin\J/

Parametry siti
Model 1 209 462 prvkii
ode
model 1 model 2 model 3 72 325 uzlii
210 788 prvkii
Model 2 P 3
72 288 uzlii
214 642 prvki
Model 3 P
77 327 uzlit
vistup b

vystup b
vy'stup a vistup a

Obrazek 41: Vypocetni sité redlnach modelit AAA.

Velikost elementl vypocetni sit¢ byla nastavena tak, aby kvalita sité byla dostate¢na, ale
zaroven nebyl pocet elementl pfili§ vysoky (kvili ¢asové narocnosti simulaci). Témto
pozadavkim vyhovovalo nastaveni maximalni velikosti hrany prvku na 1,5 mm. Tato hodnota
byla vybrana na zaklad¢é otestovani vlivu kvality sité na vysledky numerickych simulaci
v idealizovaném modelu AAA podobnych rozmért, jak bylo podrobnéji rozebrano v kapitole
5.1. Vysledné sité vSech realnych modeli AAA jsou zobrazeny na obr. 42. Aby mohly byt
pozdé&ji zadany okrajové podminky, bylo potieba jesté pojmenovat oblasti vstupu a vystupu.

Hotové sit€¢ byly importovany do softwaru ANSYS Fluent, kde byly realizovany
simulace pulza¢niho proudéni. Na vstupu byl predepsan obdélnikovy rychlostni profil
s prib&éhem rychlosti béhem srde¢niho cyklu podle [15], viz obr. 33 (vlevo). Na vystupu byl
aplikovan ttiprvkovy Windkessel model, jehoz parametry byly na jednotlivé modely AAA
ladény pomoci 1D modeli (viz odstavec 5.3.2). Hustota krve byla zvolena 1050 kg/m® a
viskozita byla popsana pomoci Carreauova-Yasudova modelu (2.4). V ptipadé modelu 2 byl
navic proveden i vypocet pro newtonskou kapalinu o viskozité 0,0034 Pa.s, aby mohly byt
oba piipady porovnany a dal se tak posoudit vliv nenewtonského chovani krve na proudéni v
AAA. Okrajové podminky a nenewtonsky model viskozity byly do Fluentu implementovany
pomoci UDF (v pfiloze).
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5.3.2 Identifikace parametru 0D modelu pro redlna AAA

Parametry téiprvkovych Windkessel modelt, pfipojenych k vystupiim 3D modeld AAA, byly
stanoveny stejnym zpusobem jako v piipad¢ testovaciho modelu (kapitola 4.2), tedy
naladénim na 1D modely odpovidajicich rozméra (obr. 43). V pfipad¢ ancurysmat s bifurkaci
(2. a 3. model) se predpoklada, ze do obou kycelnich tepen proudi stejné mnozstvi krve (ob¢
koncetiny jsou prokrvovany stejn¢). Proto byly oba vystupy nastaveny na stejné pratocné
mnozstvi, tj. polovinu vstupniho pruto¢ného mnozstvi. V ptipadé, Ze by se jednalo o jiny tsek
cév, kde dochazi k nerovnhomérnému rozdéleni toku, musely by byt samoziejm¢é Windkessel
modely na jednotlivych vétvich naladény kazdy zvlast. VSechny identifikované parametry
Windkessel modelt pro jednotlivé modely realnych aneurysmat jsou uvedeny v tabulce 4.
Teprve po stanoveni vhodnych parametri na jednorozmérném modelu byl Windkessel model
(s ptislusnymi parametry) pfipojen jako vystupni okrajova podminka k rekonstruovanému 3D

modelu AAA.

Re

Obrazek 42: 3D modely redlnych AAA s vyznacenymi useky jim odpovidajicich 1D modelii.
Na vystupech je znazornéno pripojeni 0D modelu (tFiprvkového Windkessel modelu).

Tabulka 4: Parametry triprvkového Windkessel modelu pro jednotlivé modely AAA.

Model 2 Model 3
Model 1 . . p .
Parametr vystup a vystup b vystup a vystup b
R, [Pasm’] 259115000 593 115 000 593115000 769 059 000 769 059 000
R, [Pasm®] 15002 000 35002 000 35002 000 32176 000 32176 000
C [m’/Pa] 593x 107 2811x10° 2811x10° 1,8136x10° | 1,8136x 107
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6. Vysledky numerickych simulaci

V kapitole 5 byl popsan zptusob provedeni simulaci pulza¢niho laminarniho proudéni krve
(jako nenewtonské kapaliny) v modelech aneurysmat biisni aorty s vyuzitim vypocetniho
systtmu ANSYS Fluent. V priubéhu vypocti byly v kazdém casovém kroku ukladany
rychlosti a tlaky. Ackoli kazda simulace byla provedena pro nékolik cykli (nez se proudéni v
ramci periody ustalilo), vSechny vysledky zde budou prezentovany pouze pro posledni cyklus.
V softwaru Paraview byla uloZend data dale zpracovavana do podoby graft, obrazka a

animaci.

6.1 Tlakové pole

Pro vSechny tfi modely AAA je na obr. 43 — 45 vykreslen prubéh tlaku béhem periody ve
srovnani s referen¢nim tlakem. Jak bylo fe¢eno v odstavci 4.2.3, cilem je, aby se tyto kiivky
co nejvice podobaly. Toho bylo do jisté miry dosazeno, ale shoda neni idedlni a jisté existuji
moznosti, jak shodu zdokonalit (naptiklad propracovanéj§im zplisobem identifikace
parametri Windkessel modelu, nez ktery byl pouzit v této praci).

Na vSech tfech grafech je patrné, ze narast tlaku v modelech AAA (Cerna kiivka) se
dostavuje o néco diive, nez narast referencni kiivky. To je zplGsobeno ziejmé proximalnim
odporem Ry, ktery pfiblizuje tvar tlakové kiivky pratoénému mnozstvi, a jak si lze v§imnout
na zméfenych kiivkach, obr. 32, tlak je za rychlosti zpozdény.

Dale je na obr. 43 a 44 vidét, ze maximalni systolicky tlak dosahuje v ptipadé
provedenych simulaci vysSich hodnot. Jelikoz byly parametry Windkessel modelu ladény na
1D modelu, kde 1 se zahrnutim energetickych ztrat je tlakovy spad mensi nez u 3D modelu
(viz odstavec 4.2.2, obr. 29), dochazi v podstaté k nadhodnoceni parametrd a pii 3D simulaci
se toto projevi zvySenym tlakem. Maximalni odchylka od referenéniho tlaku byla
zaznamenana u modelu 2 a mé hodnotu 0,74 kPa, coz ptedstavuje zhruba 5% z maximalniho
systolického tlaku. Tato chyba tedy neni nijak dramaticka.

Na obr. 46 — 48 jsou vizualizovana tlakova pole v Sesti zvolenych casech. Diky
nestacionarni vystupni okrajové podmince je tlak na stén¢ AAA v Case proménlivy, ale po
délce modelu vyrovnany (az na tlakovy spad o velikosti do 0,5 kPa). Prib¢h tlaku je tedy

naprosto odliSny od simulaci s konstantnim tlakem na vystupu, které byly realizovany v [24].
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Obrazek 43: Porovnani tlaku Pin 1 na vstupu do modelu 1 s referencnim tlakem z [15].
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Obrazek 46: Rozlozeni tlaku ve zvolenych casech behem srdecni periody pro model 1.
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Obrazek 47: RozlozZeni tlaku ve zvolenych casech behem srdecni periody pro model 2.
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6. Vysledky numerickych simulaci

6.2 Rychlostni pole

Pro zachyceni proudového pole v modelech AAA byly v Sesti zvolenych casech
(totoznych casech jako v piipad¢ tlaku) vizualizovany rychlostni profily (ve zvolenych
fezech) a proudnice.

Na zobrazenych rychlostnich profilech (obr. 49, 51 a 53) je zachyceno zpétné
proudéni (zejména v Casech 0,5 s, 0,7 s a 0,9 s) zplisobené recirkulacemi, vznikajicimi
pti narazech proudici krve do spodni stény AAA a také pti prichodu krve do vyduté
a z vyduté. Tyto recirkulace jsou dobie vidét na obr. 50, 52 a 54, kde jsou zobrazeny
proudnice, které jsou navic obarveny podle piislusnych rychlosti.

Obecné se tedy da tict, ze proudové pole v AAA je velice komplexni. Diivodem je
slozity tvar aneurysmatu a jeho pfipadna vyrazna asymetri¢nost, kterd ma na proudéni

velky vliv.

6.3 Vliv nenewtonského chovani krve

Pro model 2 byla provedena navic simulace, pii které byla krev uvaZovana jako
newtonska kapalina. Motivaci pro tuto simulaci bylo zjistit, zda se bude proudové pole
u jednotlivych variant lisit a do jaké miry. Na obr. 55 — 57 jsou zobrazeny rychlostni
profily ve tiech fezech pro vybrané ¢asy béhem srdeéni periody. Rezy byly zamémé
vybrany v oblasti vyduté, kde se predpokladal vyskyt niz§ich rychlosti.

Ze ziskanych vysledki je evidentni, Ze rozdily mezi newtonskym
anenewtonskym popisem krve je vpfipadé proudéni v AAA zanedbatelny.
Pravdépodobné je proudéni v AAA pfilis§ rychlé na to, aby se nenewtonské vlastnosti

krve mohly projevit.
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Obrazek 49: Rychlostni profily v nékolika rezech ve zvolenych casech behem srdecni

periody pro model 1.
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Obrazek 50: Proudnice ve zvolenych casech behem srdecni periody pro model 1.
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Obrazek 51: Rychlostni profily v nékolika rezech ve zvolenych casech behem srdecni

periody pro model 2.
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Obrazek 52: Proudnice ve zvolenych casech behem srdecni periody pro model 2.
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Obrazek 54: Proudnice ve zvolenych casech behem srdecni periody pro model 3.
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Obrazek 55: Porovnani rychlostnich profilit ve zvoleném rezu pri pouziti newtonského
(vlevo) a nenewtonského (vpravo) modelu viskozity pro krev v riiznych casech.
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Obrazek 56. Porovnani rychlostnich profilii ve zvoleném rezu pri pouziti newtonského
(vlevo) a nenewtonského (vpravo) modelu viskozity pro Krev v riiznych casech.
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Obrazek 57: Porovnani rychlostnich profilii ve zvoleném rezu pri pouziti newtonského
(vlevo) a nenewtonského (vpravo) modelu viskozity pro krev v riiznych casech.
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7. Zaver

Hlavnim cilem této diplomové prace byla implementace tfiprvkového Windkessel
modelu pii 3D simulaci pulza¢niho laminarniho proudéni krve v nékolika realnych
modelech aneurysmat bfisni aorty.

V teoretické ¢asti této prace se nachézi zakladni informace o aneurysmatech bfisni
aorty, jejich biomechanice a 1écbé. V nasledujici kapitole je popséna reologie krve
a popis jejich vlastnosti pomoci nenewtonskych modelt viskozity. Dalsi ¢ast teorie je
vénovana moznostem aproximace tlakové pulsni viny v lidské aorté prostrednictvim
nejznaméjSich 0D modeld (Windkessel modeltl). Dale byla zpracovana resSerSe
dostupnych praci vénujicich se viceskdlovému (3D-0D) modelovani proudéni krve
V cévach.

Praktickd cast této diplomové prace se z velké Casti vénovala hlubSimu studiu
vlastnosti tfiprvkového Windkessel modelu, principu jeho pouziti jako vystupni
(tlakové) okrajové podminky a ladéni jeho parametrii v prostiedi MATLAB pomoci
redukce 3D modelt na 1D modely (tuhé) a s pouzitim genetického algoritmu.

Dale byl vytvoren idealizovany 3D model AAA, na kterém bylo provedeno
porovnani 1D a 3D proudéni, bylo provedeno zkusSebni pfipojeni Windkessel modelu
k modelu AAA, dale byl zkouman vliv kvality sité a také vliv nestacionarni tlakové
vystupni podminky (0D model) na tlakové pole.

ZCT snimkt, dodanych Fakultni nemocnici Plzen, byly zrekonstruovany
geometrické modely tfi redlnych AAA, pro které byly nasledné v programu ANSYS
Meshing vygenerovany vypocetni sité. Na vystupy 3D modeli byly jako okrajova
podminka pfipojeny OD modely (tfiprvkové Windkessel modely) s piislusnymi
parametry, naladénymi na 1D modelech, odpovidajicich jednotlivym 3D modelim
aneurysmat. Numerickeé feSeni nestaciondrniho proudéni ve vytvorenych modelech bylo
realizovano ve vypoctovém systétmu ANSYS Fluent a ziskané vysledky byly
vizualizovany v programu Paraview.

Po porovnani simulaci proudéni krve s pouzitim newtonského a nenewtonského
(Carreuova-Yasudova) modelu viskozity bylo zjisténo, Zze pii proudéni v AAA se
nenewtonské vlivy téméf neprojevuji, a proto neni nutné nenewtonsky model pouZzivat.

Hlavnim pfinosem této prace je piedstaveni moZnosti viceskalového modelovani,

diky kterému je mozné predepisovat okrajové podminky v souladu s fyziologii lidského
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tepenného systému. V porovnani se simulacemi proudéni krve v AAA, které byly
pfedmétem mé bakalafské prace [24] a kde byl na vystup modelu ptedepisovan
konstantni tlak, je zde vidét zna¢né zlepSeni, nebot’ pribéh tlaku v AAA béhem srdeéni
periody, vypocteny v této diplomové praci, odpovida vice skutecnému tlaku v aorté.

Co se ty¢e moznych zlepSeni do budoucna, nejvétsi tskali spatiuji ve spravné
identifikaci parametrt 0D modelti, aby co nejlépe aproximoval skute¢ny tlak v AAA.
Jednou z moznosti by bylo naladit parametry 0D modelu ptimo na 3D modelu AAA.
Tento postup by ale byl ziejmé velice Casov€é naro¢ny a je otazka, jestli by doslo
k vyraznému zlepSeni. Dal§im variantou by mohlo byt ladéni parametrdt Windkessel
modelu na 1D modelu s elastickou sténou. Zlepseni by se dalo dosédhnout i v ptipad¢, ze

by misto tfiprvkového modelu byl pouzit slozitéjsi ¢tyiprvkovy Windkessel model.
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Pfilohy

UDF pro obdélnikovy rychlostni profil na vstupu

/************************************************************************/

/*UDF pro predepsani obdelnikoveho rychlostniho profilu behem srdecni
periody*/
/************************************************************************/
#include "udf.h"

DEFINE PROFILE (unsteady velocity, thread, position)

{

face t f;

real t = CURRENT TIME;

real QO0;

real Q[9], alfal[9]; /*koeficienty Fourierovy rady

real U;

int k, n;

real T = 1; /*perioda

real pi = 3.14159;

real omega;

omega = 2*pi/T; /*frekvence

n = 9; /*pocet clenu F.rady
Q0 = 0.0798;

Q[0] = 0.124;alfal[0] = 2.2079;

Qr1l] 0.1236; alfa[l] = -1.8348;
Q[2] = 0.0448; alfa[2] = 0.8348;
Q[3] = 0.0454; alfa[3] = 2.7105;
Q4] = 0.022;alfal4] = -0.9876;

Q[5] = 0.0094; alfa[5] = 0.4884;
Q[6] = 0.0057; alfa[6] = -2.8538;
Q[7] = 0.0013; alfa[7] = 1.8669;
Q[8] = 0.0005; alfa[8] = -0.4902;

begin f loop(f, thread)
{
U = Q0;
for (k=1; k<=n; k++)
{ U = U+Q[k-1]*cos (k*omega*t-alfal[k-1]); }
F PROFILE (f, thread, position) = U;
}
end f loop(f, thread)
}

UDF pro Windkessel model na vystupu

/***‘k***‘k*‘k***‘k*‘k*‘k*‘k***‘k*‘k***‘k***‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k*‘k********************/

/*UDF pro triprvkovy Windkessel model pripojeny na vystup*/
/***‘k***‘k***‘k***‘k*****************************‘k***‘k**********************/

#include "udf.h"

float P_d=12e3; /* pocatecni podminky
float P_d0=12e3;

float P out=12e3;

float cas0=0;

DEFINE PROFILE (windkessel3, thread, o)
{

face t f;

float Q = 0;

float dt, cas;

int id;

float C=2.5e-9; /*kapacita
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float Rp=3055555.6; /*proximalni odpor
float Rd=488000777.8; /*distalni odpor
float hustota=1050; /*hustota krve

cas = CURRENT TIME;
id=THREAD ID(thread);

dt=CURRENT TIMESTEP;

begin f loop (f, thread)

{

Q=Q+F FLUX(f,thread); /*hmotnostni prutok
}

end f loop(f,thread)

Q=Q/hustota; /*prepocitani na objemovy prutok

if (fabs (cas-cas0)>1le-06) {
P dO=P d;
casO=cas;

}

P d = ((Q*dt)+(C*P _d0))/ ((dt/Rd)+C); /*distalni tlak - dopredne diferencni
schema
P out = P_d+(Rp*Q); /*celkovy tlak

begin f loop (f, thread)

{

F PROFILE (f, thread, o)=P out;
}

end f loop(f,thread)

}

UDF pro Carreautiv-Yasuduv model viskozity

/************************************************************************/

/*UDF pro nenewtonsky model (Carreau-Yasuda)*/
/************************************************************************/

#include "udf.h"

DEFINE PROPERTY (cell viscosity,c,t)
{

float visco, visco2, visco3;

float u x C DUDX(c, t);
float u y = C DUDY (c, ;
float u z = C DUDZ ;

float v_x = C_DVDX

float w_y = C_DWDY
float w_z = C DWDZ

float eta inf = 0.00345;

float eta 0 = 0.0056;

float m = 1.25;

float n = 0.22;

float lam = 1.902;

float shear rate, shear rate2, shear rate3;

shear rate =

fabs(sqzt(2.0*(uix*u7x+v7y*v7y+wiz*wiz)+(u7y+v7x)*(u7y+v7x)+(uiz+w7x)*(uiz+w7x
)H(V_z+w y)*(V_z+w y)));
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shear rate2 = C STRAIN RATE MAG(c,t);

shear rate3 =
sqrt(Z*(u_x*u_x+v_y*v_y+w_z*w_z)+(u_y+v_x)*(u_y+v_x)+(v_z+w_y)*(v_z+w_y)+(u_z+
W X)*¥(u z + w x));

visco = eta inf + (eta O-eta inf)*pow(l+pow(lam*shear rate,m), ((n-1)/m))

visco2 = eta inf + (eta_O—eta_inf)*pow(1+pow(lam*shear_rate2,m),((n—l)/m));

visco3 = eta inf + (eta O-eta inf) *pow (l+pow (lam*shear rate3,m), ((n-1)/m));

// printf("--------mmmmmm e shear rate [1/s]--------- T %9 ---
f:Te R $g\n", shear rate, shear rate2, shear rate3);

// printf("----——————--——- viscosity [Pa.s]--------- T %9 —m- %9 ......

%$g\n", visco, visco2, visco3);

return visco3;

Zdrojoveé kody pro MATLAB

A) Funkce

function tokFR = fourier(T,delta t,t end) $perioda T,casovy krok delta t
%a konec intervalu t end

global t

omega=2*pi/T;

t=0:delta t:t end;

M0=0.0798; skoeficienty F. rady M i
M1=0.124;

M2=0.1236;

M3=0.0448;

M4=0.0454;

M5=0.022;

M6=0.0094;

M7=0.0057;

M8=0.0013;

M9=0.0005;
M=[M1,M2,M3,M4,M5,M6,M7,M8,M9] ;

£i1=2.2079; $koeficienty F. rady Fi i
fi2=-1.4467;

£13=0.8348;

£i4=2.7105;

£15=-0.9876;

£i6=0.4884;

fi7=-2.8538;

£18=1.8669;

£i9=-0.4902;
fi=[fil,fi2, £i3,fi4, £i5,fi6,£i7,£i8,£i9];
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Q=zeros (1l,length(t));
for i=1:length(t)
Q(1)=MO0; $prvni clen F. rady
for n=1:1length (M)
Q(1)=0Q(1i)+M(n) *cos (n*omega*t (i) -fi(n)); Sdalsi cleny F. rady
end

end
tokFR = Q;
%$PRUBEH REFERENCNIHO VSTUPNIHO TLAKU (Z LITERATURY) - FOURIEROVA RADA

function tlak = fourierTlak(T,delta t,t end) Sperioda T,casovy krok delta t
%a konec intervalu t end

global t

omega=2*pi/T;

t=0:delta t:t end;

M0=11823.3242; $koeficienty F. rady M 1
M1=1.87972e3;

M2=1.22145e3;

M3=0.80460e3;

M4=0.55111e3;

M5=0.26246e3;

M6=0.07018e3;

M7=0.14635e3;

M8=0.16159e3;

M9=0.11663e3;
M=[M1,M2,M3,M4,M5,M6,M7,M8,M9] ;

£fi1=-2.9105; skoeficienty F. rady Fi i
£i2=-0.4001;

£i3=1.8416;

£i4=-1.9900;

£i5=0.5444;

£i6=2.1062;

£fi7=-2.8281;

£i8=-0.0789;

£19=2.4736;

fi=[fil, fi2, £i3,fi4, £i5,fi6,£i7,£1i8,£1i9];

P=zeros (1, length(t));
for i=1l:length(t)

P(1)=MO0; $prvni clen F. rady
for n=1l:1length (M)
P(1)=P(1)+M(n) *cos (n*omega*t (i) -fi(n)); %dalsi cleny F. rady
end
end
tlak = P;

function trubka = trubiceVydutStac8(v0,p8) %vstupni rychlost v0, vystupni tlak
P8
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%parametry trubice-----———---------————
L1=0.05; %délky usekt

L2=0.05;

L3=0.03;

L4=0.03;

L5=0.03;

L6=0.03;

L7=0.05;

L8=0.05;

r0=0.01; %polomér kruhového prusvitu na vstupu
d0=2*r0; $prumér vstupu
S0=pi*r0*r0; S%$plocha prtsvitu na vstupu

rl=0.01; %$polomér kruhového prusvitu mezi useky 1 a 2
dl=2*rl; $prumér
Sl=pi*rl*rl; S%$plocha prusvitu

r2=0.01; %$polomér kruhového prusvitu mezi useky 2 a 3
d2=2*r2; $prumér
S2=pi*r2*r2; %plocha prusvitu

r3=0.02; %$polomér kruhového prusvitu mezi useky 3 a 4
d3=2*r3; Sprumér
S3=pi*r3*r3; %$plocha prusvitu

r4=0.025; %polomér kruhového prisvitu mezi Useky 4 a 5
d4=2*r4; $prumér
S4=pi*rd*r4; Splocha prusvitu

r5=0.02; %$polomér kruhového prusvitu mezi useky 5 a 6
ds=2*r5; $prumér
S5=pi*r5*r5; %plocha prusvitu

r6=0.01; %$polomér kruhového prusvitu mezi useky 6 a 7
dée=2*ro6; $prumér
S6=pi*r6*r6; %plocha prusvitu

r7=0.01; %$polomér kruhového prusvitu mezi useky 7 a 8
d7=2*r7; $prumér
ST=pi*r7*r7; %plocha prusvitu

r8=0.01; %$polomér kruhového prusvitu na vystupu
d8=2*r8; $priumér vystupu
S8=pi*r8*r8; %plocha prusvitu na vystupu

Streni
viskDyn=0.003; S%dynamickéd viskozita
ro=1050; Fhustota

visk=viskDyn/ro; $kinematicka viskozita
T1=64*visk*L1l/ (2*d1*dl) ;
T2=64*visk*L2/ (2*d2*d2)
T3=64*visk*L3/ (2*d3*d3)
T4=64*visk*L4/ (2*d4*d4) ;
T5=64*visk*L5/ (2*d5*d5) ;
( )
( )
( )

’

’

’

T6=64*visk*L6/ (2*d6*d6
T7=64*visk*L7/ (2*d7*d7
T8=64*visk*L8/ (2*d8*d8

’

’

°

Svypolet - okrajove podminky jsou zadany do metody
v1=S0*v0/S1; %rychlosti

v2=81*v1/S2;

v3=S2*v2/S3;

v4=S3*v3/S4;

v5=S4*v4/S5;

v6=S5*v5/S6;

v7=S6*v6/S7;
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v8=S7*v7/S8;

p7=ro* ((p8/ro)+ ((v8*v8) /2)-((v7*v7)/2)+T8*v8); Stlaky
po6=ro* ((p7/ro)+ ((v7*v7)/2)=((v6*v6)/2)+TT7*v7) ;
p5=ro* ((p6/ro)+ ((v6e*v6)/2)=((v5*v5)/2)+T6*v6) ;
pd=ro* ((p5/ro)+ ((v5*v5) /2) - ((vd*vd) /2)+T5*v5) ;
p3=ro* ((p4d/ro)+ ((vd*vd) /2)—-((v3*v3)/2)+T4*v4);
p2=ro* ((p3/ro)+ ((v3*v3)/2)-((v2*v2)/2)+T3*v3);
pl=ro* ((p2/ro)+ ((v2*v2)/2)=((v1l*vl)/2)+T2*v2);
pO=ro* ((pl/ro)+ ((vl*vl)/2)-((v0*v0)/2)+T1*vl) ;

trubka=([vl,v2,v3,v4,v5,v6,v7,v8,p0,pl,p2,p3,p4,p5,06,p7];

disp('Poradi neznamych ve vektoru s vysledky: ')
disp('([vl,v2,v3,v4,v5,v6,v7,v8,p0,pl,p2,p3,p4,p5,p6,p7]1")

oe

oe

oe

STACIONARNI PROUDENI V 1D AAA - 8 USEKU, ZAHRNUTY I MISTNI ZTRATY

oo

function trubka = vydutNahleZmeny (v0,p8) $vstupni rychlost v0, vystupni tlak p8

$parametry trubice---——--------------
L1=0.068; %délky usekl

L2=0.016;

L3=0.019;

L4=0.016;

L5=0.018;

L6=0.015;

L7=0.016;

L8=0.052;

r0=0.01099; %polomér kruhového prusvitu na vstupu
d0=2*r0; $prumér vstupu
SO0=pi*r0*r0; %$plocha prusvitu na vstupu

r1=0.01313; %$polomér kruhového prusvitu mezi Useky 1 a 2
dl=2*rl; $prumér
Sl=pi*rl*rl; %plocha prusvitu

r2=0.01851; %$polomér kruhového prusvitu mezi Useky 2 a 3
d2=2*r2; $prumér
S2=pi*r2*r2; %plocha prusvitu

r3=0.02265; %$polomér kruhového prusvitu mezi useky 3 a 4

d3=2*r3; Sprumér
S3=pi*r3*r3; %plocha prusvitu

r4=0.02467; S%polomér kruhového prlsvitu mezi tGseky 4 a 5
d4=2*r4; Sprumér
S4=pi*rd*r4; Splocha prusvitu

r5=0.022; %polomér kruhového prlsvitu mezi tGseky 5 a 6
d5=2*r5; $prumer
S5=pi*r5*r5; %plocha prusvitu

r6=0.01730; %$polomér kruhového prlsvitu mezi Gseky 6 a 7
d6=2*r6; Sprumér
S6=pi*r6*r6; %plocha prusvitu

r7=0.01103; %polomér kruhového prusvitu mezi tuseky 7 a 8

d7=2*r7; $prumér
S7=pi*r7*r7; %plocha prusvitu
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r8=0.01103; %$polomér kruhového prusvitu na vystupu
d8=2*r8; $priumér vystupu
S8=pi*r8*r8; %$plocha prusvitu na vystupu

$treni
viskDyn=0.00345; %dynamicka viskozita
ro=1050; %hustota

visk=viskDyn/ro; $kinematicka viskozita
Tl=64*visk*L1l/ (2*d1*dl) ;
T2=64*visk*L2/ (2*d2*d2)
T3=64*visk*L3/ (2*d3*d3)
T4=64*visk*L4/ (2*d4*d4) ;
T5=64*visk*L5/ (2*d5*d5) ;
( )
( )
( )

’

’

T6=64*visk*L6/ (2*d6*d6) ;
T7=64*visk*L7/ (2*d7*d7

T8=64*visk*L8/ (2*d8*d8

’

’

%ztrata nahlym zuzenim a rozsirenim
rozsireni3=0.5625;
rozsirenid=0.3164;

zuzenib=0.2516;

zuzeni6=0.37;

Svypoclet

v1=S0*v0/S1; $rychlosti
v2=S1*v1/S2;

v3=S2*v2/S3;

v4=S3*v3/S4;

v5=S4*v4/S5;

v6=S5*v5/S6;

v7=S6*v6/S7;

v8=S7*v7/S8;

p7=ro* ((p8/ro)+ ((v8*v8) /2)=((v7*v7)/2)+T8*v8) ; $tlaky

po6=ro* ((p7/ro)+ ((v7*v7)/2)-((v6*v6)/2)+TT7*v7) ;

p5=ro* ((p6/ro)+ ((ve*v6)/2)=((v5*v5)/2)+T6*v6+ (zuzeni6*ve*ve6)) ;
pd=ro* ((p5/ro)+ ((v5*v5) /2) - ((vd*v4d)/2)+T5*v5+ (zuzeni5*v5*v5)) ;
p3=ro* ((pd/ro)+ ((va*vd) /2)-((v3*v3)/2)+T4*v4+ (rozsirenid*vd*vd));
p2=ro* ((p3/ro)+ ((v3*v3)/2)-((v2*v2)/2)+T3*v3+ (rozsireni3*v3*v3));
pl=ro* ((p2/ro)+ ((v2*v2)/2)-((v1*vl)/2)+T2*v2);

pO=ro* ((pl/ro)+ ((vl*vl)/2)-((v0*v0)/2)+T1*vl);

trubka=([vl,v2,v3,v4,v5,v6,v7,v8,p0,pl,p2,p3,p4,p5,06,07];

oe

oe

oe

NESTACIONARNI 1D PROUDENI V AAA

o

function nestacTrub = proudeniNestac (v0_trans,pl trans)
$okrajove podminky jsou zadavany do metody:
$prubeh vstupni rychlosti v0 [m/s] - vektor v0 trans
sprubeh tlaku na vystupu pl [Pa] - vektor pl trans

deltat=1/length(v0_trans); %vektor casu
t end=1l-deltat;
t=0:deltat:t_end;

v8 trans=zeros(l,length(t)); Srychlost na vystupu
pO_ trans=zeros(l,length(t)); S%tlak na vstupu

for k=1l:length(t)

vysledky=vydutNahleZmeny (v0 trans(k),pl trans(k));
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pO_trans (k) =vysledky(9);
v8 trans (k)=vysledky (8);
end

nestacTrub=[v8 trans;p0 trans];

function WM = windkessel (Tdata) $Tdata — casovy interval

$parametryWindkessel modelu

Rp=20002500; %proximalni odpor
Rd=454115100; %distalni odpor
C=3.387e-9; Skapacita

$nejdriv spocitani proudeni kvuli vystupnimu prutoku, ktery pujde do WM
resPrl=proudeniNestac (fourier(1,0.01,1), fourierTlak(1,0.01,1));
rychlostVystupl=resPrl(1l,:); $rychlost na vystupu
r=0.01099; Spolomer vystupniho prurezu
g=rychlostVystupl* (pi*r*r);Sprutocne mnozstvi na vystupu
a=q/2;
Q=zeros (1,100*length(q)); $prutok behem 100 cyklu
for j=1:length(q)

for k=1:99

0(3)=q(J);

Q(J+k*length(q))=q(J);

end
end
T=Tdata;
deltat=0.01;
t=zeros (1,100*1length(T)); %casovy rozsah pro 100 cyklu
for j=1l:length(T)

for k=1:99

t(3)=T(3)7

t (j+k*length(T))=T () +k;

end
end
Pd=zeros(l,length(t));
P=zeros (1, length(t));
Pd(1)=12000; $pocatecni podminka
for i=2:length(t)

PAd(i)=((Q (i) *deltat)+(C*Pd(i-1)))/ ((deltat/Rd)+C); %diferencni schema
P(i)=Pd (i) +Rp*Q (i), %celkovy tlak

end

cyklus P=zeros (l,length(T)); %jen posledni cyklus

for r=1:1length(T)
cyklus P(end-r+1)=P(end-r+l);
end

$prepocitani vystupniho tlaku na vstupni
resPr=proudeniNestac (fourier(1,0.01,1),cyklus_P);

tlakVstup=resPr(2,:);

WM=tlakVstup;
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STRIPRVKOVY WINDKESSEL MODEL - PARAMETRY JSOU VSTUPEM DO METODY

function WK = WM parametry (q,Rd,Rp,C)
Q=zeros (1,100*1length(q)) ;
for j=1l:length(q)
for k=1:99
Q(3)=q(J);
Q(j+k*length(q))=q(3);
end
end

deltat=1/length(q); %vektor casu T:
T end=l-deltat;
T=0:deltat:T end;
t=zeros (1,100*length(T));
for j=1l:length(T)
for k=1:99
t(3)=T(3);
t (j+k*length (T)) =T (j) +k;
end
end

u=zeros (1, length(t));
U=zeros (1, length(t));

u(l)=14500; %pocatecni podminka

for i=2:length(t)
u(i)=((Q (i) *deltat)+(C*u(i-1)))/ ((deltat/Rd)+C);
U(i)=u(i)+Rp*Q (i)

end

cyklus U=zeros (1, length(T));
for r=1:1length(T)

cyklus U(end-r+l)=U(end-r+l);
end

WK=cyklus U;

oe

oe

oe

FITNESS FUNKCE GENETICKEHO ALGORITMU

o0

function G = fitnessFunction (x,ParRd, ParRp, ParC,Tdata,Pdata)
%$fitness function - geneticky algoritmus hleda jeji minimum

= zeros(3,1);
(1) = Paer(x(
(2) = ParRp (x(
(3) = ParC(x(3

’

1))
2))i
) )i

KKK

% spocitani tlaku Windkessel modelem s aktualnimi parametry
= windkessel (y, Tdata);

]

o)

% rozdil idealni krivky a nalezene krivky
Residual = F(:) - Pdata(:);
Residual = Residual(1:101);

G = Residual'*Residual; % chyba - soucet ctvercu
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function F = windkessel GA(x,Tdata)

$nahrani stondsobného vektoru vstupniho toku
g=fourierPrutok(1,0.01,1);
Q=zeros (1,100*1length(q)) ;
for j=1l:length(q)
for k=1:99
Q(3)=a(3j);
O (j+k*length(q))=q(3);
end
end

$vektor casu T:
T=Tdata;
deltat=0.01;

%dalsi vektor casu t - desetinasobna delka
t=zeros(1,100*1length(T));
for j=l:length(T)
for k=1:99
t(3)=T(3);
t (j+k*length (T))=T(j) +k;
end
end

Pd=zeros (1, length(t));
P=zeros (1l,length(t));

$pocatecni podminka
Pd(1)=14500;

for i=2:length(t)

=((Q(i)*deltat)+(x(3)*Pd(i-1)))/ ((deltat/x(1))+x(3));
Pd (i) +x(2)*Q(1);

end

$posledni cyklus
cyklus P=zeros (1, length(T));
for r=1:1length(T)
cyklus P(end-r+1)=P(end-r+l);
end

F=cyklus_P;

$PARAMETRY WINDKESSEL MODELU VE FUNKCI

functlon Pdata = tlakGA(Tdata,x,Rd,Rp,C)

= Rd(x(1));

parametry WM
)
) = Rp(x(2));
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%% tlakova krivka pro dane parametry WM
Pdata = windkessel (y, Tdata);

B) Hlavni skripty

SNENEWTONSKE MODELY VISKOZITY (mocninovy, Carreau, Carreau-Yasuda, Cross,
Powell-Eyring)

o

°

rychl=0:0.01:10; %rozsah smyk.rychlosti

gmocninovy model

n=0.6;

viskl=0.01101* (rychl.”n) .* ((rychl) .~ (-1));

$Carreauuv model

n=0.3568;

lam=3.313;

visk inf=0.00345;

visk zero=0.056;

a=2;
visk2:visk_inf+(visk_zero—visk_inf).*((1+((lam*rychl).Aa)).A((n—l)/a));
$Carreauuv-Yasuduv model

n=0.2128;

lam=1.902;

visk inf=0.00345;

visk zero=0.056;

a=0.64;

visk3=visk inf+(visk zero-visk inf) .* ((1+((lam*rychl).”a)).”((n-1)/a));
$Crossuv model

lam=1.007;

b=1.028;

visk inf=0.00345;

visk zero=0.056;

viskd4=visk inf+(visk zero-visk inf) .* ((1+((lam*rychl).”b))."(-1));
$Powelluv-Eyringuv model

lam=5.383;

visk inf=0.00345;

visk zero=0.056;

visk5=visk inf+(visk zero-visk inf).* ((asinh(lam.*rychl))./(lam.*rychl));

figure (2) svykresleni v logaritmickem meritku
%$semilogx (rychl,viskl, 'm', 'LineWidth', 1.5)
semilogx (rychl,viskl, 'm', 'LineWidth', 1.5)

hold on

semilogx (rychl,visk2, 'r', "LineWidth', 1.5)
semilogx (rychl,visk3, 'c', 'LineWidth', 1.5)
semilogx (rychl,visk4, 'k', "LineWidth', 1.5)
semilogx (rychl,visk5, 'g', 'LineWidth', 1.5)
semilogx (rychl,0.00345, 'b', 'LineWidth', 2) $newtonska kapalina

legend ('mocninovy model', 'Carreauuv model', 'Carreautv-Yasudulv model', ...
'Crosstuv model', 'Powelluv-Eyringtv model', 'newtonska& kapalina')
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% casovy vektor a referencni tlak - krivka, které se chci priblizit
Tdata = 0:0.01:1;
Pdata = fourierFunkceTlak (Tdata);

% mnozina parametru, ze kterych bude algoritmus vybirat idealni kombinaci
Rd=100000:1000:100000000000;

Rp=20000000:1000:2000000000;

C=le-9:1e-13:1e-7;

% rozsah hodnot pro GA (lb - dolni hranice (lower bound), ub - horni hr.)
lb = [1 1 1];
ub = [length(Rd) length(Rp) length(C)];

o)

% omezeni vybiranych hodnot na cela cisla (indexy vektoru vsech moznych
parametru)
intCon = 1:3;

% nastaveni algoritmu - pocet generaci, velikost populace, krizeni,mutace
atd...
options = gaoptimset ('CrossoverFrac',0.5, " 'PopulationSize',20,...
'StallGen',120, 'Generations', 150, ...
'PlotFcns', {@gaplotbestf}) ;

% vypocet - gal()
[xOpt, fVal] = ga (@ (x)fitnessFunction(x,Rd,Rp,C,Tdata,Pdata), ...
3,01,01,11,01,1b,ub, [],intCon,options);

disp ('Reseni nalezena GA (indexy vektoru Rd,Rp a C):')
disp (xOpt)

oe

oe

oe

PRIPOJENI TRIPRVKOVEHO WINDKESSEL MODELU K 1D MODELU AAA

oe

global t svektor casu

delta t=0.01; %casovy krok

T=1; S%perioda

t end=1; %konec periody

t=0:delta t:t _end;

v0 trans=fourier(T,delta t,t end); $vstupni rychlost

%tlak na vystupu - pocatecni:
p_out trans=12000*ones (1, length(t));

$spocitani proudeni bez Windkessel modelu
vysledkyProudeni=trubiceNestac (v0_ trans,p out trans);
vl trans=vysledkyProudeni (1, :);
p0_trans=vysledkyProudeni (2, :);

figure (40)

hold on

plot(t,vl trans*pi*0.01*0.01,'g")
plot(t,v0_trans*pi*0.01*0.01,'r")

title('prutok - cervene vstupni, zelene vystupni')

%spocitani tlaku z vystupniho prutoku (=>Windkessel model)
r=0.01; $polomer vystupniho prurezu
gl _trans=vl trans*pi*r*r; Sprepocet na prutocne mnozstvi

pl trans 2=WM styCyklus (gl trans);
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figure (20)

hold on

plot(t,pl trans 2,'qg')

title('Prubeh tlaku spocitaneho windkesslem')

%$spocitani tlaku na vstupu - pro porovnani s referencnim tlakem
proud=trubiceNestac(v0 trans,pl trans 2);

p0 trans2=proud(2,:); %vysledny tlak na vstupu

Pref=fourierTlak(1,0.01,1); Sreferencni tlak
figure (2)
hold on

plot (t,Pref, 'g")
plot (t,p0 trans2,'r")
title('Tlak na vstupu - cervene spocitany, zelene referencni)

oe

oo

oo

VLIV PARAMETRU TRIPRVKOVEHO WINDKESSEL MODELU - VYKRESLENI

oe

$pocatecni parametry
Rd=490077777.8;
Rp=3055555.6;

C=2.5e-9;

vin=fourier(1,0.01,1); $stredni rychlost
r=0.01;

gin=vin*pi*r*r; %prepocet na prutok

deltaRd=10000000; %meni se Rd
for i=0:15
p_RdA=WM parametry(gin,Rd+i*deltaRd,Rp,C);
figure(l) ;hold on
plot(p R4, "k");
if i==
plot(p Rd,'r','Linewidth',2);
end
disp (Rd+i*deltaRd)
end

deltaRp=10000000; %meni se Rp
for i=0:15
p_Rp=WM parametry(gin,Rd,Rp+i*deltaRp,C);
figure (2) ;hold on
plot(p Rp, 'k");
if i==
plot(p Rp,'r', 'Linewidth',2);
end
disp (Rp-i*deltaRp)

end

deltaC=1le-9; %meni se C
for i=0:15
p_C=WM parametry(gin,Rd,Rp,C+i*deltaC);
figure (3) ;hold on
plot(p_C, 'k");
if i==
plot(p C, 'r', 'Linewidth',2);
end
disp(C+i*deltaC)
end
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