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Streszczenie
Na powierzchni ściany naczyń działają dwie siły biomechaniczne: naprężenie rozciągające
i — ważniejsze z punktu widzenia patomechanizmu miażdżycy — naprężenie ścinające.
W tętnicach fizjologiczna wartość naprężenia ścinającego zawiera się w przedziale wartości od
około 15 dyn/cm2 do 70 dyn/cm2. Takie naprężenia wywierają efekt ochronny na śródbłonek
naczyniowy. Mimo że czynniki ryzyka mają charakter ogólnoustrojowy, to blaszki miażdżyco-
we tworzą się w ściśle określonych miejscach, którymi są ściany boczne bifurkacji, okolice
odejścia gałęzi bocznych i krzywizny wewnętrzne naczyń. W miejscach tych śródbłonek jest
narażony na działanie małych i oscylacyjnych naprężeń ścinających będących konsekwencją
formowania się złożonych przepływów wtórnych. Małe i oscylacyjne naprężenia ścinające, za
pośrednictwem zjawiska mechanotransdukcji, prowadzą do dysfunkcji śródbłonka, który przy-
biera proaterogenny fenotyp. Zjawisko to odgrywa ważną rolę w powstawaniu zmian miażdży-
cowych. Coraz doskonalsze metody obrazowania, uzyskiwania pomiarów prędkości przepływu
krwi umożliwiają zastosowanie numerycznej mechaniki płynów do modelowania rozkładu
naprężeń ścinających w tętnicach wieńcowych. W ten sposób obraz 3D zostaje uzupełniony
o czwarty wymiar, jakim jest rozkład naprężeń i ciśnień działających na ścianę naczyń (4D).
 (Folia Cardiologica Excerpta 2012; 7, 2: 95–100)
Słowa kluczowe: naprężenie ścinające, miażdżyca, mechanotransdukcja,
numeryczna mechanika płynów

Wstęp

Na ścianę naczyń krwionośnych działają dwie
siły biomechaniczne. Jedną z nich stanowi naprę-
żenie rozciągające (TS, tensile stress). Jest ono
skierowane prostopadle do ściany naczynia i od-
działuje na wszystkie jej warstwy, powodując

między innymi przerost komórek mięśni gładkich
w nadciśnieniu tętniczym. Naprężenie rozciąga-
jące jest wprost proporcjonalne do ciśnienia tęt-
niczego (p) i promienia wewnętrznego naczynia
(r), natomiast odwrotnie proporcjonalnie do gru-
bości ściany (t). Prawidłowość tę ujmuje prawo
Laplace’a
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Fizjologiczne naprężenia ścinające

Od czasu, gdy w 1971 roku Caro i wsp. [3] za-
uważyli, że zmiany miażdżycowe powstają głównie
w miejscach, gdzie ściana tętnic jest narażona na od-
działywanie małych naprężeń ścinających, pojawi-
ło się wiele publikacji, które potwierdziły słuszność
tej tezy [4–8]. Wcześniej uważano, że duże WSS
w wyniku mechanicznego uszkodzenia śródbłonka
inicjują proces miażdżycowy [9].

Naprężenie ścinające w dużych i średnich
tętnicach wynosi średnio 15 dyn/cm2 ± 50%, na-
tomiast w żyłach jest znacznie mniejsze (ryc. 2)
[10, 11]. Do pogrubienia błony wewnętrznej do-
chodzi w miejscach, w których WSS wynosi
mniej niż 10 dyn/cm2. W badaniach doświadczal-
nych z użyciem komór przepływowych wykaza-
no, że śródbłonek reaguje już na bardzo małe
zmiany wartości WSS [12].

Za fizjologiczne WSS uważa się wartości
w przedziale od około 15 dyn/cm2 do 70 dyn/cm2. Ta-
kie naprężenia działają ochronnie na ścianę tętnic.
W prostych odcinkach tętnic szybki, laminarny prze-
pływ zapobiega odkładaniu się depozytów aterogen-
nych, a wydłużone i szczelnie przylegające do sie-
bie komórki śródbłonka pokrywa gruba warstwa
glikokaliksu. Fizjologiczne WSS pobudzają śródbło-
nek naczyniowy do produkcji substancji naczynio-
rozszerzających (tlenek azotu, prostacyklina, śród-
błonkowy czynnik hiperpolaryzujący). Dopiero WSS
wynoszące powyżej 70 dyn/cm2, które występują
przy przepływie krwi przez zwężenie miażdżycowe,
sprzyjają powikłaniom zakrzepowym miażdżycy
(nasilenie aktywacji płytek krwi) [13].

Rycina 1. Przepływ laminarny (A), osiowo niesymetryczny (B) i wtórny (C). Przy osiowo niesymetrycznym przepływie
naprężenie ścinające (WSS) jest mniejsze przy ściance, od której najbardziej oddalona jest warstwa o największej
prędkości przepływu (małe nieoscylacyjne WSS, krzywizny wewnętrzne tętnic). Przy oderwaniu strugi, w strefie
przepływu wtórnego naprężenia ścinające przyjmują wartości ujemne (oscylacyjne WSS, węzły naczyniowe)
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Druga siła, ważniejsza z punktu widzenia pa-
tomechanizmu miażdżycy jest styczna do śródbłon-
ka. Stanowi ją śródbłonkowe, inaczej przyścienne
naprężenie ścinające (WSS, wall shear stress), któ-
rego działanie zasadniczo ogranicza się do komórek
wyścielających ścianę naczyń. Jest to naprężenie
związane z lepkością krwi, podczas gdy TS z ciśnie-
niem tętniczym.

Naprężenia ścinające zależą od prędkości de-
formacji i lepkości krwi. W warunkach przepływu
niezaburzonego przez prostoosiowy odcinek naczy-
nia, można je scharakteryzować wartością wyliczoną
jako

gdzie: h to dynamiczny współczynnik lepkości krwi,
a dv/dy to zmiana prędkości na kierunku normalnym
do ściany naczynia, będąca tutaj lokalną miarą pręd-
kości deformacji.

Jeżeli przepływ jest ustalony, a profil przepły-
wu osiowo paraboliczny, to WSS na obwodzie na-
czynia ma stałą wartość (ryc. 1).

Biomechaniczne znaczenie hemodynamiki wy-
znacza właściwość śródbłonka, który rejestruje war-
tość naprężenia stycznego oddziałującego na jego
powierzchnie. Zjawisko „odczytywania” przez śród-
błonek WSS i przetwarzania go na sygnały bioche-
miczne jest nazywane mechanotransdukcją [1]. Pra-
wa fizyczne rządzące przepływem umożliwiają po-
wiązanie ruchu krwi z precyzyjnie określoną
topografią zmian ateromatycznych [2].

rTS = P ×
t

[Pa (N/m ) = 10 dyn/cm ]2 2 (1)
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Lokalizacja zmian miażdżycowych

Mimo że czynniki ryzyka mają charakter ogól-
noustrojowy, to rozmieszczenie blaszek miażdży-
cowych nie jest przypadkowe. Pogrubienie błony
wewnętrznej i tworzenie się zmian wyniosłych

ogranicza się do tak zwanych punktów ryzyka (risk
points). Są nimi węzły naczyniowe (bifurkacje i odej-
ścia gałęzi bocznych) oraz krzywizny wewnętrzne
tętnic (ryc. 3) [14]. W miejscach tych dochodzi do
zaburzeń przepływu, a w konsekwencji na śródbło-
nek działają małe WSS (ryc. 1).

Zmiany miażdżycowe, zwłaszcza wczesne, są
zazwyczaj ekscentryczne, a w odcinkach, w których
tętnica nie oddaje bocznic, punktem ich wyjścia są
krzywizny wewnętrzne (zjawisko oderwania war-
stwy przyściennej) [15]. Dlatego też w tętnicach
wieńcowych zmiany powstają najczęściej na ich
nasierdziowej powierzchni (ryc. 3). Takie umiejsco-
wienie blaszek wskazuje na ich związek z charak-
terystyką przepływu, którą w dużym stopniu deter-
minuje architektura naczyń i związane z nią warun-
ki przepływowe [2, 14].

Towarzysząca zaburzeniom przepływu i atero-
gennym WSS przebudowa architektury śródbłonka,
w tym przerwanie połączeń międzykomórkowych,
ułatwia przenikanie cząsteczek aterogennych do
błony wewnętrznej [16]. Ujemna zależność między
grubością błony wewnętrznej, w miejscu podziału
aorty na tętnice biodrowe, w opuszce tętnicy szyj-
nej czy w miejscach rozwidlenia tętnic wieńcowych,
a WSS wskazuje na udział czynnika biomechanicz-
nego związanego z przepływem w zapoczątkowaniu
procesu miażdżycowego [17–20].

Aterogenne naprężenia ścinające

Małe WSS dzieli się na nieoscylacyjne (4–6
dyn/cm2) i oscylacyjne (± 4 dyn/cm2). Nieoscylacyjne

Trombogenne naprężenia ścinające

Naprężenia ścinające w żyłach

Aterogenne nieoscylacyjne naprężenia ścinające

Aterogenne oscylacyjne naprężenia ścinające

Naprężenie ścinające

Fizjologiczne naprężenia
ścinające
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Rycina 2. Biomechaniczne znaczenie wartości naprężeń ścinających

Rycina 3. Miękka blaszka miażdżycowa w początkowym
odcinku gałęzi przedniej zstępującej. Zmiana jest zloka-
lizowana na nasierdziowej powierzchni tętnicy (krzywi-
zna wewnętrzna). Obrazowanie za pomocą wielowar-
stwowej tomografii komputerowej
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WSS podczas całego cyklu pracy serca ma stały
zwrot. Z reguły małe, nieoscylacyjne WSS powstają
na wewnętrznych krzywiznach naczyń. Oscylacyj-
ne WSS zmienia się podczas cyklu pracy serca. Po-
wstawanie oscylacyjnych WSS jest wywołane prze-
pływami cyrkulacyjnymi, zawierającymi w sobie ob-
szary przepływu wstecznego. Oscylacyjne WSS
formują się przy bocznych ścianach bifurkacji, w po-
bliżu odejścia gałęzi bocznych, a także tuż poniżej
zawężającej światło naczynia zmiany miażdżycowej.
Miarą nasilenia oscylacji przepływu jest tak zwany
indeks oscylacji (OSI, oscillating shear index). Cha-
rakteryzuje on czas zalegania krwi (residence time)
przy ścianie naczynia. Umownie można go okreslić
jako

gdzie |Aneg| to bezwzględna wartość numeryczna
pola powierzchni pod krzywą WSS — czas o warto-
ści ujemnej, |Apoz| — bezwzględna wartość nume-
ryczna pola powierzchni pod krzywą WSS — czas
o wartości dodatniej. Im wskaźnik OSI jest większy,
tym WSS mają bardziej oscylacyjny charakter, a czas
zalegania krwi przy ścianie jest dłuższy.

Na podstawie kolejno wykonywanych korona-
rografii dowiedziono, że progresja miażdżycy doty-
czy zwłaszcza tych zmian, które znajdują się w stre-
fach oddziaływania małych i oscylacyjnych WSS, co
oznacza, że siły biomechaniczne wpływają na dyna-
mikę procesu chorobowego [21].

Po wszczepieniu pomostu aortalno-wieńcowe-
go w odcinku tętnicy omijanej przez pomost postęp
choroby jest szybki. Wynika to z faktu pojawiania
się w tętnicy natywnej aterogennych przepływów
wstecznych i oscylacyjnych WSS [22, 23].

Wyniki badań doświadczalnych dowodzą, że
możliwe jest zahamowanie powstawania zmian
miażdżycowych poprzez zmniejszenie tendencji do
formowania się przepływów wtórnych. U zwierząt
dodanie do krwi wielocząsteczkowych polimerów
(drag reducing polymers) w mechanizmie stabiliza-
cji przepływu hamuje rozwój blaszek miażdżyco-
wych [24, 25]. Na modelu zwierzęcym wykazano,
że po wszczepieniu stentu przerostowi neointymy
zapobiega zwiększenie WSS [26].

Biomechaniczne wytłumaczenie tych obserwa-
cji jest następujące. Małe i oscylacyjne WSS, za po-
średnictwem złożonego zjawiska mechanotransduk-
cji, prowadzą do dysfunkcji śródbłonka, którego
przejawem są między innymi: zmniejszenie uwal-
niania tlenku azotu, zwiększenie syntezy wolnych
rodników tlenowych, czynników prozakrzepowych

i naczynioskurczowych [1]. W obszarze oddziaływa-
nia małych WSS fenotyp śródbłonka przybiera cha-
rakter proaterogenny. Zwiększenie na jego po-
wierzchni białek adhezyjnych sprzyja zatrzymywa-
niu makrofagów, leukocytów i płytek krwi, które
przechodząc do błony wewnętrznej, uwalniają cy-
tokiny oraz czynniki wzrostu [27]. Naciekaniu bło-
ny wewnętrznej przez lipidy, a także przenikaniu
elementów morfotycznych krwi sprzyja zmniejsze-
nie szczelności połączeń komórek endotelium.
W warunkach przepływu laminarnego i przy fizjo-
logicznych WSS komórki śródbłonka przylegają ści-
śle do siebie, są wrzecionowate i zorientowane
zgodnie z kierunkiem przepływu. W strefie prze-
pływów zaburzonych przybierają kształt wielokąt-
ny i charakteryzują się zwiększoną proliferacją
i apoptozą. Zwiększeniu przepuszczalności śród-
błonka towarzyszy zmniejszenie grubości wyście-
lającego go glikokaliksu. Zwiększenie produkcji
czynników wzrostu pochodzenia płytkowego i śród-
błonkowego pobudza migrację komórek mięśni
gładkich z błony wewnętrznej do intimy. W odpowie-
dzi na obecność licznych cytokin i toczący się w ścia-
nie tętnicy proces zapalny niektóre komórki wystę-
pujące w zmianie ulegają różnicowaniu w osteoblasty
aktywnie uczestniczące w wapnieniu macierzy po-
zakomórkowej [28].

W badaniach doświadczalnych obecność małych
WSS na krzywiznach wewnętrznych wiąże się
z powstawaniem blaszek o cienkiej czapeczce włók-
nistej, bogatych w cholesterol, natomiast ubogich
w komórki mięśni gładkich (zmiany podatne na pęk-
nięcie). Zjawisko to tłumaczy się większym odczy-
nem zapalnym wywoływanym przez małe WSS
w porównaniu z występującymi w węzłach naczy-
niowych oscylacyjnymi WSS [29, 30]. Oznacza to,
że rodzaj zaburzeń przepływu i charakter WSS
wpływają na rodzaj biochemicznej odpowiedzi ze
strony komórek śródbłonka.

Podsumowanie

Na podstawie metod numerycznych stosowa-
nych w mechanice płynów precyzyjne określenie
rozkładu WSS w tętnicach wieńcowych może oka-
zać się przydatne w szacowaniu ryzyka i przewidy-
waniu progresji choroby czy nawrotu zwężenia po
interwencji przezskórnej lub chirurgicznym pomo-
stowaniu tętnic wieńcowych. Coraz doskonalsze
metody obrazowania, uzyskiwania pomiarów pręd-
kości przepływu krwi, a także postęp w zakresie
reometrii umożliwiają zastosowanie numerycznej
mechaniki płynów (CFD, computational fluid dyna-
mics) między innymi w kardiologii (ryc. 4) [31–36].

(3)
Aneg

Aneg

OSI =
Apoz+
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Założeniem jest takie modelowanie warunków
przepływowych, które uwzględnią pulsacyjny cha-
rakter ruchu krwi, a także jej nienewtonowskie
właściwości, zwłaszcza ujawniające się w miejscach
formowania się zaburzonych, zwolnionych i recyr-
kulacyjnych przepływów wtórnych (małe i oscyla-
cyjne WSS). Zastosowanie tych nowych metod ba-
dawczych w odniesieniu do konkretnego pacjenta
pozwoli w przyszłości na lepsze i precyzyjniejsze,
niż jest to obecnie możliwe, oszacowanie ryzyka
oraz rokowania.

Uzyskanie dokładnego odwzorowania anatomii
tętnic w przestrzeni trójwymiarowej za pomocą
metod segmentacji jest możliwe, ale na obecnym
etapie rozwoju techniki — trudne i czasochłonne.
Wraz ze zwiększeniem mocy obliczeniowej kompu-
terów będzie także następował rozwój oprogramo-
wania, dzięki któremu za pomocą metod CFD bę-
dzie można dokonać rutynowej analizy problemów
trudnych, wcześniej nierozwiązywalnych. Obecnie
przy użyciu rezonansu magnetycznego można okre-
ślić rozkład WSS w aorcie i dużych tętnicach od niej
odchodzących (np. tętnice szyjne). Należy spodzie-
wać się dynamicznego rozwoju zastosowań techno-
logii CFD na podstawie obrazowania tętnic za po-
mocą dwupłaszczyznowej angiografii w połączeniu
z ultrasonografią wewnątrznaczyniową lub coraz do-
skonalszych metod obrazowania w wielowarstwowej
tomografii komputerowej [37–41]. Duże nadzieje
wiąże się z zastosowaniem metod wirtualnego ob-
razowania ruchu krwi w kardiologii. Świadczy o tym
miedzy innymi utworzenie międzynarodowego kon-
sorcjum skupiającego ośrodki uniwersyteckie i wio-
dące firmy medyczne oraz firmy zajmujące się tech-

nologią informacyjną. Projekt o wielomilionowym
budżecie powstał w celu realizacji badania o akro-
nimie ARTreat (Multi-level patient-specific artery
and atherogenesis model for outcome prediction, de-
cision support treatment, and virtual hand-on tra-
ining) (http://www.artreat.org/). Głównym zadaniem
badaczy jest stworzenie modelu obliczeniowego
układu sercowo-naczyniowego w celu poprawy jako-
ści prognozowania rozwoju miażdżycy na podstawie
obrazowania naczyń i metod numerycznych. Jeste-
śmy obecnie świadkami przełomu, jaki dokonuje się
w obrazowaniu naczyń, polegającego na tym, że
obraz 3D zostaje uzupełniony o warunki przepływo-
we i rozkład naprężeń ścinających.
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