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Численно исследовано влияние различных индивидуальных и фантомных граничных
условий на результаты предоперационного численного моделирования гемодинамики ве-
ретенообразной аневризмы сосудов головного мозга. Обнаружено, что учет индивиду-
альных механических свойств ткани аневризмы влияет на результаты прогнозирования
статуса аневризмы, но не влияет на прогнозирование зоны разрыва, которую можно об-
наружить с помощью CFD-подхода в предположении жестких стенок с фантомными
граничными условиями и с условием максимума касательных напряжений на стенке в
качестве критерия определения зоны разрыва.

Ключевые слова: церебральная аневризма, зона разрыва, статус аневризмы, началь-
ные данные, вычислительная гемодинамика, FSI-моделирование

Введение. Механические свойства церебральной аневризмы играют важную роль в
определении ее динамики, точнее, ее разрыва или стабилизации. Поскольку ткани челове-
ка имеют большое количество параметров, персонализированная медицина становится все
более распространенной во многих клинических процедурах [1]. Необходимо разработать
методы, позволяющие хирургам принять соответствующее решение в течение промежутка
времени, который является клинически целесообразным для данного пациента. Посколь-
ку большинство нейрохирургических методов лечения являются дорогостоящими, а цена
ошибки— жизнь пациента, необходимость выполнения предоперационного моделирования
становится очевидной. Необходимость такого моделирования дополнительно обусловлена
возможностью послеоперационных осложнений, риск которых согласно статистике сопо-
ставим с риском разрыва аневризм головного мозга. Это, в свою очередь, требует оценки
целесообразности хирургического вмешательства. Предоперационное моделирование поз-
воляет избежать излишнего лечения и, следовательно, послеоперационных осложнений.
В последнее десятилетие численные расчеты считаются лучшим методом прогнозирования
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риска разрыва аневризмы [2, 3], а также квалификации опасности множественных анев-
ризм [4]. В ряде работ описываются виртуальные вмешательства, такие как установка
стента в сосуд головного мозга [5, 6]. В целом это оправдано, но только в том случае, если
соответствующие расчеты проводятся в адекватной постановке. Прежде всего, необходимо
определить достоверность геометрической модели. Кроме того, иногда граничные условия,
неспецифичные для пациента, могут привести к неожиданным результатам [7, 8]. Однако
чрезвычайно важно определить, моделируют ли эти граничные условия реальность или
они не описывают ее вследствие некоторых экспериментальных ошибок.

В данной работе рассматривается клинический случай веретенообразной аневризмы

левой задней нижней мозжечковой артерии. Веретенообразные аневризмы относятся к

классу сложных аневризм [9, 10], что обусловлено трудностью отключения их от крово-
тока. Исследуется возможность использования известного гемодинамического параметра
касательных напряжений на стенке στ для прогнозирования зоны внутричерепного раз-
рыва аневризмы, а также для поиска оптимального сочетания граничных условий при
моделировании. В работе используется значительный объем персонализированной инфор-
мации об аневризмах.

1. Методы исследования. Ниже представлены методы исследования, используемые
при решении поставленной задачи.

1.1. Обработка клинических данных и подготовка образца. Для проведения иссле-
дования требовалось получить специфичные для пациента данные: параметры течения в
области аневризмы, характеристические скорости, данные о прочностных свойствах тка-
ни аневризмы. Для измерения скорости кровотока дистальнее аневризмы как до, так и
после лечения использовался доплеровский транс- и ультразвуковой датчик (рис. 1). Ос-
циллограммы объемного расхода представлены на рис. 2.

Данные были оцифрованы с использованием программного обеспечения с открытым

исходным кодомWebPlotDigitizer (версия 3.12) [11], результаты оцифровки были использо-
ваны для постановки граничных условий при решении задачи нестационарной численной

гемодинамики. Измерения проводились проксимальнее аневризмы на расстоянии, прибли-
женно равном 0,5 см. Далее выполнялась серия численных расчетов с условием жестких
стенок, в ходе которых варьировалась форма профиля на входе в позвоночные артерии для
минимизации различия реального и расчетного профилей в области измерения (рис. 3).

Аневризма полностью иссекалась, а два разрезанных конца артерии вновь соеди-
нялись. Это было возможно, поскольку длина рассматриваемой артерии больше длины
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Рис. 1. Система для проведения ультразвукового интраоперационного измере-
ния профиля пульсовой волны (https://www.transonic.com/):
а — вид сбоку, б — вид сзади, в — фрагмент сосуда с установленной на нем изме-
рительной системой; 1 — датчик, 2 — кровеносный сосуд, 3 — рефлектор, 4 — окно

измерения датчика
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Рис. 2. Сканированная лента ультразвуковых измерений скорости потока до

лечения (а) и после лечения (б) (интервал между делениями на горизонтальной
оси — 1 с), а также оцифрованная форма сигнала до лечения (в):
1 — результаты, полученные для канала измерений без датчика, 2 — результаты

измерений
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Рис. 3. Зависимости скорости кровотока на границе области течения (а) и
отклонения от клинически измеренных показателей кровотока (б) от времени:
1 — результаты расчета в предположении жестких стенок, 2 — результаты расчета

с учетом влияния стенки сосуда на кровоток (сценарий A), 3 — клинические данные

измерений

стандартной. Ткань была транспортирована в лабораторию и хранилась при температу-
ре 2 ÷ 5 ◦C в 0,9 %-м растворе хлорида натрия. Применимость такого подхода показана,
например, в работе [12].

1.2. Характеристика пациента. Пациентка с веретенообразной аневризмой левой зад-
ней нижней мозжечковой артерии головного мозга — женщина 43 лет с двумя дополни-
тельными факторами риска (артериальная гипертензия и бронхиальная астма). Попереч-
ное сечение стенки аневризмы имело толщину, приближенно равную 0,25 мм, и ширину
3,56 мм. Методика исследования одобрена локальным этическим комитетом Федерального
центра нейрохирургии (Новосибирск). Этическое заключение опубликовано в работе [13].
Данные этой пациентки могут быть использованы другими исследователями при стати-
стическом анализе.
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Рис. 4. Схема (а) и результаты (б) эксперимента по одноосному прочностному
испытанию образцов:
1 — экспериментальные данные, 2 — аппроксимация Нео — Гука, 3 — аппроксимация

с помощью линейной регрессии

1.3. Прочностные испытания. Экспериментальное исследование механической дефор-
мации ε и напряжений σ проводилось в Институте гидродинамики СО РАН на разрыв-
ной машине Zwick&Roell (Германия). В ходе эксперимента образец ткани фиксировался в
анкерном устройстве (рис. 4). Зажимы анкерного устройства были покрыты наждачной
бумагой для улучшения фиксации. Это позволяет быстро зажать образец ткани, а также
предотвратить его соскальзывание с зажимов машины [14]. В соответствии с используемой
методикой предварительной подготовки было выполнено восемь шагов последовательного

нагружения (с увеличением деформации) для определения области линейного поведения
материала, а также модуля Юнга образца ткани. Перед каждым шагом нагружения об-
разец увлажнялся 0,9 %-м раствором натрия (см. рис. 4,а). Продолжительность каждого
эксперимента составляла 1÷3 мин, скорость деформации была постоянной на каждом шаге
и составляла 1 мм/мин. Все эксперименты проводились на воздухе и при нормальной ла-
бораторной температуре (20±2) ◦C. Полученные данные аппроксимировались с помощью
трехпараметрической гиперупругой модели Муни — Ривлина, а также модели линейной
упругости. На рис. 4,б показаны аппроксимированные и исходные экспериментальные дан-
ные для второго шага нагружения материала. Значения модуля Юнга использовались при
постановке задачи с учетом влияния стенки сосуда на кровоток (FSI-моделирование) для
рассматриваемого пациента.

1.4. Постановка задачи численного моделирования. В области течения решалась си-
стема уравнений Навье — Стокса. Для постановки начально-краевой задачи рассматрива-
лись пять вариантов начальных условий. Поскольку исследуется случай сосудов среднего
размера, с учетом скорости кровотока для здоровых сосудов и результатов, полученных
в [15, 16], можно считать, что кровь ведет себя как ньютоновская жидкость. Уравнения
движения для крови имеют вид

ρ
(∂u

∂t
+ (u · ∇)u

)
= −∇p +∇ · τ, ∇ · u = 0,

где ρ = 997 кг/м3 — плотность; u — вектор скорости; t — время; p — давление; τ —
девиаторный тензор напряжений, который можно представить следующим образом:

τij = µ
(∂ui

∂xj
+

∂uj

∂xi

)
,

µ — вязкость жидкости. На стенке сосудов задается условие прилипания

v = 0, x ∈ ∂Ωw,

где ∂Ωw — поверхность области течения жидкости. На входе ∂Ωin задается нормальная
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Рис. 5. Левая и правая позвоночные артерии (1), на входе в которые задавались
граничные условия, и область (2), в которой измерялся объемный расход (а), а
также зависимость объемного расхода от времени в области 2 (б):
I — заданный профиль, II — профиль объемного расхода для конкретного пациента

скорость (рис. 5), на выходе ∂Ωout — давление:

v = vin(t)n, x ∈ ∂Ωin , t ∈ (0, T ),

p = pout(t), x ∈ ∂Ωout , t ∈ (0, T ).

Начальные условия заданы следующим образом:

v
∣∣
t=0

= 0, p
∣∣
t=0

= patm , x ∈ Ω.

Здесь patm — давление вне расчетной области, равное атмосферному давлению

(760 мм рт. ст.). Данные о свойствах стенки аневризмы были получены в результате про-
веденных экспериментов, а данные о свойствах здоровых кровеносных сосудов взяты из
работы [12]. Рассмотрен сценарий расчета для конфигурации с жесткими стенками и четы-
ре сценария (сценарии A, B, C, D) с учетом влияния стенки сосудов на течение (FSI) [17].
Закон Гука для стенки аневризмы головного мозга для моделей FSI записывается в виде

F = k ∆l,

где k — коэффициент жесткости; ∆l — удлинение. С использованием статистических дан-
ных об аппроксимации диаграммы напряжение — деформация материала аневризмы при

малых деформациях с помощью критерия χ2 (нулевая гипотеза равенства распределений)
выявлено незначительное различие между аппроксимациями модели материала Нео— Гу-
ка и модели линейной упругости. В данном случае модель линейной упругости корректно
аппроксимирует экспериментальные данные. Общая постановка численной задачи приве-
дена в табл. 1.

Численный расчет проводился в пакете ANSYS с использованием метода конечных
объемов. Более подробная информация о численных методах и настройке решателя ANSYS
CFX представлена в приложении.

2. Результаты исследования и их обсуждение. Ниже представлены экспери-
ментальные данные и результаты численного моделирования. Что касается механических
испытаний, то в результате первого и второго шагов нагружения получена линейная зави-
симость между напряжением и растяжением. Зависимость σ(ε), полученная после второго
шага нагружения, показана на рис. 4,б. Следующие шаги нагружения определяют область
пластичности образца ткани и соотношение между напряжением и растяжением. Значение
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Стенка

сосуда

Жесткие стенки Расход Давление Твердая Прилипание —
(см. рис. 2)

Сценарий A Расход Давление Эластичная Прилипание Неоднородная

(см. рис. 2) и смещение

Сценарий B Расход Давление Эластичная Прилипание Однородная

(см. рис. 2) и смещение

Сценарий C V0 + Va sin 2πt Давление Эластичная Прилипание Неоднородная

и смещение

Сценарий D V0 + Va sin 2πt Давление Эластичная Прилипание Однородная
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Рис. 6. Минимальные (а, в) и максимальные (б, г) значения скорости (а, б)
и касательного напряжения (в, г) при использовании сценариев A–D (1–4) и в
случае жестких стенок (5)
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Рис. 7. Значения напряжения Мизеса σМ при использовании сценариевA (а, в, д),
B (б), C (г), D (е) и различие сценариев A и B (ж), A и C (з), A и D (и) в момент
времени t2

модуля Юнга определялось по результатам второго шага нагружения. На рис. 4,б видна
область перехода от линейной зависимости растяжения от напряжения к нелинейной.

В ходе численного эксперимента найдены основные параметры гемодинамики: ско-
рость V , касательные напряжения на стенке στ (рис. 6) и напряжение Мизеса (рис. 7),
а также рассчитан интегральный параметр гемодинамики — индекс концентрации при-
тока Ic, характеризующий концентрацию потока, поступающего в аневризму [18]:

Ic =
Qin/Qv

Ain/A0
.

Здесь Qin — поток, направленный внутрь аневризмы; Qv — поток в несущей артерии; Ain ,
A0 — площадь области притока и площадь устья соответственно. Ниже используется ука-
занная ранее гемодинамическая величина для моментов времени t1, t2, t3, t4 (см. рис. 2). На
рис. 8 видно, что при расчетах персонализированной гемодинамики с условиями жестких
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Таб ли ц а 2

Минимальные и максимальные значения скоростей для сценариев FSI A–D
и сценария с жесткой стенкой в моменты времени t1 ÷ t4

Момент

времени

Сценарий A Сценарий B Сценарий C Сценарий D Жесткая стенка

Vmin,
см/с

Vmax,
см/с

Vmin,
см/с

Vmax,
см/с

Vmin,
см/с

Vmax,
см/с

Vmin,
см/с

Vmax,
см/с

Vmin,
см/с

Vmax,
см/с

t1 0,030 88,62 0,036 82,00 0,129 66,02 0,058 65,91 0,050 84,32
t2 0,018 108,32 0,030 102,80 0,020 101,89 0,064 107,67 0,040 106,41
t3 0,010 47,64 0,036 69,99 0,016 104,38 0,056 109,81 0,042 74,25
t4 0,023 58,05 0,028 44,01 0,107 59,15 0,049 59,02 0,042 55,74

Та бли ц а 3

Минимальные и максимальные значения касательного напряжения на стенке для сценариев FSI A-D
и сценария с жесткой стенкой в моменты времени t1 ÷ t4

Момент

времени

Сценарий A Сценарий B Сценарий C Сценарий D Жесткая стенка

στ min,
Па

στ max,
Па

στ min,
Па

στ max,
Па

στ min,
Па

στ max,
Па

στ min,
Па

στ max,
Па

στ min,
Па

στ max,
Па

t1 0,006 54,14 0,027 53,98 0,014 37,35 0,032 37,23 0,0002 0,41
t2 0,041 66,64 0,018 66,38 0,034 64,68 0,051 64,47 0,0006 0,51
t3 0,027 44,85 0,031 44,76 0,048 65,69 0,022 65,48 0,0001 0,34
t4 0,016 32,57 0,038 32,53 0,004 32,55 0,019 32,39 0,0002 0,25
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стенок индекс Ic не обеспечивает однозначную классификацию типа аневризмы: разорвав-
шаяся — неразорвавшаяся. Однако при выборе гидроупругого подхода к моделированию и
использовании любых фантомных или индивидуальных граничных условий либо стацио-
нарного расчета можно получить корректную классификацию рассматриваемого образца

аневризмы.
В табл. 2, 3 приведены результаты численного 3D-моделирования. Линии тока поля

скоростей и значения касательных напряжений на стенке, полученные с использованием
условий жестких стенок и сценария A для моментов времени t2, t4, представлены на рис. 9–
12. Полученные значения касательных напряжений на стенке, линии тока поля скоростей,
напряжения Мизеса и смещения стенки сосуда для моментов времени t1 и t4 приведены на
рис. 13–20. На рис. 9, 10 видно, что при использовании сценария А получаются реалистич-
ные значения скорости кровотока в сосуде и аневризме [19]. Этот сценарий более точно
описывает положение зоны разрыва аневризмы, однако он наиболее сложен для проведе-
ния численных расчетов. На рис. 13–20 видно, что использование гидроупругого и (или)
нестационарного подхода при персонализированном моделировании церебральной гемоди-
намики не дает преимуществ при определении положения предполагаемой зоны разрыва,
поскольку во всех сценариях проведенных расчетов зона разрыва соответствовала макси-
мальному значению касательного напряжения на стенке.
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Рис. 9. Линии тока поля скоростей в момент времени t2 в случае жесткой стенки
(а, б) и при использовании сценария A (в, г):
а, в — вид сверху, б, г — вид снизу
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Рис. 10. Линии тока поля скоростей в момент времени t4 в случае жесткой
стенки (а, б) и при использовании сценария A (в, г):
а, в — вид сверху, б, г — вид снизу
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Рис. 11. Значения касательных напряжений на стенке в случае жесткой стенки
(а, б) и при использовании сценария A (в, г), а также их разность (д) в момент
времени t2

Использование результатов, полученных с учетом влияния стенки сосуда на кровоток
и условий жестких стенок, при моделировании позволяет определить как эластичность
тканей, так и разность значений эластичности аневризмы и здоровой части кровеносного
сосуда. Эта разность, в свою очередь, влияет на поведение аневризмы: рост и разрыв или
стабилизация [14].

В проведенных экспериментах не воссоздавались термостатические условия естествен-
ного расположения аневризмы, как это сделано в работах [13, 20]. Однако данный подход
так же применим, как и подход, предложенный в [20], поскольку на разрыв аневризмы в
основном влияют градиент давления, обусловленный кровотоком, физико-химические эф-
фекты воспаления [21] и т. д. Влияние последних на гемодинамику изучено недостаточно.
Даже использование термостатической ванны не позволяет решить все проблемы, возни-
кающие вследствие упрощенного понимания биомеханики церебральных аневризм. При
нейрохирургическом лечении кровеносный сосуд с аневризмой не находится ни в термо-
статических условиях, ни в жидкости, а гидратация сосудистой стенки происходит только
за счет крови, поступающей со стороны просвета сосуда, и осуществляется искусственно
с помощью физиологического раствора при операциях по реваскуляризации. Ни в экспери-
ментах, описанных в [20] (см. также [22, 23]), ни в экспериментах, проведенных с учетом
термостатической биованны [13], не использовался градиент давления, поэтому влияние
этого параметра на результаты эксперимента неизвестно. Для того чтобы решить эту
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Рис. 12. Значения касательных напряжений на стенке в случае жесткой стенки
(а, б) и при использовании сценария A (в, г), а также их разность (д) в момент
времени t4

проблему, можно объединить методы проведения эксперимента, описываемого в данной
работе, с методами, предложенными в работах [20, 24]. С точки зрения биомеханики ане-
вризмы головного мозга более целесообразно использовать инфляционный тест, описан-
ный, например, в [13, 25]. Однако его применение затруднено вследствие малых размеров
образца стенки аневризмы, несмотря на то что в литературе описаны микроаспирацион-
ные тесты, проводимые на биологических объектах [26].

В настоящее время неясно, какая методика позволяет наиболее точно определить риск
разрыва аневризмы (см. [27–32]). Установлено, что включение или исключение парамет-
ра упругости стенки оказывает значительное влияние на получаемые результаты. Более
того, следует отметить, что в данной работе используется очень грубая модель связи кро-
веносного сосуда с аневризмой. Это обусловлено тем, что рассматривается только один
параметр толщины, тогда как в действительности толщина стенок сосуда в зоне его со-
единения с аневризмой различна. Несмотря на упрощенность такой постановки, форму-
лировка материальных уравнений механики упругости для определения зоны перехода

между здоровой артерией и зоной аневризмы представляет собой нетривиальную задачу,
не исследовавшуюся ранее. При использовании сценариев B и D материал стенки считал-
ся однородным изотропным c одной и той же постоянной толщиной и с одним и тем же
модулем Юнга, тогда как в расчетах с использованием сценариев А и С значения тол-
щины и модуля Юнга для аневризмы и здоровых сосудов различались. Как показывают
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Рис. 13. Значения касательных напряжений на стенке при использовании сценари-
ев A (а) и D (б), а также их разность в разных проекциях (в) в момент времени t1
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Рис. 14. Значения касательных напряжений на стенке при использовании сценари-
ев A (а) и D (б), а также их разность в разных проекциях (в) в момент времени t4
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Рис. 15. Линии тока поля скоростей при использовании сценариев A (а) и D (б),
а также разность значений скорости в разных проекциях (в) в момент времени t1
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Рис. 16. Линии тока поля скоростей при использовании сценариев A (а) и D (б),
а также разность значений скорости в разных проекциях (в) в момент времени t4
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Рис. 17. Значения напряжений Мизеса при использовании сценариев A (а)
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Рис. 18. Значения напряжений Мизеса при использовании сценариев A (а)
и D (б), а также их разность в разных проекциях (в) в момент времени t4
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Рис. 20. Значения смещения стенки кровеносного сосуда при использовании сцена-
риев A (а) и D (б), а также их разность в разных проекциях (в) в момент времени t4
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Рис. 21. Напряжения (а, б), смещения (в, г) и касательные напряжения на
стенке (д, е) при использовании сценария A (неоднородная стенка) (а, в, д) и
сценария B (однородная стенка) (б, г, е) в момент времени t1 (черные сплошные
линии — границы области аневризмы)

экспериментальные результаты прочностных тестов, использовавшиеся модели примени-
мы при малых деформациях аневризмы, в то время как при больших деформациях можно
использовать более современные модели (см., например, [33]).

На рис. 21 показаны напряжение, смещение стенки и напряжение ее сдвига в момент
времени t1. Видно, что, несмотря на наличие скачка толщины стенки и модуля Юнга,
численное решение является гладким и достаточно хорошо сходится. Различие значений
толщины стенки и модуля Юнга аневризмы наиболее существенно влияет на напряжения

в стенке аневризмы (см. рис. 21,a,б), ее смещения показаны на рис. 21,в,г. Чем меньше
толщина стенки аневризмы, тем большим деформации и нагрузке она подвергается, что
приводит к увеличению риска разрыва. Поэтому необходим учет механических характе-
ристик стенок кровеносных сосудов и аневризм при FSI-моделировании. При этом харак-
теристики кровотока изменяются значительно меньше, о чем свидетельствуют значения
касательных напряжений на стенке сосуда, практически совпадающие с соответствующи-
ми значениями, приведенными на рис. 21,д,е.

Представляет интерес изучение более сложных граничных условий на стенке сосуда,
являющихся комбинацией условий скольжения и прилипания. В случае жестких стенок

такие условия не учитывались в силу особенностей течения в трубе с жесткими стен-
ками и длины сосудов (капиллярные эффекты не учитывались). При этом имеет место
расслоение крови в просвете сосуда (лимфатический слой прилегает преимущественно
к стенкам, а эритроцитсодержащий слой располагается в ядре потока) [34], а также чув-
ствительность сосуда к гемодинамике внутри него, обусловленная расположением в эндо-
телиальном слое специальных белков-рецепторов. Это указывает на необходимость учета
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скольжения в пристенном пограничном слое, но данное утверждение в настоящее время
является дискуссионным.

Результаты численных расчетов в случае аневризмы головного мозга необходимо под-
тверждать с использованием прогностического критерия, как это сделано в [35] в случае
аневризмы брюшной аорты, однако такое исследование будет представлять лишь теоре-
тический интерес, поскольку исследование кровотока в различных (особенно дистальных)
отделах сосудов головного мозга значительно сложнее исследования кровотока в брюшной

области.

Подобный подход можно распространить также на другой класс задач — формирова-
ние сосудистых шунтов при лечении атеросклероза артерий [36]. В таких задачах также
необходимо установить наборы данных, которые могут быть выбраны фантомно и ин-
дивидуально для конкретного пациента при выполнении виртуальной хирургии или при

оценке рисков проведения операции (возникновения послеоперационных осложнений).

Существенным ограничением проведенного исследования является использование дан-
ных только одного пациента. Однако подобные исследования имеют место, например, при
решении различных задач радиологии и вычислительной гемодинамики для одного паци-
ента [37]. Результаты этих исследований позволяют разработать подход к реконструиро-
ванию области течения и требования к численному расчету. Данный подход должен быть
уточнен для большей выборки пациентов.

Заключение. Результаты проведенного исследования показывают, что наибольшие
значения касательных напряжений на стенке сосуда определяют возможное место разрыва

церебральной аневризмы, причем даже стационарный расчет в предположении жестких
стенок, выполненный с учетом особенностей конкретного пациента, достаточен для под-
тверждения положения этой зоны. Наиболее существенное влияние на результат классифи-
кации ткани аневризмы (разорвавшаяся — неразорвавшаяся) оказывают значения напря-
жения и смещения стенки сосуда конкретного пациента. Таким образом, для определения
возможного положения зоны разрыва достаточно использовать стационарную установку

в индивидуальной для пациента конфигурации, а для проведения классификации статуса
аневризмы необходимо применять гидроэластический подход. Использование нестацио-
нарной установки позволяет получить более реалистичную картину течения в интере-
сующей области, но не имеет существенных преимуществ в рамках данного исследования.

Приложение

3D-реконструкция аневризмы. Первым этапом персонализированного моделирова-
ния является создание индивидуальной конфигурации аневризмы для пациента. Геометрия
области аневризмы определялась с помощью изображений, полученных с использованием
пакета программ DICOM, после ротационной 3D-ангиографии [38], а реконструкция про-
водилась с использованием коммерческого программного обеспечения Convert3D и ITK
Snap [39]. Толщина среза массива данных DICOM составляла 0,5 мм, разрешение сре-
за — 250× 250 пикселей (каждый пиксель имеет размеры 0,465× 0,465). Для того чтобы
определить клинически значимую форму аневризмы и материнского кровеносного сосуда,
специфичную для пациента, изображение аневризмы было отфильтровано с использовани-
ем фильтра Гаусса. Процесс реконструкции показан на рис. 22. Прежде всего, для проверки
точности предлагаемой модели геометрии аневризмы рассматривался устойчивый поток.
В клинических случаях гладкие формы кровеносных сосудов и бифуркаций более веро-
ятны, чем неровные [8]. Поскольку в проводимых экспериментах рассматривался только
один образец, использовались данные о распределении фантомного кровотока [19]. Уста-
новлено, что полученные значения скорости и фантомные данные хорошо согласуются.
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Рис. 22. 3D-реконструкция: ангиографическое изображение (а), сегментация
изображения с помощью программного обеспечения ITK-Snap (б), триангуляция
реконструированной поверхности (в), оптимизация изображения (г)
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Рис. 23. Сетка, построенная при использовании сценариев моделирования стен-
ки сосуда A и C (а), а также однородная сетка, построенная при использовании
сценариев моделирования стенки сосуда B и D (б)

2,0

4,5

5,0

5,5

6,0

6,5

7,0

7,5

q, ìë/ñ q, ìë/ñ

2,2 2,4 2,6 2,8 3,0 t, ñ 2,0 2,2 2,4 2,6 2,8 3,0 t, ñ
1,2

1,4

1,6

1,8

2,0

2,2

à á

1,2 1,2

Рис. 24. Кривая ультразвукового измерения скорости кровотока, реконструи-
рованная на границе области течения (на входе):
а — левая позвоночная артерия, б — правая позвоночная артерия; 1 — в случае жестких

стенок, 2 — с учетом влияния стенки сосуда на кровоток

Построение сетки. В случае использования сценариев A и C была создана сетка,
показанная на рис. 23,а, в случае использования сценариев B и D — сетка, показанная
на рис. 23,б. Во всех сценариях для области кровотока использовалась тетраэдрическая
сетка, а для стенки кровеносного сосуда — гекса- или пентагональная сетка.

Граничные условия и реология. На следующем этапе численных расчетов опре-
делялись подходящие граничные условия для конфигурации. Форма волны на входе пред-
ставлена на рис. 24.

Все численные расчеты выполнены с использованием коммерческого программного

обеспечения ANSYS 17.2 [40], основанного на методе конечных элементов. С учетом мас-
сового расхода через поверхность элемента mα = (ρui ∆ni)α уравнения Навье — Стокса

можно записать в дискретной форме∑
α

mα(uj)α −
∑
α

(
ρµ

∂ui

∂xj
∆ni

)
α

= −
∑
α

(p ∆nj)α,
∑
α

mα = 0.
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Настройки решателя. При проведении численных расчетов в предположении жест-
ких стенок и с учетом влияния стенки сосуда на кровоток использовались схема адвекции

высокого порядка и обратный метод Эйлера второго порядка нестационарной схемы. Все
расчеты проводились до достижения четвертого порядка точности.
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