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Аннотация. Изучение течения крови в сосудистых биопротезах представляет

собой достаточно сложную задачу, так как форма внутренней поверхности

биопротеза вариативна, ввиду ксеногенного происхождения. Из-за этого

внутри сосудистого биопротеза могут возникать вихревые зоны. Кроме

того, структура течения может содержать участки, где скорость течения

является аномально высокой. Тем более трудно оценить характер течения

при использовании этого сосудистого биопротеза в качестве шунта. В

работе проведено численное сравнение течения крови в биопротезе,

соединённым с основным сосудистым руслом способом «конец-в-конец»

и «конец-в-бок» (шунтирование) с учётом частоты сокращения сердца

и величины артериального давления. Показано, что из-за нелинейности

исходной геометрии биопротеза способ имплантации влияет на течение крови.

Из-за этого возникают вихревые зоны и, при определенных комбинациях

параметров, эффекты «отрыва» вихрей.
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ВВЕДЕНИЕ

Проблема реваскуляризации сосудистого русла нижних конечностей в следствии

атеросклеротических поражений обусловлена высокой распространенностью данной

патологии и отсутствием «золотого стандарта» протезов, применяемых при данном

типе вмешательств [1]. Протезирование несостоятельных участков артерий нижних

конечностей может быть произведено с использованием различных материалов, в числе

которых: имплантация протезов на основе полимерных соединений (синтетические

графты) [2], либо протезов на основе биологической ткани (биопротезы) [3]. Особую
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актуальность данная проблема принимает при операциях с использованием сосудистых

ксеногенных биопротезов, вариативность геометрии которых может в значительной мере

определить исход всей реконструкции [4]. Имплантация сосудистых протезов может

производиться способом «конец-в-конец», то есть сосудистое русло образует прямой

участок, либо «конец-в-бок», образуя дополнительное кровеносное русло [5]. Разработка

и внедрение инструментов, позволяющих облегчить предоперационное планирование и

прогнозирование функционирования, особенно в условиях, имитирующих гемодинамику

конечного пациента, представляются перспективными как с научной, так и с прикладной

точки зрения. При различных комбинациях частоты сокращения сердца (ЧСС) и

артериального давления (АД) в ксеногенных биопротезах, ввиду вариативности их

геометрии, возможно возникновение факторов, приводящих к тромбообразованию [4].

Подобные задачи могут быть решены численными методами, реализующие принцип

компьютерного моделирования потоков жидкости в условиях геометрической

нелинейности [6, 7].

Вопросам компьютерного моделирования течения крови в кровеносных сосудах

и сосудистых протезах сложной конфигурации посвящено большое количество

работ, отличающихся как выбором конкретного объекта моделирования, так и

подходами к построению и исследованию модели. Так, например, некоторые авторы

изучают двумерные модели течения в сосудах со стенозом и исследуют факторы,

влияющие на процесс тромбообразования [8, 9, 10]. В работе автора Gaurav V. [11]

рассмотрена двумерная модель шунта с гладкими стенками, однако такая модель не

позволяет полностью описать течение крови и гемодинамические характеристики, если

анализируются биопротезы. Авторы работ [12, 13, 14] исследуют гемодинамические

аспекты течения в сосудах, бифуркациях и анастомозах с идеализированной трехмерной

геометрией, однако такой подход позволяет получить только общий характер течения.

В перечисленных выше работах используются современные пакеты прикладных

программ в области гидродинамики и механики твердого тела (Simulia Abaqus, Simulia

SolidWorks Simulation,ANSYS), которые получили широкое распространение в медицине

[15, 16, 17]. В последнее время появляется все большее количество работ, посвященных

моделированию течения в сосудах с геометрией, построенной на основе медицинских

изображений реальных протезов или сосудов [18, 19, 20]. Аналогичный подход

использован и в настоящей работе – геометрия моделируемого сосуда воспроизведена по

результатам микро-компьютерной томографии клинических протезов.

Целью данной работы является сравнение гемодинамики в реальном сосудистом

протезе при его имплантации способом «конец-в-конец» и «конец-в-бок» при

пациент-специфических комбинациях ЧСС и величины АД.

МАТЕРИАЛЫ ИМЕТОДЫ

1. Объект исследования

В настоящей работе проведены исследования течения крови в сосудистом биопротезе

(рис. 1) «КемАнгиопротез» (ЗАО «НеоКор» г. Кемерово) [4] и шунте, образованном

с помощью этого протеза в качестве обходного русла. Ксеногенные биопротезы,

используемые для трансплантации сосудов, представляют собой обработанную

диглицидиловым эфиром этиленгликоля [21] внутреннюю грудную артерию крупного

рогатого скота. Этими протезами замещают проблемный (содержащий тромбы,

стенозы, аневризмы) участок сосуда. Длина протеза может доходить до 75 см. При

такой протяженности поражённого участка для его протезирования используют

биопротезы, сшитые из нескольких (двух или трех) сегментов внутренней грудной

артерии крупного рогатого скота подходящего диаметра. В местах соединения сегментов
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возникают механические деформации, которые изменяют в целом геометрию протеза.

Кроме того, артерии, как правило, содержат коллатерали – ответвления, которые

изолируются шовным материалом, тем самым создавая дополнительные деформации.

Модель сосудистого протеза была получена путем компьютерной реконструкции

поперечных микротомографических срезов образцов биопротезов [23]. Как показано в

работах [22, 24, 25] в крупных кровеносных сосудах течение крови можно моделировать

системой уравнений Навье – Стокса, описывающей течение вязкой несжимаемой

ньютоновской жидкости. Поскольку диаметр представленного протеза достигает

величины 9.1 мм, то для описания течения крови в протезе, имплантированного

способом «конец-в-конец» и «конец-в-бок», будем использовать именно такую модель.

Рис. 1. Внешний вид и внутренняя оболочка протеза; группами кругов обозначены зоны

стенозов на внутренней оболочке протеза и соответствующие группы коллатералей на

внешней оболочке протеза.

Предполагается, что течение крови в протезе происходит слева направо. Цифрами на

рисунке 1 обозначены соответствующие коллатерали на верхнем рисунке иместа стенозов

на нижнем.

2. Математическая модель

Областью решения для численного моделирования является внутренняя область

биопротеза, имплантированного способом «конец-в-конец» и «конец-в-бок». Сосудистое

русло в обоих случаях (рис. 2) продлевали в проксимальном и дистальном направлениях с

целью получения параллельного потока жидкости на входе и уменьшения влияния выхода

на течение внутри биопротеза с обоих сторон. Область кровотока обозначается через

Ω, входное и выходное сечения – через Γ1 и Γ2, соответственно, боковая поверхность,

включая закрытые концы участка поражённой артерии – через Γ3. Границы области Ω
считаются жесткими.

Рис. 2. Геометрия расчётной области соединения «конец-в-конец» (A), «конец-в-бок» (Б) и

схематическое представление расчетной области (В).

Точками Т1, Т2, Т3 на рисунке 2 обозначают места пересечения перпендикулярно

проведенного оси ОХ сечения области решения. Далее, в центре параллельного оси
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ОY диаметра этого сечения будут измерены величины гемодинамических значений

параметров течения.

Численные расчеты задачи (1) выполняются методом конечных объемов (Finite

Volume), на тетраэдральных сетках Netgen [26] с числом узлов N = 1.9 � 105 для

«конец-в-конец» и N = 4 � 105 для «конец-в-бок», построенных в Salome [27]. Решение
сеточных уравнений проводится в программном комплексе OpenFoam [28] с помощью

алгоритма PISO (Pressure-Implicit with Splitting of Operators) [29]. Для постпроцессинга

и визуализации результатов численных расчетов используется программное средство

ParaView [30]. Течение крови вΩ описывается трехмерными уравнениями Навье – Стокса

для вязкой несжимаемой жидкости [31]:

∂~V
∂t

+
(
~V · 5

)
~V = −5 p+5

(
ν

(
5~V +

(
5~V

)T
))

div(~V ) = 0

(1)

где ~V = ~V (u, v, w) – вектор скорости течения, p – давление, ν = 3.5 · 10−6 –

кинематическая вязкость [26].

Боковые стенки сосудов считаются абсолютно жесткими и на них задаются

нулевые значения скорости. На входной и выходной границах задаются значения

давления, разность которых определяет движение крови. Для скорости на входной и

выходной границах устанавливали условия параллельности потока оси сосуда. Создание

нестационарного периодического течения жидкости осуществляли циклическим

изменением разности давления на входе и выходе. На рисунке 3 приведен график разницы

АД между Γ1 – Γ2, полученный с помощью Допплер-эхографии пациента П. (67 лет,

мужчина), которому на базе Кардиохирургического отделения «НИИ Комплексных

проблем сердечно-сосудистых заболеваний» (Кемерово) в 2016 году было проведено

бедренно-подколенное протезирование справа биопротезом «КемАнгиопротез». Такую

форму кривой давления будем считать «нормальной», в состоянии покоя, без нагрузок.

Граничное условие изменения давления на левой границе (входе) в зависимости от

времени взято согласно графику (рис. 3) [14, 33, 34].

Рис. 3. График зависимости от времени разности АД между входом и выходом в сосудистый

протез у пациента.

Заметим, что на построенном графике (см. рис. 3), присутствует зона отрицательной

разности давления в интервале 0.42 < t < 0.64, что характерно для течения крови в

периферических артериях [35, 36].

Для моделирования режимов пульсаций график, изображенный на рисунке 3 сжимали

по оси времени (ось абсцисс), а при увеличении или уменьшении давления растягивали

и сжимали по оси ординат соответственно. У пациента П. «нормальное» давление равно
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147.3 мм рт ст, оно соответствует гипертензии первого типа [37]. Увеличение давления на

33 % приводит к гипертензии третьей степени [38], а уменьшенное на 14 % – вводит в

зону нормального давления [38]. Комбинацию «нормального» давления и 60 пульсаций в

минуту будем называть состоянием покоя, повышенного на 33% давления и 90 пульсаций

в минуту – состояние средних нагрузок, повышенного на 33 % и 120 пульсаций в минуту

– состояние повышенных нагрузок, для всех пульсаций давление, уменьшенное на 14 %

будем называть «минимальные нагрузки».

2. РЕЗУЛЬТАТЫ

1. Сравнение картин течения в «конец-в-конец» и «конец-в-бок»

Далее приведены картины течения в различные моменты времени для состояния

«покоя» в биопротезе, имплантированного способом «конец-в-конец» и «конец-в-бок».

Сечения в плоскости Y Z взяты в моменты времени, когда в точке Т1 достигается

максимальная (0.276 секунды для «конец-в-конец», 0.346 секунды для «конец-в-бок»)

(рис. 4) и минимальная (0.6 секунды для «конец-в-конец» и «конец-в-бок») (рис. 5)

скорость потока.

Рис. 4. Продольное сечение биопротеза, имплантированного способом «конец-в-конец» (1)

и «конец-в-бок» (2) в состоянии покоя, когда достигается максимальная скорость.

Вынесенные изображения показывают треки двух частиц.

Рис. 5. Продольное сечение биопротеза, имплантированного способом «конец-в-конец» (1)

и «конец-в-бок» (2) в момент диастолы, когда достигается минимальная скорость.

Проведённые расчёты показали:

1. при одинаковом давлении на входе, максимальная величина модуля скорости

для течения в биопротезе имплантированного способом «конец-в-конец» и

«конец-в-бок» различна («конец-в-конец» – 1.1 м/с, «конец-в-бок» – 0.95 м/с,

различие составляет 13 %);

2. в момент достижения максимальной скорости расчетной области течения, вихревая

зона после первого сужения в случае шунта больше на 12 % (разница 0.4 см при

длине вихревой зоны в случае «конец-в-конец» 2 см, а «конец-в-бок» – 2.4 см), чем

в случае «конец-в-конец»;
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3. в момент диастолы (рис. 5, t = 0.488 секунды для прямого сосуда и t = 0.6
секунды для «конец-в-бок») видно различие в величине скорости. Близкие профили

скорости имеются в областях как сужений, так и верхней границы между первым

и вторым сужением, где в обоих случаях присутствует завихрение. Вихревая зона

после первого сужения увеличила размер по сравнению с имплантацией способом

«конец-в-конец» и в обоих случаях занимает весь объем.

Течение в шунте отличается от течения в биопротезе, имплантированного способом

«конец-в-конец», не только по величине модуля скорости на оси, но и по размерам

вихревых, застойных зон и зон обратного течения в объеме сосуда (рис. 6).

Рис. 6. Векторы скорости в поперечных сечениях в вихревых зонах после первого сужения

для «конец-в-конец» (1) и «конец-в-бок» (2) (вид спереди (А, В) и сзади (С, D)) в состоянии

«покоя» в момент достижения максимальной скорости (систола; А, B) и в момент скорости

минимальна (диастола; C, D).

На рисунке 7 приведены графики скорости течения в точках Т1, Т2, Т3 (обозначены

на рис. 2). Как оказалось, практически всегда при большем давлении скорости течения

крови в этих точках выше, чем при низком.

Так как в случае «нормального» давления и пульса течение в «конец-в-конец» и

«конец-в-бок» различаются качественно и количественно, то для их более полноценного

понимания необходимо провести исследование возникающего течения при различных

значениях АД и ЧСС. На рисунке 7 приведены графики скорости в трех точках для

состояния покоя и нагрузок.

Если обратить внимание на графики скорости (рис. 7) в Т1 и Т3, то они качественно

близки, но различаются только амплитудой. Во второй точке видно, что в шунте в

состоянии покоя происходит перестройка структуры потока, но в разное время и с разной

интенсивностью. Так же стоит отметить, что в диастолической фазе (когда АД на Γ1

меньше, чем на Γ2) в случае «конец-в-конец» величина обратного течения всегда больше,

чем в шунте.

Особенно важным фактором оценки качества протеза является возможность

образования возвратного течения в полном анастомозе, т.к. такое вихревое течение

может провоцировать образование тромбов [39, 40], например, в следствие увеличения

пристеночного напряжения [41, 42]. Поэтому для выяснения возможности появления

вихревых структур были проведены расчёты течения в шунте при различных ЧСС и
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Рис. 7. Графики изменения компоненты скорости u в точках Т1, Т2, Т3 для случая

«конец-в-конец» (пунктирная линия) и «конец-в-бок» (сплошная линия) в состоянии покоя

(A) и нагрузок (B). На оси абсцисс отмечено значение времени в секундах, оси ординат –

величина скорости в м/с.

АД (рис. 8). По результатам численного моделирования оказалось, что в месте сужения

протеза течение в Т1 и Т3 качественно близки и отличаются по величине модуля

скорости только на 10 – 15 % в зависимости от давления и пульсаций, поэтому на

рисунке 8 изображены графики изменения величины модуля скорости для течения крови

в шунте с различными комбинациями АД-ЧСС только для Т2 и Т3.

Из графиков на рисунке 8 следует:

1. в точке Т2 при ЧСС 60 ударов в минуту при «увеличенном» и «нормальном» АД в

области t = 0.4 с имеется «всплеск» скорости, который отсутствует при ЧСС 90 и

120 ударов в минуту;

2. при ЧСС 90 и 120 ударов в минуту на всех трех графиках видно, что значение

скоростименьше в пике, чем приЧСС60 ударов в минуту, это обусловленоменьшим

временем одного сердечного сокращения и течение не успевает развиться, как в

первом случае;

3. как следствие более низких скоростей (при ЧСС 60 ударов в минуту пиковое

значение скорости при увеличенном на 33 % давлении на 12 % больше, чем при

90 ударов в минуту) в точке Т2 отсутствует «всплеск» скоростей.

2. Течение в шунте

Важным, с точки зрения послеоперационных осложнений, в имплантации способом

«конец-в-бок» являются места соединения обходного русла и основного сосуда, зоны

анастомоза [34, 43, 44, 45].

На рисунках 9, 10 приведены треки частиц жидкости в зоне анастомоза в систоле и

диастоле. Зоны анастомозов будем называть «входом» (рис. 9-1 и рис. 10-3) и «выходом

(рис. 9-2 и рис. 10-4).

Из рисунков 9, 10 можно сделать вывод:

1. при всех режимах в области «слепых» концов (в «тупике») всегда имеется

вихреобразное течение, при этом на выходе из анастомоза вихри являются более

интенсивными и занимают больший объём;
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Рис. 8. Графики изменения компоненты скорости u в Т2, Т3 в шунте при ЧСС 60, 90 и 120

ударов в минуту при «нормальном» (сплошная линия), «повышенном» на 33 % (пунктирная

линия) и «уменьшенном» на 14 % (штрихпунктирная линия) АД, соответственно. На оси

абсцисс отмечено значение времени в секундах, на оси ординат – величина скорости в м/с.

Рис. 9. Область «входа» (1) и «выхода» (3) при повышенном на 33 % (А), «нормальном» (B)

и пониженном на 14 % (C) давлении при ЧСС 60 ударов в минуту в момент достижения

максимальной скорости. Окружностями обозначены основные места различий.

2. повышениеАДприводит к уменьшению зон вихревого течения на входе в анастомоз

(например, различия 1А и 1B на рисунке 9);

3. в диастоле (минимальная скорость течения) спутанность течения всегда выше, чем

в систоле (максимальная скорость течения).

3. ОБСУЖДЕНИЕ

1. Сравнение полученных результатов

Несмотря на то, что тема о развитии течения крови в шунте активно исследуется, эти

работы в основном касаются модельных задач. При анализе использования реального
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Рис. 10.Область «входа» (2) и «выхода» (4) при повышенном на 33% (А), «нормальном» (B)

и пониженном на 14 % (C) давлении при ЧСС 60 ударов в минуту в момент достижения

минимальной скорости. Окружностями обозначены основные места различий.

биопротеза для шунтирования оказывается, что течение в областях анастомоза может

быть существенно искажено по сравнению с использованием синтетического графта.

Например, в работе [13] приводятся результаты расчётов стационарного течения именно

такого случая, т.е. стенки шунта являются гладкими. На рисунке 11 показано сравнение

результатов решения стационарной задачи о течении в шунте с использованием

синтетического графта (1A – 3A) и решения рассматриваемой в настоящей работе

нестационарной задачи в момент достижения максимальной скорости при «нормальном»

давлении при 60 пульсациях в минуту с использованием реального биопротеза (1B – 3B).

Видно, что на выходе из протеза: во-первых, течение стало несимметричным; во-вторых,

вихревые зоны изменили конфигурацию. Так, на срезе 1B (рис. 11) видны вихревые зоны,

которых нет в случае 1А, что говорит о более вытянутой вихревой зоне в «слепом» участке

сосуда (угол присоединения выхода изшунта в обоих случаях равен 45 градусов). На срезе

3B вихревые зоны не так ярко выражены и находятся ниже, чем на срезе 3А. Так же на

срезе 2B видно, что в верхней части присутствует зона с большей скоростью течения, чем

на других двух срезах, что обусловлено тем, что после третьего сужения (точка 3 рис. 2)

течение прижимается к верхней стенке (см. также рисунки 9, 10).

Рис. 11. 1A – 3A: линии тока из работы [13], полученных J.Wen иB1 – B3: проекция векторов

скорости течения на сечения 1, 2, 3 на время t = 0.346 c, когда скорость максимальна

при ЧСС 60 ударов в минуту при «нормальном» давлении, показанных в настоящей работе.

Цветом обозначена интенсивность потока через сечение.

Если рассматривать нестационарное течение крови (в соответствии с изменением

давления как на рисунке 3), то в приведённом выше примере течение крови в сечениях
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1, 2, 3 существенно зависти от величины АД (см. рис. 12).

Из рисунка 12 следует, что возвратное течение является более интенсивным

при «нормальном» давлении и, в этом случае, скорость у стенок выше чем при

«уменьшенном» и «увеличенном» давлении. Эту разницу в скорости вблизи стенок сосуда

можно объяснить тем, что при «уменьшенном» и «увеличенном» давлении большая часть

тока жидкости проходит через центральную часть шунта.

Полученные результаты показали, что вследствие геометрической нелинейности

исходного ксеногенного биопротеза, гемодинамика при имплантации способом

«конец-в-конец» и «конец-в-бок» различна, что говорит о необходимости исследования

возникающих эффектов течения. Таким образом, при некоторых комбинациях ЧСС и

АД могут возникать эффекты «отрыва» вихрей, что может запустить каскад значительно

более опасных эффектов – тромбоз сосудистого русла. Так же были показаны зоны

обратного течения, как в зонах после стенозов (вихревые зоны), так и во время

диастолической фазы сердечного цикла.

Рис. 12. Проекция векторов скорости течения (в м/сек) на сечения 1, 2, 3 при пониженном

на 14 % (А), «нормальном» (B) и повышенном на 33 %(C) давлении при 60 пульсациях в

минуту при достижении максимальной скорости.

Таким образом, использование в шунте биопротезов в качестве обходного русла

существенно влияет на картину течения крови, по сравнению с использованием

синтетических графтов.

2. Интерпретация полученных результатов

Полученные результаты показывают, что в исследуемом сосуде с увеличением

давления при 60 пульсациях в минуту могут образовываться зоны нестационарного

тока («отрыв» вихрей в вихревой зоне после первого сужения), что при дальнейшем

увеличении скорости течения может привести к турбулизации тока крови, а это

является одним из факторов образования тромбов [7, 42, 46] в следствии увеличения

пристеночного напряжения. Аномально высокие (кратные) значения пристеночного

напряжения включают механизм тромбообразования, связанный с фактором фон

Виллебранда [42]. Явление «отрыва» вихрей можно наблюдать на графике сравнения

продольной компоненты скорости (рис. 8 Т2): после систолического пика на промежутке

от 0.38 до 0.46 сек отсутствует постоянное убывание величины продольной компоненты

скорости при повышенном давлении, при «нормальном» давлении тоже заметна

тенденция к «отрыву» вихрей (на промежутке от 0.32 до 0.46 сек видно увеличение

величины скорости тока). Таким образом, из полученных результатов можно сделать

вывод, что чем меньше пульсаций в минуту и выше давление на вход, то тем больше

24

Математическая биология и биоинформатика. 2021. Т. 16.№ 1. doi: 10.17537/2021.16.15



Моделирование гемодинамики в сосудистом биопротезе

вихрей будет «срываться», и чем больше количество пульсаций в минуту, тем более

безвихревым будет течение.

4. ЗАКЛЮЧЕНИЕ

Полученные результаты показали, что вследствие геометрической нелинейности

исходного ксеногенного биопротеза, гемодинамика при имплантации способом

«конец-в-конец» и «конец-в-бок» различна, что говорит о необходимости исследования

возникающих эффектов течения. Таким образом, при некоторых комбинациях ЧСС и

АД могут возникать эффекты «отрыва» вихрей, что может запустить каскад значительно

более опасных эффектов – тромбоз сосудистого русла. Так же были показаны зоны

обратного течения, как в зонах после стенозов (вихревые зоны), так и во время

диастолической фазы сердечного цикла
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Modeling of Hemodynamics in a Vascular Bioprosthesis
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Abstract. The study of blood flow in vascular bioprostheses is a rather complicated

task, since the shape of the inner surface of the bioprosthesis is variable, due

to xenogenic origin. Because of this, vortex zones can occur inside the vascular

bioprosthesis. In addition, the flow structure may contain sections where the flow

velocity is abnormally high. It is all the more difficult to assess the nature of the

course when using this vascular bioprosthesis as a shunt. A numerical comparison

of the blood flow in a bioprosthesis connected to the main vascular bed using the

«end-to-end» and «end-to-side» methods (bypass) taking into account the heart

rate and blood pressure was performed. It is shown that, due to the nonlinearity of

the initial bioprosthesis geometry, the implantation method affects the blood flow.

Because of this, vortex zones arise and, with certain combinations of parameters,

the effects of «separation» of vortices.

Key words: numerical modeling, hemodynamic, end-to-end, end-to-side, vascular
bioprosthesis, OpenFOAM.
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