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1. はじめに

大動脈瘤とは、動脈硬化をはじめとする種々の要因に起因して大動脈が異常に拡
張した状態である。病状は慢性に進行するが、瘤の拡大に伴って破裂の危険性が増
加し、破裂すれば致死的な状態となる重篤な疾患である。大動脈瘤の治療法のひと
つに、ステントグラフト内装術がある [6]。これは、自己伸展する金属骨格を取り付けた

人工血管を瘤のある部位まで運び、血管に固定することで血管内をカバーし補強す
る治療法である。これにより、血管壁にかかる応力を軽減し、それ以上の変形や破裂
を防ぐというものである。
大動脈瘤は長期的な経過によって拡大を示すが、どのような場合に拡大が進行す
るのか、血管の形状と長期的な大動脈瘤の形状変化についての関連性は明らかとな
っていない。またステント治療後、治療部が屈曲、延長するケースが見られるが、どの
ような場合にそのような現象が生じるのかは明らかにされていない。大動脈形状によっ
て生じる血管内の血行動態には個体差があると考えられ、これが長期的な大動脈
瘤．ステント留置後の大動脈の形態変化と密接に関連していると推察されているが、
その詳細については明らかとなっていない。本研究は、数値シミュレーションによって
個々の大動脈形態に特有の血管内の血流動態を明らかにしその際に見られる壁面
応力を評価することで、大動脈瘤破裂の予後の予測と、ステント治療の適応の一助と
することを目的としている。
大動脈瘤には、胸部大動脈瘤 (thoracic aortic aneurysms)、腹部大動脈瘤

$($abdominal aortic aneurysms$)$、脳動脈瘤 (Intracranial aneurysms) など、発生する

部位によって特徴には差があるが、本研究では胸部大動脈瘤を対象として解析を行
う。
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2. 形状表現

血流の計算を行うため、医療画像を用いて血管形状を再構成した。その手順は下
記の通りである。

(1) 医療画像からの血管中心軸と半径情報の抽出

放射線医学の分野で使用されている median axis transform[3]の手法を用いて、胸
部大動脈の中心軸の (x,y,z)座標と中心軸上の各点における半径の情報を、$CT$ 画像
から抽出する。

(2) 中心軸に沿う一般座標格子の生成

ひとつの座標軸が血管の中心軸
にほぼ沿うような差分格子を生成
する。これは、一般座標系を用い
た数値計算においては、ある一
つの座標軸が流れ主方向に沿っ
ている場合に数値誤差を小さく
することができるためである。図 1
に、そのようにして作成した格子
系の例を (1)で抽出した中心軸と

共に示す。 Fig. 1: Centerlines and finite-difference meshes

(3) 血管形状を表現する特性
関数の生成

前項で作成した格子系内の各
点において、血管形状を表現
する特性関数の値を設定する。
特性関数は、血管の内側で $0$

、

外側で 1の値をとり、その境界
においてはある程度のなめらか
さを持って変化する関数であ
る。 Fig. 2: Contour surfaces of the characteristic functions
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3. 数値計算手法

支配方程式には非圧縮性 Navier-Stokes 方程式を用いた。血管形状の表現には
仮想領域法 [1][2]を用い、特性関数の値を用いて血管外では速度に比例する抵抗
が働く形になっている。血液は Newton 流体であると仮定している。差分法による離散
化を行い、時間発展には SMAC 法を用いている。格子系上への変数の配置は
collocate 配置法を適用した。圧力 Poisson方程式の反復解法には $GPBi-CG$ 法を用

いている。 流入部においては、時間変化する拍動流を与え、流出部においては、応
力 $0$の自由流出条件を用いている。

4. シミュレーション結果

流れ場の計算を行った後、それらの時間平均場を求め、壁面応力を計算した。そ
の結果を図 3に示す。この図において中心軸の色とそこから描かれたベクトルは、そ
れぞれ次のように定義される $E(s)$ , B(S)を示している。

$E(s)= \int_{r(s)}\sigma_{n}d\Gamma$

$B(s)= \int_{r(s)}\sigma_{n}nd\Gamma$

Fig. 3: lD representations of force components

ここで、 砺は血管壁にかかる応力の壁面に垂直な成分を表す。パラメータ $s$ は中

心軸に沿った長さであり、 $\Gamma(s)$ は位置 $s$ において中心軸に垂直な断面を表す。
壁面の外向き法線ベクトル $n$ は、特性関数 $\lambda$ の勾配として求めることができる。

図 3より、形状の違いによって応力分布が大きく異なっていることがわかる。その主
な原因の一つとして考えられるのは、図 4に示すような心臓拡張期における旋回流の
存在である。これは、心臓収縮期に生成された強い渦度が拡張期にまで残っている
もので、血管形状によって大きな違いがみられる。
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Fig. 4: Swirling flow in an aneurysm

5. まとめ

本研究では、個人差の大きい胸部大動脈形状を用い、血流シミュレーションを行う
ことで、壁面応力などの違いを調べた。その結果、血管形状によって流れ場の特徴に
は大きな違いがあることがわかり、それがステントグラフト内装術の予後に影響してい
るのではないかと考えられた。今後の課題としては、形状の特徴と流れ場の関係をよ
り詳細に調べていくことが必要であると思われる。
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