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Аннотация. Работа описывает особенности численного моделирования 

потоков жидкости переменной вязкости в задачах исследования протезов 

клапанов сердца. Компьютерное моделирование и его верификация 

выполнены на примере клинического медицинского изделия, применяемого в 

современной кардио-хирургической практике – биопротеза «ЮниЛайн» 

(Россия). Трехмерная пространственная модель объекта исследования была 

получена методом компьютерной микротомографии, с последующей 

реконструкцией сетки примитивов по двумерным срезам. В численном 

эксперименте использован метод погруженной границы, учитывающий 

взаимодействие твердого тела и жидкости, а также механику деформации 

элементов протеза – створчатого аппарата. Верификация расчетного 

алгоритма выполнена в установке пульсирующего потока в условиях 

имитации физиологических параметров гидродинамики, аналогичных 

используемым in silico. В целом, результаты моделирования согласуются с 

количественными и качественными данными гидродинамического 

эксперимента. Так, при численном моделировании был получен 

транспротезный градиент 3.0 ± 1.1 мм рт.ст., эффективная площадь отверстия 

2.8 см
2
, объем регургитации – 0.1 мл/мин. В то время, как при натурном 

эксперименте аналогичные показатели составили: 6.5 ± 3.6 мм рт.ст.; 

2.3 ± 0.6 см
2
; 3.1 ± 1.7 мл/мин, соответственно. Приведенный метод 

демонстрирует перспективность и потенциально может быть применен в 

задачах проектирования и исследовательских работах. 
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ВВЕДЕНИЕ 

В кардиохирургической практике использование протезов является рутинным 

способом коррекции приобретенных пороков клапанов сердца [1, 2]. Постоянная 

оптимизация конструкций протезов, их компонентов и материалов снижают риск 

операционных осложнений и повышают эффективность всей процедуры 

протезирования, оказывая экономический эффект и улучшение качества жизни 

пациента [3, 4]. Современные методы доклинического тестирования новых моделей in 

vitro с использованием стендов и in vivo на моделях животных оценивают лишь 

интегральные показатели эффективности изделия: транспротезный градиент, 

эффективную площадь отверстия, регургитацию и т.д. [5, 6]. Однако понимание 

глубинных процессов и эффектов, возникающих при функционировании протезов, в 

особенности, створчатого аппарата, позволит на качественно ином уровне проводить 

оптимизацию их геометрии и структуры. Наиболее информативными инструментами 

для решения данной задачи – углубленного анализа функции элементов протеза, 

являются методы цифрового проектирования и последующего компьютерного анализа, 

позволяющие определить напряженно-деформированное состояние в каждой точке 

протеза или состояние потока жидкости в каждый момент времени [7, 8]. При этом, ряд 

параметров (например, поля напряжений, внутренняя, кинетическая энергия, 

параметры потока), исходно не могут быть определены в натурном эксперименте, т.к. 

являются внутренними характеристиками исследуемых тел [9]. 

Существующие исследования в области моделирования работы протезов клапанов 

сердца несут значительные упрощения, основным из которых является изолированная 

постановка эксперимента или в твердотельном аспекте, или в аспекте гидродинамики, а 

также использование относительно простых для моделирования механических протезов 

[10–12]. Наиболее полно механику работы протеза может воспроизвести только 

сочетанный анализ работы «гидродинамика-твердое тело» (Fluid-Structure Interaction. 

FSI анализ), который требует значительных вычислительных ресурсов и качественной 

верификации, однако позволяет максимально приблизиться к условиям 

функционирования протеза в организме [13, 14]. В работе предложена математическая 

модель движения крови в аортальном сердечном клапане как течение несжимаемой 

жидкости с переменной вязкостью и плотностью, где форменные элементы являются 

примесью в плазме крови. Проведение сравнения получаемых численных результатов с 

результатами экспериментов in vivo во всей полноте крайне затруднительно, поэтому 

целью данного исследования является моделирование и последующая валидация 

работы биопротеза клапана сердца в условиях трехмерного нестационарного течения 

несжимаемой жидкости in vitro.  

МАТЕРИАЛ И МЕТОДЫ 

Исследуемый протез клапана сердца 

Численное компьютерное моделирование проводили на примере биопротеза атрио-

вентрикулярного клапана сердца «ЮниЛайн» (ЗАО «НеоКор», г. Кемерово) 

типоразмера 30 мм. Протез представляет собой жесткий опорный каркас, на который 

монтируют створчатый аппарат из биологического материала, выполняющий 

запирательную функцию (рис. 1,в). Для максимально точного моделирования потоков и 

работы створчатого аппарата получали компьютерную модель биопротеза методом 

компьютерной микротомографии (микроКТ) [15, 16]. Основой используемой схемы 

явился рентгеновский аппарат с конусовидной полезной формой пучка. В исследовании 

использовали томограф Орел-МТ, реализующий вышеописанную схему на базе 

ламинографа Орел (производство ТСНК-лаб, Россия). В результате прохождения пучка 

рентгеновского излучения сквозь объект и возможности предметного столика 
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вращаться, получали серию проекций биопротеза. Разрешающая способность 

томографа в данной работе составила 25.4 мкм (размер вокселя), поскольку 

максимальное проекционное увеличение М = 5 раз было определено размером объекта. 

Детектор располагали на расстоянии 0.5 м от рентгеновского аппарата, биопротез – на 

расстоянии 0.1 м. Параметры режима сканирования: Напряжение составило 140 кВ, ток 

– 23 мкА, число кадров для каждой проекции – 3, общее число проекций – 1200, 

Угловой шаг – 0.3. Для повышения контрастности изображений протез исследовали в 

герметичной таре в воздушной среде. 

 

 
а)   б)     в)   г) 

Рис. 1. Материал и методы исследования: а) биопротез клапана сердца «ЮниЛайн»; б) МикроКТ 

установка с размещенным объектом исследования, в) пример томографического среза, 

получаемого в результате сканирования, г) трехмерная модель исследуемого объекта, 

реконструированная по результатам сканирования. 

 

На основании полученных проекционных изображений проводили реконструкцию 

трехмерной модели в программе 3D визуализации медицинских данных Amira (Zuse 

Institute Berlin, Германия) (рис. 1,г). 

Метод решения 

В настоящей работе для определения движения створок клапана использовали 

метод погруженной границы [17], в соответствии с которым рассчитывали течение 

жидкости в параллелепипеде  , который включает в себя   (рис. 2). На границах 

задано условие прилипания.  

 

 

 
 

Рис. 2. Изображение границ расчетной области, где Г1 – граница сосуда, Г2 – приточная область, 

Г3 – выводная область, Г4 – створки клапанов. 
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Для определения решения течения жидкости применяли метод сеток с 

использованием прямоугольной неравномерной разнесенной сетки 
h  с шагами hxi, hyj, 

hzk с шахматным расположением узлов, где давление, дивергенция скорости и 

концентрация определяются в центре ячейки, а компоненты вектора скорости и 

внешних сил – на границах ячейки.  

Жидкость 

Источником движения крови в сосудах является давление создаваемое сокращением 

сердечной мышцы, следовательно, задачу о движении крови в сердечном клапане 

описывали нестационарной системой дифференциальных уравнений Навье–Стокса: 

1
( ) σ

ρ
p

t


      



u
u u f       (1) 

ρ
(ρ ) 0

t


 


u       (2) 

Начальные краевые условия описаны как: 

0( ,0) u x u , 
1 4Г Г bu u , 

2 3Г Г, 0v w  ,   (3) 

2Г inp p , 
3Г outp p ,      (4) 

где переменные плотность ρ = ρ( , )x t   и вязкость μ =μ( , )x t   определяются следующим 

образом: 

2 1 1( - )c     ,     (4.1) 

2 1 1( )c     .     (4.2) 

Здесь µ1, µ2, ρ1, ρ2 – вязкости и плотности несущей жидкости (плазмы) и примеси 

(форменных элементов), соответственно, c – концентрация примеси, ( , , )x y z x  

( , , )u v wu  – вектор скорости с компонентами ( , , , ), ( , , , ), ( , , , )u x y z t v x y z t w x y z t  , bu  – 

скорости движения створок клапана под воздействием деформации, ( , )p p t x  – 

давление, ( ( ) )T    u u  – вязкий тензор напряжений, ( , )f tf x  – вектор массовых 

сил. Область Ω представляет собой сосуд с границами 1 2 3 4Г Г Г Г Г , где Г1 – 

стенки кровеносного сосуда, Г2 и Г3 – области втекания-вытекания, Г4 – створки 

клапана (рис. 2).  

Концентрация форменных элементов определяется как решение уравнения 

переноса: 

0
c

c
t


  


u       (5) 

с начальными и краевыми условиями на границе втекания [14, 18]: 

0( ,0) ( ),  ,c c x x x      (6) 

2Г( , ) ( , )sc t c tx x .      (7) 

Функция ( , )sc tx  – это скалярная функция, она задаёт концентрацию форменных 

элементов на входе в клапан. В дальнейшем при сравнениях численных расчётов с 

результатами лабораторных экспериментов in vitro концентрация форменных 

элементов c ( , )tx  считалась равной нулю. 
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Твердое тело 

Для того, чтобы моделировать движение тонких гибких створок клапанов стенок 

сосудов, необходимо добавить силы, возникающие при деформации створок клапана и 

стремящиеся вернуть их в равновесное состояние.  

Для описания сил, возникающих при деформации клапана, использовали формулу 

[17]: 
2 2 0 2

2 2
( ( ))

X X
F T k

s s s s

   
   
   

     (8) 

где ( , , ) Г, ( , )q r s X X t  q q  – функция, описывающая поверхность створок клапана в 

момент времени t, 0 ( ,0)X X q  , координаты q, r, s, выбраны так, чтобы поверхность X 

была представлена набором параметрических линий * *( , , , )s X q r s t , T – напряжение, 

возникающее вдоль линии * *( , , , )s X q r s t , τ – единичный вектор, касательный к 

поверхности клапана, k E I  , E – модуль упругости, I – момент инерции поперечного 

сечения. 

Как показано в [17], для того, чтобы описать взаимодействие потока жидкости и 

клапана, необходимо ввести в рассмотрение параллелепипед  , содержащий внутри 

себя область Ω (рис. 2). Тогда движение гибкой границы в жидкости определяется из 

следующего уравнения:  
0

( , ) ( , ) ( ( , ))
X

t u t x X t d
t 


  

 q x q x      (9) 

и правая часть для системы (1) задаётся следующим образом  

0

Г
( , ) ( , ) ( ( , ))f t F t x X t d  x q q q ,    (10) 

где δ – дельта функция Дирака, F – сила деформации. 

Таким образом, уравнения (1)–(10) описывают взаимодействие крови как вязкой 

неоднородной несжимаемой жидкости с переменной вязкостью и плотностью с 

искусственным сердечным клапаном. В этой модели состояние жидкости и форма 

поверхностей 1 4Г Г Г  определяются независимо друг от друга, а влияние движения 

створок клапана на течение отражено наличием вектора массовых сил ( , )f tx  в 

уравнении (1), который учитывает силу сопротивления деформации ( , )F F t q  из 

уравнения (8). 

Алгоритм 

Алгоритм решения состоит из следующих шагов [18]:    

1) на сетке h  решаем задачу (1)–(4); 

2) затем из уравнения (5), используя начальные и краевые условия (6), (7) 

определяем концентрацию примеси в области решения и пересчитываем значение 

плотности и вязкости; 

3) после этого используем формулы (8)–(10) для определения положения створок 

клапана и их формы. 

Поставленная дифференциальная задача (1)–(8) решается методом конечных 

разностей. Для решения задачи (1)–(4) использовалась схема расщепления по 

физическим факторам [19]: 
*

* 1
( )

n
n nu u

u u f
t


    

 
    (11) 
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*
1 1n n u

t

  
  


     (12) 

1 *
11n

nu u
p

t




 
 

       (13) 

Численная реализация схемы состоит из трех этапов. Сначала по известным 

значениям скорости с предыдущего временного слоя находится промежуточное поле 

u
*
. Для этого уравнение (11) решается методом стабилизирующей поправки [20]. Затем, 

путем численного решения (12) с использованием метода бисопряженных градиентов, 

определяется новое поле давления. И на последнем этапе восстанавливается 

окончательное поле вектора скорости по явным формулам (13). После нахождения 

параметров течения жидкости необходимо вычислить новые значения плотности и 

вязкости. Для этого, используя полученные значения компонент скорости, делается шаг 

по времени для уравнения конвекции (5), и производится пересчет значений плотности 

и вязкости по формулам (4.1), (4.2). 

Далее необходимо определить деформацию стенок сосуда и створок клапана под 

воздействием жидкости, а также распределение массовых сил ( , , , )f x y z t  в уравнении 

движения жидкости исходя из возникшей деформации. Используя уравнения (9), (10), 

которые численно интегрируются с помощью какой-либо квадратурной формулы, и 

уравнение (8), можно рассчитать деформацию, которой подвергаются стенки сосуда и 

клапан при данном давлении жидкости и возникающую силу сопротивления 

( , , , ).F q r s t  После этого пересчитываем массовые силы ( , , , )f x y z t  и переходим на 

следующий шаг по времени. 

Верификация 

Верификацию расчетной методики производили в установке, имитирующей 

пульсирующий поток Vivitro Labs Inc. (Vivitro Labs., Канада) левой половины сердца. В 

качестве объекта испытания использовали биопротез «ЮниЛайн», модель которого 

подвергали МикроКТ сканированию. В установке моделировали физиологический 

режим работы сердца – 70 уд./мин, усредненное давление – 100 мм рт.ст., минутный 

объем жидкости – 5 л/мин, рабочая среда – физиологический раствор. Установка 

позволяет получать данные давления «перед» и «после» протеза и значение потока 

жидкости через клапан в течение 10 циклов в установившемся режиме. С 

использованием программного обеспечения Vivitro, на основании исходных данных 

датчиков рассчитывали: 

1) транспротезный градиент, как разность давлений «перед» и «после» 

исследуемого протеза; 

2) эффективную площадь отверстия, как площадь проходного отверстия, 

полученную на основе данных о давлении и потоке по формуле: 

1

2

1

2

2( ( ))
1.94

( )

t

t

t

t

q t dt
EOA

p t dt







,     (14) 

где q(t) – объемный поток, л/с; Δp(t) – транспротезный градиент, мм рт.ст.; t1 – время 

начала прямого потока, с; t2 – время окончания прямого потока, с. 

3) объем регургитации, как объем жидкости, проходящий через протез клапана в 

обратном направлении. 

Дополнительно, с использованием высокоскоростной видеокамеры FastVideo-250 

(НПО «Астек», Россия), с частотой кадров 250 кадров/с проводили оценку работы 
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створчатого аппарата для качественного сравнения с результатами компьютерного 

моделирования. Поведение створчатого аппарата сравнивали для двух состояний – 

полностью открытого (соответствующего диастоле сердечного цикла) и полностью 

закрытого (систоле). 

Методика проведения компьютерного моделирования и натурного эксперимента 

предполагала задание параметров, эквивалентных давлению здорового человека, и 

выполнение нескольких циклов работы искусственного клапана с получением ряда 

интегральных характеристик течения жидкости, в частности расхода жидкости. 

РЕЗУЛЬТАТЫ 

Моделирование 

В результате моделирования были получены следующие характеристики потока 

через протез: транспротезный градиент 3.0 ± 1.1 мм рт.ст., эффективная площадь 

отверстия 2.8 см
2
, объем регургитации – 0.1 мл/мин.  

Качественно, в моделировании работы биопротеза было получено полное смыкание 

и полное раскрытие створчатого аппарата, с эффектами, характерными для протеза in 

vitro и in vivo – «закручиванием» створок (рис. 3). 

 
Рис. 3. Эволюция эффекта «закручивания» створок протеза при численном моделировании с 

течением времени (вид с приточной стороны). Точками обозначены створки клапана в моменты 

времени t = 0.3 с; t = 0.45 с; t = 0.5 с. 

 

Верификация 

В результате проведения верификационного натурного исследования значение 

транспротезного градиента составило 6.5 ± 3.6 мм рт.ст., эффективная площадь 

отверстия – 2.3 ± 0.6 см
2
, объем регургитации – 3.1 ± 1.7 мл/мин. 

Качественный анализ результатов моделирования работы створчатого аппарата, 

полученные благодаря съемке высокоскоростной камерой, продемонстрировал 

различия в полученных данных и моделировании. В результате закрытия клапана в 

обоих случаях была получена геометрия плотного смыкания, которая обуславливает 

основную функцию протеза – запирательную (рис. 4,а). Однако в фазу открытия 

клапана наблюдали различия работы створок (рис. 4,б). В результате моделирования 

было получено полное, близкое к 100 %, открытие клапана, в то время как в 

лабораторном эксперименте получали незначительное стенозирование проходного 

отверстия, которое, в конечном счете, обуславливало наличие транспротезного 

градиента. 
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а) 

 
б) 

Рис. 4. а) результат компьютерного моделирования и верификационного исследования работы 

протеза клапана в фазу полностью закрытого створчатого аппарата, б) то же, в фазу полного 

открытия. 

ОБСУЖДЕНИЕ 

В целом, количественное сравнение расчетных результатов и натурного 

эксперимента демонстрирует валидность предлагаемого подхода компьютерного 

моделирования. Показано, что расход жидкости через протез (рис. 5,а), в целом, носит 

схожий характер, однако в случае моделирования имеет завышенные значения, 

возможно, связанные с чрезмерным раскрытием створчатого аппарата.  

 

 
а)      б) 

Рис. 5. Результаты исследования: а) сравнение моделирования и экспериментального 

исследования; б) сравнение результатов моделирования и литературных данных [21]. 

 

Аналогично завышены и другие количественные показатели – транспротезный 

градиент, эффективная площадь отверстия, объем регургитации, что, возможно, 

обусловлено недостаточным воспроизведением биомеханики опорного каркаса. 

Качественный анализ работы створчатого аппарата при моделировании и натурном 

исследовании демонстрирует достоверность численного метода. Несмотря на то, что 

наблюдаемое в эксперименте поведение биоматериала в большей степени 

соответствует расчетному, не все эффекты могут быть полноценно воспроизведены. 

Так, незначительное стенозирование створчатого аппарата за счет «бочкообразного» 

раскрытия во время гидродинамического испытания, не было получено в расчете. 

Такое несоответствие может быть обусловлено использованием упрощенных моделей 
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материала в численном исследовании, в то время как, биологические створки обладают 

выраженной анизотропией и должны быть описаны моделями более высоких порядков 

[22]. Тем не менее, поведение створок, в том числе и возникновение «закручивания» в 

закрытом состоянии, было воспроизведено корректно. Таким образом, использованный 

подход сопряженного анализа «жидкость-протез клапана» in situ демонстрирует 

сходимость результатов с верификационным исследованием и может быть использован 

как в процедуре оптимизации существующих моделей, так и при разработке новых 

конструкций протезов клапанов сердца. 

Сравнение с литературными данными 

Сравнение результатов моделирования с аналогичными работами, описанными в 

литературе, демонстрируют обоснованность выбранного подхода и методов. На рис. 5,б 

показано сравнение расхода жидкости, соответствующий трем циклам работы клапана 

(отмечен точечной линией), с данными из исследования, проведенного в работе [21] 

(отмечен непрерывной линией). Несмотря на то, что в данной работе использовали 

безразмерные величины, графики демонстрируют качественное сходство. Каждый цикл 

содержит резкий подъем в начале, затем спад с перегибом и осцилляцию в момент 

закрытия клапана. Расходы жидкости для первого цикла отличаются сильнее, т.к. в 

работе Griffith [21] на первом шаге для клапана задавали искусственное напряжение. 

В целом, количественные результаты, полученные в натурном гидродинамическом 

исследовании, согласуются с ранее проведенными исследованиями биопротеза 

«ЮниЛайн». Характеристики протеза в настоящем исследовании входят в диапазон 

типичных значений: транспротезный градиент 4.1–9.7 мм рт.ст., эффективная площадь 

отверстия 0.7–3.7 см
2
, объем регургитации 1.05–7.24 мл/цикл [23].  

 
Работа выполнена при поддержке комплексной программы фундаментальных научных 

исследований СО РАН в рамках фундаментальной темы НИИ КПССЗ № 0546-2015-0011 

"Патогенетическое обоснование разработки имплантатов для сердечно-сосудистой хирургии на 

основе биосовместимых материалов, с реализацией пациент-ориентированного подхода с 

использованием математического моделирования, тканевой инженерии и геномных 

предикторов" и внутреннего гранта Кемеровского государственного университета. 
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