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Протезы клапанов сердца являются широко используемыми биомедицинскими устройствами. Потребность 
в этих протезах возрастает в связи с увеличением продолжительности жизни популяции в целом и как 
следствие частоты развития возрастных дегенеративных пороков клапанного аппарата. Однако несмотря 
на то что механические протезы были значительно модернизированы за последние десятилетия, их ис
пользование попрежнему сопряжено с развитием целого ряда жизнеугрожающих осложнений, главным из 
которых является тромбоз. Решение данной проблемы является трудной задачей и требует сотрудничества 
в области биоинженерии и кардиоторакальной хирургии. Таким образом, проблема создания наиболее 
адаптированной модели искусственного клапана сердца оказывается на стыке наук – медицины, биологии, 
прикладной механики, математического моделирования и т. д. На сегодняшний день кажется очевидной 
полная «выработка» инженерных идей гемодинамической адаптации моделей ИКС. Однако исследования 
в области материаловедения, а также поиск методов поверхностной модификации остаются актуальной 
проблемой биоинжиниринга.
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Prosthetic heart valves are widely used biomedical devices. The need for these prostheses is increasing due to the 
increasing life expectancy of the general population and the consequent incidence of agerelated degenerative 
valvular defects. However, even though mechanical prosthetic valves have been significantly modernized over the 
last decades, they are still associated with several lifethreatening complications, the main one being thrombosis. 
Addressing this problem is challenging and requires collaboration between bioengineering and cardiothoracic 
surgery. Thus, the problem of creating the most adapted model of prosthetic heart valve (PHV) turns out to be at 
the confluence of sciences – medicine, biology, applied mechanics, mathematical modeling, etc. Today, it seems 
clear that the engineering ideas for hemodynamic adaptation of PHV models have been fully developed. However, 
research in the field of materials science, as well as a search for surface modification methods, remain a pressing 
bioengineering challenge.
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Распространенность митрального и/или аорталь
ного пороков сердца превышает 10% среди паци
ентов старше 75 лет и с каждым годом продолжает 
увеличиваться [1–3]. Протезирование клапана сердца 
остается эффективным и часто единственно возмож
ным способом коррекции порока, позволяющим уст
ранить патологически измененные структуры, улуч
шить внутрисердечную гемодинамику и качество 
жизни пациента [4, 5]. С момента проведения пер
вой операции протезирования аортального клапана 
в марте 1960 г. D.E. Harken в Boston City Hospital 
выполнены сотни тысяч подобных вмешательств 
[6, 7]. Однако несмотря на очевидный прогресс в 
разработке моделей искусственных клапанов сердца 
(ИКС) и усовершенствование хирургической тех
ники их имплантации, послеоперационный период 
сопровождается высоким риском развития целого 
ряда осложнений [8–10]. По данным хирургических 
регистров, в мире ежегодно имплантируется от 250 
до 280 тысяч клапанных протезов сердца: в прибли
зительном соотношении 50/50 механических и био
логических [5, 11].

Несмотря на наличие множества современных 
антикоагулянтов и дезагрегантов, применение даже 
последних моделей ИКС сопряжено с развитием 
тромбоза у 0,7–6,4% пациентов [12]. По данным 
G.D. Dangas et al., тромбоэмболический синдром 
наблюдается в 0,1–5,7% случаев [13]. Исследования 
Р. Pibarot et al. показали, что примерно у 10% больных 
с имплантированным механическим ИКС случается 
один эпизод тромбоэмболии в год [14]. При этом час
тота встречаемости нарушений функ ционирования 
ИКС находится в интервале от 0,4 до 6,0% в год от 
общего числа выполненных операций протезиро
вания. По мнению многих авторов, этот показатель 
существенно занижен, так как рутинный скрининг, 
направленный на обнаружение дисфункции протеза 
клапана в послеоперационном периоде, в большин
стве случаев не проводится, если отсутствует кли
ническая симптоматика, заставляющая заподозрить 
нарушения его работы [15–18]. Имплантация меха
нических ИКС требует пожизненного приема анти
коагулянтов, что также связано с риском развития 
осложнений. Пациенты, принимающие пероральные 
антикоагулянты для предотвращения тромбоэмбо
лии, подвержены кровоизлияниям, особенно забрю
шинным, желудочнокишечным и внутричерепным. 
Осложнения в виде кровотечений наблюдаются при
мерно у 4% больных ежегодно, при этом 5–10% этих 
событий приводит к летальному исходу [16]. Помимо 
антикоагулянтов пациенты с высоким риском разви
тия тромбоэмболии принимают ингибиторы тромбо
цитов, что ассоциируется с 55% увеличением риска 
возникновения кровотечений [17].

Разработка надежной конструкции и поиск инерт
ных/гипотромбогенных материалов стали предме

том многолетних научных и инженерных поисков. 
С момента появления первых моделей механических 
ИКС происходит их непрерывное совершенствова
ние. Однако создание модели ИКС, в полной мере 
соответствующей по характеристикам нативным 
клапанам сердца человека, все еще остается мечтой 
конструкторов, кардиохирургов и пациентов.

Основная функция любого ИКС – обеспечение 
однонаправленного тока крови. При этом идеальный 
протез должен отвечать следующим требованиям: 
иметь надежную и достаточно простую конструк
цию, обеспечивающую длительное непрерывное 
функционирование в течение десятков лет; обладать 
хорошими гемодинамическими характеристиками, 
т. е. обеспечивать ламинарный ток крови, максималь
но приближающийся по характеристикам к физио
логическому, и не создавать избыточный градиент 
давления между разделяемыми им камерами сердца; 
являться биологически инертным и быть гемосовмес
тимым/гипотромбогенным, легко имплантироваться, 
иметь хорошую радиографическую видимость, об
ладать низкими шумовыми характеристиками [18].

Изобретение шарового протеза, несомненно, дало 
огромный толчок в направлении хирургического ле
чения пороков клапанов сердца. С момента появле
ния в 1960 г. модели ИКС Starr–Edwards по 1998 год 
было имплантировано более 175 000 таких клапанов 
в митральной, аортальной или трикуспидальной по
зициях [19]. Однако большой вес, высота (профиль) и 
инерционность запирающего элемента ограничивали 
использование шаровых моделей во многих случаях: 
у пациентов с выраженным митральным стенозом, у 
пациентов с небольшой полостью левого желудочка 
и т. д. (рис. 1).

Модель Starr–Edwards претерпела 8 модифика
ций между 1960 и 1965 гг., основанных на отзывах 
хирургов, анализе послеоперационных осложнений 
и исходов лечения. Последняя усовершенствован

Рис. 1. Модель механического клапана сердца Starr–
Edwards

Fig. 1. Starr–Edwards mechanical heart valve model
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ная модель затем использовалась без изменений до 
2004 г. [20]. Использование моделей протезов с ша
ровым запирательным механизмом часто было со
пряжено с развитием турбулентного потока, эпизодов 
тромбоэмболизма, дефицита площади эффективного 
отверстия.

По данным J.F. Best et al., в течение первого года 
после имплантации модели Starr–Edwards леталь
ность составляла 21%, в последующие 7 лет этот 
показатель снижался в среднем до 3% в год [21]. 
При этом 10летняя свобода от тромбоза клапана, 
тромбоэмболизма и эндокардита протезированного 
клапана для модели Starr–Edwards составила 91, 91 
и 97% соответственно [22–24].

Описанные результаты были прежде всего связа
ны с несовершенством конструкции самого протеза. 
Однако фактически значительное снижение частоты 
тромбоэмболических осложнений после импланта
ции данной модели ИКС с течением времени опре
делялось эволюцией протоколов антикоагулянтной 
терапии. К 1997 г. свобода от данного вида осложне
ний составила от 74 до 87% через 10 лет после им
плантации [25, 26]. Тем не менее в ноябре 2015 года 
Альберт Старр задокументировал случаи самого 
длительного функционирования шаровой модели 
Starr–Edwards после первичной имплантации – 51,7 
и 44,4 года в аортальной и митральной позиции со
ответственно [20].

Следующими принципиально новыми моделями 
ИКС стали поворотнодисковые клапаны, запира
тельный элемент в которых был представлен диском, 
вращающимся вокруг эксцентричной оси, тем самым 
открывая и закрывая проточное отверстие (рис. 2).

Гемодинамические характеристики данной мо
дели были значительно лучше шаровых. Габариты 
клапана позволяли безопасно имплантировать его в 
случае малого размера фиброзного кольца и избегать 
развития синдрома малого сердечного выброса у па

циентов с «маленьким» левым желудочком. Первая 
имплантация наиболее успешной модели дискового 
протеза – клапана Björk–Shiley – была выполнена 
в Швеции в 1969 г. [27]. Конструктивно данный 
клапан представлял собой свободно перемещаю
щийся дискокклюдер, заключенный в обработан
ную тефлоном стеллитовую клетку. Угол открытия 
клапана составлял 60 ± 2° [28], тем не менее этого 
угла было вполне достаточно, чтобы предотвращать 
избыточный уровень гемолиза. Так, в исследовании 
R.H. Falk et al. [29] уровень лактатдегидрогеназы в 
сыворотке крови был повышен у всех пациентов с 
имплантированным в аортальную позицию клапа
ном Starr–Edwards, в то время как повышение этого 
параметра после имплантации модели Björk–Shiley 
наблюдалось только у трети пациентов. Особенное 
значение при этом имел размер протеза. Так, шаро
вые клапаны меньшего размера, особенно в аорталь
ной позиции, вызывали более значительный гемолиз, 
чем более крупные протезы. Однако степень гемо
лиза в случае применения модели Björk–Shiley столь 
мала, что размер протеза не оказывал практически 
никакого влияния. По данным V.O. Björk, в группе 
из 1657 пациентов с заменой аортального клапана 
моделями клапанов Björk–Shiley 15летняя актуарная 
выживаемость составила 54%, а тромбоэмболичес
кие осложнения наблюдались в отдаленном периоде 
в 5,4% случаев [30].

В исследовании J.M. Gunn et al., проведенном в 
Turku University Hospital (Финляндия), участвовало 
279 пациентов. Средняя актуарная выживаемость 
после имплантации модели Björk–Shiley в аорталь
ную позицию составила 19,8 года, средний период 
наблюдения – 19,2 года (максимум 34 года). Свобода 
от повторной операции – 91,3% к 30 годам. При этом 
было зафиксировано три случая перелома выпуск
ной стойки, два из которых со смертельным исходом 
[31–34].

В 1977 г. был разработан механический про
тез III поколения – компания St. Jude Medical Inc. 
(США) выпустила двустворчатый карбоновый протез 
(рис. 3) [35].

Корпус и створки клапана St. Jude Medical были 
изготовлены из пиролитического углерода, обладаю
щего исключительной прочностью и низкой тромбо
генностью. Угол открытия створок составлял 85°, что 
обеспечивало минимальный уровень турбулентности 
потока. Низкий профиль данной модели клапана и 
механизм вращения запирательных элементов поз
воляли удобно позиционировать протез и минимизи
ровать контакт с подклапанными структурами. При 
этом более 84% площади клапана составляло его 
отверстие, благодаря чему средний транспротезный 
градиент давления не превышал 10 мм рт. ст. (в аор
тальной позиции), что стало наименьшим показате
лем среди всех существующих на тот момент моде

Рис. 2. Модель механического клапана сердца Björk–
Shiley

Fig. 2. Björk–Shiley mechanical heart valve model
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лей ИКС. Однако шарнирные узлы у данной модели 
размещались по центру протеза, что создавало три 
потока крови через клапан (рис. 4) [14, 36, 37].

В результате анализа 25летнего опыта использо
вания клапана St. Jude Medical операционная смерт
ность составила 4 и 9% в случае имплантации в аор
тальную и митральную позицию соответственно. 
Выживаемость пациентов спустя 10 лет после про
тезирования – 57 ± 3 и 60 ± 2% соответственно [39]. 
По данным S. Johnson et al. [40], поздняя актуарная 
выживаемость пациентов, перенесших замену аор
тального клапана протезом St. Jude, составила 62 ± 2, 
32 ± 2 и 14 ± 3% через 10, 20 и 30 лет соответствен
но. Тридцатилетняя свобода от повторной операции, 
тромбоэмболии, тромбоза клапана, кровотечения и 

Рис. 3. Модель механического клапана сердца St. Jude 
Medical

Fig. 3. St. Jude Medical mechanical heart valve model

Рис. 4. Численное моделирование, показывающее распределение скорости потока через модель двустворчатого кла
пана (а) и дискового протеза Björk–Shiley (б) при сердечном выбросе 5 л/мин [14, 38]

Fig. 4. Numerical modelling showing the distribution of flow velocity through a bicuspid valve model (a) and BjorkShiley 
disc prosthesis (б) at a cardiac output of 5 L/min [14, 38]

а

б
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эндокардита – 92 ± 2, 79 ± 3, 96 ± 1, 56 ± 5 и 92 ± 
2% соответственно. В исследовании A.J. Rodrigues 
et al. [41] сообщается, что летальность, связанная с 
клапаном, при использовании протеза St. Jude в груп
пе протезирования аортального клапана составила 
11,3%, из них на долю кровотечений и тромбоэм
болий приходилось 78%. В группе протезирования 
митрального клапана 14% смертей были связаны с 
клапаном, из них 89% приходились на кровотечение 
и тромбоэмболии.

Однако модель клапана St. Jude Medical также 
подвергалась многочисленным модификациям, что 
привело к появлению ИКС OnX – двустворчатого 
механического протеза клапана сердца, главной осо
бенностью конструкции которого являлось наличие 
выступов в месте смыкания створок. В открытом 
положении каждая створка отклонялась, формируя 
угол 90° относительно плоскости опорного кольца. 
Данное свойство во многом определяло ламинарный 
характер потока через клапан.

Наилучшие результаты имплантации клапана 
OnX среди всех известных моделей механических 
ИКС позволили исследовать возможность оптими
зации безопасного значения МНО с целью сниже
ния риска развития осложнений, ассоциированных 
с проведением антикоагулянтной терапии [42]. В ис
следовании PROACT была изучена безопасность 
использования разных схем антикоагулянтной и ан
тиагрегантной терапии после протезирования аор
тального клапана ИКС OnX у пациентов низкого и 
высокого риска. Было показано, что двойная анти
агрегантная терапия у пациентов с низким риском 
приводит к достоверно большей частоте развития 
неврологических осложнений. Это потребовало до

срочного прекращения исследования в данной группе 
[42, 43]. В группе высокого риска (сниженная фрак
ция выброса левого желудочка, увеличение объема 
левого предсердия, наличие фибрилляции предсер
дий) сниженное МНО оказалось безопасным: через 
5 лет не было получено разницы в выживаемости и 
больших кардиальных событиях [43].

Результаты исследования выживаемости после 
замены аортального клапана различными моделя
ми механических клапанов сердца представлены в 
таблице.

Двустворчатая конструкция протеза аорталь
ного клапана используется в моделях ATS Medical 
Prosthesis, Sulzer CarboMedics, Sorin, МедИнж и др. 
С момента разработки двустворчатого аортального 
клапана в мире было выполнено более 2,1 млн им
плантаций [36, 40]. Однако разработка протезов с 
максимально возможным эффективным отверстием 
для обеспечения гемодинамики, приближенной к на
тивному клапану, остается приоритетным направле
нием в создании ИКС. На территории нашей страны 
усовершенствованной моделью ИКС является оте
чественный полнопроточный двустворчатый клапан 
«МедИнжСТ» (рис. 5) [5, 54].

Главным преимуществом клапана «МедИнжСТ» 
является его конструкция: створки фиксированы на 
шарнирных креплениях, находящихся на противо
положных сторонах кольца, что способствует устра
нению застойных зон вокруг креплений и снижает 
вероятность развития тромбоэмболических ослож
нений. Отличительной особенностью является за
пирательный элемент, выполненный в виде двух 
цилиндрических сегментов, охватывающих поток 
крови через клапан с внешней стороны и обеспечи

Таблица
Актуарная выживаемость после замены аортального клапана различными моделями 

механических клапанов сердца
Actuarial survival after aortic valve replacement with different mechanical heart valve models

Литература Модель клапана Средний возраст, 
лет, M ± SD

Выживаемость, %
1 год 5 лет 10 лет 15 лет 25 лет

Khan et al., 2001 [44] St. Jude Medical 64,5 ± 12,9 91–95 71–87 39–73 17–61 н/д
Emery et al., 2005 [39] St. Jude Medical 64 ± 13 н/д н/д н/д н/д <25
Toole et al., 2010 [45] St. Jude Medical 56 ± 14 н/д 81 59 41 17
Tatsuishi W., 2015 [46] St. Jude Medical 58,3 ± 11,7 н/д 96,2 92,7 88,8 н/д
Tossios et al., 2007 [47] OnX 62,7 н/д н/д 67,9 н/д н/д
Carrier et al., 2006 [48] CarboMedics 57 ± 12 н/д 83 70 62 н/д
Butchart et al., 2001 [49] MedtronicHall 60 ± 11 н/д н/д 64 45 н/д
Svennevig et al., 2007 [50] MedtronicHall 54,3 ± 13,6 н/д 78,6 61,9 46,7 24,9

Ahn et al., 2007 [51] Björk–Shiley 
Monostrut 34,5 96,8 н/д 91,1 86,5 н/д

Dietrich et al., 1989 [52] Björk–Shiley 
Monostrut 60,5 н/д 98 н/д н/д н/д

Kallewaard et al., 2000 [36, 53] Björk–Shiley 
convexoconcave 53,5 ± 13,9 92,1 83,7 68,7 55,0 н/д
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вающих централизацию потока крови, минимальную 
травматизацию форменных элементов, увеличение 
эффективной площади отверстия клапана и умень
шение транспротезного градиента давления [5, 54].

Анализ полей распределения скоростей методом 
конечных элементов с использованием программы 
COMSOL Multiphysics (Стокгольм, Швеция) позво
лил наглядно оценить степень адаптации моделей 
ИКС и возможность поддержания ламинарности 
потока крови (рис. 4, 6). В отличие от моделей пред
шественников (St. Jude Medical, Björk–Shiley) пол
нопроточный клапан «МедИнжСТ» демонстрирует 
отличные гемодинамические характеристики и ла
минарность профиля потока.

Гемодинамические факторы тромбоза включают 
в себя особенности локальной гемодинамики ИКС, 
а также индивидуальные параметры гемодинамики 
пациента [56]. Ламинарность потока крови и омы
ваемость всех компонентов ИКС – одни из главных 
условий эффективности и безопасности модели ИКС. 
Снижение напряжения сдвига приводит к стазу и 
повышению свертываемости крови [57], как и сни
женный сердечный выброс является предиктором 
клапанного тромбоза в послеоперационном периоде 
[58, 59]. Изза этого клапанный тромбоз наблюдается 
почти в 20 раз чаще при замене трикуспидального 
клапана, чем митрального. Точно так же тромбоз 
ИКС в митральной позиции встречается в 2–3 раза 
чаще, чем тромбоз аортального протеза [60].

Характеристика потока через протез клапана 
сердца считается важнейшим фактором, определя
ющим безопасность и долговечность модели ИКС. 
Однако не менее важным условием, определяющим 
риск развития тромбоэмболических осложнений, 
являются поверхностные свойства материалов, 
из которых выполнены компоненты ИКС [61, 62]. 
На сегодняшний день основным материалом, слу
жащим для изготовления запирательных элементов 
ИКС, является пироуглерод. Широкое клиническое 
использование пиролитических углеродных компо
нентов для замены сердечного клапана началось в 

Рис. 5. Модель механического клапана сердца 
«МедИнжСТ»

Fig. 5. «MedEngST» mechanical heart valve model

Рис. 6. Численное моделирование, показывающее распределение скорости потока через модель «МедИнжСТ» при 
сердечном выбросе 5 л/мин [55]

Fig. 6. Numerical modelling showing the distribution of flow velocity through the «MedEngST» model at a cardiac output 
of 5 L/min [55]
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октябре 1968 г., когда доктор Майкл ДеБейки имп
лантировал аортальный клапан с полым окклюдером 
из углеродного шарика Pyrolite [63]. После первого 
опыта использования пироуглеродного компонента 
ИКС было имплантировано несколько миллионов 
протезов механических клапанов, выполненных из 
этого материала. Использование пиролитического 
углерода при изготовлении механических протезов 
клапанов сердца было объявлено «исключительным 
событием», поскольку превосходная долговечность, 
стабильность и биосовместимость пироуглерода поз
воляли эксплуатировать протезы в течение всей жиз
ни пациентов [64]. Несмотря на современное пиро
литическое углеродное покрытие протезов, пациенты 
с имплантированными механическими клапанами 
сердца нуждаются в пожизненной антикоагулянтной 
терапии антагонистами витамина К для предотвра
щения тромбоэмболических осложнений [65].

В отличие от здорового эндотелия, который актив
но противостоит тромбообразованию, искусствен
ные поверхности способствуют свертыванию через 
сложную серию взаимосвязанных процессов, вклю
чающих адсорбцию белка, адгезию тромбоцитов, 
лейкоцитов и эритроцитов, генерацию тромбина и 
активацию комплемента. Быстрая адсорбция белков 
плазмы на искусственных поверхностях считается 
исходным событием в формировании тромба, по
скольку белковый слой модулирует последующие 
реакции каскада свертываемости [66]. В свою оче
редь, динамика этого процесса связана с химиче
скими и физическими свойствами контактирующей с 
кровью поверхности. Адсорбированные белки могут 
образовывать монослойную поверхность толщиной 
2–10 нм, при этом их концентрация на поверхности 
может быть в 1000 раз выше, чем в плазме [16, 67]. 
Особенно активно этот процесс происходит на отри
цательно заряженных поверхностях [3] и, повидимо
му, не зависит от потока [68]. При этом гидрофиль
ность является ключевым фактором, определяющим 
адсорбцию белка [67, 69]. Каскад активации во мно
гом инициируется фибриногеном. Фибриноген явля
ется одним из первых компонентов плазмы, абсорби
рующихся на искусственных поверхностях. Другие 
адгезивные белки, в том числе фактор Виллебранда, 
также совместно с фибриногеном опосредуют адге
зию тромбоцитов. Адсорбированный фибриноген 
вскоре заменяется компонентами контактной сис
темы, включая фактор XII, высокомолекулярный 
кининоген, прекалликреин и фактор XI [70]. Акти
вация XII фактора выступает не только триггером 
генерации тромбина через внутренний путь коагуля
ции, но также вызывает активацию системы компле
мента, усиливающей генерацию тромбина [71–73].  
Адгезированные к искусственной поверхности 
ИКС тромбоциты активируются и высвобождают 
тромбоксан А2, АДФ и другие агонисты системы 

гемостаза. Лейкоциты, особенно нейтрофилы, также 
стимулируют адсорбцию фибриногена через CD11b/
CD18 [74, 75]. В отличие от рецепторопосредован
ной адгезии тромбоцитов и лейкоцитов в белковый 
монослой адгезия эритроцитов происходит пассив
но [76]. Перекрестные механизмы между системой 
комплемента и коагуляции приводят к образованию 
тромбоцитарнофибриновой сети на поверхности 
протезов [66].

В ходе ряда исследований стало известно, что 
активация тромбоцитов на границе кровь–материал 
зависит от высокого отношения адсорбции альбумин/
фибриноген (A/F) (>1,00), то есть чем выше отноше
ние A/F, тем ниже количество адгезированных тром
боцитов [77]. Несмотря на то что пиролитический 
углерод адсорбирует альбумин, концентрация фиб
риногена на его поверхности значительно больше и 
сравнима с концентрацией при контакте с силико
новым каучуком [77]. Однако в развитии последую
щих тромбогенных реакций помимо абсорбции белка 
важное значение имеет энергия взаимодействия, и 
как следствие, возможность конформационных из
менений белкового слоя. E. Nyilas et al. в ходе изу
чения взаимодействия плазмы крови с инородными 
поверхностями путем измерения теплоты абсорбции 
микрокалориметрическим методом установили, что 
данный параметр для фибриногена был значительно 
меньше на пироуглеродных поверхностях, чем на 
известной тромбогенной контрольной (стеклянной) 
поверхности вплоть до завершения формирования 
первого монослойного покрытия [78]. Кроме того, 
измеренная теплота адсорбции гаммаглобулина на 
пиролитическом углероде примерно в 15 раз меньше, 
чем на стекле. В результате авторы сделали вывод, 
что низкая теплота адсорбции на инородной поверх
ности подразумевает малые силы взаимодействия без 
конформационных изменений белков, которые могут 
активировать свертывающий каскад. Таким образом, 
формирующийся после первого контакта с кровью 
защитный белковый слой обеспечивает непрерывный 
обмен белковых молекул в неизмененном состоянии, 
маскируя поверхность пироуглерода как неинород
ную [79]. Примерно через 3 месяца после импланта
ции фибриновое покрытие заменяется неоинтимой, 
состоящей из гладких мышечных клеток, эластино
вых волокон и эндотелиальных клеток. Со временем 
неоинтимальный слой созревает и становится более 
фиброзным [80].

Химические и физические поверхностные свойс
тва материалов, такие как гидрофобность, гидро
фильность и поверхностная энергетика, определяют 
биологические реакции на границе раздела сред [81]. 
Помимо этого, существенную роль в определении 
биоинертности играет топография поверхности 
биоматериала – именно этот параметр во многом 
влияет на поведение клеток (клеточную адгезию, 
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пролиферацию, дифференцировку и апоптоз). Од
нако несмотря на то что этот факт давно известен, 
механизмы, лежащие в основе данного процесса, 
попрежнему остаются неизученными. Известно, что 
клетки могут ощущать и реагировать на нанорельеф 
материала с помощью так называемого «контактно
го наведения» [82, 83]. Супергидрофобные поверх
ности могут обеспечить альтернативный подход для 
минимизации тромботического риска, связанного с 
взаимодействием крови и материала [84, 85]. Эти 
поверхности являются изготовленными путем ком
бинирования материалов с низкой поверхностной 
энергией (обычно <15 мН · м–1) и текстурой [86]. 
Известно, что данные материалы могут достигать 
таких высоких углов смачивания, как 120°. Микро
скопические воздушные карманы, существующие в 
текстурированных по верх но стях, приводят к ком
позитной границе раздела жидкость–воздух–твер
дое тело и, таким образом, минимизируют границу 
раздела сред твердое–жидкое [86]. Помимо миними
зации контакта с кровью материальные реакции по
верхности, основанные на состоянии CassieBaxter, 
могут изменять локальную гемодинамику за счет 
проскальзывания жидкости, потенциально снижая 
риск гемолиза и активации тромбоцитов, вызванных 
повышенным сдвиговым напряжением [87].

Поиск новых синтетических материалов, наибо
лее близко имитирующих свойства нативного эндо
телия, привел к появлению целого ряда технологий 
поверхностной гипотромбогенной модификации 
имплантатов. Операции механической обработки и 
шлифовки деталей ИКС не исключают появления 
трещин или дефектов поверхности, что впоследствии 
может оказывать влияние на срок службы изделия. 
Точное управление технологическим процессом по
верхностной модификации обеспечило возможность 
нанесения слоя покрытия толщиной, необходимой 
для устранения поверхностных дефектов, вызван
ных механической шлифовкой – главным способом 
обработки пиролитического углерода [88, 89].

Модификация поверхности ИКС различными по 
составу покрытиями может использоваться для улуч
шения селективных свойств (тромборезистентность, 
противовоспалительный эффект) без изменения их 
объемных свойств [90]. За последнее десятилетие 
алмазоподобное углеродное покрытие (diamondlike 
coating, DLC) активно исследовалось на предмет воз
можного использования с целью повышения биосов
местимости синтетических материалов, в том числе и 
ИКС [91–93]. В 1993 году Dion et al. сообщили о вы
раженных гипотромбогенных свойствах DLCпокры
тий в ходе изучения гемосовместимости DLCобра
ботанных клапанных протезов сердца, выполненных 
из титанового сплава Т16А14В (SFEROFII, St. Just 
Malmont, France) [94].

С начала 2000х гг. показано, что DLCпленки 
биоинертны, устойчивы к механической нагрузке и 
коррозии, не цитотоксичны в отношении моноцитов/
макрофагов, фибробластов, остеобластов [95]. Благо
даря оптимальному соотношению sp3, sp2гибриди
зированных атомов углерода они обладают достаточ
но хорошей гемосовместимостью [96]. В последние 
5 лет в связи с определенной неудовлетвореннос
тью результатами биомедицинского тестирования 
DLCпокрытий накапливаются публикации по их 
физикохимической модификации (в частности, 
кремнием и его оксидами), улучшающей потреби
тельские свойства aC:H:SiOxповерхности на ме
дицинских материалах и изделиях [95]. В течение 
последних нескольких лет были получены внуши
тельные результаты исследования цитотоксичности 
aC:H:SiOxпокрытий по отношению к лейкоцитам 
крови, адгезии тромбоцитов, секреции провоспали
тельных цитокинов/хемокинов, а также механиче
ские, антикоррозионные и трибологические свойс
тва, однако изучение безопасности и эффективности 
подобной поверхностной модификации остается 
предметом дискуссии [91, 92, 97–99].
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