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Влияние паттернов кальцификации створчатых 
аппаратов на биомеханику биопротезов 
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П.С. Онищенко, К.Ю. Клышников, Т.В. Глушкова, А.Е. Костюнин, О.Л. Барбараш, 
Е.А. Овчаренко
ФГБНУ «Научно-исследовательский институт комплексных проблем сердечно-сосудистых 
заболеваний», Кемерово, Российская Федерация

Цель: на основе собственной коллекции эксплантированных биопротезов клапанов сердца выявить типич-
ные паттерны расположения кальция и оценить их влияние на биомеханику изделия. Материалы и методы. 
В работе анализировали 33 створки биопротезов митральной позиции, которые были эксплантированы 
планово по причине развившейся структурной клапанной дегенерации. Основой для исследования стали 
МСКТ-изображения каждой отдельной створки, содержащие участки патологической кальцификации. 
Локализацию данных участков кальция определяли по проекциям сверху с использованием порогового 
значения 130 единиц рентгенологической плотности HU. Далее проводили кластеризацию всего набора 
данных по критерию количества пикселей, соответствующих кальцинированным. Были выделены три 
основных класса: отсутствие, слабая и выраженная кальцификация протеза. В соответствии с каждым 
вариантом формировали трехмерную компьютерную модель, биомеханику которой исследовали численно 
в серии экспериментов компьютерного моделирования методом конечных элементов. В расчет включали 
опорный каркас и три створки, на которые прилагали физиологические граничные условия, моделирующие 
давление в левом предсердии и желудочке. В исследовании оценивали максимальное главное напряжение и 
деформацию и эпюры их распределения. Результаты. Отмечено незначительное снижение средних величин 
напряжения и деформации в «интактной» при кальцификации двух других створок: с 0,319 до 0,303 МПа 
и с 0,134 до 0,130 мм/мм. Увеличение доли кальция снижало пиковые значения этих показателей: с 2,884 
до 2,117 МПа и с 0,384 до 0,333 мм/мм соответственно. Выявлено совпадение паттерна кальцификации с 
зонами напряжения, превышавшей на 40–50% среднее значение по створке. При солокализации кластеров 
слабой или выраженной кальцификации на одной или двух створках наблюдали качественное изменение 
характера смыкания – «захлест» минерализованных на «интактные». Выводы. Полученные результаты 
указывают на взаимосвязь напряженно-деформированного состояния створок и расположения областей 
кальцификации. Увеличение объема кальция до 28% не оказывает существенного воздействия на средние 
напряжения и деформации, однако снижает их пиковые значения.
Ключевые слова: митральный клапан, биопротез клапана сердца, кальцификация, МСКТ-
сегментация, кластеризация, метод конечных элементов, биомеханика.
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Objective: to identify characteristic patterns of calcium distribution in explanted bioprosthetic heart valves and 
evaluate their influence on the biomechanics of the device. Materials and methods. Thirty-three bioprosthetic 
mitral valve leaflets explanted due to structural valve degeneration were analyzed. Multislice computed tomogra-
phy (MSCT) images were used to identify pathological calcification within each leaflet. Calcified regions were 
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Введение
В России в 2022 г. хирургически имплантировано 

2526 [1], а малоинвазивно – более 1600 [2] биоло-
гических протезов клапанов сердца (биопротезов). 
В отличие от заместителей механического типа та-
кой вид не требует длительного приема антикоагу-
лянтных препаратов и обеспечивает гемодинамику, 
схожую с нативными клапанами. Однако согласно 
литературным данным, в течение 10–15 лет ввиду 
структурной клапанной дегенерации (СКД) более 
половины биопротезов потребуют замены – репро-
тезирования [3]. Основной причиной СКД является 
кальцификация створчатого аппарата [4, 5]. Этот 
процесс характеризуется прогрессирующим накоп-
лением кальция в тканях протеза с последующим 
снижением эластичности и функциональной под-
вижности створок.

Однако несмотря на разностороннее изучение 
данного вопроса, общего мнения о первопричине 
кальцификации нет. Некоторые из существующих 
работ подчеркивают отсутствие четкого понимания 
механизмов [6]. Часть исследований рассматривает 
иммунный ответ – реакцию организма на остаточные 
клетки животного [7] или фиксирующую и стабили-
зирующую обработку материала [8]. A. Sinusas [9] 
утверждает, что кроме дизайна створчатого аппарата 
и воздействия кровотока механические напряжения 
оказывают значительное влияние на развитие СКД. 
Инструментарий изучения причин данного состояния 
постоянно расширяется и на сегодняшний день вклю-
чает даже методы численного моделирования – как 
источника знаний о напряженно-деформированном 
состоянии материалов и компонентов биопротеза 
[10–14]. Так, в работе T. Qin (2020) изучают кальци-
фикацию на примере 3D-моделей шести пациент-
специфичных геометрий двустворчатых аортальных 

клапанов [14]. Авторы применяют метод конечных 
элементов (МКЭ) для оценки биомеханики створча-
того аппарата с учетом наличия кальциевых депози-
тов на поверхности створок. Полученные результаты 
указывают на прямую связь зон высоких напряжений 
и локализацию развития кальцификации. С другой 
стороны, A. Arzani (2017) на модели нативного аор-
тального клапана показал ранее влияние растяжения 
створок на направление распространения и интен-
сивность минерализации [15]. Эта работа выдвинула 
предположение, что рост таких патологических об-
ластей будет начинаться от мест прикрепления створ-
ки с центростремительным ростом из-за разницы в 
жесткости кальция и окружающих тканей.

В целом все описанные результаты не позволяют 
сформировать единого, пусть и мультифакторного, 
мнения о первопричине и механизмах распростра-
нения кальцификации. Поэтому настоящая работа 
демонстрирует попытку установления взаимосвязи 
областей минерализации с механическим напряже-
нием на основе собственной коллекции экспланти-
рованных биопротезов митральной позиции и чис-
ленного анализа их биомеханики.

Материалы и методы
Объектом исследования стали ксеноперикарди-

альные протезы клапана сердца «ЮниЛайн» (АО 
«НеоКор», Россия), которые были эксплантирова-
ны в плановом порядке по причине структурной 
клапанной дегенерации (СКД). Клинической базой 
исследования являлось хирургическое отделение 
НИИ комплексных проблем сердечно-сосудистых 
заболеваний (г. Кемерово). Всего, таким образом, в 
период 2015–2024 гг. в коллекцию попали 11 био-
протезов митральной позиции  – без выбраковки 
или исключения из исследования. Показатели срока 

segmented from top-view projections using a radiographic density threshold of 130 HU. The resulting dataset 
was clustered according to the number of pixels representing calcified areas, yielding three distinct classes: no 
calcification, mild calcification, and severe calcification. For each class, a three-dimensional computational model 
of the bioprosthesis was constructed. Biomechanical behavior was evaluated numerically in a series of computer 
simulation experiments using the finite element method. Each model included the supporting frame and three valve 
leaflets, with physiologically relevant boundary conditions simulating pressures in the left atrium and left ventricle. 
The analysis assessed maximum principal stress, strain, and their spatial distribution across the prosthesis. Results. 
Calcification of one or two valve leaflets resulted in a slight reduction in the average stress and strain values of 
the intact leaflet – from 0.319 to 0.303 MPa and from 0.134 to 0.130 mm/mm, respectively. Increased calcium 
content also lowered the peak stress and strain values, from 2.884 to 2.117 MPa and from 0.384 to 0.333 mm/mm. 
A clear relationship was observed between calcification pattern and local stress concentrations, which exceeded 
the leaflet’s mean stress values by 40–50%. Co-localization of mild or severe calcification clusters on one or two 
leaflets produced qualitative alterations in the closure mechanism, including «overlap» of mineralized leaflets 
over adjacent intact ones. Conclusion. The findings demonstrate a relationship between the stress–strain behavior 
of bioprosthetic valve leaflets and the spatial pattern of calcification. While an increase in calcium volume up to 
28% does not substantially affect mean stress or strain values, it significantly reduces their peak values.
Keywords: mitral valve, bioprosthetic heart valve, calcification, MSCT segmentation, clustering, finite 
element method, biomechanics.
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функционирования (лет) для выборки: медиана 5,33 
(межквартильный диапазон: 0,96–9,62), с минималь-
ным значением 0,50 и максимальным – 13,33.

Все биопротезы из коллекции сканировали с ис-
пользованием клинического МСКТ, обеспечиваю-
щим достаточную визуализацию участков кальция 
на установке LightSpeed™ VCT 64 (General Electric, 
США). Образцы размещали на ровной поверхности, 
ориентируя комиссуральные стойки кверху. Пара-
метры томографического исследования включали: 
напряжение трубки – 120 кВ, ток – 160 мА, время 
оборота – 0,9 с, длительность сканирования – 6,8 с, 
скорость движения стола – 39,37 мм/об. Реконструк-
цию данных выполняли с толщиной среза 0,625 мм, 
а формирование снимков осуществляли с исполь-
зованием стандартного кернеля. Из МСКТ-снимков 
биопротезов были получены проекции максималь-
ной интенсивности с видом сверху – MIP (Maximum 
Intensity Projection). После чего из каждого такого 
изображения протеза вручную извлекали три створки 
и ориентировали в единую позицию для дальнейшей 
кластеризации (рис. 1). Таким образом, был получен 
набор из 33 створок.

После этого полученный набор створок анали-
зировали в два последовательных этапа: выделяли 
типичные варианты кальцификации (осуществляли 
кластеризацию) и проводили численное моделиро-
вание напряженно-деформированного состояния на 
основании данных вариантов.

Кластеры кальцификации
Кластеризацию полученных створок осуществля-

ли по количеству пикселей, соответствующих каль-
цинированным. Согласно литературным данным, 
области патологической минерализации соответ
ствуют рентгенологической плотности в 130 ед. в 
шкале Хаунсфилда [16, 17] для изображений в 8 би-
тах градаций серого (от 0 до 255 интенсивности се-
рого). После оценки данного показателя – количества 
пикселей для всех 33 створок вычисляли медиану 
и квартили, характерные для настоящей выборки. 

На основании данных показателей выделяли три 
группы изображений.

Численное моделирование
После получения данных кластеров переходили к 

оценке биомеханики с использованием МКЭ в сре-
де инженерного анализа Abaqus (Dassault Systemes, 
Франция) на основе решателя Explicit. Трехмерная 
компьютерная модель протеза состояла из трех 
створок и двухкомпонентного опорного каркаса, 
включающего в себя полипропиленовый и никелид 
титановый компоненты. Модели материалов для 
задания свойств данных элементов в исследовании 
были получены из документации производителя [18] 
и литературных источников [19, 20]. Объединение 
всех элементов протеза в единую сборку осущест-
вляли путем попарного соединения, принцип кото-
рого мы ранее описывали в статье [21]. Граничные 
условия, приложенные к створчатым аппаратам, 
соответствовали нормотензивному давлению [22] 
при частоте «сердечных сокращений» 70 ударов в 
минуту (рис. 2).

Полученную трехмерную модель модифициро-
вали в соответствии с результатами кластеризации 
(I этап исследования). Для этого на створки проте-
за накладывали изображения кальциевых участков 
каждого кластера с приданием соответствующих 
свойств элементам расчетной сетки по данным ли-
тературы [19]. Неизмененный материал (без каль-
ция) моделировали как ксеноперикардиальную ткань 
крупного рогатого скота, стабилизированную дигли-
цидиловым эфиром этиленгликоля, применяемую 
для производства протезов. Механические свойства 
и их применение для МКЭ-моделирования описа-
ны нами в литературе по результатам собственных 
исследований [23]. Взаимодействие между створка-
ми задавали как линейный мягкий контакт («Linear 
pressure-overclosure») с жесткостью 0,2 в нормальном 
направлении и кулоновским трением с коэффици-
ентом 0,2 в тангенциальном. В ходе численного мо-
делирования анализировали максимальное главное 

Рис. 1. Дизайн обработки DICOM-изображений для кластеризации интенсивности кальцификации

Fig. 1. DICOM image processing design for calcification intensity clustering
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напряжение (Maximum principle stress – S) и дефор-
мацию материала (Maximum principle strain – LE).

Статистическая обработка
В работе использовали описательные методы ста-

тистики: все количественные данные представляли 
как среднее и стандартное отклонение или медиа-
на, 25-й и 75-й процентили, минимум и максимум. 
Вычисление данных характеристик осуществля-
ли с использованием встроенных функций пакета 
numpy (версия 1.24.4) на языке программирования 
Python 3.9.

Результаты
Кластеры кальцификации

В ходе кластеризации были выделены три клас-
тера (рис. 3, а): отсутствие кальцификации – для 
изображений с количеством пикселей ниже медианы 
(≤6 пикселей); слабая – количество пикселей между 
медианой и третьим квартилем (6–473 пикселей); и 
выраженная – равным или превышающим третий 
квартиль (≥473 пикселей). Полученные типичные 
варианты распределения кальция были условно обоз-
начены как 0, 1, 2 соответственно. Для численного 
моделирования кальцинированными считали участки 
створок с высокой степенью минерализации (клас-
теры 1 и 2), что соответствовало значениям вероят-
ности более 50% (рис. 3, б).

Для оценки качества кластеризации использовали 
коэффициент силуэта [24], который продемонстри-
ровал значение 0,44, что свидетельствует об умерен-
ной, но приемлемой разделимости трех выделенных 

групп (отсутствие, слабая и выраженная кальцифи-
кация).

Численное моделирование
Полученные на предыдущем этапе кластеры 

перенесли в модель митрального протеза. Каждая 
такая модель была пронумерована триплетом, обоз-
начающим расположение кластера в створке модели 
(рис. 4, а). Таким образом, было получено 10 уни-
кальных вариантов расположения: 0-0-0, 0-0-1, 0-0-2, 
0-1-1, 0-1-2, 0-2-2, 1-1-1, 1-1-2, 1-2-2, 2-2-2, где 0 – 
створка без кальция, 1 – первый кластер, а 2 – второй 
кластер (рис. 4, б).

В качестве начального состояния выбирали ре-
зультаты «интактного» биопротеза, все створки ко-
торого не содержали кальция (триплет 0-0-0) (рис. 5).

Результаты численного моделирования проде-
монстрировали локально высокие пиковые значения 
максимального главного напряжения S = 2,884 МПа 
и деформации материала LE = 0,385 мм/мм, располо-
женные в зоне комиссуральных стоек у пришивного 
края. В куполе створки амплитуды не превышали 
S = 0,500 МПа и LE = 0,160 мм/мм. Отмечено скру-
чивание створчатого аппарата в центральной зоне, 
т. е. качественное соответствие с данными натурных 
экспериментов [25] схожих протезов аортальной по-
зиции.

Последующее добавление в модель кластеров 
кальцификации можно представить как прогресси-
рующий стеноз клапана – от незначительных включе-
ний (0-0-1) до полного поражения (2-2-2). Результаты 
показаны на рис. 6.

Рис. 2. Визуализация модели численного расчета с указанием зон применения граничных условий

Fig. 2. Visualization of the numerical computation model with indicated boundary condition regions
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Рис.  3. Результаты обработки створок эксплантированных протезов: а  – полученные кластеры кальцификации; 
б – кластеры с вероятностью кальцификации [0,5–1] (доли)

Fig. 3. Results of explanted prosthetic valve processing: a – calcification clusters obtained; б – clusters with calcification 
probability of [0.5–1] (fractions)

а

б

Рис. 4. Принцип формирования номера триплетов: а – порядковый номер створок модели; б – наложение кластеров 
на модель створки

Fig. 4. Principle of forming the triplet number: a – serial numbering of valve leaflet models; б – superposition of calcification 
clusters onto the leaflet model

а б
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Рис. 5. Результаты численного моделирования «интактного» протеза

Fig. 5. Results of numerical simulation performed for the intact prosthesis

Рис. 6. Результаты численного моделирования наложения кластеров кальциевых депозитов, представленные эпюрами 
в виде сверху (а – максимального главного напряжения (МПа); б – деформации (мм/мм), черной линией отмечены 
контуры кластеров кальция); в – увеличенные зоны смыкания створок в изометрическом представлении (зеленый 
цвет – биоматериал, белый – зоны минерализации)

Fig. 6. Results of numerical modeling of calcium deposit clusters. Top-view contour plots show (a – maximum principal stress 
(MPa) and б – strain (mm/mm), the contours of calcium clusters are outlined in black); в – enlarged isometric views of the 
valve closure region, where green indicates the bioprosthetic material and white denotes mineralized areas

а б

в
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Численный анализ протезов (рис. 6, а, б) показал, 
что включение второго кластера (триплеты 0-0-2, 
0-1-2, 0-2-2, 1-1-2, 1-2-2, 2-2-2) привносило в область 
пришивного края створок зоны повышенных напря-
жений и деформаций, которые отсутствуют в «ин
тактном» случае, приводя к увеличению до S = 2,035–
2,812 МПа (+283–391%) и LE = 0,327–0,384 мм/мм 
(+161–189%). Добавление первого кластера (трипле-
ты 0-0-1, 0-1-1, 0-1-2, 1-1-1, 1-1-2, 1-2-2) не оказывало 
такого воздействия.

Отличительны локальные повышения пико-
вых напряжений в зонах минерализации у первого 
кластера (триплеты 0-0-1, 0-1-1, 0-1-2, 1-1-1, 1-1-2, 
1-2‑2) S = 1,175 МПа (+276%) и второго кластера 
S = 1,193 МПа (+280%) по сравнению с «интактной» 
моделью в схожей зоне (S = 0,426 МПа). Кроме того, 
отмечали снижение максимальных деформаций LE = 
0,108–0,117 мм/мм (падение на 32–26%) для обоих 
кластеров.

Качественный анализ запирания показал измене-
ния в распределении как полей максимального глав-
ного напряжения, так и полей деформации. В случа-
ях, когда в модели присутствует только первый или 
второй кластер на третьей створке (рис. 6, в: 0-0-1 
и 0-0-2, см. табл. 4), ввиду снижения средних значе-
ний деформации LE = 0,132 ± 0,039 мм/мм и LE = 

0,120 ± 0,046 мм/мм по сравнению с «интактной» 
моделью LE = 0,134 ± 0,037 мм/мм происходит «за-
хлестывание» пораженных створок. Такой же эф-
фект наблюдается и при незатронутой одной створке 
(рис. 6, в – 0-1-1 и 0-2-2). Отличительным является 
модель 0-1-2, в которой присутствуют все три вариан-
та кластеров. Вторая и третья створки имеют ровную 
границу смыкания, без образования закручивания, 
однако первая – «интактная» – створка оказывается 
самой «подмятой». Это свидетельствует о том, что 
наличие кальцификации даже на одной из створок 
(кластеры 1 или 2) изменяло поведение всего кла-
пана, приводя к «захлестыванию» или «подмятию» 
створок 0-го кластера в зоне смыкания. В противо-
положном случае, при поражении всех компонентов 
(рис. 6, в – 1-1-1, 1-1-2, 1-2-2 и 2-2-2), протез имеет 
симметричную картину запирания без «захлестыва-
ния» одной из створок на другие.

Следующим этапом исследования оценивали то, 
как влияет прогрессирующая кальцификация (т. е. 
увеличение общей доли «твердых» включений до 
42% от объема створки при 2-2-2) на пиковые и сред-
ние значения максимальных главных напряжений 
и деформации. Результаты продемонстрированы на 
рис. 7.

Рис. 7. Оценка изменения пиковых значений (а – максимального главного напряжения (S), МПа; б – деформации (LE), 
мм/мм); в – бинарное представление зоны повышенного риска кальцификации. Красным выделены границы класте-
ров кальцификации

Fig. 7. Assessment of changes in peak values (a – maximum principal stress (S), MPa; б – strain (LE), mm/mm); в – binary 
map of zones with increased risk of calcification, with calcification cluster boundaries highlighted in red

а б

в
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На представленном изображении (рис. 7) показа-
но, что по мере нарастания степени кальцификации 
митрального клапана происходили два взаимосвязан-
ных эффекта. Во-первых, пиковые значения макси-
мального главного напряжения продемонстрировали 
четко выраженное монотонное снижение (рис. 7, а, 
см. табл.  3, 5): от S  = 2,884  МПа в «интактном» 
клапане (рис. 5, 0-0-0) до S = 2,774 МПа (–3,8%) в 
модели с 1 кластером на каждой створке (рис. 6, а, 
1-1-1, табл. 5) и до S = 2,117 МПа (–26,6%) в случае 
2-2-2 (рис. 6, а, 2-2-2, табл. 5). При этом деформа-
ция (рис. 7, б, см. табл. 4, 6) с LE = 0,384 мм/мм 
так же снижалась до LE = 0,378 мм/мм (–1,6%) в слу-
чае 1-1-1 и до LE = 0,333 мм/мм (–13,3%) для 2-2‑2. 
Примечательно, что эти пиковые значения были 
локализованы в области комиссуральных стоек по 
пришивному краю (рис. 6, а).

Оценивая различия напряженно-деформирован-
ного состояния, следует отметить, что 1-й кластер 
всегда демонстрировал большие средние значе-
ния как по максимальному главному напряжению 
(табл. 5) S = 0,621 МПа, так и по деформации (табл. 6) 
LE = 0,06 мм/мм, чем второй: S = 0,514 МПа и LE = 
0,050 мм/мм. В целом примечательно, что с ростом 
объема кальцификации происходило общее увели-
чение средних значений и стандартных отклонений 
максимального главного напряжения (см. табл. 3) 
и деформации (см. табл. 4): с S = 0,319 МПа для 
«интактного» протеза до S = 0,360 МПа для случая 
полной минерализации протеза.

Во-вторых, солокализация кальцификации ока-
зала влияние на незатронутые соседние створки 
(табл. 1, триплеты 0-0-1, 0-0-2, 0-1-1, 0-1-2 и 0-2-2). 
По сравнению с «интактной» моделью наблюдалась 
тенденция снижения максимальных главных напря-
жений как пиковых (с S = 2,884 МПа на 22,3%), так и 
средних значений (с S = 0,319 МПа на 5%). При этом 
средние значения напряжения во всей створке при 
наличии только 1 кластера (табл. 1, триплеты 0-0-1 
и 0-1-1) незначительно увеличились на 0,6–0,9%, а 
при наличии только второго (0-0-2 и 0-2-2) – упало на 
2,2–5%. При солокализации кластеров обоих типов 
наблюдали схожие эффекты: –1,9% (табл. 1, вариант 
0-1-2).

Сравнивая деформацию, в «интактной» модели 
наблюдали пиковые значения LE = 0,384 мм/мм и 
средние LE = 0,134 мм/мм. В общем, наличие каль-
ция снижало пиковые деформации (рис. 7, б, табл. 2, 
табл. 6): 1-й кластер оказал незначительное воздейс-
твие: –0,8% и –3,9% в триплетах 0-0-1 и 0-1-1, в то 
время как 2-й кластер (триплеты 0-0-2 и 0-2-2) уме-
ренно ужесточил створку, понизив деформацию на 
–5,0% и –10,9%. Комбинация кластеров имела схо-
жий с 0-0-2 эффект – снижение на 5,5%. В средних 
значениях 1-й кластер не вносил изменений, тогда 
как 2-й кластер (триплет 0-0-2 и 0-2-2) и комбинация 
(триплет 0-1-2) снижали их на 1,5% для всех, кроме 
0-2-2 (–3,0%).

Таблица 1
Изменение максимального главного напряжения (S) в створках 0-го кластера в сравнении 

с «интактной» моделью
Changes in maximum principal stress (S) in leaflets of Cluster 0 compared with the intact model

№ модели Пиковое значение, МПа (изменение) Среднее значение, МПа (изменение)
0-0-0 2,884 0,319
0-0-1 2,845 (–1,4%) 0,321 (+0,6%)
0-0-2 2,570 (–10,9%) 0,312 (–2,2%)
0-1-1 2,632 (–8,7%) 0,322 (+0,9%)
0-1-2 2,536 (–12,1%) 0,313 (–1,9%)
0-2-2 2,242 (–22,3%) 0,303 (–5,0%)

Таблица 2
Изменение деформации (LE) в створках 0-го кластера в сравнении с «интактной» моделью

Changes in strain (LE) in leaflets of Cluster 0 compared with the intact model
№ модели Пиковое значение, мм/мм (изменение) Среднее значение, мм/мм (изменение)

0-0-0 0,384 0,134
0-0-1 0,381 (–0,8%) 0,134 (0%)
0-0-2 0,365 (–5,0%) 0,132 (–1,5%)
0-1-1 0,369 (–3,9%) 0,134 (0%)
0-1-2 0,363 (–5,5%) 0,132 (–1,5%)
0-2-2 0,342 (–10,9%) 0,130 (–3,0%)
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Таблица 3
Статистическая обработка максимального главного напряжения (МПа, S) в целом по модели. 

Отрицательные значения – напряжения сжатия
Statistical analysis of the maximum principal stress (MPa, S) for the model as a whole.  

Negative values indicate compressive stress
Модель Сред. Ст. откл. Мин. Q25% Q50% Q75% Макс.

0-0-0 0,319 0,178 –0,123 0,193 0,325 0,439 2,884
0-0-1 0,321 0,194 –0,131 0,191 0,318 0,442 2,845
0-0-2 0,335 0,202 –0,136 0,191 0,334 0,455 2,585
0-1-1 0,322 0,197 –0,133 0,189 0,312 0,444 2,812
0-1-2 0,332 0,198 –0,136 0,189 0,325 0,455 2,590
0-2-2 0,348 0,213 –0,138 0,185 0,344 0,482 2,487
1-1-1 0,322 0,200 –0,137 0,187 0,306 0,446 2,774
1-1-2 0,335 0,208 –0,140 0,186 0,320 0,469 2,534
1-2-2 0,348 0,216 –0,142 0,182 0,336 0,490 2,429
2-2-2 0,360 0,223 –0,142 0,176 0,361 0,524 2,117

Таблица 5
Статистическая обработка максимального главного напряжения (МПа, S) с разбиением 

на кластеры. Отрицательные значения – напряжения сжатия
Statistical analysis of maximum principal stress (MPa, S) stratified by clusters.  

Negative values indicate compressive stress
Модель № кластера Сред. Ст. откл. Мин. Q25% Q50% Q75% Макс.

0-0-0 0 0,319 0,178 –0,123 0,193 0,325 0,439 2,884

0-0-1 0 0,321 0,190 –0,131 0,193 0,326 0,441 2,845
1 0,322 0,201 –0,130 0,188 0,305 0,445 2,807

0-0-2 0 0,312 0,182 –0,136 0,190 0,317 0,431 2,570
2 0,380 0,231 –0,136 0,193 0,381 0,541 2,585

0-1-1 0 0,321 0,190 –0,130 0,192 0,326 0,443 2,632
1 0,322 0,200 –0,133 0,187 0,306 0,446 2,812

0-1-2
0 0,313 0,173 –0,136 0,190 0,318 0,434 2,536
1 0,311 0,189 –0,131 0,183 0,295 0,429 2,422
2 0,380 0,232 –0,136 0,193 0,383 0,543 2,590

0-2-2 0 0,303 0,173 –0,137 0,186 0,308 0,419 2,242
2 0,370 0,227 –0,138 0,185 0,372 0,534 2,487

1-1-1 1 0,322 0,200 –0,137 0,187 0,306 0,446 2,774

1-1-2 1 0,314 0,192 –0,140 0,183 0,298 0,433 2,486
2 0,379 0,231 –0,136 0,192 0,381 0,542 2,534

1-2-2 1 0,301 0,180 –0,142 0,180 0,286 0,413 2,166
2 0,371 0,228 –0,138 0,185 0,372 0,535 2,429

2-2-2 2 0,360 0,223 –0,142 0,176 0,361 0,524 2,117

Таблица 4
Статистическая обработка деформации (мм/мм, LE) в целом по модели

Statistical analysis of strain (mm/mm, LE) for the model as a whole
Модель Сред. Ст. откл. Мин. Q25% Q50% Q75% Макс.

0-0-0 0,134 0,037 0,004 0,105 0,141 0,162 0,385
0-0-1 0,132 0,039 0,007 0,103 0,138 0,163 0,381
0-0-2 0,120 0,046 0,007 0,086 0,126 0,158 0,366
0-1-1 0,131 0,040 0,003 0,101 0,136 0,162 0,381
0-1-2 0,121 0,045 0,007 0,089 0,126 0,157 0,366
0-2-2 0,106 0,050 0,007 0,059 0,107 0,149 0,359
1-1-1 0,130 0,041 0,005 0,099 0,133 0,162 0,378
1-1-2 0,117 0,047 0,007 0,082 0,121 0,155 0,362
1-2-2 0,105 0,050 0,007 0,059 0,104 0,146 0,355
2-2-2 0,093 0,050 0,008 0,051 0,079 0,134 0,333
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При качественном анализе эпюр напряженно-де-
формированного состояния показано, что в «интакт
ном» протезе вдоль купола створки присутствова-
ла зона высоких напряжений – S = 0,44–0,48 МПа, 
которые превышали среднее значение всей модели 
(0,319 МПа) (рис. 7, в). Данная зона совпадала с рас-
положением 1-го кластера, который условно считали 
начальной стадией кальцификации в случае нашей 
выборки. Эта область в куполе на 40–50% больше 
среднего значения напряжения во всей створке «ин-
тактной» модели (S = 0,319 МПа, см. табл. 3).

Обсуждение
Результаты численного моделирования «интакт

ного» варианта показали известную для биопротезов 
картину распределения напряжений [26, 27]. Полу-
чены максимальные значения главного напряже-
ния 2,885 МПа и деформации 0,385 мм/мм в зоне 
комиссуральных стоек и более низкие – 0,450 МПа 
и 0,145 мм/мм – в куполе створок соответственно. 
В работе M. Nestola [28] проведен анализ потока 
несжимаемой жидкости методом симуляции взаи-
модействия «жидкость–тело» (Fluid-Structure Inter-
action – FSI) через аортальный биопротез. В иссле-
довании был сделан вывод, что зоны наибольшего 
напряжения локализованы вблизи границ створок 
и комиссур, что совпадает с областями пиковых 
механических напряжений в представленной нами 
МКЭ-модели. Таким образом, несмотря на различие 
методик, оба подхода указывают на концентрацию 
нагрузок в области комиссуральных стоек. Повы-
шенные напряжения (до 2,885 МПа) в этих зонах 
определены натяжением материала клапана при его 

закрытии и количественно совпадают с другими дан-
ными литературы: 2,087–2,500 МПа [29–31].

Последовательное включение кластеров в модель 
продемонстрировало, что за счет увеличения объема 
(до 42%) минеральных включений прогрессирую-
щая кальцификация увеличила жесткость створок, 
т. е. снизила их деформацию (падение на 11% при 
сравнении моделей 0-0-0 и 2-2-2). При этом отме-
чали снижение пиковых значений максимальных 
главных напряжений в створках, не затронутых каль-
цификацией, при росте средних значений в случаях 
солокализации с 1-м кластером, что не наблюдали 
для 2-го кластера и комбинированной модели 0-1-2. 
С прогрессированием минерализации створчатого 
аппарата происходило уменьшение деформации – от 
0,384 до 0,333 мм/мм (–13,3%). Такой эффект по-
тенциально может привести к росту постнагрузки 
на миокард и риску гипертрофии левого желудочка 
при длительной эксплуатации протеза с СКД [32, 33]. 
Данные работы связывают снижение подвижности 
кальцинированного створчатого аппарата и разви-
тие стеноза с повышением среднедиастолического 
градиента давления и изменением характера гемо-
динамики. Это также подтверждено публикацией 
[34], в которой авторы рассматривали гемодинамику 
митрального клапана и показали, что жесткие вклю-
чения усиливают локальные гидродинамические на-
пряжения, способствуя регургитации и турбулент-
ности потока.

В настоящем исследовании выявлены различия в 
распределении механических напряжений в протезе 
при наличии кальциевых депозитов разной степени 
выраженности. Это согласуется с выводами исследо-
вания T. Qin [14], где на примере аортального клапа-

Таблица 6
Статистическая обработка деформации (мм/мм, LE) с разбиением на кластеры

Statistical analysis of strain (mm/mm, LE) stratified by clusters
Модель № кластера Сред. Ст. откл. Мин. Q25% Q50% Q75% Макс.

0-0-0 0 0,134 0,037 0,004 0,105 0,141 0,162 0,384

0-0-1 0 0,134 0,039 0,007 0,104 0,140 0,163 0,381
1 0,130 0,041 0,014 0,100 0,134 0,161 0,381

0-0-2 0 0,132 0,038 0,014 0,103 0,138 0,161 0,365
2 0,097 0,052 0,007 0,053 0,084 0,139 0,366

0-1-1 0 0,134 0,039 0,012 0,104 0,141 0,163 0,369
1 0,130 0,041 0,003 0,099 0,134 0,161 0,381

0-1-2
0 0,132 0,037 0,015 0,104 0,138 0,161 0,363
1 0,127 0,039 0,025 0,097 0,130 0,158 0,354
2 0,097 0,052 0,007 0,053 0,084 0,140 0,366

0-2-2 0 0,130 0,037 0,029 0,101 0,136 0,158 0,342
2 0,095 0,051 0,007 0,052 0,082 0,137 0,359

1-1-1 1 0,130 0,041 0,005 0,099 0,133 0,162 0,378

1-1-2 1 0,128 0,040 0,007 0,098 0,131 0,159 0,360
2 0,097 0,052 0,007 0,053 0,084 0,139 0,362

1-2-2 1 0,125 0,038 0,025 0,097 0,127 0,156 0,337
2 0,095 0,051 0,007 0,052 0,081 0,137 0,355
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на было показано, что локальные участки перепада 
значений механических напряжений на биопротезах 
сердца выступают потенциальными инициаторами 
последующего роста кальциевых отложений, что 
создает порочный круг деградации материала био-
протеза. Исследования МКЭ-моделирования кальци-
нированных створок демонстрируют аналогичные 
паттерны – механическое напряжение играет клю-
чевую роль в инициации и распространении кальци-
фикации [14, 35]. В частности, работа A. Arzani [15], 
посвященная моделированию функционирования 
нативного аортального клапана и прогнозированию 
распространения кальцификации. Результаты дан-
ной работы показывали, что накопление кальция мо-
жет быть инициировано и прогрессировать в зонах 
повышенных окружных деформаций, что хорошо 
соотносится с выявленными нами результатами: 
максимальные главные напряжения были сосредо-
точены вокруг границ кальциевых отложений в зоне 
пришивного края.

Кроме того, данные свидетельствовали о том, что 
хотя кальцификация снижала пиковые механические 
нагрузки на ткань, она одновременно изменяла ха-
рактер смыкания в центральной зоне с формировани-
ем «захлестывания» кальцинированных створок на 
«интактные», что может быть ассоциировано с рис-
ком ускоренного износа свободного края биопротеза 
[3, 36]. По литературным данным [3, 37], это ведет 
к регургитации и повышению градиента давления, 
увеличивает гидравлическое сопротивление и сни-
жает объемный выброс протеза. Экспериментальные 
работы [20, 30, 31, 38, 39] подтверждают такой вывод 
и подчеркивают важность учета механических и ге-
модинамических факторов для оценки долговечнос-
ти и функциональных характеристик биопротезов.

Выделение зон максимальных главных напря-
жений, превышающих среднее значение в «интакт
ной» модели (рис. 7, в), показало совпадение зон 
0,44–0,48 МПа (что больше в 1,4–1,5 раза среднего 
значения S = 0,319 МПа) и участков первичной каль-
цификации. Подобные результаты были получены в 
исследовании T. Qin [14]: локальные напряжения в 
створках аортальных клапанов коррелируют с на-
правлением и скоростью роста зон минерализации и 
также взаимосвязаны со средним значением напря-
жения. А модель A. Arzani [15] продемонстрировала, 
что твердые включения создают области снижения 
деформаций, что в дальнейшем служит прогрессиро-
ванию минерализованной зоны, создает замкнутый 
цикл распространения кальция. Автор объясняет 
это тем, что формирование минерализации создает 
локальную разницу жесткости на их границе, что 
приводит к увеличению деформаций в них. Стоит 
уточнить, что митральные клапаны претерпевают 
более высокие механические воздействия по срав-

нению с другими позициями, в первую очередь из-за 
особенностей гемодинамики [40].

Таким образом, суммируя вышеизложенные ре-
зультаты, можно сделать следующие выводы.
1.	 Кальцификация митрального биопротеза, в част

ности, определена напряженно-деформирован-
ным состоянием – меньшие средние значения 
максимального главного напряжения снижают 
шанс развития минерализации в куполе створки.

2.	 Зоны, превышающие на 40–50% среднее значение 
максимального главного напряжения, совпадают 
с расположением кластеров кальцификации.

Заключение
Проведенное исследование на группе из 33 ство-

рок эксплантированных биопротезов показало влия-
ние паттернов кальцификации на изменение биоме-
ханических характеристик. Получены три паттерна 
минерализации – отсутствие (0-й кластер), слабая 
(1-й кластер) и выраженная (2-й кластер) кальци-
фикация. По результатам МКЭ была выявлена со-
локализация зоны, превышающей значение мак-
симального главного напряжения S > 0,319 МПа в 
«интактной» модели с расположением кластеров 
кальцификации. Такая зона характеризована превы-
шением на 40–50% локальных максимальных глав-
ных напряжений в куполе створок. Примечательно, 
что внесение 1-го и 2-го кластера в объем створки 
не изменяет ее расположение. Результаты МКЭ не 
показали значительных изменений средних значений 
как максимального главного напряжения (снижение 
до 5%), так и деформации (–3%) при наличии хотя 
бы одного 0-го или 1-го кластера в модели.

Работа выполнена в рамках фундаментальной 
научно-исследовательской работы НИИ КПССЗ по 
теме: «Молекулярные, клеточные и биомеханические 
механизмы патогенеза сердечно-сосудистых забо-
леваний в разработке новых методов лечения за-
болеваний сердечно-сосудистой системы на основе 
персонифицированной фармакотерапии, внедрения 
малоинвазивных медицинских изделий, биоматериа-
лов и тканеинженерных имплантатов», шифр темы 
0419-2022-0001.
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