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Настоящая статья представляет анализ влияния конструктивных особенностей опорного каркаса 

транскатетерного протеза на результаты его имплантации в модель корня аорты. В работе анализировали 
различные подходы к проектированию подобных конструкций, а также модификации последних с целью 
повышения их функциональных характеристик в условиях имплантации. В качестве основного метода 
оценки результатов взаимодействия исследуемых объектов был использован метод конечных элементов 
с нелинейным описанием материалов и с анализом основных параметров: напряженно-деформирован-
ного состояния, радиальных сил и сил трения. 
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Abstract. — This article presents an analysis of the impact of the transcatheter prosthesis frame design features 
on the results of its implantation in the aortic root model. In this paper we analyzed the various approaches to the 
design of such structures, as well as modifications in order to improve their functional characteristics during the 
implantation. As a general method for obtaining the results of interaction of the objects was used finite element 
method with nonlinear materials description and analysis of the main parameters: the stress-strain state, radial 
and friction forces.  
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Введение 

За последнее десятилетие малоинвазивные способы лечения стеноза клапана аорты широ-
ко вошли в кардиохирургическую практику благодаря высокой клинической эффективности, 
сокращенному периоду реабилитации пациента, а также относительно низкой стоимости про-
цедуры [Transcatheter heart-valve replacement: update, 2010]. Многообразие существующих проте-
зов и доставочных систем обуславливает вариативность клинических результатов [Transcatheter 
aortic valve replacement: current developments…, 2013], что позволяет сделать вывод о первосте-
пенном влиянии конструкции опорного каркаса на исход имплантации. В частности взаимодей-
ствие системы «протез-аорта» определено, с одной стороны, геометрией базовых элементов 
(ячеек стента) и исходными параметрами материала конструкции, с другой — пространствен-
ной конфигурацией каркаса в целом. 

В настоящей статье рассмотрены вопросы проектирования каркасов транскатетерных про-
тезов с заданной геометрией стентоподобной ячейки на основе компьютерного моделирования 
в сочетании со средствами автоматизированного проектирования. Общие подходы к выбору 
топологии стентов [Deployment of self-expandable stents …, 2011; Fast virtual deployment of self-
expandable stents…, 2012; Simulation and experimental observation of contact conditions…, 2007], 
а также анализ влияния параметров балки ячейки на биомеханическое поведение конечной 
конструкции [Клышников и др., 2014] достаточно представлены в современной литературе. 
Кроме того, существуют отдельные работы, посвященные изучению функциональных свойств 
каркасов транскатетерных протезов: радиальных сил [Numerical analysis of the radial force…, 
2013] и сил трения [Mummert и др., 2013], однако вопрос о выборе конкретной конечной гео-
метрии протеза остается открытым ввиду неограниченного количества сочетаний конструктив-
ных элементов и их размеров. Данное многообразие вариантов накладывает существенные ог-
раничения на исследование биомеханики конечной конструкции с использованием постано-
вочных тестов,  таким образом, основным подходом к анализу пространственной геометрии 
транскатетерных протезов является твердотельное моделирование [Schievano et al., 2007; 
Schievano et al., 2009]. На сегодняшний день в современных исследованиях преобладает «patient 
specific» подход [Mihalef et al., 2011; Schmauss et al., 2007], предусматривающий использование 
модели аорты конечного пациента и реконструкции модели протеза, полученных методами то-
мографии. Несмотря на ряд преимуществ данного подхода, его применение с целью анализа 
модификации исследуемой конструкции ограничено ввиду высокой «стоимости» расчета при 
использовании достаточной выборки пациентов и высокой детализации неродственных сеток 
[Automatic 4D Reconstruction, 2014] моделей аорт и протезов. В представленном исследовании, 
напротив, были использованы «обобщенные» модели аорт [Возможности мскт-ангиографии…, 
2012; Анатомическое обоснование трехмерных моделей…, 2013], в которые имплантировали 
различные модели каркасов, базируемые на единой «стентовой конструкции», построенной с 
использованием средств автоматизированного проектирования.  

В исследовании оценивали результаты имплантации транскатетерного каркаса протеза 
клапана аорты, представляющего собой «классический» стент единого типоразмера, в модели 
корня аорты человека различных типоразмеров, а также влияние модификации исходной гео-
метрии конструкции на отдельные функциональные показатели протеза. В отличие от каркас-
ных клапанов, современные транскатетерные биопротезы покрывают больший диапазон диа-
метров фиброзных колец корня аорты для имплантации. Эффект унификации линейки протезов 
обусловлен свойствами сверхэластичного опорного каркаса. С учетом протяженности «плато 
разгрузки» никелида-титана можно предположить, что универсальный каркас транскатетерного 
протеза способен обеспечить относительно стабильное взаимодействие с корнем аорты во всем 
диапазоне исследуемых типоразмеров. Таким образом, проверка данной гипотезы определит 
необходимость использования серии типоразмеров протезов каркасов клапана аорты. Вторая 
часть исследования посвящена выбору оптимальной конструкции каркаса протеза, полученной 
за счет модификации исходной стентовой геометрии.  
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Материал и методы 

Моделирование имплантации протезов было выполнено методом конечных элементов 
в комплексе инженерного анализа ABAQUS/CAE (Dassault Systems, Франция) с использованием 
моделей корня аорты человека четырех типоразмеров. Данные модели были получены на основа-
нии результатов ЭхоКГ и МСКА исследований пациентов без патологии корня аорты, и группиро-
ваны по диаметру фиброзного кольца (рис. 1). Модели представляют собой усредненную геомет-
рию четырех основных характерных типоразмеров корня аорты [Возможности мскт-анги-
ографии…, 2012; Анатомическое обоснование трехмерных моделей…, 2013, Computer-aided 
design…, 2014]. 

 

Рис. 1. Трехмерная модель корня аорты с диаметром фиброзного кольца 19 мм, построенная по обоб-
щенным данным ЭхоКГ и МСКТА исследований: ФК-СТС — расстояние от фиброзного кольца до сино-
тубулярного сочленения; ØСТС — диаметр синотубулярного сочленения; ØФК — диаметр фиброзного 
кольца; H — расстояние от фиброзного кольца до нижнего края устья коронарной артерии; α — угол 
раструба восходящего отдела аорты, измеренный относительно синусов Вальсальвы; ГСВ — глубина 
синуса Вальсальвы 

Описание физико-механических свойств никелид-титанового каркаса было выполнено 
с использованием встроенного в ABAQUS/CAE модуля UMAT, использующего модель нити-
нола согласно Ауриччио (рис. 2) [Auricchio, Taylo, 1996; Auricchio et al., 1997], со следующими 
параметрами материала: 
σL

S = 460 МПа — напряжение начала фазы трансформации аустенит-мартенсит; 
σL

E = 540 МПа — напряжение окончания фазы трансформации аустенит-мартенсит; 
σU

S = 370 МПа — напряжение начала фазы трансформации мартенсит-аустенит; 
σU

E = 220 МПа — напряжение окончания фазы трансформации мартенсит-аустенит; 
EM= 27000 МПа — модуль упругости мартенсита; 
EA= 45000 МПа — модуль упругости аустенита; 
εL= 0,05 — диапазон напряжения трансформации. 

В исследовании использовали раздельное описание материала для зоны фиброзного коль-
ца и ее вышележащих элементов (таблица 1). При этом для фиброзного кольца использовали 
феноменологическую полиномиальную модель материала второго порядка, соответствующую 
«нормальному» состоянию соединительной ткани [Нелинейная изотропная модель…, 2014], 
а также линейную изотропную модель, соответствующую «кальцинозу»  [Deformation dynamics 
and mechanical properties…, 2012]. Для описания механики вышележащих элементов корня аор-
ты использовали полиномиальную модель второго порядка [Нелинейная изотропная модель…, 
2014]. Коэффициент Пуассона  во всех случаях составил 0,49. 

Исходные модели каркаса 

Модель стентоподобного опорного каркаса с наружным диаметром 29 мм, состоящая в ок-
ружности из 12 «diamond cell» ячеек, с соответствующей толщиной и шириной балки 0,4 мм 



Е. А. Овчаренко, К. Ю. Клышников, Г. В. Саврасов и др. 

 ____________________ КОМПЬЮТЕРНЫЕ ИССЛЕДОВАНИЯ И МОДЕЛИРОВАНИЕ ____________________  

912 

и 0,3 мм,  была построена с использованием программного обеспечения UGS NX 8.0 (Siemens, 
Германия). В продольном направлении конструкция представляла собой четыре ряда попарно 
соединенных ячеек: с длиной балки 5,0 мм в приточной части, и 7,5 мм — в выводной. Анало-
гичным образом были построены модели меньших типоразмеров: 23, 25 и 27 мм. В ходе экспе-
римента наибольшая модель каркаса протеза (29 мм) была имплантирована во все типоразмеры 
моделей аорт, остальные модели были имплантированы в соответствии с предназначенным ти-
поразмером (рис. 3). 

 

Рис. 2. Диаграмма «напряжение-деформация» для никелида-титанового сплава, используемого для ис-
следуемых стентовых конструкций с основными характеристиками (пояснения в тексте) 

Таблица 1. Коэффициенты моделей материала аорты 

Материал 
С10, 
МПа 

С01, 
МПа 

С20, 
МПа 

С11, 
МПа 

С02, 
МПа 

D1, 
1/МПа 

D2, 
1/МПа 

E, 
МПа 

Аорта 0,062 –0,004 1,37 –1,25 0,3 0,017 0,017 – 

Фиброзное кольцо – 
норма 

0,134 –0,097 2,68 –2,43 0,59 0,027 0,027 
– 

Фиброзное кольцо – 
кальций 

– – – – – – – 22,6 

 
Примечания: С10, С01, С20, С11, С02, D1, D2 — феноменологические коэффициенты полиномиальной моде-
ли второго порядка для ABAQUS/CAE; E — модуль упругости линейной изотропной модели 

Модифицированные модели каркасов 

С целью улучшения функциональных показателей каркасов протезов использовали раз-
личные способы модификации исходной геометрии каркаса, основанные на его адаптации 
к анатомии корня аорты человека: в частности, руководствовались  пространственным распо-
ложением синусов Вальсальвы, коронарных артерий, размерами фиброзного кольца и синоту-
булярного сочленения. Таким образом, в исследовании были использованы модели каркасов 
протезов со следующими модификациями (рис. 4):  

1) изолированное изменение диаметра приточной, центральной или выводной зоны каркаса; 
2) введение опорных стоек в центральную зону каркаса, а также изменение диаметра цен-

тральной и выводной зон; 
3) введение в центральную зону дополнительных элементов фиксации. 

Н
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Рис. 3. Схема эксперимента имплантации исходной модели стента 

Моделирование имплантации каркаса протеза осуществляли для каждой модели всех че-
тырех типоразмеров.  
 

Моделирование имплантации 

Все исследуемые модели каркасов и корня аорты импортировали в комплекс инженерного 
анализа ABAQUS/CAE и подвергали разбиению на конечноэлементную сетку. Все исходные 
модели опорного каркаса содержали 12’400 кубических полностью интегрируемых элементов 
C3D8I. Количество элементов в сетке модифицированных моделей варьировалось в зависимо-
сти от наличия или отсутствия элементов конструкции в диапазоне от 8’200 до 11’700 элемен-
тов C3D8I. Вследствие высокой степени различия геометрических параметров модели корня 
аорты содержали от 25’300 до 48'500 конечных элементов C3D8.  

Имплантацию модели каркаса в модель корня аорты выполняли идентично для всех ис-
следуемых конструкций: сжатие каркаса до 6 мм в диаметре (рис. 5А); сдвиг «катетера» в анте-
роградном направлении (рис. 5Б); стабилизация контакта с демпфированием динамических эф-
фектов (рис. 5В); сдвиг каркаса для оценки силы трения (рис. 5Г). В качестве «катетера» ис-
пользовали цилиндрическую мембрану, состоящую из 6’000 элементов M3D4 типа. К данной 
мембране прикладывали радиальное перемещение для сжатия исследуемых каркасов до рабо-
чего (6 мм) диаметра и затем перемещение вдоль центральной оси, имитируя высвобождение 
каркаса из катетера. Ввиду наличия значимых динамических эффектов в ходе моделирования 
был выбран метод явной динамики, реализованный в решателе ABAQUS Explicit, который ос-
нован на явной схеме интегрирования уравнений движения во времени с учетом больших пе-
ремещений. В исследовании определены возможные контактные взаимодействия между телами 
с использованием технологии автоматического поиска контактных пар. Учтено фрикционное 
взаимодействие контактирующих поверхностей в рамках модели трения Кулона с коэффициен-
том  = 0,2 [A novel simulation strategy…, 2010]. 
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Рис. 4. Исследуемые модифицированные модели каркаса протеза клапана аорты 

 

Рис. 5. Моделирование имплантации исследуемых опорных каркасов в корень аорты: А — сжатие карка-
са до 6 мм; Б — сдвиг катетера и раскрытие каркаса, В — стабилизация контакта «каркас-аорта» (вид 
в разрезе); Г — сдвиг каркаса в направлении U3 
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В работе оценивали радиальную силу, создаваемую каркасом; площадь контакта; баланс-
ный диаметр каркаса и аорты; среднее значение контактного давления. Исходя из полученных 
показателей балансного диаметра рассчитывали изменение диаметра фиброзного кольца (∆D) 
относительно исходного. Интегральный показатель напряжения в узлах модели аорты оценива-
ли согласно критерию пластичности Mises [Gizzi et al., 2014].  

Результаты и обсуждения 

Сравнение универсального и специфичного подходов 

В эксперименте имплантации обоих типов конструкций в случае использования «нор-
мального» описания фиброзного кольца наблюдали чрезмерное увеличение диаметра последне-
го (∆D) (рис. 6). Данный эффект обусловлен меньшей жесткостью фиброзного кольца в случае 
«нормального» описания материала по сравнению с «кальцинированным» описанием иссле-
дуемой области. При этом в случае имплантации универсальной конструкции  увеличение ти-
поразмера корня аорты сопровождалось непостоянным значением ∆D  (рис. 3 — стрелка А), 
а в случае использования специфического подхода ∆D сохранялся на относительно стабильном 
уровне (рис. 3 — стрелка Б). Подобное поведение исследуемых объектов объясняется большой 
разницей исходных диаметров в случае универсального подхода: так, в крайнем случае в рабо-
те моделировали взаимодействие каркаса диаметром 29 мм и корня аорты диаметром 19 мм, 
что, безусловно, сказалось на конечном балансном диаметре всей системы. В случае специфи-
ческого подхода, напротив, разница исходных диаметров для каркаса и аорты была постоян-
на — 4 мм, вследствие чего сохранялось постоянное значение ∆D при всех вариантах взаимо-
действия. При патологическом состоянии тканей — «кальцинозе», напротив, было отмечено 
малое изменение ∆D для обоих подходов: универсального и специфичного, что также обуслов-
лено высокой жесткостью материала. 

 

Рис. 6. Изменение диаметра фиброзного кольца моделей корня аорты в результате имплантации каркаса 
транскатетерного протеза для различных подходов и свойств аорты 

По результатам эксперимента специфичный подход продемонстрировал стабильное изме-
нение диаметра фиброзного кольца, однако следует отметить негативное влияние податливого 
материала аорты и в этом случае: увеличение диаметра сопровождалось падением силы трения 
ниже допустимого значения, определенного исходя из гидростатического давления крови, 
в диапазоне моделей аорты № 21–25 (рис. 7). Модели кальцинированной аорты, напротив, 
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обеспечивали достаточную силу трения независимо от типоразмера имплантированного карка-
са и выбранного подхода. Имплантация универсальной конструкции каркаса по результатам 
исследования продемонстрировала способность к надежной фиксации лишь для 19 и 23-ей мо-
дели аорт, что также нельзя считать удовлетворительным.   

 

 

 
Рис. 7. Зависимость силы трения от типоразмера аорты для различных подходов и описания модели ма-
териала: Fblood — расчетная сила гидростатического осевого давления на клапан при давлении крови 
в 120 мм рт. ст. 

Диапазон значений радиальных сил, создаваемых каркасом протеза, составил 28,4–50,8 Н, 
что по литературным данным соответствует аналогичному показателю подобных клинических 
протезов, в частности CoreValve (Medtronic, США) — порядка 50 Н [Numerical analysis of the ra-
dial force…, 2013]. Таким образом, с учетом коэффициента трения можно предположить, что 
именно жесткость кальцинированного материала в большей степени соответствует радиальным 
силам протеза с бесшовным способом фиксации.  

Полученные по результатам исследования значения максимального напряжения узлов по 
Mises в моделях аорты существенно различались в зависимости от подхода: специфический 
подход, в соответствии с полученной зависимостью радиальных сил, обеспечивал относительно 
стабильное значение исследуемого показателя, в отличие от универсальной модели (рис. 8). 
Поскольку показатель площади контакта существенно не различался во всех экспериментах,  
можно заключить, что напряжение аорты в случае классической стентовой конструкции полно-
стью определено жесткостью последней. Стоит отметить, что  максимум исследуемого показа-
теля — 1,6 МПа — не превышал предела прочности фиброзного кольца клапана аорты [Large-
displacement 3D structural analysis of an aortic valve…, 2004]. 
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Рис. 8. Зависимость напряжения по Mises от типоразмера аорты для различных подходов и описания мо-
дели материала 

Модификация стентовой конструкции 

По результатам эксперимента имплантации различных моделей каркасов с модифициро-
ванной геометрией в модели корня аорты соответствующего типоразмера были получены су-
щественные различия по показателю силы трения в зависимости от конструктивных особенно-
стей каркаса (рис. 9). Модели № 2, 4 продемонстрировали силу трения, превышающую показа-
тель исходной геометрии (относительно наибольшего типоразмера стента — 29 мм) на 50, 42 % 
в случае расчета с использованием кальцинированного материала и 74, 48 % — в «норме». Ми-
нимальным значением исследуемого параметра по результатам эксперимента обладала мо-
дель № 5 — снижение на 17 и 15 % соответственно. Таким образом, отдельные модели № 2, 4 
обладали радиальной жесткостью, достаточной для бесшовной фиксации не только в случае 
кальцинированного материала, но и в случае податливого «нормального» состояния аорты. 
Также стоит отметить различные тренды зависимости радиальной силы от типоразмера каркаса: 
исходная геометрия (№ 1) и модели № 2, 3, 5, 6, 9 обладали прямо пропорциональной зависимо-
стью, № 4 — обратно пропорциональной, № 7, 8 продемонстрировали относительно стабильное 
значение исследуемого показателя. Поскольку сила кровотока, действующего на закрытый 
створчатый аппарат биопротеза, прямо пропорциональна его типоразмеру, логично полагать, что 
сила трения, создаваемая каркасом протеза, должна повторять данную тенденцию, обратная же 
зависимость, даже при условии надежной фиксации, является нецелесообразной. 

Полученный в исследовании показатель максимального контактного давления в значи-
тельной степени различался как от способа модификации исходной геометрии, так и от состоя-
ния материала аорты (рис. 10). Исследуемый параметр находился в диапазоне на один порядок 
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Рис. 9. Сила трения, создаваемая различными конструкциями 

больше относительно нормального систолического давления (120 мм рт. ст.) в случае «нор-
мального» материала и на два порядка больше — в случае патологического. Контактное давле-
ние главным образом обусловлено площадью контакта между моделями, однако данный пара-
метр достаточно косвенно отражает «реальную картину» ввиду особенностей настройки пара-
метров контактного взаимодействия при численном моделировании для условий стабилизации 
расчета. Тем не менее, можно наблюдать, по крайней мере, две выраженные зависимости зна-
чений контактного давления — от жесткости материала и от типоразмера моделей. Второй эф-
фект носит исключительно расчетный характер и связан, главным образом, с количеством ко-
нечных элементов в модели аорты: больший типоразмер опорного каркаса должен быть описан 
большим их количеством. В первом случае, напротив, процесс взаимодействия в большей сте-
пени соответствует физическому. Так, при расчете с кальцинированным материалом взаимо-
действие опорного каркаса происходит с малодеформируемым материалом и в контакт вступа-
ют единичные конечные элементы, через которые и происходит все последующее взаимодейст-
вие систем. Таким образом, пятно контакта в данном случае может быть ограничено 
отдельными элементами, что приводит к чрезмерному повышению контактного давления. При 
моделировании с «нормальным» состоянием тканей пятно контакта имеет большую площадь 
вследствие большей податливости материала аорты и более равномерно распределено, при 
этом максимальные значения контактного давления меньше.   

Распределение пятна контакта и радиальная сила каркаса также обуславливают напряже-
ние, возникающее в узлах аорты (рис. 11). Данный тезис наглядно продемонстрирован эпюрами 
контактного давления и напряжения (рис.  12) для моделей 1 и 2: наличие дополнительной зоны 
контакта приводит к более равномерному распределению напряжения в аорте, однако различ-
ная радиальная сила проксимальной и дистальной зон каркаса обуславливает разницу в значе-
ниях на несколько порядков. Ввиду данной особенности в исследовании регистрировали только 
показатель максимального напряжения в аорте, который во всех экспериментах был локализо-
ван в области фиброзного кольца. Как и следовало ожидать из сказанного выше, различия дан-
ного показателя в большей степени были определены жесткостью аорты, нежели ее размером 
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или геометрией имплантированного каркаса. Наибольшие различия были получены для моде-
лей каркасов № 7 и № 9 — увеличение на 82 и 73 % относительно исходной геометрии, соот-
ветственно, для наименьшего типоразмера.  

 

Рис. 10. Контактное давление, создаваемое различными конструкциями 

 

Рис. 11. Напряжение по Mises, создаваемое различными конструкциями 
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Рис. 12. Напряжение по Mises (S, Mises) и контактное давление (CPRESS) при имплантации моделей кар-
каса № 1 и 2 соответствующего типоразмера в аорту № 19 

Выводы 

Высокая жесткость кальцинированной аорты оказывает положительный эффект на функ-
циональные характеристики протеза — при разработке биопротезов клапана аорты с бесшов-
ным способом фиксации следует исходить из параметров «нормального» материала аорты как 
наиболее тяжелых условий работы. 

Использование универсальной конструкции каркаса бесшовно-имплантируемого протеза 
клапана аорты  для всех типоразмеров затруднено ввиду вариативности конечных диаметров 
стента. 

Использование модификации классической стентовой конструкции протеза клапана аорты 
с бесшовным способом имплантации, в частности увеличение диаметра дистальной зоны, спо-
собно существенно улучшить функциональные характеристики.  

По результатам эксперимента модель № 2 на основе анализа совокупности исследуемых 
параметров продемонстрировала наилучшие результаты как относительно тубулярного стента 
исходной геометрии, так и различных вариантов его модификации. 
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