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Аортальный стеноз и другие формы дисфункции аортального клапана сопровождаются нарушением внутрисер-
дечной гемодинамики, перегрузкой левого желудочка и повышением риска сердечно-сосудистых осложнений. Для
оценки работы клапана важны не только интегральные клинические показатели, но и локальные механические и ге-
модинамические характеристики, которые, как правило, не могут быть напрямую измерены in vivo. В связи с этим
математическое моделирование рассматривается как один из основных инструментов количественного анализа аор-
тального клапана. Несмотря на широкое применение различных моделей деформируемого твердого тела и постановок
связанных задач взаимодействия жидкости и твердого тела (fluid-structure interaction, FSI), для описания динамическо-
го поведения створок границы применимости упрощенных постановок по отношению к полной сопряженной задаче
остаются недостаточно определенными. В работе рассматривалась идеализированная модель корня аорты с синусами
Вальсальвы и трехстворчатым клапаном. Створки описывались анизотропной гиперупругой моделью материала. Вы-
полнено сопоставление пяти расчетных сценариев, включающих полную FSI-постановку, учитывающую как динами-
ку твердого тела, так и жидкости, а также модель деформируемого твердого тела с четырьмя вариантами нагружения,
заменяющего влияние кровотока, которые отличаются способом учета давления и направлением приложения нагруз-
ки к створкам. В качестве критериев сравнения использовались деформации, перемещения, напряжения по Мизесу,
колебательная динамика створок и площадь геометрического открытия клапана. Показано, что FSI-модель обеспечи-
вает наиболее согласованное описание работы клапана, включая асимметричное открытие створок, более плавную
динамику раскрытия и отсутствие выраженного нефизиологичного флаттера. Структурные постановки с нагрузкой,
приложенной по локальной нормали к поверхности створок, приводят к завышению деформаций и напряжений,
а также к более выраженным колебательным режимам. Сценарии с ограничением направления нагрузки дают более
умеренный отклик, однако также не воспроизводят пространственную структуру нагрузки и временную организацию
раскрытия створок. Сделан вывод, что при моделировании аортального клапана решающее значение имеет не только
величина перепада давления, но и способ его пространственно-временного приложения к створкам. Структурные
модели деформируемого твердого тела могут использоваться для качественной оценки отдельных механических тен-
денций, однако не являются полноценной заменой FSI-постановки при анализе кинематики створок, колебательных
режимов, напряженно-деформированного состояния и динамики открытия клапана.
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Aortic stenosis and other forms of aortic valve dysfunction are associated with impaired intracardiac hemodynamics,
left ventricular overload, and an increased risk of cardiovascular complications. Assessment of valve function requires not
only integral clinical indicators but also local mechanical and hemodynamic characteristics, which, as a rule, cannot be
measured directly in vivo. Therefore, mathematical modeling is regarded as one of the main tools for the quantitative analysis
of the aortic valve. Despite the widespread use of various deformable-solid models and coupled fluid-structure interaction
formulations, FSI, for describing leaflet dynamics, the limits of applicability of simplified formulations relative to the fully
coupled problem remain insufficiently defined. In this study, an idealized model of the aortic root with the sinuses of
Valsalva and a tricuspid valve was considered. The leaflets were described using an anisotropic hyperelastic material model.
Five computational scenarios were compared, including a fully coupled FSI formulation that accounts for both solid and
fluid dynamics, as well as a deformable-solid model with four loading variants replacing the effect of blood flow, differing
in the way pressure was represented and in the direction of load application to the leaflets. The comparison criteria included
deformation, displacement, von Mises stress, leaflet oscillatory dynamics, and the geometric opening area of the valve. It was
shown that the FSI model provides the most consistent description of valve function, including asymmetric leaflet opening,
smoother opening dynamics, and the absence of pronounced nonphysiological flutter. Structural formulations with loads
applied along the local normal to the leaflet surface lead to overestimation of deformation and stress, as well as to more
pronounced oscillatory regimes. Scenarios with restricted load direction produce a more moderate response, but they also
fail to reproduce the spatial load structure and the temporal organization of leaflet opening. It was concluded that, in aortic
valve modeling, not only the magnitude of the pressure difference but also the way it is applied to the leaflets in space and
time is of decisive importance. Structural deformable-solid models may be used for the qualitative assessment of selected
mechanical trends, but they cannot serve as a full substitute for the FSI formulation in the analysis of leaflet kinematics,
oscillatory regimes, stress-strain state, and valve opening dynamics.
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1. Введение

Аортальный стеноз остается одной из наиболее распространенных клапанных патологий
у пожилых пациентов и одной из основных причин операционных вмешательств. Ежегодно в ми-
ре проводится более 275 000 хирургических операций по замене аортального клапана [Bartus et
al., 2019; Norton et al., 2023; Cid et al., 2025]. Ожидается, что к 2050 году число пациентов с за-
болеваниями аортального клапана утроится в связи с увеличением средней продолжительности
жизни [Wang et al., 2018; Ali et al., 2024]. Это делает задачу количественной оценки работы аор-
тального клапана особенно актуальной как для выбора стратегии лечения, так и для разработки
новых реконструктивных и протезирующих решений [Kamaltdinov, Kuchumov, 2021].

В последние годы особенно активно развиваются два класса моделей. Первый представлен
постановками взаимодействия жидкости и твердого тела (fluid-structure interaction, FSI), в кото-
рых движение створок определяется двусторонним сопряжением потока крови и деформируемой
структуры [Hirschhorn et al., 2020; Soltany Sadrabadi et al., 2021; Morany et al., 2023]. Второй класс
составляют модели деформируемого твердого тела, ориентированные прежде всего на оценку
напряженно-деформированного состояния, коаптации, контактного взаимодействия и влияния
геометрических и материальных параметров створок [Whiting et al., 2022; Wu et al., 2023; Mutlu
et al., 2025].

Несмотря на высокий уровень проработанности темы, FSI-постановки и модели деформи-
руемого твердого тела по-прежнему чаще рассматриваются в литературе как два параллельных
класса моделей, чем как строго сопоставляемые постановки в рамках одной и той же задачи [Mao
et al., 2016; Luraghi et al., 2017; Morany et al., 2023; Costa et al., 2025a]. Модель деформируемого
твердого тела обладает очевидными преимуществами, к которым относятся меньшая вычис-
лительная трудоемкость, относительная простота параметрических расчетов, удобство анализа
контактного взаимодействия и пригодность для исследования множества геометрических и ма-
териальных вариантов [Rassoli et al., 2022; Sarrafzadeh-Ghadimi et al., 2022]. Именно поэтому
такие модели особенно востребованы в задачах конструктивной оптимизации, анализа коапта-
ции и исследования механики клапанных устройств [Zhang et al., 2024; Grossi et al., 2025]. В то
же время их главный методический недостаток состоит в том, что механический ответ ство-
рок оказывается существенно зависимым от способа задания внешней нагрузки. Если нагрузка
задается только через интегральный трансвальвулярный перепад давления, то пространственно-
временная неоднородность давления по поверхности створки и обратное влияние потока на ее
движение оказываются неучтенными [Chen, Luo, 2019; Hoeijmakers et al., 2021; Mutlu, Rugonyi,
2026].

В свою очередь, FSI-подход обеспечивает более физически полное описание клапанной
динамики, поскольку учитывает двустороннюю связь между деформацией створок и формирую-
щимся потоком [Xu et al., 2018; Grossi et al., 2024; Anwar et al., 2025]. Это особенно важно в тех
фазах сердечного цикла, где именно взаимодействия жидкости и структуры определяет раскры-
тие, смыкание, локализацию напряжений и эволюцию гемодинамических характеристик [Basri
et al., 2020; Arminio et al., 2024; Averweg et al., 2024]. Примером таких задач являются пациент-
ориентированные FSI-модели аортального клапана [Le et al., 2022; Fringand et al., 2024] и модели
работы протезов аортальных клапанов [Kim et al., 2024; Crugnola et al., 2026], где колебательное
поведение створок определяется не только механикой ткани, но и структурой течения [Pan et al.,
2024; Costa et al., 2025b]. Однако цена такой полноты заключается в значительно большей вычис-
лительной стоимости, чувствительности к дискретизации и повышенной численной сложности
вблизи фаз быстрого закрытия и контакта.

Несмотря на высокую проработанность данной области, ключевой вопрос состоит в том,
что до сих пор недостаточно ясно, в какой мере модель деформируемого твердого тела способ-
на воспроизводить результаты полной FSI-постановки по тем метрикам, которые представляют
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основной интерес для биомеханического анализа створок. Прежде всего это относится к ки-
нематике открытия и закрытия, степени раскрытия клапана и напряженно-деформированному
состоянию ткани. Еще менее очевидно, какая именно нагрузка должна задаваться в модели
деформируемого твердого тела в качестве граничных условий, чтобы такая постановка могла
служить не просто упрощенной моделью, а физически содержательным приближением к реаль-
ности и FSI-модели. В большинстве работ нагрузка сводится к заданному перепаду давления
или его квазистатическому аналогу, тогда как в FSI реальная нагрузка формируется локально
и изменяется вместе с текущей конфигурацией створок и структурой потока [Chen, Luo, 2019;
Armfield et al., 2024].

Следовательно, нерешенной остается проблема определения границ применимости моде-
ли деформируемого твердого тела по отношению к FSI в задаче моделирования аортального
клапана. Без такого сопоставления затруднительно корректно интерпретировать рассчитанные
напряжения и деформации, обосновывать использование моделей деформируемого твердого те-
ла без учета влияния потока в задачах анализа и оптимизации.

Целью настоящего исследования является сравнительный анализ полной постановки взаи-
модействия жидкости и твердого тела и модели деформируемого твердого тела к моделированию
аортального клапана для оценки воспроизводимости моделью деформируемого твердого тела
кинематики створок и их напряженно-деформированного состояния, получаемого в полной дву-
сторонней FSI-задаче, а также для определения условий, при которых твердотельная постановка
может рассматриваться как приемлемое приближение.

Для этого используется реализованная ранее FSI-модель аортального клапана [Pil et al.,
2023; Pil, Kuchumov, 2024b; Fedotova et al., 2025; Pil et al., 2026]. Формулируются постановки де-
формируемого твердого тела с различными вариантами задания нагрузки, включая интегральный
трансвальвулярный градиент давления и нагрузку, извлеченную из FSI-расчета. Выполняется со-
поставление результатов по кинематике створок, степени их раскрытия и напряженно-деформи-
рованному состоянию.

2. Материалы и методы

В работе выполнено сопоставление полной FSI-постановки и четырех вариантов безжид-
костных твердотельных постановок, различающихся способом задания внешней нагрузки на
створки аортального клапана. Во всех случаях использовались одна и та же геометрия, одина-
ковая модель материала и сопоставимая численная дискретизация. В качестве базового решения
рассматривалась полная FSI-модель, в которой движение створок определялось двусторонним
взаимодействием жидкости и твердого тела, а нагрузка на створки формировалась как результат
текущего распределения давления в жидкости.

Для оценки границ применимости модели деформируемого твердого тела были рассмот-
рены четыре сценария. В модели FEA-1 на поверхность створок прикладывалась нагрузка по
локальной нормали, извлеченная из FSI-расчета. В модели FEA-2 использовалась та же нагруз-
ка, однако ее направление ограничивалось осью Z. В модели FEA-3 нагрузка задавалась как
перепад давления между входной и выходной границами жидкостной области. В модели FEA-4
использовался тот же перепад давления, но нагрузка также прикладывалась только вдоль оси Z.

Расчетная область включала идеализированную модель корня аорты с синусами Вальсаль-
вы и трехстворчатый аортальный клапан (рис. 1). Геометрия створок строилась параметриче-
ски на основе ключевых размеров, определяющих форму клапана, прежде всего радиуса аорты
и высоты створки (рис. 1, б, в). Для построения корня аорты использовался параметризованный
подход, позволяющий регулировать выпуклость синусов Вальсальвы, положение створок отно-
сительно входной границы расчетной области, положение максимальной выпуклости синусов,
высоту синусов и форму дуги восходящей аорты (рис. 1, г). Подробное описание процедуры
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Рис. 1. Геометрическая модель: а) построение касательной плоскости к синусу Вальсальвы; б) задание
управляющей кривой; в) получение твердотельной геометрии створок аортального клапана; г) итоговая
геометрия и размеры аорты и створок аортального клапана

построения геометрии приведено в предыдущих работах [Pil, Kuchumov, 2024a; Pil, Kuchumov,
2024b]. Использование единой параметрической геометрии обеспечивало корректное сопостав-
ление всех расчетных моделей и позволяло исключить влияние геометрических различий при
анализе кинематики створок и их напряженно-деформированного состояния.

2.1. Течение жидкости

Кровь в расчетной области моделировалась как несжимаемая ньютоновская жидкость с по-
стоянной плотностью 1060 кг/м3 и вязкостью 0,0035 Па·с [De Nisco et al., 2023; Ahadi et al., 2024].
Течение рассматривалось в подвижной области, изменение которой определялось движением
створок. Для описания течения использовалась постановка ALE (Arbitrary Lagrangian – Eulerian),
позволяющая учитывать деформацию жидкостной области при движении границы «жидкость –
твердое тело». Выбор данного подхода обусловлен тем, что при работе аортального клапана кон-
фигурация проточной области изменяется во времени вследствие открытия и закрытия створок,
и ALE-формулировка позволяет естественным образом связать движение сетки с деформаци-
ей структуры при сохранении описания течения в текущей расчетной области. Для жидкости
записываются уравнения сохранения массы и импульса:

∇ · υ f = 0,

ρ
∂υ f

∂t
+ ρ(υ f − v f ) · ∇υ f = ∇ · σ f ,

σ f = −pI + κ,

(1)

где υ f — вектор поля скорости жидкости, v f — поле скоростей сетки жидкости, σ f — тензор

напряжений, ρ — плотность жидкости, p — давление, κ = μ
(
∇υ f + ∇υT

f

)
— тензор вязких напря-

жений.
Система дополняется начальным и граничным условиями:

υinlet = u(t), PLV = PAo(t), (2)

где u(t) — профиль скорости, полученный после обработки данных эхокардиографии, PAo(t) —
профиль давления, рассчитанный на основе модели Франка.
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Модель Франка моделирует нагрузку на сердце в течение сердечного цикла. Она описывает
артериальную систему как гидравлический контур, подобный насосу, качающему воду в камеру
с воздухом, где сжатие воздуха выталкивает воду. Она учитывает артериальную податливость,
периферическое сопротивление (обусловленное мелкими сосудами) и инерцию крови. Модель
Франка описывается следующими соотношениями:

C
dPWk

dt
+

PWk

Rp
= QAo, PAo(t) = QAoRc + PWk, (3)

где PWk — давление, накопленное в модели Франка, C — коэффициент эластичности артерий,
Rp — сопротивление периферических сосудов, QAo — объемный расход крови в аорту, PAo —
давление в аорте, Rc — характеристическое сопротивление.

2.2. Механика твердого тела

Створки аортального клапана моделировались как деформируемое твердое тело. Их дви-
жение описывалось в лагранжевой постановке уравнением баланса импульса:

ρ
∂2us

∂t2
= ∇ · σs, (4)

ε =
1
2

[
(∇us)

T + ∇us + (∇us)
T∇us

]
, (5)

σs =
∂W
∂ε
, (6)

где ρ — плотность материала, us — поле перемещений, σs — тензор напряжений Коши, W —
плотность энергии упругой деформации (гиперупругий потенциал).

Материал створок считался анизотропным гиперупругим из-за наличия семейств колла-
геновых волокон [Cai et al., 2021; Wertheimer et al., 2025]. Для учета их влияния на биомеха-
нические характеристики створок аортального клапана используется модифицированная модель
HGO [Holzapfel, Ogden, 2010; Huh et al., 2019; Laville et al., 2020]:

W = C10{exp[C01(I1 − 3)] − 1} + k1

2k2

2∑

i=1

[
exp
{
k2E

2
α

}
− 1
]
, (7)

Eα = κ(I1 − 3) + (1 + 3κ)(I4(αα) − 1), (8)

где C10, C01, k1, k2 и κ — параметры материала, I1 — первый инвариант девиатора деформаций,

I4(αα) — псевдоинвариант C и Eα. Параметр κ
(
0 � κ � 1

3

)
описывает уровень дисперсии в направ-

лениях волокон. Когда κ = 0, волокна идеально выровнены (дисперсия отсутствует). Когда κ = 1
3 ,

волокна распределены случайным образом и материал становится изотропным.

2.3. FSI-сопряжение

Задача решается в связанной постановке, учитывающей взаимодействие жидкости и твер-
дого тела. Математическая формулировка дополнена условиями согласования перемещений, ско-
ростей и напряжений на границе раздела «жидкость – твердое тело»:

us = u f , υs = υ f , σs · n̂s = σ f · n̂ f , (9)

где n̂s — нормаль со стороны твердого тела, n̂ f — нормаль со стороны жидкости.
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Результирующая сила, действующая на твердое тело и определяющая его механическое
поведение, определяется следующим выражением:

f = n ·
[
−pI + μ

(
∇υ f + (∇υ f )T

)]
, (10)

где υ f — поле скорости потока, определяемое из уравнения Навье –Стокса, p — давление, μ —
динамическая вязкость, n — внешняя нормаль к границе твердого тела, I — единичный тензор.

Рис. 2. а) Схема начальных и граничных условий в FSI-постановках и постановках деформируемого
твердого тела. б) Конечно-элементная сетка. в) Граничные условия для жидкости. г) Граничные условия
для створок в твердотельных моделях

Необходимость преобразования сил, действующих со стороны жидкости на твердое тело,
обусловлена использованием подвижной сетки для решения уравнений Навье –Стокса и непо-
движной сетки для решения уравнений механики твердого тела:

F = f · dυ
dV
, (11)

где dυ
dV — соотношение размеров элементов лабораторной сетки и материальной системы коор-

динат.

2.4. Граничные условия для твердого тела

Во всех рассматриваемых сценариях геометрия расчетной области, модель материала ство-
рок, условия закрепления и временной интервал расчета оставались одинаковыми. Различие
между моделями определялось только способом формирования нагрузки, действующей на створ-
ки аортального клапана.

В исходной FSI-постановке нагрузка на твердое тело не задается заранее, а формируется
в ходе решения сопряженной задачи взаимодействия жидкости и твердого тела. В каждый мо-
мент времени на поверхности раздела действовали гидродинамические усилия, определяемые
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текущим полем давления и вязких напряжений в жидкости и определяемые соотношениями (10)
и (11). Таким образом, нагрузка зависела от текущей конфигурации створок, структуры течения
и перераспределения давления в расчетной области.

В модели FEA-1 на поверхность створок прикладывался перепад давления ΔPFSI(t), полу-
ченный из FSI-расчета как интегральная разность давления по разные стороны створки. В каж-
дый момент времени это значение задавалось равномерно по всей нагружаемой поверхности
и прикладывалось по локальной нормали к поверхности створки:

δtFEA-1 =
∫

A

[(−ΔPFSIn) · δu] dA, (12)

где A — нагружаемая поверхность створок, ΔPFSI — градиент давления на твердое тело, получен-
ный из решения FSI-задачи, n — единичная внешняя нормаль к поверхности створки. В модели
FEA-2 использовалось то же поле давления ΔPFSI(t), что и в FEA-1, однако направление нагрузки
ограничивалось осью Z:

δtFEA-2 =
∫

A

[(−ΔPFSIez) · δu] dA, (13)

где ez — единичный вектор оси Z. В модели FEA-3 решалась только задача деформируемого твер-
дого тела, а внешняя нагрузка на створки задавалась в виде предписанного во времени перепада
давления, соответствующего физиологическим данным на входе и выходе аортального клапана.
В этом случае пространственная неоднородность давления по поверхности створки не учиты-
валась и в каждый момент времени на нагружаемую поверхность прикладывалось одинаковое
давление по локальной нормали к поверхности створки:

δtFEA-3 =
∫

A

[(−ΔPn) · δu] dA, (14)

где ΔP — градиент давления жидкости. В модели FEA-4 использовался тот же предписанный
перепад давления, соответствующий физиологическим данным на входе и выходе аортального
клапана, однако нагрузка прикладывалась только вдоль оси Z:

δtFEA-4 =
∫

A

[(−ΔPez) · δu] dA. (15)

2.5. Настройка конечно-элементной сетки и решателя

На рис. 2, б представлены визуализация сетки в области корня аорты и створок, а так-
же распределение качества элементов. В жидкостной области применялась неструктурирован-
ная тетраэдральная сетка, сгущенная вблизи створок и в области синусов Вальсальвы. Общее
число тетраэдральных элементов в жидкостной области составляло 250 913, число граничных
треугольных элементов — 11 914. Минимальное качество элемента составило 0,2265, среднее
качество — 0,664.

Для твердотельной области створок также использовалась тетраэдральная сетка с локаль-
ным сгущением в областях закрепления и ожидаемых высоких градиентов деформаций. Общее
число тетраэдральных элементов в твердом теле составляло 35 009, число граничных треуголь-
ных элементов — 11 990. Минимальное качество элемента составило 0,2264, среднее качест-
во — 0,6823. Представленное на рис. 2, б распределение качества показывает, что основная часть
элементов характеризуется удовлетворительными значениями качества, что обеспечивало устой-
чивость расчетов как в полной FSI-постановке, так и в модели деформируемого твердого тела.

Сеточная сходимость для твердотельной области дополнительно оценивалась на четырех
вариантах дискретизации створок. В качестве контролируемого параметра использовалась часто-
та колебаний створок в период систолы. Как показано на рис. 3, при последовательном сгущении
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Рис. 3. Анализ сеточной сходимости для твердотельной области створок аортального клапана

сетки расчетные значения частоты изменяются несущественно, что свидетельствует о слабой
чувствительности моделируемого процесса к качеству дискретизации. По итогам анализа для
окончательных расчетов была выбрана наиболее подробная сетка, обеспечивающая более высо-
кую точность при постобработке результатов.

Контакт между створками моделировался методом штрафа, при котором контактное усло-
вие вводится приближенно через распределенную упругую связь, активную только при сжатии.
Для FSI-постановки дополнительно задавался зазор между контактными поверхностями, равный
минимальному размеру элемента жидкостной области. Данный зазор учитывается как поправка
к геометрическому зазору по нормали к поверхности и позволяет передавать контактные уси-
лия без полного схлопывания жидкостного промежутка, тем самым сохраняя сплошность среды
и устойчивость расчета в фазе смыкания створок.

Численная реализация модели выполнялась в программном пакете COMSOL Multiphysics.
В твердотельной области применялась тетраэдральная сетка с локальным сгущением в области
закрепления створок и ожидаемых высоких градиентов деформаций. Для механики деформиру-
емого твердого тела использовалась линейная интерполяция поля перемещений. В жидкостной
области применялась тетраэдральная сетка с приграничными слоями, а для аппроксимации те-
чения использовалась стабилизированная пара конечных элементов P1 + P1 для скорости и дав-
ления.

Решение FSI-задачи выполнялось в неявной связанной схеме с подытерациями на каж-
дом временном шаге. Для жидкости использовалась неявная схема второго порядка на основе
формулы обратного дифференцирования, для твердого тела — неявная схема типа Ньюмарка.
Временной шаг выбирался адаптивно в диапазоне от 10−6 до 10−3 с, а критерием сходимости
служило достижение невязки порядка 10−4 для жидкостных и твердотельных переменных.

В сценариях моделей деформируемого твердого тела решалась только задача механики
створок с теми же сеткой, временной дискретизацией и моделью материала, что и в полной
FSI-постановке. Таким образом, при переходе от FSI к твердотельным сценариям изменялся
только способ задания внешней нагрузки на створки.

3. Результаты

3.1. Распределение деформаций

На рис. 4 представлена деформационная картина створок аортального клапана для всех
рассматриваемых сценариев. Выполнено сопоставление как между расчетными постановками,
так и с опубликованными экспериментальными данными in vitro [Corso, Obrist, 2024; Liu et al.,
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2025]. Для исходной FSI-модели наблюдается асимметричный характер открытия створок, тогда
как все модели деформируемого твердого тела без учета кровотока демонстрируют преимуще-
ственно симметричную динамику.

Наиболее выраженные различия по уровню деформаций наблюдаются в сценариях FEA-1
и FEA-3. В этих случаях деформации створок заметно превышают значения, полученные
в FSI-модели, и сопровождаются избыточным загибанием свободных краев. Временные зави-
симости максимальных деформаций, представленные на рис. 4, б, показывают, что наибольшие
значения достигаются в сценарии FEA-3 и составляют до 120 %. В сценарии FEA-1 максималь-
ные деформации достигают около 60 %. Для исходной FSI-модели максимальный уровень де-
формаций не превышает 30 % на протяжении сердечного цикла. Сценарии FEA-2 и FEA-4 по
величине деформаций оказываются ближе к FSI-постановке, и их максимальные значения не
превышают 40 % и 25 % соответственно.

Рис. 4. Оценка деформации в створках аортального клапана: а) сопоставление FSI- и FEA-подходов с экс-
периментальными данными [Corso, Obrist, 2024; Liu et al., 2025], распределение деформаций в створках;
б) максимальные значения деформаций в течение сердечного цикла

В FSI-модели основные зоны концентрации деформаций располагаются вблизи области
закрепления створок. В моделях FEA-1 и FEA-3 наиболее выраженные концентраторы форми-
руются в области комиссур. В сценариях FEA-2 и FEA-4 распределение носит промежуточный
характер, при котором зоны повышенных деформаций сохраняют связь с комиссурами, но до-
полнительно распространяются по направлению к основанию створки. Полученные результаты
согласуются с исследованиями in vitro биопротезных створок, в которых также отмечались ло-
кальные области повышенной кривизны и более жесткая, менее плавная деформационная кар-
тина по сравнению с нативным клапаном [Dabiri, Narine, 2025; Pritchard et al., 2025; Visser et al.,
2025].

3.2. Перемещения створок аортального клапана

На рис. 5 представлены результаты анализа перемещений створок аортального клапана
для всех рассматриваемых сценариев. Наибольшие максимальные перемещения характерны для
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Рис. 5. Анализ перемещений: а) значения максимальных перемещений в течение сердечного цикла;
б) сравнение с литературными данными в период систолы; в) результаты динамики некоронарной (НКС),
левой коронарной (ЛКС) и правой коронарной (ПКС) створок для FSI-модели и сравнение с литератур-
ными данными

сценариев FEA-1 и FEA-3, где они достигают 11 и 10 мм соответственно. Для исходной FSI-мо-
дели максимальные перемещения не превышают 8 мм. Сценарии FEA-2 и FEA-4 по амплитуде
оказываются ближе к FSI-постановке и демонстрируют максимальные значения порядка 9 и 8 мм
соответственно.

Для всех моделей деформируемого твердого тела без учета кровотока пиковые переме-
щения возникают в начальные моменты времени, тогда как в FSI-модели перемещение створок
возрастает более плавно и максимальное раскрытие достигается к пику систолы. Аналогич-
ный эффект между более осциллирующей динамикой твердотельной модели и более сглажен-
ной FSI-динамикой наблюдался в работах [Costa et al., 2025b; Jahren et al., 2026]. На рис. 5, в
выполнено сопоставление полученных результатов с литературными данными, в которых так-
же сравнивались FSI-постановка и модель деформируемого твердого тела. В работе [Costa et
al., 2025b] структурная модель демонстрировала более выраженные осцилляции перемещений.
В нашем случае наиболее близким к опубликованным данным твердотельной модели по ампли-
туде перемещений является сценарий FEA-1, тогда как FSI-модель ближе по среднему уровню
перемещений в течение систолы.

Дополнительная верификация исходной FSI-модели была выполнена по динамике отдель-
ных створок, а именно некоронарной, левой и правой коронарных створок. На стадии открытия
все три створки демонстрируют близкие по величине перемещения и выходят на сопоставимый
уровень раскрытия [Yin et al., 2025]. В фазе закрытия проявляется различие в их динамике:
створки начинают возвращаться в закрытое положение не строго одновременно, а с небольшим
временным смещением. На рис. 6, а показаны траектории движения сечения створки аортального
клапана в фазу систолы. Наиболее выраженный колебательный процесс наблюдается в моделях
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Рис. 6. Динамика створок аортального клапана: а) траектория движения сечения створки; б) сравнение
двух соседних состояний створок в период колебаний

FEA-1 и FEA-3. Для FEA-1 максимальная амплитуда колебаний составляет 4 мм при характер-
ной частоте около 80 Гц. В сценарии FEA-3 максимальная амплитуда достигает 5 мм, а частота
составляет около 100 Гц. Для FEA-2 максимальная амплитуда не превышает 2 мм при частоте
около 50 Гц. В сценарии FEA-4 амплитуда достигает 4 мм при частоте около 100 Гц. Для всех
FEA-сценариев колебания в фазе систолы носят затухающий характер. В FSI-модели выражен-
ные колебания створок в рассматриваемый интервал времени отсутствуют.

Дополнительный анализ формы створок в соседние моменты времени в период колебаний
представлен на рис. 6, б. В сценариях FEA-1 и FEA-3 колебательный процесс сопровождается
заметным изменением конфигурации створок даже на малом временном интервале. Для сцена-
риев FEA-2 и FEA-4 различия между соседними состояниями створок выражены заметно слабее,
а изменения формы носят более локальный характер.

Сравнение по частоте колебаний с опубликованными экспериментальными и численными
данными для биопротезных клапанов показывает [Lee et al., 2020; Brown et al., 2023], что до-
минирующие частоты флаттера обычно находятся в диапазоне 26–71 Гц и зависят от диаметра
клапана, причем меньшим диаметрам соответствуют более высокие частоты.

3.3. Сравнительный анализ напряжений

На рис. 7, а представлены максимальные значения напряжений по Мизесу в течение сер-
дечного цикла. Наибольший уровень напряжений наблюдается в сценарии FEA-3, где значения
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Рис. 7. а) Максимальные напряжения по Мизесу. б) Распределение напряжений в ключевые момен-
ты сердечного цикла. в) Изменение площади геометрического открытия. г) Время открытия створок
при GOAmax > 1 см2 и GOAmax > 2 см2

достигают 1,5 МПа. Для исходной FSI-модели напряжения не превышают 0,4 МПа. Наиболее
близким к FSI-постановке по уровню напряжений оказался сценарий FEA-1. Для него характерна
схожая форма временной зависимости, отличающаяся главным образом наличием выраженных
осцилляций. Сценарии FEA-2 и FEA-4 демонстрируют существенно меньшие напряжения, не
превышающие 0,2 МПа в области пика систолы.

На рис. 7, б показаны распределения напряжений по поверхности створок в ключевые
моменты сердечного цикла. Для твердотельных моделей характерна локализация напряжений
преимущественно в области комиссур. Для FSI-модели распределение носит более сглаженный
характер, а повышенные значения напряжений сосредоточены главным образом в области за-
крепления створок.

Сопоставление с опубликованными данными по транскатетерным биопротезам показыва-
ет, что максимальные напряжения в створках обычно лежат в диапазоне 1,07–2,48 МПа и, как
правило, локализуются вблизи комиссур [Adda et al., 2021; Stanová et al., 2024]. Следователь-
но, важным является не столько сам диапазон напряжений, сколько то, что в настоящей работе
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FSI-постановка и модель деформируемого твердого тела при одинаковой геометрии и материале
приводят к различным картам напряженного состояния.

На рис. 7, г представлены временные интервалы, в течение которых площадь геометриче-
ского открытия створок превышает пороговые значения 1 см2 и 2 см2. Такой анализ позволяет
дополнительно охарактеризовать не только максимальный просвет клапана, но и устойчивость
его открытия в течение систолы. Для FSI-модели время, в течение которого GOAmax > 1 см2,
составляет 360 мс, тогда как интервал с GOAmax > 2 см2 равен 165 мс. Это указывает на сбалан-
сированный характер открытия, при котором клапан в течение заметного времени находится как
в промежуточном режиме раскрытия, так и в режиме эффективного полного открытия.

Для сценария FEA-1 интервал GOAmax > 1 см2 сокращается до 203 мс, тогда как дли-
тельность состояния GOAmax > 2 см2 возрастает до 313 мс. Аналогичная тенденция еще более
выражена в сценарии FEA-3, где время при GOAmax > 1 см2 составляет всего 92 мс, а интер-
вал GOAmax > 2 см2 достигает 358 мс. Таким образом, в сценариях FEA-1 и FEA-3 створки
практически не задерживаются в диапазоне промежуточного открытия от 1 до 2 см2 и быстро
переходят к значениям, превышающим 2 см2. По сравнению с FSI-моделью это свидетельствует
о более резком и менее физиологичном характере раскрытия клапана.

Иная картина наблюдается для сценариев FEA-2 и FEA-4. В модели FEA-2 клапан остает-
ся в состоянии GOAmax > 1 см2 на протяжении 465 мс, однако порог 2 см2 не достигается вовсе.
Это указывает на недостаточное раскрытие створок и ограниченный просвет клапана даже в фазу
максимального открытия. В сценарии FEA-4 время при GOAmax > 1 см2 составляет 441 мс, одна-
ко интервал с GOAmax > 2 см2 равен лишь 9 мс. Следовательно, хотя эта модель и демонстрирует
длительное пребывание в режиме частичного открытия, эффективное полное раскрытие для нее
практически отсутствует.

Сопоставление с опубликованными данными показывает, что геометрическая площадь от-
крытия является одной из наиболее чувствительных метрик при сравнении твердотельных и со-
пряженных постановок с экспериментом. В ряде работ [Grossi et al., 2025] максимальное рас-
хождение между экспериментальными данными и FSI-моделью по площади открытия не превы-
шало 5 %, тогда как для модели деформируемого твердого тела оно достигало 46,25 %, а форма
отверстия, восстановленная в FSI-постановке, оказывалась ближе к экспериментальной.

4. Обсуждение

4.1. Напряженно-деформированное состояние

Полученные результаты показывают, что различия между FSI-постановкой и моделью де-
формируемого твердого тела определяются не только уровнем максимального отклика, но и са-
мой структурой нагружения створки. Для сопряженной FSI-постановки характерно простран-
ственно неоднородное распределение давления по поверхности створки, причем профиль нагруз-
ки изменяется вдоль створки и зависит от ее текущей конфигурации. Такая картина согласуется
с результатами [Chen, Luo, 2019], где в FSI-модели аортального клапана показано, что давление
по створке распределяется неравномерно, а изменение жесткости створок влияет не только на
амплитуду отклика, но и на скорость открытия и закрытия, а также на склонность к флаттер-ре-
жимам. В этом смысле более сглаженное деформирование и смещение механического отклика
к основанию створки в FSI-постановке выглядят закономерными.

В твердотельных сценариях, напротив, используется интегральный перепад давления, при-
ложенный к поверхности створки в упрощенной форме. Такое задание не воспроизводит про-
дольный градиент нагрузки, наблюдаемый в FSI, и поэтому приводит к перераспределению
изгибного отклика в сторону свободного края и комиссур. Именно этим объясняется более вы-
раженная комиссуральная локализация деформаций и напряжений в FEA-1 и FEA-3, а также
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общее усиление изгибного механизма деформирования по сравнению с FSI. Подобная связь меж-
ду локализацией напряжений и геометрией хорошо согласуется с работой [Qin et al., 2020] для
двустворчатого аортального клапана, где зоны пиковых напряжений и деформаций также кон-
центрировались вдоль линии прикрепления и в области комиссур, а изменение распределения
напряжений интерпретировалось как потенциально значимое для дальнейшего механобиологи-
ческого ремоделирования ткани.

С практической точки зрения это различие особенно важно в контексте долговечности
клапанных конструкций. В недавних испытаниях in silico [Mao et al., 2025] показано, что разли-
чия в постимплантационной морфологии створок и наличие складок могут радикально менять
долговечность — от значений, превышающих 400 млн циклов, до порядка 440 тыс. циклов. Это
подчеркивает, что даже локальное смещение зон концентрации напряжений может иметь прин-
ципиальные последствия для оценки ресурса конструкции. В этом контексте комиссуральная
концентрация напряжений в твердотельных моделях и более распределенный отклик в FSI-пос-
тановке следует рассматривать не только как различие между численными схемами, но и как
потенциально различный прогноз механической долговечности.

Рис. 8. Оценка нагрузки на створки аортального клапана: а) распределение нагрузки вдоль центральной
линии; б) распределение давления по поверхности створки

Сопоставление сценариев между собой показывает, что ограничение направления нагруз-
ки осью Z в FEA-2 и FEA-4 частично снижает выраженность изгибного отклика и уменьшает
расхождение с FSI. Однако даже в этих случаях воспроизвести неоднородную структуру на-
гружения, характерную для сопряженной постановки, не удается. Поэтому различия в дефор-
мационной картине и в пространственном распределении напряжений сохраняются, а полная
FSI-модель остается более физически состоятельной при анализе напряженно-деформированно-
го состояния створок.

4.2. Кинематика створок аортального клапана

Наиболее существенное различие между FSI-постановкой и моделью деформируемого
твердого тела в кинематическом блоке связано с временной организацией открытия клапана.
В твердотельной постановке створки переходят к режиму максимального раскрытия быстрее,
тогда как в FSI-модели открытие развивается более плавно. Такой результат хорошо согласуется
с современными FSI-исследованиями, в которых кинематика створок валидируется по экспери-
ментальным или визуальным данным. В частности, [Lee et al., 2020] показали отличное согла-
сование FSI-моделей биопротезных клапанов с экспериментом по расходу, давлениям, площади
открытия и таймингу открытия и закрытия, а [Yin et al., 2025] для пациент-ориентированной мо-
дели здорового трикуспидального клапана продемонстрировали хорошее согласование с 4D МРТ
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по объему выброса и максимальной скорости потока. Это подтверждает, что именно сопряжен-
ная постановка лучше воспроизводит временную структуру движения створок.

Сопоставление с опубликованными экспериментально-численными данными показывает,
что колебания створок биопротезных клапанов могут быть разделены на два характерных режи-
ма: высокочастотный (с частотой 150–380 Гц и малой амплитудой 0,2–0,8 мм) и низкочастотный
(с частотой 30–90 Гц и большей амплитудой 0,4–2,6 мм) [Jahren et al., 2026]. На этом фоне сце-
нарий FEA-2 с умеренной частотой и малой амплитудой оказывается наиболее близким к опуб-
ликованным режимам, тогда как FEA-1, FEA-3 и FEA-4 демонстрируют более выраженный коле-
бательный отклик, который либо располагается на верхней границе указанных диапазонов, либо
сочетает большую амплитуду с высокой частотой. Это может свидетельствовать о переоценке
колебательной неустойчивости створок в твердотельной постановке.

Различия между подходами проявляются не только в амплитуде и частоте, но и в самой
форме движения створок. В твердотельных сценариях с выраженным флаттером сопровождают-
ся заметной перестройкой конфигурации створки даже на коротких временных интервалах, тогда
как в FSI движение остается более плавным. Это хорошо согласуется с общим выводом совре-
менных валидированных FSI-исследований о том, что кинематика аортального клапана опреде-
ляется не отдельной нагрузочной функцией, а всей историей взаимодействия между потоком,
деформацией и текущей геометрией клапана.

Анализ геометрической площади открытия дополняет полученную картину. Различия меж-
ду сценариями проявляются не только в максимальном значении GOA, но и в длительности эф-
фективного открытия и времени пребывания клапана в режиме частичного раскрытия. В этом
отношении FSI-постановка демонстрирует более сбалансированное соотношение между частич-
ным и полным открытием, тогда как твердотельные модели либо слишком быстро переводят
клапан в режим выраженного раскрытия, либо, напротив, задерживают его в режиме неполного
открытия.

5. Заключение

В работе выполнено сопоставление полной FSI-постановки и четырех вариантов моделей
деформируемого твердого тела для идеализированной модели аортального клапана с синуса-
ми Вальсальвы и анизотропными гиперупругими створками. Проведенный анализ показал, что
способ задания нагрузки на створки является определяющим фактором, формирующим как ки-
нематику клапана, так и его напряженно-деформированное состояние.

Полная FSI-постановка обеспечивает наиболее согласованное описание работы аортально-
го клапана. Для нее характерны плавная динамика открытия и закрытия, отсутствие выраженного
нефизиологичного флаттера, более умеренные уровни деформаций и напряжений, а также более
сбалансированное соотношение между фазами частичного и полного раскрытия створок.

Модели деформируемого твердого тела, в которых нагрузка прикладывается по локальной
нормали к поверхности створки, приводят к наиболее заметному расхождению с FSI-моделью.
В сценариях FEA-1 и особенно FEA-3 наблюдаются завышенные деформации, повышенные на-
пряжения, выраженная локализация механического отклика в области комиссур и усиленный
колебательный режим в систолу. Это указывает на то, что использование интегрального пере-
пада давления без учета реальной пространственной структуры нагрузки может существенно
искажать механический ответ створок.

Ограничение направления нагрузки осью Z в сценариях FEA-2 и FEA-4 позволяет умень-
шить амплитуду деформаций и перемещений и в определенной степени приблизить результаты
к FSI-постановке. Однако даже в этих случаях сохраняются различия в кинематике открытия,
временной структуре GOA и распределении напряжений, что свидетельствует о том, что ключе-
вым источником расхождения остается не только величина нагрузки, но и ее пространственная
организация по поверхности створки.
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Полученные результаты показывают, что модели деформируемого твердого тела не явля-
ются полноценной заменой FSI-постановки. Вместе с тем сценарии, использующие нагрузки,
полученные из FSI, могут рассматриваться как основа для гибридных вычислительных схем,
в которых полная сопряженная постановка применяется на большей части сердечного цикла,
а вблизи фаз смыкания и контакта створок выполняется переход к твердотельной постановке
с заданной нагрузкой. Такой подход может оказаться перспективным для снижения вычисли-
тельной сложности задачи при сохранении физически содержательного характера нагружения.
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