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ВВЕДЕНИЕ 

Актуальность проблемы и степень её разработанности 

Процессы тромбообразования в сосудах активно изучаются в рамках 

современной биологической физики (Гурия, 2002; Qiu et al., 2015; Domingues et al., 

2022). Как известно, система свертывания крови (ССК) относится к числу 

важнейших биологических систем, срабатывание которой призвано обеспечивать 

остановку кровотечений при нарушении целостности сосудов. ССК обеспечивает 

регуляцию вязкости крови и контролирует функциональное состояние форменных 

элементов крови при её движении в крупных сосудах (Левтов и др., 1982). В этой 

связи важную роль играют элементы крови – тромбоциты (Мазуров, 2011; van der 

Meijden, Heemskerk, 2019). Публикация известных работ (Ruggeri, 1997; Goto et al., 

1998) вызвала активное развитие исследований, направленных на изучение 

способности тромбоцитов к взаимной агрегации в интенсивных течениях крови. 

Ключевым фактором гидродинамической активации тромбоцитов в 

интенсивных течениях крови является фактор фон Виллебранда (VWF) (Zlobina, 

Guria, 2016; Slepian et al., 2017; Löf et al., 2018; Rahman et al., 2018; Rana et al., 2019). 

VWF является мультимерным гликопротеином, состоящим из отдельных 

субъединиц (Avdonin et al., 2021) и имеющим форму глобулы и способным в 

интенсивном кровотоке разворачиваться на поверхности тромбоцита (Qiu et al., 

2015; Gogia, Neelamegham, 2015). В крови существуют мультимеры VWF 

различной длины, содержащие до 100 субъединиц (Springer, 2014). Разворачивание 

их на полную длину и приводит к активации тромбоцита. 

Физиологическую функцию VWF в активации тромбоцитов определяет его 

способность к переходам из глобулярного в развернутое состояние в интенсивных 

потоках крови под действием напряжения сдвига между ее слоями (сила, 

прикладываемая к верхнему слою текущей жидкости, вызывающая смещение 

нижележащих слоев относительно друг друга в направлении прикладываемой 
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силы). При низких напряжениях сдвига в кровотоке мультимеры VWF имеют 

компактную глобулярную форму, при этом часть из них связана с мембранными 

рецепторами GPIb на поверхности тромбоцитов одним мономером. В таких 

ситуациях активация тромбоцитов не должна иметь место. При увеличении 

напряжения сдвига выше некоторой критической величины молекулы VWF 

способны разворачиваться, за счёт этого увеличивается количество сайтов 

связывания с рецепторами GPIb на поверхности тромбоцита (Di Stasio, De 

Cristofaro, 2010; Vergauwe et al., 2014; Lancellotti et al., 2019). В итоге это приводит 

к активации тромбоцитов и последующему тромбообразованию. 

Активация тромбообразования может происходить как на поверхности 

сосудов (контактная), так и вдали от стенок (объемная). Механизмы контактной 

активации ССК подробно изучались последние десятилетия (Атауллаханов, Гурия, 

1994; Davie, 1995; Гурия, 2002; Hemker et al., 2006; Vogler, Siedlecki, 2009; Гурия, 

2011; Zhu, Diamond, 2014; Guria K.G., Guria G.Th., 2015). Основное внимание в этих 

работах уделялось взаимодействию системы свертывания крови с поврежденными 

стенками сосудов, приводящего к формированию пристеночных «красных» 

тромбов. Не менее актуальным является изучение объемной активации 

тромбоцитов в интенсивных течениях крови в сосудах, имеющих сложную 

геометрию: зоны, где значительно меняется просвет, кривизна сосуда (Casa et al., 

2014; Rana et al., 2019). Такого рода ситуации часто наблюдаются в сосудах с 

высокой степенью стенозирования, в сосудах, сопряженных с аппаратами 

вспомогательного кровообращения, а также в хирургически модифицированных 

сосудах (Casa, Ku, 2017; Long et al., 2019; Gameiro, Ibeas, 2020). В этих ситуациях 

образуются области с высокими напряжениями сдвига, что увеличивает риск 

тромбообразования. В связи с этим актуальной становится задача нахождения 

гидродинамических условий активации тромбоцитов в сосудах со сложной 

геометрией. 

Уровень гидродинамической активации тромбоцитов у человека может 

регулироваться двумя способами: биохимическим, за счет медикаментозного 

изменения длины мультимеров (длина молекул VWF влияет на уровень активации 
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и агрегации тромбоцитов: мелкие мультимеры менее активно стимулируют 

тромбообразование, чем крупные) фактора фон Виллебранда (VWF) (Reininger, 

2015; Sadler, 2017) и биомеханическим, направленным на изменение характера 

течения крови за счет изменения геометрии сосудов (для хирургически 

модифицированных сосудов). 

В сосудах со сложной геометрией течение крови становится 

нестационарным, то есть тромбоцит находится под действием сдвигового 

напряжения некоторое конечное время. По существующим представлениям в 

качестве характеристики сдвиговых напряжений в условиях нестационарного 

потока принято считать кумулятивное напряжение сдвига (𝑪𝑺𝑺), которое 

учитывает не только величину, но и длительность его действия (Bluestein et al., 

1997; Hansen et al., 2015). Важно отметить, что вопрос о влиянии нестационарных 

сдвиговых воздействий на гидродинамическую активацию тромбоцитов ранее не 

рассматривался. 

В данной работе проводится исследование процессов гидродинамической 

активации тромбоцитов в условиях нестационарного кровотока в сосудах с 

различной конфигурацией. 

Цель и задачи исследования 

Основная цель работы – исследовать влияние динамики разворачивания 

макромолекул VWF на объемную активацию тромбоцитов в нестационарном 

интенсивном кровотоке с учетом сложной геометрии сосудов.  

Для достижения цели были поставлены следующие задачи: 

1. Построить модель разворачивания макромолекул фактора фон 

Виллебранда (VWF) на поверхности тромбоцитов под действием нестационарных 

сдвиговых напряжений в интенсивном кровотоке. 

2. Проанализировать динамику разворачивания VWF в нестационарном 

кровотоке. Найти условия разворачивания VWF на полную длину. 

3. Разработать модель для оценки гидродинамической активации 

тромбоцитов в сосудах со сложной геометрией. 
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4. Проанализировать влияние геометрии сосудов, интенсивности 

кровотока, мультимерности VWF на гидродинамическую активацию тромбоцитов. 

5. Выработать практические рекомендации по уменьшению уровня 

гидродинамической активации тромбоцитов в сосудах со сложной геометрией. 

Научная новизна работы 

Выявлен механизм разворачивания макромолекул фактора фон Виллеб-

ранда (VWF) на поверхности тромбоцитов под действием нестационарных сдвиго-

вых напряжений.  

Найдена зависимость критического значения напряжения сдвига и кумуля-

тивного напряжения сдвига (𝐶𝑆𝑆) от количества мономеров в мультимере VWF, 

превышение которых приводит к разворачиванию макромолекул на полную длину. 

Установлена зависимость уровня гидродинамической активации от скорости 

кровотока через сосуд.  

Определена зависимость критической скорости кровотока от количества мо-

номеров в VWF. 

Теоретическая и практическая значимость работы 

Найденные условия разворачивания VWF по поверхности тромбоцита на 

полную длину могут быть использованы для оценки уровня гидродинамической 

активации тромбоцитов в сосудах со сложной геометрией. 

К практически значимым приложениям результатов работы можно отнести 

полученную на основании моделирования информацию о месте 

запуска (локализации) гидродинамической активации тромбоцитов и её величине 

в сосудах со сложной геометрией, а также рекомендации по хирургической 

установке артериовенозных фистул (АВФ). Среди типов сшивки сосудов в АВФ 

наиболее безопасным является соединение «конец вены в конец артерии». Расчеты 

показали, что тупые углы сшивки сосудов в АВФ должны представлять меньшую 

опасность с точки зрения запуска гидродинамической активации тромбоцитов, чем 

острые. 
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Методология и методы исследования 

В работе были использованы традиционные и современные методы биофи-

зики сложных систем. Сочетание биофизических подходов для описания гидроди-

намической активации тромбоцитов с методами вычислительной гидродинамики, 

приспособленными к описанию течений крови в реальных сосудистых системах, и 

с принятыми методами медицинской визуализации позволило изучать активацию 

тромбоцитов с участием фактора фон Виллебранда в модельных и персонализиро-

ванных артериовенозных фистулах, в катетерах для гемодиализа. 

Геометрические конструкции модельных АВФ и катетеров строились в от-

крытом программном пакете Salome (https://www.salome-platform.org/), а персона-

лизированные геометрии АВФ реконструировались по данным магнитно-резонанс-

ной ангиографии в открытой программе SimVascular (Updegrove et al., 2017). 

Структурированные шестигранные сетки создавались в программе 

CF-MESH (№128-14790459). Расчеты по вычислительной гидродинамике проводи-

лись в открытом программном продукте OpenFOAM (Jasak, 2009). Визуализация 

результатов расчетов проводилась в среде ParaView. 

Работа проводилась с соблюдением правил научных исследований и была 

одобрена локальным этическим комитетом ФГБУ «НМИЦ гематологии» Мин-

здрава России. 

Положения, выносимые на защиту 

1. Уровень гидродинамической активации тромбоцитов определяется 

комплексным влиянием критической скорости кровотока (𝑄𝑐𝑟), количества моно-

меров в факторе фон Виллебранда (𝑁) и геометрией сосуда.  

2. Разворачивание фактора фон Виллебранда (VWF) на полную длину в 

интенсивном, нестационарном кровотоке происходит, если величина кумулятив-

ного напряжения сдвига больше критической величины (𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟). Критические зна-

чения напряжения сдвига (𝜏𝑐𝑟) и кумулятивного напряжения сдвига (𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟), при 



10 

 

которых происходит разворачивание мультимера VWF, зависят от количества мо-

номеров (𝑁) в нем. 

3. Величина критической скорости кровотока (𝑄𝑐𝑟), при которой проис-

ходит гидродинамическая активация тромбоцитов в сосудах со сложной геомет-

рией, зависит от количества мономеров (𝑁) в макромолекулах фактора фон Вилле-

бранда. 

4. Учет этих факторов в комплексе позволяет вырабатывать практические 

рекомендации по уменьшению уровня гидродинамической активации тромбоци-

тов. 

Степень достоверности и апробация результатов 

Работа докладывалась автором и обсуждалась на семинарах лаборатории 

математического моделирования биологических процессов ФГБУ «НМИЦ 

гематологии» Минздрава России. Результаты работы докладывались на 

следующих российских и международных конференциях: VI Съезд биофизиков 

России (2019), международная конференция «Математика. Компьютер. 

Образование» (2018, 2019, 2020, 2021, 2023), International Society on Thrombosis and 
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Глава 1. Обзор литературы 

1.1. Кровь и представления о её движении 

Первое описание системы кровообращения у человека было дано в XVII веке 

Уильямом Гарвеем (Гарвей, 1948). В 1616 году он описал, что кровообращение 

должно управляться сердцем с током крови от артерий к венам «по кругу» (кровь 

циркулирует). Эта концепция циркуляции крови сильно отличалась от принципа 

Галена, который был принят более 1400 лет назад (Гален, 1971). Считалось, что 

кровь вырабатывается в печени и попадает в различные органы и ткани через вены, 

где и используется каким-то образом. 

Следует заметить, что физические законы и, в частности, законы движения 

крови были сформулированы математически Исааком Ньютоном. В 1687 году он 

опубликовал свой монументальный труд «Математические начала натуральной 

философии» (Ньютон, 1989). Широко известно, что в этой работе Ньютоном посту-

лированы 3 закона движения в механике. Меньше известно, что в книге II им вве-

дено понятие вязкости жидкости. Ньютон осознал, что сила, необходимая для пе-

ремещения жидкости, должна учитывать взаимное трение слоев жидкости друг о 

друга. Эта сила называется напряжением сдвига, а константа пропорционально-

сти – вязкостью жидкости. Жидкости, которые подчиняются этому закону, сегодня 

принято называть ньютоновскими (Сивухин, 1979). 

В 1738 году Даниил Бернулли в книге «Гемодинамика» сформулировал и 

продемонстрировал принципы сохранения энергии в жидкостях (уравнение Бер-

нулли) (Бернулли, 1959). Хотя закон Бернулли часто применялся к проблемам те-

чения крови, в нем отсутствовали члены, отображающие диссипацию энергии. 

Напряжение сдвига, перепады давления и энергия, рассеиваемая из-за сил вязкого 

трения, не входят в уравнение Бернулли. Позже добавлен член вязких потерь энер-

гии как неизвестный фактор, подлежащий экспериментальному измерению. Эта 
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формулировка в настоящее время называется модифицированным (расширенным) 

уравнением Бернулли (White, 2011). 

Трехмерные дифференциальные уравнения, которые описывают движение 

жидкости, учитывая её вязкость, были разработаны в течение нескольких десяти-

летий постепенного построения теорий Анри Навье и Джорджем Стоксом (Smits, 

1999). Уравнения Навье-Стокса представляют собой ньютоновские законы движе-

ния применительно к течению жидкости, обладающей вязкостью. Поскольку это 

сложные дифференциальные уравнения в частных производных, они могут быть 

решены аналитически только для очень упрощенных сосудов и течений в них. Од-

нако в настоящее время задача решения уравнений Навье-Стокса в реалистичных 

сосудах обычно решается с помощью вычислительных экспериментов на больших 

высокопроизводительных компьютерных кластерах. 

В 1840 году Жан-Леонар-Мари Пуазейль экспериментально показал, что при 

стационарном течении жидкости в прямом цилиндрическом сосуде перепад давле-

ния прямо пропорционален объемному потоку (расходу), вязкости и длине сосуда, 

но обратно пропорционален четвертой степени радиуса сосуда (закон Пуа-

зейля) (Poiseuille, 1840). Наблюдение нелинейной обратной зависимости между пе-

репадом давления и радиусом сосуда подтвердило, что основное сопротивление 

кровотоку в нормальных сосудах имеет место на уровне микроциркуляции. Два-

дцать лет спустя, в 1860 году, Готхильф Хагенбах1 решил уравнения Навье-Стокса 

для установившегося течения в круглом прямоточном сосуде, подтверждающие 

как закон Пуазейля, так и закон вязкости Ньютона (Sutera, Skalak, 1993). Получен-

ное им уравнение описывает параболический профиль скорости. 

В 1883 году Осборн Рейнольдс, изучая течение в трубах, описал переход от 

ламинарного течения (плавное, как предсказывает решение Хагена-Пуазейля) к 

турбулентному. Он ввел безразмерное число (число Рейнольдса), характеризующее 

переход от ламинарного к турбулентному течению, величина которого равна диа-

 
1 Используется иное написание фамилии Хаген (Сивухин, 1979). 
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метру сосуда, умноженному на среднее значение скорости и деленному на вяз-

кость (Reynolds, 1883). В организме человека в пределах физиологической нормы 

число Рейнольдса меньше 800, то есть меньше порога 2200, характерного для пере-

хода к турбулентным режимам. 

Примерно через 100 лет после решения Хагеном задачи Пуазейля в 1955 году 

Джон Уомерсли опубликовал решение уравнений Навье-Стокса для пульсирую-

щего течения жидкости в прямой цилиндрической трубе (Womersley, 1955). Он 

определил безразмерное число (число Уомерсли, Wo)2, которое характеризует 

пульсирующий поток. К примеру, в аорте человека оно составляет примерно 15-20, 

а в артериолах – несколько сотых. Вопросы гемодинамики стали особенно акту-

альны, начиная с 50-х годов, в связи с созданием искусственных сосудистых си-

стем, органов и клапанов. 

Важным аспектом в рассмотрении течения крови является учет её свойств 

как текучей жидкости.  Кровь относится к жидкостям, вязкость которых может ме-

няться при различных механических воздействиях, обуславливающих её течение. 

В известной книге Регирера и соавторов (Левтов и др., 1982) изложены основы опи-

сания течения крови как неньютоновской жидкости, а также описаны различные 

биомедицинские следствия нарушений реологии крови в сосудах. В большей сте-

пени вязкость крови определяется её составом, а именно наличием в ней формен-

ных элементов крови. 

Фундаментальные открытия прошедших веков внесли свой вклад в текущие 

исследования гемодинамики. Качественный разбор и анализ течений крови в раз-

личных сосудах организма подробно излагаются в наиболее известных руковод-

ствах (Guyton, Hall, 2006; Герман, 2011; Caro et al., 2012). Развитие вычислительной 

гемодинамики сделало возможным решать прикладные задачи, связанные с персо-

нализированными особенностями кровотока у пациентов (Vassilevsky et al., 2020; 

Казанцев и др., 2021; Vardhan, Randles, 2021). 

 
2 Соотношение между угловой частотой пульсаций потока жидкости и вязкостью. 
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1.2. Форменные элементы крови 

Известно, что кровь состоит из плазмы и форменных элементов, таких как 

эритроциты, лейкоциты и тромбоциты (Шмидт и др., 2005). Плазма является ос-

новным компонентом крови и состоит в основном из воды, смешанной с белками, 

ионами, питательными веществами. Эритроциты – это безъядерные двояковогну-

тые клетки крови, которые отвечают за перенос кислорода и углекислого газа. Их 

диаметр составляет 7-10 мкм. Цитоплазма эритроцита богата гемоглобином, желе-

зосодержащей молекулой, которая может связывать кислород и отвечает за крас-

ный цвет клеток и крови. Красные клетки крови образуются в костном мозге и цир-

кулируют в организме в течение 100-120 дней, после чего их компоненты перера-

батываются макрофагами. Красные клетки крови составляют в норме почти поло-

вину объема крови (от 40% до 45%), количество которых влияет на вязкость крови. 

Производство эритроцитов контролируется гормоном эритропоэтином, который 

выделяется почками в ответ на низкий уровень кислорода. Эта петля отрицатель-

ной обратной связи гарантирует постоянство количества эритроцитов в организме. 

С точки зрения гемодинамики эритроциты играют роль «пассивной примеси»3. 

Лейкоциты (белые клетки крови) являются частью иммунной системы и 

участвуют в иммунном ответе. Они имеют ядра, что отличает их от эритроцитов и 

тромбоцитов. Существует два типа лейкоцитов: гранулоциты (нейтрофилы, эози-

нофилы и базофилы), которые имеют гранулы в цитоплазме при окрашивании и 

просмотре под микроскопом, и агранулоциты (моноциты и лимфоциты (Т-клетки 

и В-клетки)), не имеющие гранул. Каждый тип лейкоцитов играет определенную 

роль в защите организма. Количество лейкоцитов в крови часто является индика-

тором заболевания. В норме концентрация лейкоцитов составляет от  

4.0 ∙ 109/л до 1.1 ∙ 1010/л. Они составляют примерно 1% от общего объема крови у 

 
3 За исключением случая трансфузии иногруппной крови (Akselrod et al., 2019). 
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здорового человека, что делает их значительно менее многочисленными, чем эрит-

роциты. В силу незначительной массовой доли лейкоциты полагаются не влияю-

щими на характер гемодинамики. 

Тромбоциты представляют собой безъядерные форменные элементы 

крови (диаметром 2-4 мкм), образующиеся из мегакариоцитов в костном мозге. Их 

время жизни составляет 7-10 дней, а удаление из крови осуществляется печенью и 

селезенкой. В норме концентрация тромбоцитов составляет от 150 ∙ 103/мкл до 

400 ∙ 103/мкл. Циркулирующие в крови неактивированные тромбоциты представ-

ляют собой двояковыпуклые дисковидные структуры, которые при активации из-

меняют свою форму. Одной из основных функций тромбоцитов является участие в 

процессах свертывания крови (Мазуров, 2011). С точки зрения современной гемо-

динамики тромбоциты способны активно влиять на свертывание крови, увеличи-

вать её эффективную вязкость. В интенсивных сдвиговых течениях тромбоциты 

способны к активации и взаимной агрегации (Michelson et al., 2019). 

1.3. Роль тромбоцитов в процессах тромбообразования 

В норме тромбоциты циркулируют по сосудам в неактивированном состоя-

нии, в котором они не прилипают ни к другим тромбоцитам, ни к целостной сосу-

дистой стенке. Однако при повреждении сосудистой стенки запускаются процессы 

адгезии, активации и агрегации тромбоцитов (Michelson et al., 2019). При таких об-

стоятельствах повреждение эндотелиального слоя сосудистой стенки ведет к при-

креплению (адгезии) тромбоцитов к коллагену и фактору фон Виллебранда (VWF) 

субэндотелиального слоя посредством рецепторов тромбоцитов GPVI, интегринов 

𝛼2𝛽1 и рецепторов комплекса GPIb-V-IX соответственно. Основная функция тром-

боцитов состоит в остановке кровотечения при повреждении целостности сосуди-

стой стенки (Koupenova et al., 2017). 



18 

 

Неповрежденный слой эндотелиальных клеток сосудов ингибирует актива-

цию тромбоцитов, продуцируя оксид азота (NO), простациклин (PGI2) (Cannon III, 

1998) (рисунок 1). Запуск активации тромбоцитов происходит после взаимодей-

ствия рецепторов адгезии тромбоцитов с их лигандами (такими как коллаген, VWF, 

фибриноген). Высвобождение растворимых агонистов (АДФ (аденозиндифосфата) 

и тромбоксана A2 (TXA2)) приводит к активации пуриновых рецепторов P2Y12 и 

P2Y1 и рецепторов тромбоксана TXA2 – TP (Yun et al., 2016), которые в свою оче-

редь запускают процессы выделения кальция в цитоплазму тромбоцита и актива-

цию киназ, вовлеченных в процессы изменения формы тромбоцита. 

 

Рисунок 1 — Основные сигнальные пути активации тромбоцитов. ADP – аденозиндифос-

фат (АДФ). Адаптировано из работы (van der Meijden, Heemskerk, 2019). 

Усиление активации тромбоцитов возможно посредством взаимодействия с 

агонистом тромбином, основным компонентом каскада свертывания крови (рису-

нок 1). Увеличение внутриклеточной концентрации кальция приводит к выделе-
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нию TXA2, который действует на тромбоксановые рецепторы на поверхности тром-

боцитов, а также к секреции содержимого из 𝛼 гранул тромбоцитов (P-селектин, 

фибриноген, VWF и др.) и 𝛿 гранул (АДФ или АТФ, кальций, серотонин и 

др.) (Tomaiuolo et al., 2017). В дополнение к вышеперечисленному тромбоциты 

способны быстро перестраивать свой цитоскелет, вызывая изменение формы, уси-

ление адгезии и распластывания по поврежденному участку. Активированные 

тромбоциты поддерживают взаимодействие с каскадом свертывания крови, спо-

собствуя образованию фибрина. 

Внутрисосудистая агрегация (слипание) тромбоцитов начинается через не-

сколько минут после их активации и происходит путем взаимодействия рецепторов 

GPIIb/IIIa с молекулами VWF или же фибриногеном (Sang et al., 2021). На каждый 

тромбоцит приходится около 83300 таких рецепторов. В результате образуется сеть 

из тромбоцитов, соединенных мостиками. При низких и средних скоростях сдвига 

активированные тромбоциты могут связываться с другими активированными тром-

боцитами через фибриноген, а при более высоких скоростях сдвига тромбоциты 

агрегируют в основном за счет фактора фон Виллебранда (Savage et al., 1996). Об-

разование такого рода сетевых агрегатов в сосудах, вообще говоря, сказывается на 

характере кровотока в них. По сути, появление в сосудах микроагрегатов запускает 

процесс формирования тромбов. 

Тромбоз — это сложное явление, в котором сочетание взаимосвязанных био-

химических и гемодинамических факторов может привести к накоплению тромбов 

как в артериях, так и в венах (Балуда и др., 1995; Нечипуренко и др., 2023). Состав 

тромба во многом определяется его расположением в сосудистой сети. Общепри-

знано, что тромбы, образующиеся в артериальном кровотоке, в основном состоят 

из тромбоцитов («белые тромбы»), а образующиеся в венозном кровотоке – в ос-

новном содержат фибрин, который захватывает тромбоциты и эритроциты, образуя 

«красные тромбы» (Давыдовский, 2012; Aleman et al., 2014; Gillespie, Doctor, 2021). 
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1.3.1. Венозные механизмы активации свертывания крови 

Венозное тромбообразование возникает, как правило, в застойных зонах кро-

вотока или в областях кровотока с очень низкой скоростью сдвига (величина гра-

диента скорости движения параллельных слоев жидкости) (Cadroy et al., 1989). 

Процесс тромбообразования в низкосдвиговых течениях был описан Рудольфом 

Вирховым в 1856 (Virchow, 1856). Согласно триаде Вирхова, формирование тромба 

происходит вследствие нарушения потока крови, повреждения стенки сосуда и из-

менения состава крови. Идеи Вирхова получили развитие в трудах А. А. Шмидта, 

выдвинувшего гипотезу о ферментативной каталитической природе процессов 

тромбообразования (Шмидт, 1864; Schmidt, 1895). 

Сформированные в XIX веке представления выдержали испытание време-

нем, так как каскадная структура регуляции механизмов ССК является общепри-

знанной. Теория Шмидта приобрела широкую известность благодаря работам П. 

Моравица (Morawitz, 1905). На сегодняшний день идеи А. А. Шмидта получили 

развитие в теориях «каскада» (MacFarlane, 1964) и «водопада» (Davie, Ratnoff, 

1964), сформулированных исходно в 19644. В основе этих теорий лежит предполо-

жение, что свертывание крови является каскадным автокаталитическим процессом, 

в котором осуществляется последовательная взаимная активация сериновых про-

теаз. Каскадные механизмы основываются на том, что существующие в плазме в 

неактивной форме ряд факторов свертывания (группа веществ, обеспечивающих 

свертывание крови), будучи активированными, активируют другие факторы свер-

тывания каскадным образом (Guria K. G., Guria G. Th., 2015).  

Принято выделять два пути активации системы свертывания крови (ССК) – 

«внутренний» и «внешний». Активация по внутреннему пути происходит вслед-

ствие реакций взаимопревращения компонентов, присутствующих внутри сосуди-

стого русла, а по внешнему – из-за поступления в сосудистое русло веществ из 

вне (тканевой фактор). Запуск ССК по внутреннему пути начинается с активации в 

 
4 См. также (Davie, 1995). 
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месте повреждения сосудистой стенки XII фактора, вслед активируется XI фактор, 

далее IX фактор, затем X фактор и наконец, Xа фактор активирует фактор II (про-

тромбин), переходящий в активную форму IIа (тромбин). Тромбин выступает ката-

лизатором реакции превращения фибриногена в фибрин-мономер, который поли-

меризуется, образуя трехмерную полимерную сеть – каркас будущего тромба. 

Внешний путь ССК активируется тканевым фактором (ТФ), который экс-

прессируется в субэндотелиальном слое. В нормальных физиологических условиях 

эндотелий сводит к минимуму контакт между ТФ и плазменными факторами свер-

тывания крови, однако повреждение сосудистой стенки приводит к высвобожде-

нию ТФ, который связывается с фактором VIIa, способствуя превращению фактора 

X в фактор Xa. Дополнительные последующие модификации развитых теорий 

включали связывание внешнего и внутреннего путей ССК. Согласно традиционной 

теории «водопад/каскад», внутренний и внешний пути независимо приводят к об-

разованию фактора Ха, который необходим для образования тромбина и, в конеч-

ном счете, фибрина. Классическая теория свертывания крови особенно полезна для 

понимания тестов на свертывание крови in vitro, но не учитывает центральную роль 

клеточных поверхностей в процессе свертывания in vivo. 

С течением времени произошел пересмотр теории CCК. Была развита «кле-

точная модель гемостаза», которая включает участие клеточных элементов в гемо-

стазе (Hoffman, Monroe III, 2001). Для образования коагуляционного комплекса 

требуется прокоагулянтная поверхность и добавление кальция. Помимо изменения 

формы, активированные тромбоциты экспонируют на своей поверхности анионные 

фосфолипиды, преимущественно в форме фосфатидилсерина. Другие клетки (мо-

ноциты, гладкомышечные клетки, эндотелиальные клетки) также могут выполнять 

функцию прокоагулянтной поверхности. Принято выделять три основные стадии 

процесса свертывания крови: инициация, усиление и распространение. 

Инициация происходит путем экспрессии в поврежденном сосуде TФ, кото-

рый связывает фактор VIIa для активации фактора IX и фактора X. Затем фактор Ха 

связывается с фактором II с образованием тромбина (фактор IIа). Генерация тром-

бина в результате этой реакции неустойчива и может быть эффективно остановлена 



22 

 

ингибитором пути TФ в случае ложного срабатывания. Поскольку количество об-

разующегося тромбина недостаточно, на стадии усиления запускаются многочис-

ленные петли положительной обратной связи, которые связывают тромбин с тром-

боцитами. Тромбин, образующийся в фазе инициации, дополнительно активирует 

фактор V и фактор VIII, который служит кофактором в протромбиназном ком-

плексе и ускоряет активацию фактора II с помощью фактора Xa, фактора Xa с по-

мощью фактора IXa соответственно. Накопленные ферментные комплексы (теназ-

ный комплекс и протромбиназный комплекс) на поверхности тромбоцитов поддер-

живают интенсивное образование тромбина и активацию тромбоцитов. Это обес-

печивает непрерывную выработку тромбина, а далее и фибрина для образования 

достаточно большого сгустка (стадия распространения). Генерация тромбина при-

водит к активации фактора XIII (фактор стабилизации фибрина), который кова-

лентно связывает полимеры фибрина и обеспечивает прочность и стабильность 

фибрина. Кроме того, тромбин активирует ингибитор фибринолиза, который защи-

щает тромб от растворения. Из вышеизложенного следует, что клеточная модель 

гемостаза отличается от классической модели тем, что генерация тромбина проис-

ходит на поверхности активированных тромбоцитов. Таким образом, в венозном 

кровотоке тромбоциты тут играют лишь роль активной поверхности, а управление 

агрегатным состоянием крови осуществляется за счет плазменного звена гемостаза 

(биохимического каскада автокаталитических реакций). 

1.3.2. Артериальные механизмы активации свертывания крови 

Многие ранние in vitro исследования показали, что тромбоз при высоких 

сдвиговых напряжениях включает механизмы, отличающиеся от коагуляции и аг-

регации тромбоцитов при низких сдвигах (Brown et al., 1975; Bloom, 1990; O'Brien, 

1990). Некоторые исследователи описали активацию тромбоцитов, вызванную вы-

соким сдвигом, вообще без добавления растворимых агонистов (Ramstack et al., 

1979; Hellums et al., 1987). 
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Известно, что во многих случаях внутрисосудистое свертывание крови, со-

провождаемое инфарктами миокарда и инсультами, является результатом быстрого 

повышения артериального давления и соответствующих гемодинамических харак-

теристик, таких как скорость и скорость сдвига потока крови (Cecchi et al., 2011). 

Тромбообразование при высоких сдвиговых напряжениях изучено меньше, чем 

при низких. Значительная часть предшествующих исследований этого явления фо-

кусировалась на самом факте влияния сдвиговых напряжений на активацию тром-

бообразования в кровотоке (Sakariassen et al., 2015). 

Артериальный тромбоз возникает при высоком сдвиговом потоке (при ско-

рости сдвига выше 5000 с-1), преимущественно при участии тромбоцитов (Ruggeri, 

1993; Michelson, 2013). В пользу этого свидетельствуют данные ряда исследовате-

лей, которые установили, что содержащиеся в крови тромбоциты способны обре-

тать агрегационную активность в интенсивных сдвиговых течениях. Ещё в 1998 

году Руджери установил, что в крутильном вискозиметре при скоростях сдвига 

5400 с-1 тромбоциты активируются (Goto et al., 1998). В норме величина напряже-

ния сдвига отличается в различных частях сердечно-сосудистой системы. Напри-

мер, в артериях диаметром более 2 мм без стенотического поражения напряжение 

сдвига находится в пределах от 10 до 30 дин/см2 (250 1/c < �̇� < 750 1/c), а в мелких 

артериях – достигает 60 дин/см2 (�̇� = 1500 1/c) (Papaioannou, Stefanadis, 2005), что 

свидетельствует об отсутствии риска артериального тромбоза в норме. Специали-

стам по гемодинамике казалось, что столь высокие скорости сдвига, необходимые 

для запуска тромбообразования, не могут реализоваться в физиологическом диапа-

зоне, однако выяснилось, что зачастую они могут реализоваться при сосудистых 

патологиях, таких как аневризмы, бляшки, мальформации, фистулы (Rukhlenko et 

al., 2015; Shaligram et al., 2019; Colley et al., 2020). Таким образом, при ряде патоло-

гий сдвиговые напряжения способны вносить существенный вклад в сосуди-

стое (Trevisan et al., 2021) и тромбоцитарное (Rana et al., 2019) звенья гемостаза. 
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1.4. Гидродинамические механизмы активации тромбообразования 

в интенсивных течениях 

Гидродинамическая активация тромбоцитов (SIPAct) является важным меха-

низмом инициации тромбообразования в условиях интенсивного кровотока. 

Напряжение сдвига считается ключевой механической характеристикой течения, 

влияющей на гидродинамическую активацию тромбообразования (Kroll et al., 

1996; Мазуров, 2011; Rana et al., 2019). Высокие значения напряжения сдвига спо-

собны запускать процесс тромбообразования за счет прямого механического воз-

действия на тромбоциты, сопровождающегося их активацией в кровотоке, а также 

травмирования эндотелиальных клеток, выстилающих внутреннюю поверхность 

сосуда (Wurzinger et al., 1985; Zhang et al., 2019). В последнем случае тромбоциты 

за счёт специальных рецепторов на своей поверхности прикрепляются к месту по-

вреждения, что провоцирует их последующую активацию. 

В интенсивных течениях крови фактор фон Виллебранда (VWF) опосредует 

активацию и связывание тромбоцитов (Springer, 2014). В случае травмы сосудистой 

стенки, разрыва атеросклеротической бляшки, наличия искусственных материалов 

в артериальном русле происходит образование тромбогенной поверхности путем 

повреждения эндотелиального слоя, что влечет экспонирование субэндотелиаль-

ного коллагена внутрь кровотока. Высокие скорости сдвига в кровотоке усиливают 

выделение и диффузию плазменного VWF и тромбоцитов к стенке. Если напряже-

ния сдвига достаточно высоки, то они приводят к размотке молекул VWF. Удли-

ненные нити VWF адсорбируются на поверхности коллагена и открывают сайты 

связывания с тромбоцитами. Процесс связывания тромбоцитов с VWF через рецеп-

торы GPIb приводит к их активации. В этом случае происходит выделение содер-

жимого гранул тромбоцитов (VWF, тромбина, АДФ, тромбоксана А2 и других), что 

увеличивает локально концентрацию VWF в 50 раз. Этот процесс запускает поло-

жительную обратную связь, при которой тромбоциты высвобождают больше фак-
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тора фон Виллебранда, удлиняющегося при высоких сдвигах для захвата циркули-

рующих тромбоцитов, что приводит к взрывному росту тромба, активации инте-

грина GPIIb-IIIa и его связи с VWF и фибриногеном для стабилизации тромба и, в 

итоге, окклюзии сосуда. Кроме описанного пристеночного механизма, возможен и 

механизм объемной активации тромбоцитов посредством VWF в потоке крови, не 

связанный с повреждением сосудистой стенки. 

Вопросы тромбообразования в интенсивных потоках крови серьезно интере-

суют врачей. Практически во всех современных руководствах клинической физио-

логии есть разделы, в которых обсуждается связь высокого артериального внутри-

сосудистого давления с риском возникновения инсультов и инфарктов, в том числе 

связанных со стрессом (Lewington et al., 2002; Guidelines Committee, 2003; Guyton, 

Hall, 2006). Эти рекомендации дали повод специалистам в области биомедицин-

ской инженерии сконцентрировать внимание на областях кровотока с наиболее вы-

сокими скоростями сдвига. Картирование сосудистых областей, в которых наблю-

даются повышенные сдвиговые напряжения, представляет собой в настоящее 

время практически рутинную задачу (Quarteroni et al., 2016; Luraghi et al., 2019). 

Таким образом, изучение механизмов активации тромбообразования в интенсив-

ных течениях при сосудистых патологиях для разработки рекомендаций по сниже-

нию рисков тромбообразования представляет большой практический интерес. 

1.4.1. Изучение стационарных течений крови 

Представления о существовании пороговой величины напряжения 

сдвига (скорости сдвига) сформировались в результате проведения экспериментов 

in vitro. В системах in vitro для исследования сдвиговой активации и агрегации 

тромбоцитов используются вискозиметры типа «конус-плита». Устройства дан-

ного типа позволяют создавать области течения с однородными по величине сдви-

говыми напряжениями (Kroll et al., 1996; Rand, 2003). В экспериментах используют 
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кровь или же обогащенную тромбоцитами плазму, подвергая ее воздействию по-

вышенных сдвиговых напряжений (𝜏 > 50 дин/см2) в течение нескольких ми-

нут (Zhang et al., 2019; Chan et al., 2022). Результатом экспериментов, как правило, 

является зависимость уровня активации тромбоцитов от величины напряжения 

сдвига. 

Влияние скорости сдвига на образование артериального тромба в отношении 

различных рецепторов тромбоцитов и факторов свертывания крови также изучали 

ex vivo с помощью аппарата (камеры) для перфузии крови с параллельными пла-

стинами, поверхность которых являлась протромботической (Sakariassen et al., 

1990; Orvim et al., 1995). Широкий ряд протромботических поверхностей может ис-

пользоваться в перфузионных камерах: человеческий коллаген III типа, тканевой 

фактор человека с фосфолипидами, стимулированные эндотелиальные клетки че-

ловека, экспрессирующие тканевой фактор, фактор фон Виллебранда (Van 

Kruchten et al., 2012; Sakariassen et al., 2015). Образование тромбов оценивают через 

3-5 минут перфузии с помощью различных методов микроскопии. Тромботический 

потенциал классифицируют путем оценки адгезии тромбоцитов (процент поверх-

ности, покрытой тромбоцитами), объема тромба (мкм3 на мкм2 поверхности), отло-

жения фибрина и VWF (процент покрытой поверхности). Скорости сдвига у стенки 

каналов варьируются от 100 до 32 000 1/c в зависимости от размеров каналов пер-

фузионной камеры и отсутствия или наличия стеноза. 

Система Platelet-Function Analyzer – PFA-100 (Siemens Healthcare Diagnostics, 

Eschborn, Germany) перфузирует образец цельной крови через мембранное отвер-

стие (размером 150 мкм), покрытое фибриллярным коллагеном I типа и адренали-

ном или АДФ (Hayward et al., 2006). Формирование тромба происходит в условиях 

высокого сдвига потока (5000-6000 1/c), создаваемого постоянным всасыванием 

через капилляр. Тромбоциты активируются, адгезируют и агрегируют, образуя ста-

бильную тромбоцитарную пробку в отверстии. Время, необходимое для окклюзии, 

указывает на функцию тромбоцитов в условиях высокого сдвига. Хотя в этой си-

стеме кровь движется, механика жидкости через мембраны отличается от физиоло-

гических условий.  
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Несмотря на то, что скорость сдвига является ключевым фактором артери-

ального тромбоза, большинство клинически доступных тестов на свертываемость 

крови не включают патологические гемодинамические скорости сдвига. Большин-

ство существующих тестов измеряют функцию тромбоцитов в статических усло-

виях или в условиях низкого потока (Panzer, Jilma, 2011). В этой связи ведутся раз-

работки клинических тестов на исследование системы гемостаза в нестационарных 

течениях крови. 

1.4.2. Изучение нестационарных течений крови в условиях in vitro и in vivo 

Исследование различных стадий тромбообразования в интенсивных нестаци-

онарных течениях крови in vitro в настоящее время принято проводить с использо-

ванием технологии микрофлюидити (Branchford et al., 2015; Trevisan et al., 2021). 

Появление полидиметилсилоксана позволило создавать с помощью фотолитогра-

фии произвольное количество прямоугольных проточных микроканалов, стенки 

которых могут быть покрыты различными белками, культурами клеток. Техноло-

гия микрофлюидити позволяет выполнять воспроизводимый анализ гемостатиче-

ской функции в широком диапазоне напряжений сдвига, используя при этом не-

большой объем крови (десятки микролитров). Контроль гемодинамических усло-

вий чаще всего осуществляется с помощью шприцевых насосов для создания ши-

рокого диапазона условий сдвига, которые имитируют нормальные физиологиче-

ские или патологические состояния. 

Технология микрофлюидити играет ключевую роль в расширении знаний о 

механике тромбоцитов. Эта технология позволяет исследовать взаимодействия 

тромбоцитов с коллагеном, тканевым фактором или VWF путем их пропускания 

через каналы систем микрофлюидити, содержащие известное количество и распо-

ложение этих молекул, изучать особенности активации, адгезии и агрегации тром-

боцитов, конформационной динамики VWF или эффективности медикаментозных 

препаратов (Nesbitt et al., 2009; Tischer et al., 2014; Jigar Panchal et al., 2020). Также 
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этот метод можно использовать для изучения влияния характеристик поврежден-

ной поверхности на тромбообразование, кинетики вовлечения тромбоцитов, адге-

зии и контракции сгустка. В свою очередь, включение в систему рассматриваемых 

микрофлюидити-устройств сосудистых участков, обладающих атеросклеротиче-

ской геометрией, позволяет изучать влияние соответствующих патологических 

условий на тромбоз. Исследования с использованием микрофлюидити устройств 

выявили, что образующиеся в стенотических участках повышенные сдвиговые 

напряжения могут приводить к преактивации тромбоцитов с последующим тром-

бообразованием ниже по течению (Westein et al., 2013; Rahman et al., 2018). Кроме 

того, можно конструировать более сложные структуры сосудов, такие как бифур-

кации, стенозы, сети сосудов или персонализированные геометрии для воспроиз-

ведения активации, адгезии и агрегации тромбоцитов, вызванных изменением по-

тока (Tovar-Lopez et al., 2010; Zilberman-Rudenko et al., 2017; Ting et al., 2019; Van 

Den Berg et al., 2019; Zhang et al., 2021). Исследуемые механические стимулы вклю-

чают повышенное напряжение сдвига, градиент скорости сдвига, завихренность и 

турбулентность в разных местах микроканалов (Sheriff et al., 2013; Casa et al., 2015; 

Zhao et al., 2021). Выстилание стенок микроканала клетками сосудистой стенки 

позволяет исследовать протромботические синергетические эффекты гемодинами-

ческих сил, клеток крови и стенок сосудов (Costa et al., 2017; Qiu et al., 2018). 

Данный метод стал рутинной практикой для исследования состояния тром-

боцитов и тромбоообразования в условиях потока, о чем свидетельствует разра-

ботка рекомендаций общества ISTH (International Society on Thrombosis and 

Haemostasis) по его стандартизации (Mangin et al., 2020). Это представляет собой 

важный шаг вперед в продвижении микрофлюидити технологий для будущих до-

клинических и диагностических методов тестирования гемостаза и тромбоза. Дан-

ная технология легко адаптируется к конкретным целям, поэтому представляет со-

бой значительный прогресс по сравнению с другими современными методами ис-

следования влияния сдвига на биологические процессы. Кроме того, легкость, с ко-

торой эти системы можно настраивать, позволяет применять их для ответа на ши-

рокий спектр физиологических вопросов.  
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Разработаны также некоторые макроскопические проточные системы in vitro, 

в которых могут образовываться тромбы в условиях артериальной гемодина-

мики (Ивлев и др., 2018; Kim, Ku, 2022). Они представляют собой замкнутый кон-

тур с искусственно созданным стенозированием, кровь в котором движется под 

воздействием перистальтического насоса. Данные системы позволяют в реальном 

времени следить за развитием тромбообразования и исследовать влияние различ-

ных веществ/препаратов на протекание данного процесса. Однако недостатком ме-

тода является использование больших объемов крови. Наряду с рассмотренными в 

данном разделе методами традиционно продолжают развиваться подходы с ис-

пользованием животных моделей in vivo с прижизненной визуализацией процессов 

тромбообразования (Furie B., Furie B. C., 2005; Sachs, Nieswandt, 2007). Сравнение 

преимуществ и недостатков in vivo и in vitro подходов проведено в свежем об-

зоре (Ayyoub et al., 2023). Вышеуказанные данные о влиянии интенсивных течений 

на процессы запуска тромбообразования свидетельствуют в пользу необходимости 

учета характеристик течения при выработке персонализированных рекомендаций 

для пациентов. 

1.5. Макромолекулы фактора фон Виллебранда как гидродинами-

чески чувствительные сенсоры 

1.5.1. Строение фактора фон Виллебранда 

Известно, что VWF играет существенную роль в передаче динамического эф-

фекта сдвигового напряжения кровотока на сигнальный путь внутриклеточной ак-

тивации тромбоцитов (Ruggeri et al., 2006; Nesbitt et al., 2009; Ruggeri, 2009; Qiu et 

al., 2015; Casa, Ku, 2017; Автаева и др., 2023), а также выполняет функцию носителя 

фактора VIII свертывания крови. VWF – ключевой компонент системы гемостаза, 
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который был назван в честь врача Эрика Адольфа фон Виллебранда. Это мульти-

мерный гликопротеин, обнаруживаемый в плазме крови, α-гранулах тромбоцитов 

и эндотелиальных клетках сосудов (в тельцах Вайбеля-Паладе). Мономер VWF 

имеет молекулярную массу приблизительно 250 кДа. VWF высвобождается в виде 

глобулярных мультимеров, образующихся посредством соединения мономеров ди-

сульфидными связями. Это позволяет мультимерам достигать молекулярной массы 

выше 20 000 кДа. Такие мультимеры называют ультрадлинными (UL-VWF). 

Как правило, эндотелиальные клетки являются основным источником VWF, 

циркулирующего в крови (McGrath et al., 2010). Эндотелиальные клетки сосудов 

высвобождают UL-VWF, его длина может достигать 1000 мкм (Springer, 2014). В 

норме длина мультимеров VWF регулируется металлопротеазой ADAMTS-13 (a 

disintegrin-like and metalloprotease with thrombospondin type 1 motifs), которая может 

расщеплять VWF на более мелкие олигомеры (Dong et al., 2004; Sadler, 2008). 

ADAMTS-13 способен резать мультимеры, разрывая пептидные связи VWF между 

остатками тирозина 1605 и метионина 1606 в мономерных субъединицах. Таким 

образом, после синтеза из эндотелиальных клеток UL-VWF режется с помощью 

ADAMTS-13; характерные циркулирующие в крови мультимеры имеют длину 

15 мкм (Schneider et al., 2007) и состоят из 2-80 мономеров (Di Stasio, De Cristofaro, 

2010). VWF, секретируемый тромбоцитами, по данным экспериментов in vitro, 

остается связанным с рецепторами на мембране тромбоцитов (Schmugge et al., 

2003). Мультимерная структура VWF обнаруживается с помощью электрофореза в 

агарозных и акриламидных гелях (Ruggeri, Zimmerman, 1981). Концентрация VWF 

в плазме крови составляет 10 мкг/мл. В крови человека обнаруживаются VWF раз-

личной длины (различное количество мономеров в мультимере) (рисунок 2), то 

есть существует их распределение по мультимерности (длине) (Gogia, 

Neelamegham, 2015). 
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Рисунок 2 — Мультимерная структура VWF в норме и при патологии. Представлено распреде-

ление VWF по длинам в нормальной плазме крови (NP) и в плазме пациентов с указанными ти-

пами болезни Виллебранда (1, 2А, 2B и 3). Образцы плазмы проанализированы на наличие фак-

тора фон Виллебранда с помощью электрофореза в агарозном геле и вестерн-блоттинга. Адап-

тировано из (Sadler, 2005). 

Каждый мономер имеет доменную структуру (рисунок 3). Исходный моно-

мер VWF образован доменами D1-D2-D'-D3-A1-A2-A3-D4-C1-C2-C3-C4-C5-C6-

CK (Avdonin et al., 2021). Ключевой элемент мономера VWF образован тремя A до-

менами: домен A1 обеспечивает связывание VWF с рецептором GP-Ib на мембране 

тромбоцитов, тем самым инициируя их активацию; в домене А2 имеется расщеп-

ляемая ADAMTS-13 пептидная связь, гидролиз которой регулирует размер муль-

тимера VWF в кровотоке; домен А3 отвечает за прикрепление к коллагену в месте 

повреждения эндотелия сосудов (Gogia, Neelamegham, 2015). Дисульфидная связь 

между N- и С-концами доменов A1 и A3 фиксирует каждый из этих доменов в от-

носительно жесткой конфигурации. Домен А2, напротив, не имеет жесткой струк-

туры и вытягивается в условиях быстрого кровотока при высоком напряжении 

сдвига, что делает его доступным для протеолиза (Zhang et al., 2009). Связывание 

домена А3 с коллагенами I и III типа, локализованными в субэндотелиальном про-

странстве, происходит за счет электростатического взаимодействия между отрица-



32 

 

тельно заряженными остатками аминокислот в пептидной цепи домена А3 и поло-

жительно заряженными остатками в коллагенах. Ван-дер-Ваальсово взаимодей-

ствие слабо выражено. За счет образования дисульфидных связей сначала проис-

ходит сшивание мономеров фактора фон Виллебранда в димеры, а затем образова-

ние мультимерных молекул фактора фон Виллебранда из димеров.  

 

Рисунок 3 — Доменная структура VWF. На схеме показаны сайты взаимодействия молекулы 

VWF с фактором VIII, Р-селектином, GPIb, GPIIbIIIa, коллагенами типов I, III, IV, VI, сайты 

присоединения ADAMTS-13, сайты расщепления VWF, сайты, по которым происходит димери-

зация и мультимеризация VWF. Адаптировано из (Avdonin et al., 2021). 

Генетическая неспособность производить функциональный VWF известна 

как болезнь фон Виллебранда, сопровождающаяся тяжелым нарушением сверты-

вания крови (Avdonin et al., 2021; Federici et al., 2024). Эта болезнь может быть вы-

звана низким уровнем фактора фон Виллебранда в плазме крови или же структур-

ными и функциональными нарушениями в макромолекуле (Tuddenham, 1989; 

Keesler, Flood, 2018; Platton et al., 2024). Для неё характерны частые гематомы (под-

кожные кровоизлияния), аномально длительные кровотечения после незначитель-

ных травм и кровотечения из поверхностей слизистых оболочек, в том числе желу-

дочно-кишечного тракта. Существует не менее 20 вариантов болезни фон Виллеб-

ранда. Они подразделяются на 3 основных типа (Fogarty et al., 2020). Признаком 

болезни фон Виллебранда 1 типа является низкий уровень VWF в плазме, менее 

30 мкг/мл. Соотношение мультимеров VWF при болезни фон Виллебранда 1 типа 

соответствует нормальному значению. Болезнь фон Виллебранда 2 типа вызыва-

ется мутациями, приводящими к структурным и функциональным изменениям 
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VWF. Подтипы болезни фон Виллебранда 2 типа следующие: 2A, 2B, 2M, 2N. Тип 

2А характеризуется более низким сродством VWF к тромбоцитам из-за снижения 

уровня высокомолекулярных мультимеров VWF в плазме или повышения протео-

лиза VWF металлопротеиназой ADAMTS-13. Болезнь фон Виллебранда 2В типа 

характеризуется повышенным сродством VWF к тромбоцитарному рецептору – 

гликопротеину Ib (GP-Ib). Это сродство приводит к спонтанному связыванию VWF 

с тромбоцитами. Тип 2М включает макромолекулы VWF с более низким сродством 

к тромбоцитам (рецепторам GP-Ib) при нормальном соотношении мультимеров. 

Тип 2N характеризуется мутациями в сайте связывания с фактором VIII (локализо-

ванном в доменах D' и D3 на N-конце молекул VWF), приводящими к низкой про-

коагулянтной активности. При болезни фон Виллебранда 3 типа VWF в плазме 

практически отсутствует. Концентрация VWF в плазме ниже 3 мкг/мл считается 

диагностическим признаком болезни фон Виллебранда 3 типа. Болезнь фон Вилле-

бранда 3 типа характеризуется также резким снижением уровня фактора свертыва-

ния крови VIII. Распределение VWF по длинам у пациентов с различными типами 

болезни фон Виллебранда приведено на рисунке 2. 

Однако способность VWF связываться с клетками посредством рецепторов 

регулируется путем его конформационных изменений под действием потока. 

1.5.2. Конформационные изменения фактора фон Виллебранда 

Особенности течения крови регулируют связывание VWF с тромбоцитами 

вследствие конформационных изменений мультимеров VWF в сдвиговых тече-

ниях крови (Springer, 2014). В условиях низких напряжений сдвига в кровотоке 

мультимеры VWF имеют компактную глобулярную конформацию (Schneider et al., 

2007; Qiu et al., 2015; Gogia, Neelamegham, 2015; Löf et al., 2018). В этом случае 

малое число доменов A1 в макромолекуле VWF доступно для связывания с тром-

боцитарными рецепторами. Если же напряжение сдвига выше некоторой критиче-
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ской величины макромолекулы VWF способны разворачиваться, тем самым увели-

чивая количество доступных для связывания доменов A1 на поверхности (Di Stasio, 

De Cristofaro, 2010; Vergauwe et al., 2014; Lancellotti et al., 2019). Мультивалентное 

связывание VWF с тромбоцитами делает возможной активацию и последующую 

агрегацию тромбоцитов. В ряде работ показано, что активация тромбоцитов с по-

мощью VWF имеет место только при закритических напряжениях сдвига (Goto et 

al., 1995; Goto et al., 1998; Shankaran et al., 2003; Zhang et al., 2019). Причем длина 

молекул VWF (их мультимерность) коррелирует с уровнем активации и агрегации 

тромбоцитов (Moake et al., 1986; Stockschlaeder et al., 2014; Reininger, 2015). Это 

позволило предположить, что величина критического напряжения сдвига, необхо-

димого для гидродинамической активации тромбоцитов, зависит от размера мак-

ромолекул VWF (Alexander-Katz, Netz, 2008). 

В стационарных гидродинамических условиях активация тромбоцитов 

in vitro происходит при превышении критического значения скорости сдвига. Од-

нако, до недавнего времени, данная величина считалась дискуссионной, её значе-

ние варьировалось от 1000 1/c до 10000 1/c в проведенных экспериментах (Goto et 

al., 1998; Shankaran et al., 2003; Lee H. et al., 2016). 

В нестационарных условиях, особенно при движении крови в стенозирован-

ных сосудах, тромбоциты могут подвергаться высокому напряжению сдвига 

только в течение коротких промежутков времени (миллисекунды) (Wurzinger et al., 

1985). В таких условиях на тромбоциты с находящимися на их поверхности VWF 

должно действовать напряжение сдвига в течение временного интервала, достаточ-

ного для начальной активации тромбоцитов. Впоследствии было развито предпо-

ложение, что тромбоциты активируются, если кумулятивное напряжение 

сдвига (𝐶𝑆𝑆) превышает определенное критическое значение (Bluestein et al., 1997; 

Tambasco, Steinman, 2002; Hansen et al., 2015). Кумулятивное напряжение сдвига – 

это суммарная сдвиговая нагрузка на тромбоцит, пролетающий через зону высоких 

напряжений сдвига. Данные о величине критического кумулятивного напряже-

ния (𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟) сдвига весьма противоречивы (Holme et al., 1997; Westein et al., 2013; 

Casa, Ku, 2014; Chen et al., 2016; Rahman et al., 2020). В литературе до недавнего 
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времени не обсуждалось, как значение 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟 может зависеть от физико-химиче-

ских свойств крови, включая состав, степень полимеризации биомакромолекул и 

т. д. 

Активнее всего в направлении оценки активации тромбоцитов, вызванной 

сдвигом, продвинулась группа профессора D. Bluestein. В работах его группы ве-

роятность сдвиговой активации тромбоцита при воздействии повышенных сдвиго-

вых напряжений определялась путем вычисления величины platelet activation state – 

состояние активации тромбоцита (Marom, Bluestein, 2016, Slepian et al., 2017; Chiu 

et al., 2019). Авторы в вычислительных экспериментах с помощью метода Ла-

гранжа вычисляли траекторию конкретного тромбоцита, потом подсчитывали сум-

марную «сдвиговую нагрузку», которую тромбоцит должен был получить за время 

своего перемещения в сосуде. Величина этого интеграла полагалась Bluestein и 

коллегами в качестве индикатора вероятности активации отдельного тромбоцита. 

Авторы считали, что если «суммарная сдвиговая доза» выше определенного значе-

ния, определяемого экспериментально, то тромбоцит должен испытывать актива-

цию. Если же нет, то должен оставаться интактным. 

В ряде работ, выполненных до и после работ Руджери (Ruggeri, 2003; Ruggeri, 

2006; Ruggeri, 2009), было показано, что и критическое значение скорости сдвиго-

вой активации сильно варьируется от одной крови к другой, от одного донора к 

другому (Kroll et el., 1996, Goto et al., 1998; Shankaran et al., 2003; Lee H. et al., 2016). 

Это означает, что тромбоциты от разных доноров должны, вообще говоря, иметь 

разную чувствительность к сдвиговым напряжениям. Такая чувствительность 

должна меняться и при патологических состояниях. 

Вопрос о том, как связана чувствительность тромбоцитов к сдвиговым напря-

жениям со степенью мультимерности VWF, оставался открытым до выхода в свет 

в 2016 году работы (Zlobina, Guria, 2016), в которой было предложено в качестве 

показателя риска гидродинамической активации тромбоцитов использовать специ-

альную величину, известную как PARI (Platelet Activation Risk Index). Величина 

этого индекса зависит не только от скорости сдвига, но и от мультимерности при-
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сутствующих в крови макромолекул фактора фон Виллебранда и от чувствитель-

ности рецепторных комплексов тромбоцитов. Таким образом, открылась возмож-

ность оценки рисков гидродинамической активации тромбоцитов при исследова-

ниях крови in vitro в условиях стационарных сдвиговых течений. 

1.6. Стационарные и импульсные гидродинамические воздействия 

на конформационную динамику фактора фон Виллебранда 

1.6.1. Стационарные течения крови 

Проблема вызванного сдвигом разворачивания молекул VWF и его предпо-

лагаемого влияния на активацию тромбоцитов интенсивно изучается в течение по-

следних четырех десятилетий (Moake et al., 1986; Goto et al., 1995; Shankaran et al., 

2003; Zhang et al., 2019; Okhota et al., 2020). Большинство исследований были со-

средоточены на изучении взаимодействия VWF и тромбоцитов при постоянном 

напряжении сдвига. 

В организме человека кровь циркулирует в сердечно-сосудистой системе, в 

различных частях которой имеют место различные напряжения сдвига. Вследствие 

этого активация тромбоцитов прежде всего инициируется в тех сосудах, в которых 

напряжение сдвига превышает критический уровень. Вопрос о том, от каких био-

физических и биохимических факторов может зависеть величина критического 

напряжения сдвига, активно обсуждается в литературе (Huck et al., 2014; Jiang et 

al., 2019; Kim et al., 2019). В ряде работ указывается, что в сдвиговой активации 

тромбоцитов ключевую роль играют макромолекулы VWF (Qiu et al., 2015; Rana et 

al., 2019). 

Гипотеза о зависимости критического напряжения сдвига (скорости сдвига) 

от мультимерности VWF была проанализирована в работе (Zlobina, Guria, 2016). 
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Рассматривалась молекула VWF, закрепленная на поверхности тромбоцита (рису-

нок 4). Она состояла из 𝑁 субъединиц размером 𝑑 каждая, где контурная длина 

VWF равна 𝐿 ≡ 𝑁 ∙ 𝑑. Радиус глобулярной части молекулы («головы») обозначен 

через 𝑟, а 𝑥 – это длина развернутой части молекулы («хвоста»). 

 

Рисунок 4 — Частично развернутая молекула VWF в сдвиговом потоке. 𝑟 обозначает радиус 

глобулярной части («головы») VWF, 𝑥 соответствует длине развернутой части на поверхности 

тромбоцитов («хвост») молекулы, 𝑑 обозначает характерный размер мономерной субъединицы 

VWF, 𝐹𝑓 – сила сворачивания, 𝐹𝑢𝑛 – сила, которая разворачивает молекулу VWF под действием 

напряжения сдвига 𝜏, 𝜂 обозначает вязкость крови, символ 𝜕𝑉/𝜕𝑦 обозначает градиент скоро-

сти, перпендикулярный направлению потока (то есть скорость сдвига). 

Молекула может претерпевать конформационный переход (Волькенштейн, 

1988; Гросберг, Хохлов, 1989), то есть быть развернута под действием стационар-

ного напряжения сдвига, действующего на нее в потоке. На молекулу действует две 

силы: сила размотки 𝐹𝑢𝑛, вызванная действием напряжения сдвига на молекулы 

VWF со стороны потока, стремящегося развернуть молекулу из глобулярного со-

стояния в развернутое, и сила сворачивания 𝐹𝑓, стремящаяся вернуть VWF в гло-

булярное состояние: 

 𝐹𝑢𝑛 = 𝑘𝜋𝑟2𝜏 (1.6.1.1) 

 
𝐹𝑓 = 𝜎𝜋𝑑 (1 −

𝑑

2𝑟
) (1.6.1.2) 

где 𝜏 – напряжение сдвига, 𝑘 – безразмерная константа, 𝜎 – коэффициент эффек-

тивного «поверхностного натяжения». 
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Анализ условий равновесия между силами сворачивания и разворачивания 

выявил три состояния прикрепленного VWF на тромбоцитах: полностью свернутое 

глобулярное состояние, частично размотанное состояние и полностью развернутое 

состояние. Авторами была построена бифуркационная диаграмма состояний, пока-

зывающая зависимость степени размотки молекул VWF на поверхности тромбоци-

тов от напряжения сдвига (рисунок 5). 

 

Рисунок 5 — Бифуркационная диаграмма конформационной стабильности молекул VWF при 

различных напряжениях сдвига. Жирные линии отображают ветви, соответствующие устойчи-

вым стационарным состояниям, а пунктирные – неустойчивым стационарным состояниям. 𝜏∗ – 

бифуркационное значение напряжения сдвига. 𝜏𝑐 – значение напряжения сдвига, при котором 

молекула VWF должна быть полностью размотана. Степень размотки VWF на поверхности 

тромбоцита определялась как отношение длины размотанной части («хвоста») молекулы VWF 

к её полной контурной длине. Адаптировано из (Zlobina, Guria, 2016). 

Из диаграммы следует существование двух бифуркационных значений 

напряжения сдвига. При превышении напряжением сдвига меньшего из них (𝜏∗) 

начинается размотка молекул VWF, а при превышении второго (𝜏𝑐) – молекула пе-

реходит в полностью размотанное устойчивое состояние. Из диаграммы также сле-
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дует, что любое частично размотанное состояние должно возвращаться в глобуляр-

ное состояние при постепенном снижении напряжения сдвига (движение по ветви 

ВС из точки С в точку В). 

Авторами было получено условие активации тромбоцитов в форме: 

 𝜏 > 𝜏∗ (1.6.1.3) 

где 𝜏 – напряжение сдвига, действующее на молекулы VWF на поверхности тром-

боцита, а 𝜏∗ – величина критического напряжения сдвига, зависящая от количества 

мономеров 𝑁 в молекуле VWF следующим образом: 

 
𝜏∗ = 3 ⋅ (3/2)4/3 ⋅ 𝜏𝑐 ⋅

(𝑁 − 𝑁𝑎)
1/3 − (2/3)1/3

(𝑁 − 𝑁𝑎)
 (1.6.1.4) 

Здесь 𝑁𝑎 – минимальная длина «хвоста» молекулы VWF, необходимая для актива-

ции тромбоцита. 

Анализ условий (1.6.1.3) и (1.6.1.4) показывает, что гидродинамическая акти-

вация тромбоцитов может иметь место в сдвиговых течениях достаточной интен-

сивности. Величина критического напряжения сдвига (𝜏∗) может регулироваться за 

счёт изменения степени мультимерности VWF. Реальное напряжение сдвига в кро-

вотоке (𝜏) определяется величиной сердечного выброса, артериальным давлением, 

степенью стенозирования и другими гемодинамическими характеристиками со-

суда. Таким образом, выражения (1.6.1.3) и (1.6.1.4) показывают, что рисками внут-

рисосудистого тромбообразования можно управлять как за счет коррекции показа-

телей системной гемодинамики (например, путем изменения артериального давле-

ния, геометрии и эластичности сосудов и др.), так и путем управления распределе-

нием молекул VWF по степеням их мультимерности (за счет ADAMTS-13) (Sadler, 

2008). Приведенные выше результаты были получены в приближении квазистати-

ческого изменения напряжений сдвига. Такое приближение корректно примени-

тельно к ситуациям in vitro (например, в экспериментах с использованием крутиль-

ных вискозиметров) (Rana et al., 2019; Van Rooij et al., 2021), а также вблизи стенок 

сосудов или имплантируемых устройств (Han, Trumble, 2019). 

Традиционно гидродинамические механизмы активации тромбоцитов рас-

сматривались на тех или иных выделенных поверхностях (сосудистых стенках). До 
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самого последнего времени сама постановка вопросов об объемной гидродинами-

ческой активации тромбоцитов в интенсивных течениях представлялась умозри-

тельной, так как было в принципе непонятно, как именно могла бы осуществляться 

рецепция тромбоцитами имеющихся в кровотоке сдвиговых напряжений. Анализ, 

учитывающий объемные эффекты гидродинамической активации тромбоцитов, 

позволил найти критический показатель PARI (Platelet Activation Risk Index), учи-

тывающий как величину сдвиговых напряжений, так и состояние рецепторной си-

стемы тромбоцита вместе со степенью мультимерности VWF (Zlobina, Guria, 2016). 

В различных частях системы кровообращения сдвиговые напряжения различны, 

однако методы вычислительной гидродинамики позволяют картировать области 

кровотока, в которых имеет место повышенный риск гидродинамической актива-

ции тромбоцитов. 

1.6.2. Нестационарные течения крови 

В отличие от квазистационарных течений крови, в нестационарных условиях 

гидродинамическая активация тромбоцитов имеет ряд особенностей. В нестацио-

нарных условиях как величина, так и длительность действия напряжения сдвига 

определяют, будут ли активироваться тромбоциты после прохождения через зоны 

высокого напряжения сдвига (Ramstack et al., 1979; Holme et al., 1997; Rahman, 

Hlady, 2021).  

Интегральной характеристикой интенсивности сдвигового воздействия на 

тромбоциты в условиях нестационарного потока является кумулятивное напряже-

ние сдвига (𝐶𝑆𝑆) (Bluestein et al., 1997; Hansen et al., 2015). Эта величина определя-

ется как интеграл от напряжения сдвига вдоль участка траектории тромбоцитов, 

проходящей через зону закритических напряжений сдвига (рисунок 6). Если при 

прохождении тромбоцитом определенной области кровотока кумулятивное напря-

жение сдвига превышает критическое значение (𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟), то становится возможной 

его гидродинамическая активация (SIPAct) (Holme et al., 1997; Rahman et al., 2018): 
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 𝐶𝑆𝑆 ≡ ∫ 𝜏(𝑡)𝑑𝑡
𝑡𝑜𝑢𝑡

𝑡𝑖𝑛

≥ 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟 (1.6.2.1) 

где 𝜏(𝑡) – напряжение сдвига, которому подвергаются тромбоциты c прикреплен-

ными VWF в условиях нестационарного сдвига в момент времени 𝑡; 𝑡𝑖𝑛 и 𝑡𝑜𝑢𝑡 со-

ответствуют моментам времени, когда тромбоциты перемещаются в зону высокого 

напряжения сдвига и выходят из нее соответственно. 

Данные о величине критического кумулятивного напряжения сдвига 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟 

весьма противоречивы (Holme et al., 1997; Westein et al., 2013; Casa et al., 2014; Chen 

et al., 2016; Rahman et al., 2020). До настоящего времени не обсуждалось, как вели-

чина 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟 может зависеть от физико-химических свойств крови, включая состав, 

степень полимеризации биомакромолекул и т. д.  

 

Рисунок 6 — Траектория движения тромбоцита с прикрепленным VWF через зону повышен-

ных напряжений сдвига в сосуде с атеросклеротической бляшкой. Зеленым цветом выделена 

область повышенных напряжений сдвига. (𝑡𝑜𝑢𝑡 − 𝑡𝑖𝑛) – длительность действия повышенных 

напряжений сдвига. 

Подробное рассмотрение механизма гидродинамической активации тромбо-

цитов в нестационарных импульсных течениях представляет большой научный и 

практический интерес. Исследование критических условий гидродинамической ак-

тивации тромбоцитов, основанных на представлениях о роли кумулятивного 

напряжения сдвига, являлось одной из задач данного исследования. 
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1.7. Использование теоретических результатов для оценки  

гидродинамической активации тромбообразования в интенсивном 

кровотоке в сосудах со сложной геометрией 

В свете теоретических результатов, определяющих условия запуска гидроди-

намической активации тромбоцитов посредством VWF, открываются новые воз-

можности для оценки гидродинамической активации тромбообразования в интен-

сивном кровотоке в сосудах со сложной геометрией (стенозированных крупных со-

судах; сосудах, сопряженных с аппаратами вспомогательного кровообращения; ар-

териовенозных фистулах для гемодиализа, катетерах). Активация тромбообразова-

ния в крупных артериях с сосудистыми аномалиями, искусственно созданных ме-

дицинских системах представляет клинический интерес в связи с опасностью 

осложнений, к которым она способна приводить (инфаркты, инсульты) (Kannan et 

al., 2019; Rana et al., 2019; Varshney et al., 2022). 

Несмотря на прогресс в области изучения условий активации тромбообразо-

вания в интенсивных течениях крови, непосредственное применение научных ре-

зультатов к анализу клинических рисков без учета особенностей гемодинамики в 

тромбогенно опасной части системы кровообращения не может считаться вполне 

корректным. Особенности течения крови в крупных сосудах существенно зависят 

от их геометрических характеристик, таких как диаметр, кривизна, наличие или от-

сутствия патологий сосудистых стенок. До появления методов эффективной визу-

ализации анатомических структур (Webb, 2022) можно было только умозрительно 

рассуждать о влиянии гидродинамических воздействий на процессы внутрисосу-

дистого тромбообразования. Сочетание биофизических подходов (Романовский и 

др., 1984; Ризниченко, 2010; Рубин, 2013) для описания гидродинамической акти-

вации тромбоцитов с методами вычислительной гидродинамики, приспособлен-

ными к описанию течений крови в реальных сосудистых системах, и с принятыми 
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методами медицинской визуализации сделало возможным изучать проблему за-

пуска тромбообразования персонализировано, применительно к конкретным паци-

ентам. 

До недавнего времени в области физиологии кровообращения человека ис-

пользовались преимущественно эмпирические методы. Однако с развитием мето-

дов УЗИ, КТ, МРТ стало возможным изучать структуру сосудов человека и более 

точно понимать процессы, происходящие в организме (Wolbarst et al., 2013; 

Keshavarz-Motamed et al., 2022). Сама по себе визуализация сосудистых структур 

не обладает предсказательной силой, хотя и может служить исходной точкой для 

объяснения физиологических патологий. Указанные методы позволяют только 

постфактум объяснять возникновение нарушений в организме. 

Предсказательной силой обладают методы вычислительной гидродина-

мики (ВГД), которые могут быть использованы для моделирования гемодинамики 

человека (Morris et al., 2016; Vassilevsky et al., 2020). С развитием методов ВГД 

стало возможным описание течений при числах Рейнольдса (Re) меньше 10 не 

только реологически нетривиальных жидкостей, но и метастабильных сред, вклю-

чая кровь. Однако для моделирования интенсивных течений крови при более вы-

соких числах Рейнольдса (100 < Re < 2200) требуются вычислительные устройства 

большой мощности, такие как многопроцессорные кластеры. Непрерывно расту-

щие мировые вычислительные мощности позволяют моделировать течение на все 

более и более высоких числах Рейнольдса. 

Развитие вышеописанного арсенала методов привело к тому, что у ученых 

появилась возможность отвечать на прицельные вопросы врачей (Воробьев и др., 

2001; Пантелеев и др., 2011; Синьков и др., 2017; Akselrod et al., 2019; Gavrish et al., 

2019; Ройтман и др., 2020). Важным примером использования такого рода подхода 

является его применение к оценке гидродинамической активации тромбообразова-

ния, связанных с постановкой артериовенозных фистул для гемодиализа. В насто-

ящее время такого рода фистулы установлены более чем 3 миллионам чело-

век (Burton et al., 2021). Проблема состоит в том, что в одних случаях фистулы 

тромбируются за недели, а в других способны функционировать месяцами всё 
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время, пока идет поиск биосовместимой почки для трансплантации (Lawson et al., 

2020; Manov et al., 2022). 

В рамках вышеописанного подхода предполагается сканировать с помощью 

магниторезонансных и ультразвуковых методов анатомическое строение фистулы 

у пациентов и прилегающих к ней частей сосудов, а затем решать задачу о «вирту-

альной» гемодинамике крови с учетом математической модели гидродинамиче-

ской активации тромбоцитов применительно к найденной сложной геометрии с 

учетом данных пациента. Исследование такого рода процедур позволит вырабаты-

вать практические рекомендации по уменьшению уровня гидродинамической ак-

тивации тромбоцитов. Причем не только за счёт биомеханических факторов (ско-

рость кровотока, геометрия сосуда), но и путем изменения биохимических харак-

теристик крови (количество мономеров в VWF). 

1.8. Гемодиализ. Использование артериовенозных фистул 

Диализ (из греческого «dialysis» означает разделение и растворение) – это ме-

тод искусственного замещения функции почек по удалению накопленных продук-

тов обмена веществ и избытка воды из организма. Общим критерием для проведе-

ния диализа является нарушение функции почек. Так, уремический синдром, ги-

перкалиемия, увеличение внеклеточного объема, ацидоз, не отвечающий на меди-

каментозное лечение, скорость клубочковой фильтрации менее 15 мл/мин/1.73 м2, 

геморрагический диатез (чувствительность к кровотечениям из-за дефектов коагу-

ляции) являются критериями необходимости диализа (Lok et al., 2020). 

При гемодиализе продукты обмена веществ и избыток воды удаляются с по-

мощью внешнего фильтра, называемого диализатором с полупроницаемой мембра-

ной. Эта мембрана отделяет кровь от диализирующей жидкости, пропуская через 

себя только определенные вещества. Разделение отходов осуществляется путем со-

здания противоточного градиента потока, при котором кровоток идет в одном 
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направлении, а диализирующий раствор движется в противоположном направле-

нии. 

В основе гемодиализа лежит диффузия частиц растворенного вещества через 

полупроницаемую мембрану (Антонов и др., 2003; Лещенко, Ильич, 2012). Мета-

болические «отходы», такие как мочевина и креатинин, диффундируют по гради-

енту концентрации из кровотока в диализирующую жидкость и уносятся из си-

стемы. Чем больше размер частиц растворенного вещества, тем медленнее ско-

рость диффузии через мембрану. Избыток воды удаляется из крови путем регули-

рования трансмембранного давления между кровью и диализирующим раствором. 

Компоненты крови, такие как эритроциты, белки, остаются в кровотоке, так как их 

размер слишком велик для прохождения полупроницаемой мембраны диализатора. 

После диализатора очищенная кровь возвращается обратно в организм пациента. 

Перитонеальный диализ использует брюшину как естественную полупроницаемую 

мембрану. 

Лечение с использованием гемодиализа подбирается персонально для каж-

дого пациента. Нефролог принимает решение о частоте сеансов гемодиализа, их 

продолжительности, скорости потока крови, диализирующего раствора и размере 

диализатора. Как правило, назначают три сеанса в неделю. 

Эффективное лечение почечной недостаточности с помощью гемодиализа за-

висит от надежного сосудистого доступа, обеспечивающего обмен крови не-

сколько раз в неделю. Известно, что для проведения эффективного гемодиализа 

требуется обеспечение потока в диализатор не менее 300 мл/мин (Stegmayr et al., 

2021). Указанная величина объемного кровотока достигается в крупных артериях, 

однако они лежат глубоко и тяжело поддаются прокалыванию. С другой стороны, 

поверхностные вены верхней конечности легко прокалываются, но не могут обес-

печить требуемую скорость объемного кровотока. Выходом является создание ана-

стомоза (соединения) между крупной артерией и веной. При этом достаточный 

объемный кровоток из артерии способен переходить в легко прокалываемую по-

верхностную вену. 
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В настоящее время сосудистый доступ для гемодиализа осуществляется за 

счет использования центрального венозного катетера (ЦВК), установки сосуди-

стого протеза (АВП) или создания нативной (создается из собственных сосудов че-

ловека) артериовенозной фистулы (АВФ) (Himmelfarb et al., 2020; Lawson et al., 

2020). Однако все эти методы связаны с ограничениями, которые могут приводить 

к снижению качества жизни пациентов с почечной недостаточностью и даже к ле-

тальным исходам (www.usrds-adr.niddk.nih.gov/2022). 

Постановка центрального венозного катетера в основном используется в экс-

тренных ситуациях и при хроническом гемодиализе, если сосудистый доступ с по-

мощью АВФ или АВП не может быть осуществлен.  ЦВК используются для обес-

печения сосудистого доступа как для краткосрочного, так и для долгосрочного ис-

пользования. ЦВК для краткосрочного использования в стационаре изготавлива-

ются из сравнительно жесткого материала, а долговременные ЦВК – из более мяг-

ких материалов (например, сополимера полиуретана и поликарбоната или сили-

кона). Они помещаются под кожу, чаще всего в яремную вену, далее пересекают 

плечеголовную вену и верхнюю полую вену, а заканчиваются в правом предсердии. 

Длительное использование катетеров способно вызывать многочисленные 

осложнения, такие как тромбозы, инфекции, стенозы центральных вен (Lok et al., 

2020). Использование ЦВК приводит к значительно более высокому уровню забо-

леваемости и смертности, чем виды сосудистого доступа, связанные с АВФ и АВП. 

Риск госпитализации по причинам, связанным с функционированием сосудистого 

доступа, является самым высоким у пациентов на гемодиализе с ЦВК в течение 

всего периода наблюдения. По совокупности вышеуказанных причин данный вид 

сосудистого доступа не будет рассматриваться в данной работе. 

Другим вариантом сосудистого доступа является артериовенозный сосуди-

стый протез (АВП), обычно изготавливаемый из синтетического трансплантацион-

ного материала. АВП соединяет артерию и вену пациента посредством размещения 

синтетической или неаутогенной трубки, как правило, в верхней конечности. В 

ряде случаев АВП могут иметь некоторые преимущества перед нативными АВФ. 
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Во-первых, им требуется гораздо меньше времени до начала полноценного функ-

ционирования. Новые версии синтетических протезов готовы к гемодиализу уже 

через 24-72 часа после имплантации (Stegmayr et al., 2021). Во-вторых, протезы 

также требуют меньшего количества вмешательств, чем фистулы, для создания 

функционального сосудистого доступа. Важно отметить, что протезы обычно ста-

вят пациентам, которые не являются кандидатами на формирование нативных 

АВФ, а также пациентам, у которых множественные АВФ не достигли функцио-

нального состояния. 

1.8.1. Артериовенозная фистула 

Наиболее часто используемый вариант постоянного сосудистого доступа – 

создание АВФ (Jones et al., 2019; Qian et al., 2020; Lok et al., 2020; Burton et al., 2021). 

АВФ представляют собой сшивки артерий и вен пациента, выполняемые хирурги-

ческим путем, для обеспечения необходимого потока крови при проведении про-

цедур гемодиализа (рисунок 7). Исследования показывают, что создание нативных 

АВФ обеспечивает более низкую частоту послеоперационных осложнений и боль-

шую вторичную выживаемость по сравнению с другими вариантами сосудистого 

доступа (Allon, 2019). Предпочтительным расположением артериовенозного до-

ступа является радиоцефалический доступ в дистальном (расположенном дальше 

от оси тела) отделе запястья между радиальной артерией и головной веной на не-

доминантной руке. Главным преимуществом радиоцефалической АВФ является 

сохранность проксимальных (расположенных ближе к оси тела) сосудов в целях их 

последующего использования для создания сосудистого доступа в случае недоста-

точности дистальной АВФ. Другими преимуществами следует считать относитель-

ную простоту ее создания, а также низкий уровень развития синдрома обкрадыва-

ния (то есть ишемического состояния тканей, расположенных дистальнее анасто-

моза, вызванного сбросом кровотока в АВФ) (Adams, Osman, 2020). Основными 

недостатками служат высокий, до 50%, уровень первичной недостаточности (от 
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момента создания сосудистого доступа до момента проведения первого вмешатель-

ства с целью поддержки или восстановления его прежней функциональности) и 

низкий уровень потока крови (Alnahhal et al., 2023). 

 

Рисунок 7 — Строение нативной артериовенозной фистулы, представляющей сшивку артерии и 

вены пациента. Красным цветом показаны артерии, синим – вены. Направление течения крови 

по сосудам указано стрелками. Кровь из артерии через артериовенозную фистулу поступает в 

вену, поток в которой достаточен для проведения гемодиализа. Далее кровь следует в диализ-

ный аппарат, в котором происходит её очистка, и затем возвращается из диализного аппарата 

обратно в вену. Адаптировано из (Lawson et al., 2020). 

Место соединения артерии и вены называется анастомозом. Существует че-

тыре типа соединения между артерией и веной (анастомозных конфигураций 

АВФ) (рисунок 8) (Bode, Tordoir, 2013): 

• соединение «бок вены в бок артерии», когда соединяется бок артерии с боком 

вены (рисунок 8А); 

• соединение «конец вены в конец артерии», когда конец артерии соединяется 

с концом вены (рисунок 8Б); 

• соединение «конец вены в бок артерии», когда конец вены соединяется c бо-

ком артерии (рисунок 8В); 

• соединение «бок вены в конец артерии», когда соединяется бок вены с кон-

цом артерии (рисунок 8Г). 
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Рисунок 8 — Типы соединения сосудов в артериовенозной фистуле (конфигурации АВФ): 

A) «бок вены в бок артерии», Б) «конец вены в конец артерии», В) «конец вены в бок артерии», 

Г) «бок вены в конец артерии». Адаптировано из (Bode, Tordoir, 2013). 

Основной конфигурацией АВФ считается соединение конца вены с боком ар-

терии «конец в бок» (Lok et al., 2020). Угол в месте сшивки между артерией и веной, 

называемый анастомозным углом, задается хирургическим путем при создании 

АВФ. На практике углы менее 30° не используются, так как уменьшают вероят-

ность созревания (артериализации) фистулы и приводят к развитию серьезных 

осложнений (Sadaghianloo et al., 2015). Возможности использования тупых (больше 

90°) углов в настоящее время недостаточно изучены на практике. Однако возмож-

ности использования тупых углов вызывают теоретический интерес (Lee J. et al., 

2016; Carroll et al., 2019). Гемодинамика в системах, содержащих фистулы, может 

характеризоваться далекими от физиологических условий течениями. В какой мере 

такого рода изменения в гемодинамике способны вызывать осложнения у пациен-

тов с установленными АВФ является предметом пристального изучения (Scholz et 

al., 2019; Lok et al., 2020; Zhang et al., 2022). 
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1.8.2. Осложнения в артериовенозных фистулах, вызванные изменением кро-

вотока 

Конструирование АВФ с физиологической точки зрения представляет собой 

создание замкнутого сосудистого контура, обладающего низким сосудистым со-

противлением и состоящего из проксимальных (то есть расположенных ближе к 

сердцу от места сшивки сосудов фистулы) крупных артерий, фистульных сосудов 

и дистальных (расположенных дальше от сердца от места сшивки сосудов фи-

стулы) крупных вен. Низкое значение сопротивления, связанное с исключением из 

сосудистой цепи резистивных сосудов, лежащих дистальнее анастомоза, приводит 

к резкому увеличению потока через фистульные сосуды. Так, средние доопераци-

онные потоки в брахиальной артерии, радиальной артерии и в головной вене равны 

соответственно 50 мл/мин, 25 мл/мин и 5 мл/мин (Dixon, 2006). Диапазон потоков, 

характерный для созревшей5 АВФ на предплечье и плече, составляет 500-

2000 мл/мин и 500-3000 мл/мин соответственно (Dixon, 2006; Hentschel, 2018). Та-

ким образом, в конце периода созревания венозный кровоток увеличивается в 20-50 

раз по сравнению с дооперационными значениями. При этом происходит расшире-

ние фистульной вены, она становится более жесткой в ответ на гемодинамические 

изменения, вызванные вновь созданным контуром с низким сопротивлением. Мно-

гократное увеличение потока через сосуд легко понять с точки зрения закона 

Хагена-Пуайзеля: незначительное увеличение диаметра трубки приводит к значи-

тельному увеличению потока через сосуд (Guyton, Hall, 2006; Caro et al., 2012). 

Известно, что сосуды способны адаптироваться под изменения потока за счет 

изменения диаметра (Colley et al., 2020). Возможность изменения диаметра обу-

словлена наличием в медиальном слое сосудов гладкомышечных клеток, способ-

ных к сокращению и расслаблению. При этом ключевым элементом, воспринима-

 
5 Под созреванием АВФ подразумевают процесс адаптации фистульных сосудов под измененные гемодинамические 

условия, вызванные созданием анастомоза. В течение первых трех-шести месяцев после создания фистулы (период 

созревания) вена адаптируется и ремоделируется из-за увеличения давления и пульсации кровотока. 
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ющим изменение потока через сосуд, является слой эндотелиальных клеток (эндо-

телий), выстилающих внутреннюю поверхность сосудов (Davies, 1989). Эндотели-

альные клетки реагируют на изменения потока через восприятие ими напряжения 

сдвига, в ответ на которое они секретируют биологические сигнальные моле-

кулы (оксид азота), запускающие процессы адаптации под измененные физиологи-

ческие условия (Melkumyants et al., 1989; Мелькумянц, Балашов, 2005). В норме 

увеличение напряжения сдвига ведет к ориентации эндотелиальных клеток вдоль 

направления течения, снижению их проницаемости, а также к секреции ими анти-

воспалительных и антикоагулянтых субстанций (Roux et al., 2020; Souilhol et al., 

2020). Помимо этого, увеличение напряжения сдвига вызывает расширение про-

света сосуда, цель которого заключается в снижении уровня напряжения сдвига к 

предоперационному физиологическому уровню. С другой стороны, уменьшение 

напряжения сдвига ведет к активации эндотелиальных клеток, выбросу ими проко-

агулянтых и провоспалительных субстратов, и приводит к сужению просвета со-

суда. В случае, если повышение напряжения сдвига длится продолжительное 

время, оксид азота участвует в долговременной адаптации сосуда (Manukhina et al., 

2002), заключающейся в клеточной и матриксной реорганизации, позволяющей со-

суду перейти в новое устойчивое состояние с увеличенными внутренним диамет-

ром и площадью поперечного сечения (Gantner et al., 2020). 

У пациентов, которым установлена АВФ, часто наблюдается недостаточное 

расширение артерий и вен вследствие повреждения эндотелия, приводящее к недо-

статочному выбросу эндотелиальными клетками субстанций типа оксида азота и к 

отложению солей в медиальном слое сосудов, приводящему к увеличению их жест-

кости и снижению способности к растяжению (Demer, Tintut, 2008). Дисфункция 

эндотелия может модулировать ответ эндотелиальных клеток на изменения уровня 

напряжения сдвига (Mangrum, Okusa, 2007). 

Создание АВФ вызывает не только к локальные, но и системные изменения 

в гемодинамике: увеличение сердечного выброса и перераспределение кровотока 

по всей сосудистой системе. Клинические исследования показали, что перифери-

ческие АВФ увеличивают сердечный выброс примерно на 10-25% (Faull et al., 
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2018). Таким образом, у пациентов, проходящих гемодиализ, более высок риск сер-

дечно-сосудистых осложнений. 

Большая часть венозного кровотока АВФ поступает в центральные вены. Та-

ким образом, ткани, исходно расположенные дистальнее фистулы, могут испыты-

вать дефицит насыщения крови кислородом. Это явление принято называть син-

дромом обкрадывания (Mickley, 2008). Изменение гемодинамики после установки 

АВФ также может приводить к развитию аневризм (выпячиваний стенки сосуда), 

которые встречаются примерно у 17% пациентов (Shahri et al., 2022). 

Основной причиной как первичной, так и вторичной недостаточности в АВФ 

являются клинически значимые стенозы. Анализ стенотических поражений в АВФ 

показал, что как в случае ранних, так и поздних стенозов агрессивная интимальная 

гиперплазия, ИГ6 (intimal hyperplasia), развивается в ответ на нарушение целостно-

сти сосудистой стенки (Newby, Zaltsman, 2000). Детектирование стеноза в АВФ 

проводится с помощью ангиографии или ультразвукового исследования. В случае, 

если стеноз перекрывает более 50% просвета вены по диаметру, его признают ге-

модинамически значимым и проводят реконструктивную операцию по восстанов-

лению просвета (Lok et al., 2020). 

Тромбоз сосудистого доступа для гемодиализа принято интерпретировать в 

терминах триады Вирхова (Quencer, Oklu, 2017). Повреждение эндотелия при диа-

лизном доступе обычно связывают с аномальным напряжением сдвига, неоинти-

мальной гиперплазией, уремическими токсинами, проколами диализной иглы. Воз-

никновение застойных зон (замедление кровотока) в диализном доступе полагается 

происходящим из-за развития стенозов. Накопление же в крови токсинов вызывает 

нарушения функции тромбоцитов (Gameiro, Ibeas, 2020). 

Помимо вышеизложенных обстоятельств, влияющих на развитие осложне-

ний вследствие изменения потока в АВФ, вне рассмотрения остался вопрос о роли 

 
6 C биологической точки зрения ИГ представляет собой скопление гладкомышечных клеток, макрофагов, фибробла-

стов и миофибробластов в интиме сосуда, вызывающее сужение просвета сосуда, в конечном счете приводя к тром-

бозу (Patel et al., 2010). 
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сдвиговой активации тромбообразования в интенсивных течениях фистулы. Высо-

кие напряжения сдвига, возникающие в созданной сосудистой конструкции, в 

принципе могут приводить к запуску тромбообразования (Pushin et al., 2020; Pushin 

et al., 2021). В этой связи представляют интерес исследования, направленные на 

изучение особенностей течения крови в сформированных АВФ. 

1.8.3. Исследование особенностей течения крови в АВФ 

1.8.3.1. Экспериментальные подходы 

Ранние попытки моделирования течения в упрощенных радиоцефалических 

АВФ in vitro были приняты в цикле работ (Sivanesan, How, Bakran, 1999; Sivanesan, 

How, Black, Bakran, 1999). Структуры течения были визуализированы с помощью 

планарного освещения микрочастиц, взвешенных в жидкости. Проводились иссле-

дования стационарного и пульсирующего потоков. Количественные измерения 

пристеночного напряжения сдвига и турбулентности были выполнены с помощью 

лазерной доплеровской анемометрии. Было обнаружено, что структуры течения в 

пульсирующем потоке аналогичны тем, которые наблюдались в стационарном по-

токе без существенных качественных изменений. Кроме того, с использованием 

дуплексного и цветного ультразвукового исследования были выявлены характер-

ные участки образования стенозов (сужение просвета сосуда более 40%) у пациен-

тов с АВФ. 

Экспериментальные исследования потока внутри АВФ сопоставлялись с ре-

зультатами исследований по вычислительной гидродинамике (Kharboutly et al., 

2010; Botti et al., 2013; Browne et al., 2015). Для измерения скорости движения через 

АВФ использовался метод PIV (Particle Image Velocimetry) (Adrian, Westerweel, 

2011). Суть метода состоит в том, что жидкость содержит достаточно малые ча-
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стицы-индикаторы, которые увлекаются потоком крови. Движение этих частиц ис-

пользуется для расчета скорости и направления (поля скоростей) исследуемого по-

тока. Типичное устройство PIV состоит из камеры, лазера с оптическим устрой-

ством для ограничения освещаемой физической области, синхронизатора, действу-

ющего как внешний триггер для управления камерой и лазером, частицами-инди-

каторами и исследуемой жидкостью. Рециркуляционое поле течения в области 

внутренней стенки вены исследовалось с помощью PIV измерений при задании 

пульсирующих условий на входе (Gunasekera et al., 2020). 

Созданные АВФ периодически проверяются врачами с помощью допплеро-

графии для оценки их функциональности (He et al., 2018). Средняя скорость крово-

тока, как и наличие/отсутствие стеноза, оцениваются качественно. Недостатки этой 

техники (переоценка стеноза артериального анастомоза или отсутствие реальной 

количественной оценки) компенсируются использованием альтернативных мето-

дов диагностики. В последнее время в качестве таких методов используются маг-

нитно-резонансная ангиография и компьютерная томография, доказавшие свою 

клиническую применимость для оценки течений и проходимости АВФ (Yang et al., 

2020; Suqin et al., 2020). Расчет распределения напряжения сдвига сейчас рутинным 

образом производится для крупных сосудов человека, чьи анатомические особен-

ности восстанавливаются путем обработки изображений, полученных методами 

лучевой диагностики (Steinman, Taylor, 2005; Remuzzi, Bozzetto, 2017; Parshin et al., 

2018). В настоящее время активно развивается другой метод определения напряже-

ния сдвига в крупных сосудах человека, основанный на данных 4D Flow магнитно-

резонансной томографии (Markl et al., 2012). 4D Flow МРТ позволяет реконструи-

ровать распределение скорости/напряжения сдвига в рамках сердечного цикла во 

всей исследуемой области сосудистого русла с высоким пространственным и вре-

менным разрешением (Бокерия и др., 2016; Takehara et al., 2020). 

Величина анастомозного угла, заданного хирургическим путем при создании 

АВФ, влияет на гидродинамику в АВФ.  В работе (Lee J. et al., 2016) впервые ве-

личина анастомозного угла анализировалась в качестве фактора, влияющего на 
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уровень осложнений, связанных с нарушениями проходимости АВФ. Было прове-

дено пятилетнее исследование, в котором участвовал 201 пациент с созданной ра-

диоцефалической АВФ. Фистулы были поделены на две группы (у 72 пациентов 

анастомозный угол фистулы составлял менее 90° (острый), у 129 пациентов – более 

90° (тупой)). Результаты показали, что постановка АВФ с тупым углом в проведен-

ных экспериментах оказалась предпочтительной из-за меньшего уровня осложне-

ний в течение двух лет наблюдений. Однако для дальнейшего подтверждения за-

ключения о преимущественной постановке АВФ с тупыми анастомозными углами 

требуются дальнейшие многоцентровые исследования. 

В некоторых работах исследуется влияние анастомозных конфигураций на 

особенности течения в АВФ и уровень осложнений. Так, в работе (Galic et al., 2008) 

приведены результаты двухлетнего исследования 260 пациентов с тремя типами 

анастомозных конфигураций АВФ: «конец в бок», «конец в конец» и «бок в бок». 

Проанализировано влияние рассмотренных применяемых сосудистых анастомозов 

в АВФ на частоту возникновения осложнений, таких как тромбоз, первичная и вто-

ричная проходимость АВФ. Все рассмотренные параметры, а также их отношения 

указывают на преимущества артериовенозного анастомоза типа «конец в бок» в 

продлении функционального срока жизни АВФ и меньшей частоте осложнений по 

сравнению с другими типами. 

Проведено клиническое исследование в четырехлетний период (Stanziale et 

al., 2011), заключающееся в сравнении анастомоза «конец в конец» с анастомозом 

«конец в бок» у 140 больных с радиоцефалической АВФ. Анализ учитывал первич-

ную недостаточность, поздний тромбоз, стеноз, синдром обкрадывания и первич-

ную проходимость у двух групп пациентов с разными анастомозными конфигура-

циями. Количество случаев с поздним тромбозом (10% против 4,1%) и развитием 

стеноза (21,4% против 2,7%) у пациентов с конфигурацией АВФ «конец в конец» 

было выше, чем с анастомозом «конец в бок», остальные осложнения сопровожда-

лись в равной мере. По опыту авторов конфигурация «конец в бок» обеспечивает в 

целом лучшие результаты, чем «конец в конец», как в отношении осложнений, так 

и в отношении первичной выживаемости АВФ. 



56 

 

В мета-анализе (Bashar et al., 2018) проведено сравнение двух конфигураций 

АВФ: «конец в бок» и «бок в бок». В него было включено семь исследований с 

участием 463 пациентов в группе «конец в бок» и 523 пациентов в группе «бок в 

бок». Разница между двумя методами была незначительной в отношении показате-

лей проходимости в течение двух лет, однако синдром обкрадывания был в боль-

шей степени связан с конфигурацией «бок в бок». Согласно проведенному мета-

анализу, «конец в бок» останется предпочтительной конфигурацией АВФ, по-

скольку она менее требовательна к созданию с технической точки зрения. 

Согласно рекомендациям Европейского общества сосудистой хирур-

гии (Schmidli et al., 2018) по выбору сосудистого доступа для гемодиализа анасто-

моз АВФ «конец в бок» считается предпочтительнее «бок в бок» конфигурации, 

так как его использование позволяет легче соединять вену и артерию и избежать 

риска дистальной венозной гипертензии без влияния на проходимость. В некото-

рых ситуациях предпочтительнее создавать анастомоз «конец в конец» для предот-

вращения синдрома обкрадывания. 

В работе (Weigang et al., 2021) проведен мета-анализ по сравнению клиниче-

ских результатов использования анастомоза «конец в бок» и «бок в бок» с перевяз-

кой дистальной вены (лигированием) – так называемой функциональной конфигу-

рацией «конец в бок» в радиоцефалической АВФ. По мнению авторов, использова-

ние функциональной конфигурации может позволить достичь тех же результатов, 

как и в классической анастомозной конфигурации «конец в бок». В мета-анализ 

были включены семь исследований с участием 841 пациента. Результаты показали, 

что функциональный анастомоз имел следующие преимущества над классическим: 

простота выполнения операции, высокая успешность хирургического вмешатель-

ства, малое количество осложнений, высокая проходимость в течение 3 месяцев и 

в долгосрочном периоде. Однако он не имел очевидных преимуществ на ранних 

стадиях в отношении времени созревания АВФ и показателя проходимости. Ав-

торы полагают, что для дальнейшего подтверждения вывода о преимущественном 



57 

 

использовании функционального анастомоза необходимы более крупные много-

центровые рандомизированные исследования, сравнивающие анастомозные кон-

фигурации АВФ. 

Литературные данные свидетельствуют о том, что в настоящее время рутин-

ным образом проводятся экспериментальные исследования различных гемодина-

мических параметров (скорости и её направления, напряжения сдвига) в АВФ и их 

влияние на уровень проходимости и тромботических осложнений. В клинической 

практике в большинстве случаев используют острые анастомозные углы, превыша-

ющие 30°. Однако в последнее время стали развиваться технологии создания тупых 

анастомозных углов. По данным некоторых из многоцентровых исследований их 

использование приводит к меньшим осложнениям. Прояснение этого вопроса тре-

бует дальнейшего систематического исследования. Традиционно основным типом 

сосудистой конфигурации АВФ является анастомоз «конец в бок», однако в лите-

ратуре ведется дискуссия о преимуществах использования и других типов соеди-

нения артерии и вены пациента. Использование компьютерных методов (in silico), 

развиваемых в рамках проекта Virtual Physiological Human Institute (Hose et al., 

2019; Corral-Acero et al., 2020), позволяет проанализировать целый спектр сосуди-

стых конфигураций на предмет выявления наиболее функциональных среди них. 

1.8.3.2. Вычислительные подходы 

Вычислительная гидродинамика (ВГД) дает в руки исследователей ценный 

инструментарий для определения характеристик течений путем расчетов полей 

скоростей, давлений и сдвиговых напряжений с использованием численных мето-

дов (Anderson, Wendt, 1995). За последние 50 лет приложения вычислительной гид-

родинамики расширились от проблем изучения потоков вокруг аэродинамических 

профилей и автомобилей до сосудов пациентов и медицинских устройств, контак-

тирующих с кровью (Rodriguez, 2019; Totorean et al., 2022; Stefanini et al., 2023). 
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Вычислительные исследования применительно к АВФ чаще всего использо-

вались для оценки гемодинамических особенностей кровотока. Из-за неоднород-

ности сосудов пациента и трудностей с получением персонализированных моделей 

сосудистого доступа большинство вычислительных экспериментов проводились 

для идеализированных АВФ (Ene-Iordache, Remuzzi, 2017). В связи с постоянным 

развитием методов медицинской визуализации стал возможен переход на персона-

лизированные модели АВФ пациентов (Bozzetto et al., 2017; Carroll et al., 2019; 

McCullough, Coveney, 2021). Клиническое использование компьютерного модели-

рования может помочь корректировать стратегию создания АВФ, уменьшающую 

развитие осложнений в долгосрочной перспективе. Такой индивидуализированный 

подход к лечению позволяет улучшить клинические перспективы. 

В вычислительных экспериментах внимание направлено на исследование па-

раметров АВФ, таких как анастомозный угол и тип соединения между артерией и 

веной (анастомозная конфигурация), которые обуславливают гемодинамику в АВФ 

и влияют на развитие последующих осложнений. В модельных АВФ влияние вели-

чины острых анастомозных углов в упрощенных АВФ на распределение ключевых 

гемодинамических величин изучалось в целом ряде работ (Van Canneyt et al., 2010; 

Ene-Iordache et al., 2013; Konner et al. 2013; De Andrade Silva et al., 2015). С помощью 

методов вычислительной гидродинамики были рассчитаны распределения скоро-

сти и давления для АВФ с различными анастомозными углами (от 27° до 90°). Ис-

следовались топологические особенности линий тока при изменении интенсивно-

сти кровотока. В вышеуказанных работах выяснилось, что при анастомозных уг-

лах, больших 58°, поступающий в АВФ артериальный поток был недостаточным 

для проведения гемодиализа. Наблюдалась реверсия дистального артериального 

потока и развитие последующего синдрома обкрадывания. Для углов, меньших 45°, 

появляются чаще всего большие вихри в АВФ. А при углах в 90° наблюдались 

меньшие по размеру вихри. Кроме того, при углах 90° появляются зоны с низким 

пристеночным напряжением сдвига, что может приводить к интимальной гипер-

плазии и образованию стеноза. 
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В работе (Ene-Iordache et al., 2013) проведено исследование влияния анасто-

мозного угла в радиоцефалических АВФ с конфигурацией «конец в бок» на ре-

жимы течения крови. Среди четырех рассмотренных анастомозных углов (30°, 45°, 

60°, 90°) меньший угол (30°), по мнению авторов, считался предпочтительным, так 

как при нем сводилось к минимуму неоинтимальная гиперплазия. Заключения вы-

полнены на основании расчетов распределения скоростей крови, относительного 

времени пребывания крови на поверхности стенки (RRT) АВФ, индекса колеба-

тельного сдвига (OSI), усредненного по времени напряжения сдвига на стенке со-

суда (TAWSS) (Himburg et al., 2004). Указанные параметры являются общеприня-

тыми гемодинамическими параметрами, используемыми для оценки прогрессиро-

вания сердечно-сосудистых заболеваний в условиях пульсирующих пото-

ков (Peiffer et al., 2013). По мнению исследователей, низкий TAWSS, высокий RRT 

и высокая OSI могут быть связаны с развитием ИГ и формированием стеноза. Дан-

ные параметры были также использованы для оценки влияния величины анасто-

мозного угла на развитие возможных осложнений в АВП. В недавней ра-

боте (Pahlavanian, Ganji, 2023) показано, что уменьшение анастомозного угла (с 45° 

до 15°) в АВП эффективно уменьшает области высоких пристеночных напряжений 

сдвига, провоцирующих риски ИГ. 

На ряду с этим появились отдельные работы, в которых проводилось иссле-

дование не только острых анастомозных углов (от 30° до 90°), но и тупых (Lee J. et 

al., 2016). С помощью методов вычислительной гидродинамики было вычислено 

распределение напряжений сдвига в исследованных АВФ. Показано, что анасто-

мозный угол 135° приводит к меньшим напряжениям сдвига, чем при острых углах. 

Это позволяет судить об уменьшении уровня развивающихся осложнений (стеноз 

анастомоза, проходимость АВФ). Особенностью работы является моделирование 

течения крови в АВФ, учитывающее эластичность стенок сосудов. Было показано, 

что максимальное растяжение сосудов на стадии систолы не превышало 5.5%. 

Чаще всего в вычислительных экспериментах ограничиваются рассмотрением 

АВФ с недеформируемыми стенками, полагая, что в «созревших фистулах» эла-

стичность стенок меняется незначительно в течение сердечного цикла (Lee, 
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Steinman, 2007; McGah et al., 2014). В свете полученных результатов это допущение 

представляется корректным. 

В пользу целесообразности использования тупых анастомозных углов свиде-

тельствует также работа (Carroll et al., 2019). Моделирование кровотока в модифи-

цированной конфигурации АВФ «конец в бок» при тупом анастомозном 

угле (135°) показывает значительное снижение типичных эффектов турбулизации 

потока, наблюдаемых при использовании АВФ «конец в бок» с острым углом (45°). 

Анализ этих двух конфигураций позволяет предположить, что искривление вен мо-

жет в принципе приводить к успешному созреванию АВФ с благоприятной прохо-

димостью. 

В недавней статье (Yang et al., 2020) проведена оценка гемодинамических ха-

рактеристик в персонализированных АВФ, реконструированных по данным ангио-

графии. Исследование является первым исследованием по вычислительной гидро-

динамике, в котором используются ангиографические изображения, содержащие 

сведения о структуре сосудов у конкретных пациентов, в том числе сведения о точ-

ном местоположении стенотического поражения АВФ. Расчеты выполнены для 

27 пациентов, которым были установлены радиоцефалические АВФ для гемодиа-

лиза. Анализ ВГД реальных изображений сосудов пациентов показал, что при ана-

стомозных углах больше 46,5° могут иметь место качественные нарушения крово-

тока. Авторы считают, что указанный угол следует использовать во время опера-

ций по созданию анастомозов. Полученные результаты свидетельствуют в пользу 

важности выбора угла анастомоза, специфического для конкретного пациента. 

Использование ВГД-моделирования артериовенозных фистул для конкрет-

ных пациентов показало большой клинический потенциал. Вместе с тем выясни-

лось, что использование таких режимов визуализации, как МРТ и КТ, для получе-

ния трехмерной структуры сосудов сопряжено с высокими затратами (Murphy et 

al., 2017). В этой связи группа Tracie J. Barbera разработала более дешевую ультра-

звуковую процедуру восстановления геометрии АВФ и профилей кровотока для 

проведения последующих вычислительных экспериментов (Carroll et al., 2020; Ng 
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et al., 2022). Описанная методология была применена для моделирования течения 

крови в АВФ пациентов. 

В настоящее время известно несколько работ, в которых проводилось попар-

ное сравнение гемодинамики различных анастомозных конфигураций АВФ. Так, в 

работе (Hull et al., 2012) проведено сравнение анастомозных конфигураций АВФ 

«конец в бок» и «бок в бок» с лигированым7 концом дистальной вены с использо-

ванием методов вычислительной гидродинамики. Были оценены перепады давле-

ния через анастомоз, объемные скорости потока, вектор скорости и пристеночные 

напряжения сдвига. Основное различие между анастомозами «бок в бок» с лигиро-

ванным концом и «конец в бок» заключается в профилях пристеночных напряже-

ний сдвига (WSS). WSS в моделях «бок в бок» с лигированным концом были ниже 

по интенсивности и более однородны, чем в конфигурации «конец в бок», особенно 

с анастомозным углом 90°. Оба анастомоза «бок в бок» с лигированным концом и 

«конец в бок» (90°) обеспечивают требуемый для целей гемодиализа венозный от-

ток (проходимость). В работе отмечается, что АВФ «конец в бок» (45°) характери-

зуются меньшим обкрадыванием потока, но потенциально более высокой гипер-

плазией интимы. 

В работе (Ene-Iordache, Remuzzi, 2012) проведено сравнение гемодинамиче-

ских характеристик в трехмерных моделях радиоцефалических АВФ с типами ана-

стомоза «конец в бок» и «конец в конец». Кровь моделировалась как неньютонов-

ская жидкость, использовались реалистичные пульсирующие граничные условия 

для описания особенностей течения, развивающихся в АВФ. Зоны низкого и колеб-

лющегося пристеночного напряжения сдвига располагались в местах, прилегаю-

щих к областям, где имело место уменьшение просвета сосуда. 

Вычислительные подходы к моделированию течений в АВФ в основном 

направлены на исследование влияния анастомозного угла, конфигураций АВФ и 

персонализированных особенностей сосудистого русла на гемодинамику в АВФ. 

 
7 наложена нить на сосуд для остановки кровотока в нём 
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Однако до настоящего времени исследование рисков развития тромбообразования 

в АВФ пациентов систематически не проводилось. 

Заключение к главе I 

В данной главе анализируются современные представления о механизмах 

гидродинамической активации тромбоцитов. Подчеркивается роль макромолекул 

фактора фон Виллебранда, опосредуемых чувствительность тромбоцитов к дей-

ствию повышенных напряжений сдвига в интенсивном кровотоке. Обсуждаются 

стационарные и нестационарные воздействия со стороны кровотока. Отмечается, 

что вопрос о влиянии нестационарных сдвиговых воздействий на гидродинамиче-

скую активацию тромбоцитов ранее не рассматривался. Важной задачей является 

исследование критических условий гидродинамической активации тромбоцитов, 

основанных на представлениях о роли кумулятивного напряжения сдвига. Делается 

вывод о перспективности использования теоретических результатов для оценки 

гидродинамической активации тромбоцитов в сосудах со сложной геометрией.  

Во второй части главы описывается использование артериовенозных фистул 

для проведения процедур гемодиализа. В АВФ формируются зоны с высокими 

напряжениями сдвига, в которых может происходить гидродинамическая актива-

ция тромбоцитов, ведущая к последующему образованию тромбов. Проведенный 

анализ литературных данных показал, что вопросы, связанные с гидродинамиче-

ской активацией тромбоцитов в артериовенозных фистулах для гемодиализа, до 

настоящего времени систематически не изучались. Делается вывод о необходимо-

сти разработки математической модели гидродинамической активации тромбоци-

тов в нестационарных течениях крови в сосудах со сложной геометрией (в частно-

сти, в артериовенозных фистулах). 

В этой связи настоящая работа направлена на развитие модели для анализа 

гидродинамической активации тромбоцитов в сосудах со сложной геометрией, в 
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основе которой находится биофизическая модель динамики разворачивания фак-

тора фон Виллебранда на поверхности тромбоцита в нестационарных течениях 

крови. Проведение вычислительных экспериментов (так называемый in silico под-

ход) с учетом персонализированных геометрий сосудов представляется очень пер-

спективным подходом для создания системы по оценке рисков запуска тромбооб-

разования в дополнение к существующим, не учитывающим интенсивность разви-

ваемых потоков. 

Разработанные модели позволят анализировать влияние геометрических ха-

рактеристик сосудов (в частности, для АВФ: угла сшивки сосудов, типа соединения 

сосудов, специфики строения сосудов пациента), особенностей кровотока (вели-

чины и профиля кровотока), а также количества мономеров в факторе фон Вилле-

бранда на уровень гидродинамической активации тромбоцитов. Открываются воз-

можности практического применения получаемых результатов в связи с активным 

развитием методов медицинской визуализации.  
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Глава 2. Модель разворачивания фактора фон Виллебранда 

на поверхности тромбоцитов под действием  

нестационарных сдвиговых напряжений в интенсивном 

кровотоке 

2.1. Построение модели 

В условиях физиологической нормы уровень гидродинамической активации 

тромбоцитов представляется незначительным (Kroll et al., 1996; Rana et al., 2019). 

В крупных сосудах с патологиями или в устройствах для поддержания кровообра-

щения могут формироваться области повышенных напряжений сдвига. Попадание 

тромбоцитов с закрепленными VWF в эти области, даже на короткое время, спо-

собно приводить к их активации. 

В соответствии с поставленными задачами, была исследована динамика раз-

ворачивания VWF, прикреплённого к тромбоциту, под действием повышенных не-

стационарных напряжений сдвига, а также определены условия запуска гидроди-

намической активации тромбоцитов вследствие разворачивания VWF в интенсив-

ных течениях крови. Полагалось, что в случае размотки молекулы VWF на полную 

длину она должна оставаться в полностью развернутом состоянии при дальнейшем 

увеличении или уменьшении напряжения сдвига, приводя в итоге к запуску про-

цессов гидродинамической активации тромбоцитов. 

Известно, что гидродинамические условия в кровотоке регулируют дина-

мику разворачивания VWF на поверхности тромбоцитов в сдвиговых течениях. 

Рассмотрим подробнее физику данного процесса. В кровотоке на молекулу VWF, 

присоединенную одной субъединицей к поверхности тромбоцита, действует две 

силы (рисунок 9): сила разворачивания 𝐹𝑢𝑛, вызванная действием напряжения 

сдвига со стороны потока, стремящегося развернуть молекулу из глобулярного в 
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полностью развернутое состояние, и сила сворачивания 𝐹𝑓, стремящаяся вернуть 

VWF в глобулярное состояние (по сути, сила поверхностного натяжения). 

 

Рисунок 9 — Частично развернутая молекула VWF в нестационарном сдвиговом потоке. 𝑟 – ра-

диус глобулярной части VWF, 𝑥 – длина развернутой части VWF на поверхности тромбоцита, 𝑑 

– характерный размер мономера VWF, 𝐹𝑢𝑛 – сила, которая разворачивает VWF под действием 

напряжения сдвига τ, 𝐹𝑓 – сила сворачивания, стремящаяся вернуть VWF в глобулярное состоя-

ние, 𝜂 – вязкость крови, 𝜔 – скорость вращения глобулярной части молекулы, 𝜕𝑉/𝜕𝑦 – градиент 

скорости 𝑉, перпендикулярный направлению кровотока. 

При низких напряжениях сдвига в кровотоке мультимеры VWF имеют ком-

пактную глобулярную конформацию, при этом каждый из них связан с тромбоци-

том лишь за счет прикрепления одного мономера. В таких ситуациях активация 

тромбоцитов не должна запускаться. При увеличении напряжения сдвига выше 

критической величины молекулы VWF способны разворачиваться, за счёт этого 

увеличивается количество сайтов связывания доменов A1 VWF с рецепто-

рами GPIb на поверхности тромбоцита. Несложно понять, что должны существо-

вать такие напряжения сдвига, при которых макромолекулы VWF в принципе спо-

собны разворачиваться на полную длину. В таких случаях все 𝑁 имеющихся в мак-

ромолекуле VWF субъединиц будут связаны с рецепторами тромбоцита, причем 

необратимым образом. Будет ли в такого рода ситуациях иметь место активация 

тромбоцитов или нет зависит от длительности действия повышенных напряжений 

сдвига на молекулы VWF, присоединенные к тромбоцитам. 
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В качестве интегральной характеристики, учитывающей не только величину, 

но и длительность сдвиговых напряжений на тромбоцит с прикрепленным к нему 

VWF в условиях нестационарного потока, принято считать кумулятивное напряже-

ние сдвига (𝐶𝑆𝑆). Эта величина определяется как интеграл от напряжения сдвига 

вдоль траектории тромбоцитов через зону повышенного напряжения сдвига. Из-

вестно, что условием запуска гидродинамической активации тромбоцитов при про-

хождении определенной области кровотока является превышение кумулятивным 

напряжением сдвига критического значения (𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟). Встает вопрос, как зависит 

𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟 от количества мономеров 𝑁 в VWF. 

Для описания динамики разворачивания VWF было использовано уравнение 

моментов (2.1.1): 

 𝑑

𝑑𝑡
(𝐽𝑟𝜔) = (𝐹𝑢𝑛 − 𝐹𝑓) ∙ 𝑟  (2.1.1) 

где 𝐽𝑟 обозначает момент инерции глобулярной части молекулы VWF, 𝜔 отобра-

жает скорость вращения глобулярной части молекулы. Выражения для сил разво-

рачивания 𝐹𝑢𝑛 и сворачивания 𝐹𝑓 задаются формулами: 

 𝐹𝑢𝑛 = 𝑘𝜋𝑟2𝜏 (2.1.2) 

 𝐹𝑓 = 𝜎𝜋𝑑 (1 −
𝑑

2𝑟
) (2.1.3) 

где 𝜏 =  𝜏(𝑡) обозначает значение действующего на VWF напряжения сдвига, ме-

няющееся во времени, 𝑘 представляет собой безразмерный коэффициент пропор-

циональности, 𝜎 соответствует коэффициенту эффективного «поверхностного 

натяжения», 𝑑 обозначает характерный размер мономерной субъединицы VWF, 

𝑟 — радиус глобулярной части VWF. 

Предполагается, что во время разворачивания VWF его объем сохраняется. 

То есть объем полностью развернутого VWF (длиной 𝐿 c количеством мономе-

ров 𝑁) равен сумме объемов «хвоста» молекулы (длиной 𝑥) и глобулярной части (с 

радиусом 𝑟). Таким образом, получается следующая зависимость между длиной 

«хвоста» и радиусом глобулы VWF: 
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𝐿
𝜋𝑑2

4
= 𝑥

𝜋𝑑2

4
+

4

3
𝜋𝑟3 (2.1.4) 

Поделив обе части уравнения (2.1.4) на характерный объем одной субъеди-

ницы VWF, получим связь между количеством мономеров в «хвосте» и в глобуле 

VWF: 

 𝐿

𝑑
=

𝑥

𝑑
+

16

3

𝑟3

𝑑3 (2.1.5) 

где 𝑁 ≡ 𝐿/𝑑 – количество мономеров в VWF, 𝑁𝑥 ≡ 𝑥/𝑑 и 𝑁𝑟 ≡ 16𝑟3/3𝑑3 – коли-

чество мономеров в «хвосте» и глобуле VWF соответственно. Несложно найти ве-

личину максимального радиуса глобулы VWF (в случае отсутствия «хвоста»), под-

ставив в уравнение (2.1.5) 𝑥 = 0: 𝑅 = (𝑑/2)√3𝑁/23
. 

Выражения для 𝐽𝑟 и 𝜔 находятся следующим образом: 

 𝐽𝑟 =
7

5
(𝑚0𝑛𝑟)𝑟

2  (2.1.6) 

 𝜔 =
1

𝑟
𝑥𝑡

′  (2.1.7) 

где 𝑚0 – масса мономерной субъединицы VWF. Принимая во внимание выражение 

для 𝑁𝑟 , получим выражения для момента инерции глобулярной части VWF и угло-

вой скорости: 

 
𝐽𝑟 =

112

15

𝑟5

𝑑3
𝑚0 (2.1.8) 

 
𝜔 = −

16𝑟

𝑑2
𝑟𝑡

′ (2.1.9) 

Подставив выражения для приложенных сил (уравнения (2.1.2) и (2.1.3)), мо-

мента инерции (уравнение (2.1.8)) и угловой скорости (уравнение (2.1.9)) в уравне-

ние движения (2.1.1), удалось получить уравнение, описывающее динамику разво-

рачивания VWF по поверхности тромбоцита: 

 4𝑚0

15𝜎𝜋
[(

2𝑟

𝑑
)
7

]
𝑡𝑡

′′

= −
𝑘𝜏𝑑

4𝜎
(
2𝑟

𝑑
)
3

+ (
2𝑟

𝑑
) − 1  (2.1.10) 
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Последнее уравнение позволяет ввести обобщенную координату 𝑞 = (
2𝑟

𝑑
)
7
, 

безразмерное время �̃� = 𝑡√15𝜎𝜋/4𝑚0 и напряжение сдвига �̃� = 𝑘𝜏𝑑/4𝜎. Соответ-

ственно, данное уравнение принимает следующий безразмерный вид: 

 𝑞�̃��̃�
′′ = −�̃�𝑞

3
7 + 𝑞

1
7 − 1 (2.1.11) 

Обобщенная координата 𝑞 варьируется от 𝑞 = 𝑞𝑛 = (3𝑁/2)
7

3 (VWF нахо-

дится в полностью глобулярной форме, 𝑟 = 𝑅) до 𝑞 = 0 (VWF полностью развер-

нут, 𝑟 = 0). 

2.2. Анализ динамики разворачивания фактора фон Виллебранда 

под действием напряжения сдвига в нестационарном кровотоке 

Примечательно, что уравнение (2.1.11) описывает движение материальной 

точки с обобщенной координатой 𝑞 в потенциальном поле: 

 �̃��̃�(𝑞) =
7

10
�̃�𝑞

10
7 −

7

8
𝑞

8
7 + 𝑞 (2.2.1) 

Профили, соответствующие потенциальной энергии, построенные в соответ-

ствии с уравнением (2.2.1), при различных величинах напряжениях сдвига пока-

заны на рисунке 10. Кривые потенциальной энергии для трех наборов значений �̃� 

имеют разное количество экстремумов. При �̃� < �̃�𝑐𝑟1 (зеленая область) кривые по-

тенциальной энергии имеют два локальных минимума: при 𝑞 = 0 (полностью раз-

вернутый VWF) и при 𝑞 = 𝑞𝑛 (глобулярный VWF). При �̃� = �̃�𝑐𝑟1 координата 𝑞 = 𝑞𝑐 

будет равна 𝑞 = 𝑞𝑛, потенциальная энергия соответствует 𝑈�̃�𝑐𝑟1
(𝑞). 

При �̃�𝑐𝑟1 < �̃� < �̃�𝑐 (желтая область) кривые потенциальной энергии имеют 

локальные минимумы при 𝑞 = 0 (полностью развернутый VWF) и при 𝑞 = 𝑞𝑐 (ча-

стично развернутый VWF), 𝑞𝑠 < 𝑞𝑐 < 𝑞𝑛. При �̃� > �̃�𝑐 (оранжевая область) кривые 

потенциальной энергии имеют один минимум при 𝑞 = 0 (полностью развернутый 
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VWF). При �̃� < �̃�𝑐 все кривые потенциальной энергии имеют локальный максимум 

при 𝑞 = 𝑞𝑠. 

 

Рисунок 10 — Профили потенциальной энергии (�̃��̃�(𝑞)) при различных значениях напряжения 

сдвига �̃�. Жирные линии соответствуют кривым потенциальной энергии для �̃� = 0, �̃� = �̃�𝑐𝑟1,  

�̃� = �̃�𝑐𝑟, �̃� = �̃�𝑐  и обозначены как �̃�0(𝑞), �̃��̃�𝑐𝑟1
(𝑞), �̃��̃�𝑐𝑟

(𝑞) и �̃��̃�𝑐
(𝑞) соответственно. Точки 𝑞 = 𝑞𝑠 

и 𝑞 = 𝑞𝑐 соответствуют максимуму и минимуму потенциальной энергии �̃��̃�(𝑞). Потенциальные 

кривые при �̃� < �̃�𝑐𝑟1, �̃�𝑐𝑟1 < �̃� < �̃�𝑐, �̃� > �̃�𝑐 лежат в областях, обозначенных зеленым, желтым и 

оранжевым цветами соответственно. 

Минимумы потенциальной энергии соответствуют устойчивым состояниям 

системы, в которых она остается, если ее предоставить самой себе. Локальный мак-

симум потенциальной энергии определяет высоту барьера, который необходимо 

преодолеть системе для перехода из одного локального устойчивого состояния  

𝑞 = 𝑞𝑛 (глобулярный VWF) в другое 𝑞 = 0 (полностью развернутый VWF). 

На рисунке 11 приведены фазовые портреты системы при изменении вели-

чины действующего напряжения сдвига. В начальный момент времени система 

находится в точке (𝑞𝑛; 0), соответствующей VWF в глобулярном состоянии с нуле-

вым импульсом. Существует �̃�𝑐𝑟1 – критическая величина �̃�, выше которой начина-
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ется разворачивание VWF. Если �̃� < �̃�𝑐𝑟1 (соответствует зеленой области на ри-

сунке 10), то VWF всегда находится в глобулярном состоянии (даже за бесконечно 

длительное время не происходит разворачивания VWF). 

   

Рисунок 11 — Фазовые портреты системы при изменении напряжения сдвига 𝜏. 𝜏𝑐𝑟1 – критиче-

ская величина 𝜏, выше которой начинается разворачивание VWF, 𝜏𝑐𝑟 – критическая величина 𝜏, 

выше которой начинается разворачивание VWF на полную длину. Начальные условия: 𝑞 = 𝑞𝑛, 

�̇� = 0 (VWF в глобулярной форме). 

Кроме того, существует �̃�𝑐𝑟 – критическая величина �̃�, выше которой начина-

ется разворачивание VWF на полную длину (�̃�𝑐𝑟 < �̃�𝑐). Если �̃�𝑐𝑟1 < �̃� < �̃�𝑐𝑟 (соот-

ветствует желтой области на рисунке 10), то VWF может разворачиваться частично 

по поверхности тромбоцита (𝑞 = 𝑞𝑐), а при �̃� > �̃�𝑐𝑟 становится возможным разво-

рачивание VWF на полную длину (достижение границы 𝑞 = 0, соответствующей 

полностью развернутому VWF). 

Заметим, что при �̃� = �̃�𝑐𝑟 величина потенциального барьера сравнивается с 

величиной потенциальной энергии в начальном состоянии системы:  

𝑈�̃�𝑐𝑟
(𝑞𝑠) = 𝑈�̃�𝑐𝑟

(𝑞𝑛). �̃�𝑐𝑟 – критическое значение напряжения сдвига, необходимое 

для полного разворачивания VWF. 

Критическое значение 𝜏𝑐𝑟 в размерных единицах было рассчитано согласно 

следующему выражению: 

 𝜏𝑐𝑟 = 𝜂 ⋅ �̇�𝑐𝑟 ⋅ �̃�𝑐𝑟 (2.2.2) 

где значение �̇�𝑐𝑟 полагалось равным 6.75 ⋅ 104 c-1 (Приложение к работе (Zlobina, 

Guria, 2016)), вязкость 𝜂 = 3.16 cП. Численное решение уравнения  
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𝑈�̃�𝑐𝑟
(𝑞𝑠) = 𝑈�̃�𝑐𝑟

(𝑞𝑛) позволяет получить зависимость 𝜏𝑐𝑟 от количества мономеров 

в VWF (𝑁) (рисунок 12). Степенная зависимость выглядит следующим образом: 

 𝜏𝑐𝑟~𝑁−2/3 (2.2.3) 

 

 

 

Рисунок 12 — Зависимость критиче-

ского значения напряжения сдвига (𝜏𝑐𝑟) 

от количества мономеров 𝑁 в VWF. 

График иллюстрирует тот факт, что для разворачивания на полную длину 

больших мультимеров VWF требуются меньшие по величине напряжения сдвига. 

В нестационарных течениях крови необходимо учитывать не только вели-

чину приложенного к VWF напряжения сдвига, но и его длительность. По суще-

ствующим представлениям в качестве интегральной характеристики, учитываю-

щей не только величину, но и длительность сдвиговых напряжений на тромбоцит 

с прикрепленным к нему VWF в условиях нестационарного потока, принято счи-

тать кумулятивное напряжение сдвига (𝐶𝑆𝑆). Эта величина определяется как инте-

грал от напряжения сдвига вдоль траектории тромбоцитов c прикрепленными VWF 

через зону повышенного напряжения сдвига: 

 𝐶𝑆𝑆 = ∫ 𝜏(𝑡)𝑑𝑡
𝑡𝑜𝑢𝑡

𝑡𝑖𝑛

 (2.2.4) 

где (𝑡𝑜𝑢𝑡 − 𝑡𝑖𝑛) – длительность действия повышенного напряжения сдвига. 

Наиболее простым примером действия нестационарного напряжения сдвига 

на VWF является прямоугольный импульс напряжения сдвига амплитудой 𝜏𝑚 и 
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длительностью ∆𝑡 = 𝑡𝑜𝑢𝑡 − 𝑡𝑖𝑛 (рисунок 13). В этом случае 𝐶𝑆𝑆 равно произведе-

нию амплитуды и длительности импульса напряжения сдвига: 𝐶𝑆𝑆 = 𝜏𝑚 ∙ ∆𝑡. 

 

 

Рисунок 13. Действие прямоугольного 

импульса напряжения сдвига. 𝜏𝑚 – ам-

плитуда (величина) напряжения 

сдвига 𝜏, ∆𝑡 = 𝑡𝑜𝑢𝑡 − 𝑡𝑖𝑛 – длительность 

действия напряжения сдвига. 

 

На рисунке 14 показано поведение системы (VWF) под действием нестацио-

нарного напряжения �̃� > �̃�𝑐𝑟 одинаковой амплитуды �̃�𝑚, но различной длительно-

сти (∆�̃�1 < ∆�̃�2). Фазовый портрет системы в случае отсутствия действия напряже-

ния сдвига выделен черным цветом. Под действием прямоугольного импульса 

напряжения сдвига длительностью ∆�̃�1 фазовая траектория, начинающаяся из 

точки (𝑞𝑛; 0) (зеленая точка на рисунке 14), не достигает сепаратрисы и в момент 

прекращения действия �̃� возвращается обратно на правую границу 𝑞 = 𝑞𝑛 (VWF 

остается в глобулярной форме). При большей величине длительности действия 

�̃� (∆�̃�2) фазовая траектория пересекает сепаратрису и в момент отсутствия действия 

прямоугольного импульса достигает левой границы 𝑞 =  0 (VWF разворачивается 

на полную длину). В ситуации, показанной слева на рисунке 14, величины действу-

ющего кумулятивного напряжения сдвига недостаточно для разворачивания VWF 

на полную длину (𝐶𝑆𝑆1 < 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟), в то время как справа на рисунке – происходит 

полное разворачивание VWF (𝐶𝑆𝑆2 > 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟). 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟 – критическое значение куму-

лятивного напряжения сдвига, выше которого происходит полное разворачивание 

VWF. 
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Рисунок 14 — Разворачивание VWF под действием нестационарного сдвигового напря-

жения 𝜏 > 𝜏𝑐𝑟 различной длительности (∆𝑡1 < ∆𝑡2). Начальные условия: 𝑞 = 𝑞𝑛, �̇� = 0 (VWF в 

глобулярной форме). |�̇�𝑐𝑟| – модуль критического импульса напряжения сдвига. 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟 – крити-

ческая величина кумулятивного напряжения сдвига. 𝐶𝑆𝑆1 = 𝜏𝑚 ∙ ∆𝑡1,  

𝐶𝑆𝑆2 = 𝜏𝑚 ∙ ∆𝑡2 (𝐶𝑆𝑆1 < 𝐶𝑆𝑆2). 

Глядя на фазовый портрет системы, становится ясно, что для разворачивания 

VWF на полную длину изображающая точка, представляющая состояние системы, 

должна в определенный момент оказаться ниже сепаратрисы. При увеличении ам-

плитуды напряжения сдвига точка пересечения сепаратрисы будет приближаться к 

правой границе (𝑞 = 𝑞𝑛). В предельном случае, соответствующему действию 

напряжения сдвига высокой амплитуды, изображающая точка системы будет пере-

мещаться практически вертикально вниз из состояния 𝑞 = 𝑞𝑛, �̇� = 0. В указанном 

случае величина 𝑞 будет практически постоянной и равной 𝑞𝑛. Использование опи-

санного приближения позволяет аналитически получить условие разворачивания 

VWF на полную длину при действии нестационарного напряжения сдвига. 



74 

 

2.3. Условия разворачивания фактора фон Виллебранда на полную 

длину в зависимости от числа мономеров 

Под действием повышенного нестационарного напряжения сдвига (�̃� > �̃�𝑐𝑟) 

длительностью (�̃�𝑜𝑢𝑡 − �̃�𝑖𝑛) VWF приобретает импульс (�̇�(�̃�𝑜𝑢𝑡) − �̇�(�̃�𝑖𝑛)). Таким 

образом, условие полного разворачивания VWF имеет вид (рисунок 14):  

 |�̇�(�̃�𝑜𝑢𝑡) − �̇�(�̃�𝑖𝑛)| > |�̇�𝑐𝑟| (2.3.1) 

В момент времени �̃�𝑖𝑛 VWF находится в глобулярном состоянии, что соответствует 

�̇�(�̃�𝑖𝑛) = 0 и 𝑞(�̃�𝑖𝑛) = 𝑞𝑛. 

Для нахождения |�̇�𝑐𝑟| использовался закон сохранения энергии, выполняе-

мый при движении вдоль любой фазовой траектории, при �̃� = 0: 

 
𝑈0(𝑞𝑛) +

�̇�𝑐𝑟
2

2
= 𝑈0(𝑞𝑠) (2.3.2) 

Таким образом, легко получить выражение для |�̇�𝑐𝑟|: 

 
|�̇�𝑐𝑟| = √2 (𝑈0(𝑞𝑠) − 𝑈0(𝑞𝑛)) (2.3.3) 

Для нахождения |�̇�(�̃�𝑜𝑢𝑡)| использовалась безразмерная форма уравнения 

разворачивания VWF по поверхности тромбоцита (уравнение (2.1.11)). Путем его 

интегрирования удалось получить выражение для приобретенного импульса: 

 
�̇�(�̃�𝑜𝑢𝑡) − �̇�(�̃�𝑖𝑛) = ∫ (�̈�)𝑑�̃� = ∫ (−�̃�(�̃�)𝑞

3
7 + 𝑞

1
7 − 1)

�̃�𝑜𝑢𝑡

�̃�𝑖𝑛

𝑑�̃�
�̃�𝑜𝑢𝑡

�̃�𝑖𝑛

 (2.3.4) 

Выражение для |�̇�(�̃�𝑜𝑢𝑡)| выглядит следующим образом: 

 
|�̇�(�̃�𝑜𝑢𝑡)| = ∫ �̃�(�̃�)𝑞

3
7𝑑�̃� − ∫ (𝑞

1
7 − 1

�̃�𝑜𝑢𝑡

�̃�𝑖𝑛

�̃�𝑜𝑢𝑡

�̃�𝑖𝑛

)𝑑�̃� (2.3.5) 

Подставив найденные выражения в (2.3.1), условие разворачивания VWF на 

полную длину выглядит следующим образом: 
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∫ �̃�(�̃�)𝑞

3
7𝑑�̃�

�̃�𝑜𝑢𝑡

�̃�𝑖𝑛

> √2(𝑈0(𝑞𝑠) − 𝑈0(𝑞𝑛)) + ∫ (𝑞
1
7 − 1

�̃�𝑜𝑢𝑡

�̃�𝑖𝑛

)𝑑�̃� (2.3.6) 

Учитывалось, что при �̃� = 0 𝑞 > 𝑞𝑠 = 1 и ∫ (𝑞
1

7 − 1
�̃�𝑜𝑢𝑡

�̃�𝑖𝑛
)𝑑�̃� > 0: 

 
∫ �̃�(�̃�)𝑞

3
7𝑑�̃�

�̃�𝑜𝑢𝑡

�̃�𝑖𝑛

> √2(𝑈0(𝑞𝑠) − 𝑈0(𝑞𝑛)) (2.3.7) 

Принимая во внимание, что в рассмотренной модели 𝑞 > 𝑞𝑛: 

 
𝑞𝑛

3
7 ∫ �̃�(�̃�)𝑑�̃�

�̃�𝑜𝑢𝑡

�̃�𝑖𝑛

> ∫ �̃�(�̃�)𝑞
3
7𝑑�̃�

�̃�𝑜𝑢𝑡

�̃�𝑖𝑛

 (2.3.8) 

Получено следующее выражение: 

 
𝐶𝑆�̃� = ∫ �̃�(�̃�)𝑑�̃�

�̃�𝑜𝑢𝑡

�̃�𝑖𝑛

>
1

𝑞𝑛

3
7

√2(𝑈0(𝑞𝑠) − 𝑈0(𝑞𝑛)) ≡ 𝐶𝑆�̃�𝑐𝑟  (2.3.9) 

где 𝐶𝑆�̃�𝑐𝑟 – безразмерное критическое значение кумулятивного напряжения сдвига. 

Принимая во внимание, что при �̃� = 0: 𝑞𝑠 = 1, 𝑞𝑛 = (
3𝑁

2
)

7

3
,  

𝑈0(𝑞) = −
7

8
𝑞

8

7 + 𝑞, удалось получить выражение для 𝐶𝑆�̃�𝑐𝑟 в зависимости от коли-

чества мономеров в VWF (𝑁): 

 
𝐶𝑆�̃�𝑐𝑟 = (

3

2
𝑁)

1
3 √7

4
+

1

4
(
3

2
𝑁)

−
8
3
− 2(

3

2
𝑁)

−
1
3
 

(2.3.10) 

В результате проведенного теоретического анализа была получена зависи-

мость критического значения кумулятивного напряжения сдвига 𝐶𝑆�̃�𝑐𝑟 от количе-

ства мономеров в VWF (𝑁), то есть найдена ключевая величина в условии запуска 

гидродинамической активации тромбоцитов в интенсивных течениях крови: 

 
𝐶𝑆�̃�𝑐𝑟~𝑁

1
3 (2.3.11) 



76 

 

Причем при вычислении кумулятивного напряжения сдвига должны учиты-

ваться только те напряжения сдвига, которые приводят к полному разворачиванию 

VWF с количеством мономеров 𝑁: 

 �̃� > �̃�𝑐𝑟(𝑁) (2.3.12) 

 
�̃�𝑐𝑟~𝑁− 

2
3 (2.3.13) 

Критическое значение кумулятивного напряжения сдвига 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟 в размерных 

единицах измерения вычислялось согласно выражению: 

 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟 = 𝛼 ⋅ 𝐶𝑆�̃�𝑐𝑟 (2.3.14) 

где 𝛼 – размерный множитель, 𝐶𝑆�̃�𝑐𝑟 обозначает безразмерное критическое значе-

ние кумулятивного напряжения сдвига. Согласно in vitro экспериментам, критиче-

ское значение кумулятивного напряжения сдвига составляет от 12 до  

32 дин ⋅ с/см2 (𝜂 = 3.16 cП) (Ramstack et al., 1979; Bluestein et al., 1997; Holme et al., 

1997; Rahman et al., 2018). Значение 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟 лежит в указанном диапазоне при 𝛼 рав-

ном 3.9 дин ⋅ с/см2. 

Переход к размерным единицам позволил построить зависимость 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟 

от 𝑁 (рисунок 15). Указанная зависимость будет использоваться в следующей 

главе при построении математической модели для оценки гидродинамической ак-

тивации тромбоцитов в сосудах со сложной геометрией. 

 

 

 

Рисунок 15 — Зависимость кри-

тического значения кумулятив-

ного напряжения сдвига (𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟) 

от количества мономеров в 

VWF (𝑁). 
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Заключение к главе II 

Предложенная в данной главе математическая модель позволяет анализиро-

вать динамику разворачивания фактора фон Виллебранда на поверхности тромбо-

цита под действием нестационарных сдвиговых напряжений в интенсивном крово-

токе. Удалось найти, как зависят критические значения напряжения сдвига и куму-

лятивного напряжения сдвига от количества мономеров в VWF, превышение кото-

рых приводит к разворачиванию макромолекул на полную длину. Найденные усло-

вия полного разворачивания VWF по поверхности тромбоцита могут быть исполь-

зованы для оценки уровня гидродинамической активации тромбоцитов в сосудах 

со сложной геометрией с интенсивной гемодинамикой. 
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Глава 3. Модель для оценки гидродинамической активации 

тромбоцитов в сосудах со сложной геометрией 

3.1. Построение модели 

Расчет уровня гидродинамической активации тромбоцитов в сосудах со 

сложной геометрией выполнялся в несколько последовательных шагов. На первом 

шаге решались нестационарные уравнения Навье-Стокса (Versteeg, Malalasek-

era, 2007) для определения скорости �⃗� (𝑥, 𝑦, 𝑧, 𝑡) и давления p(𝑥, 𝑦, 𝑧, 𝑡) в каждой 

ячейке сосуда. На стенках сосуда полагалось выполненным условие непроницае-

мости и отсутствия проскальзывания (Batchelor, 2000). 

Кровь полагалась несжимаемой ньютоновcкой жидкостью. Величина дина-

мической вязкости крови рассчитывалась на основании ее зависимости от гемато-

крита (Guyton, Hall, 2006). В качестве граничных условий по скорости на входе в 

сосуд задавался профиль скорости Пуазейля. Средние скорости, входящие в выра-

жения для профилей, полагались функциями времени заданного вида (Ene Iordache, 

Remuzzi, 2012). Мгновенная средняя скорость рассчитывалась на основе объемной 

скорости кровотока. Направление потока крови зависело от особенностей строения 

сосудов. Величина радиуса сосудов полагалась неизменной. На выходе из сосуда 

задавалось условие равенства нулю градиента скорости, а величина статического 

давления полагалась фиксированной. Влияние растяжимости стенок на распреде-

ление рассчитываемых переменных полагалось несущественным (Decorato et al., 

2014; McGah et al., 2014). 

Далее по найденному полю скорости вычислялись скорость сдвига (�̇�) и 

напряжение сдвига (𝜏 =   𝜂 · �̇�) (Tesch, 2013), где 𝜂 – динамическая вязкость крови. 

На следующем шаге рассчитывалось поле кумулятивных напряжений 

сдвига (𝐶𝑆𝑆), действующих на тромбоциты с прикрепленными VWF в рассматри-
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ваемой сложной геометрии сосуда. Найденное поле сдвиговых напряжений 𝜏 ис-

пользовалось для вычисления распределения 𝐶𝑆𝑆 в сосуде согласно уравне-

нию (Salikhova et al., 2023): 

 
𝜕𝐶𝑆𝑆

𝜕𝑡
+ (𝑉𝑥

𝜕

𝜕𝑥
+ 𝑉𝑦

𝜕

𝜕𝑦
+ 𝑉𝑧

𝜕

𝜕𝑧
) 𝐶𝑆𝑆 = 𝜏 ⋅ 𝜃(𝜏 − 𝜏𝑐𝑟(𝑁))  (3.1.1) 

где 𝑡 – время, 𝑉𝑖 – компоненты скорости, 𝜃(𝜏 − 𝜏𝑐𝑟) – функция Хевисайда. В 

соответствии с формулой (3.1.1) при расчете кумулятивного напряжения сдвига 

учитывались только те напряжения сдвига, значения которых превышали 

критическое значение 𝜏𝑐𝑟 (формула (2.2.3)). При решении уравнения (3.1.1) на 

входном сечении сосуда ставилось условие равенства 𝐶𝑆𝑆 нулю. На выходном 

сечении задавалось условие равенства нулю градиента 𝐶𝑆𝑆. На стенках полагалось 

выполненным условие непроницаемости. 

Полученное распределение 𝐶𝑆𝑆 в сосуде использовалось для расчета 

концентрации активированных тромбоцитов (𝑃𝑎) (Salikhova et al., 2023): 

 
𝜕𝑃𝑎
𝜕𝑡

+ (𝑉𝑥
𝜕

𝜕𝑥
+ 𝑉𝑦

𝜕

𝜕𝑦
+ 𝑉𝑧

𝜕

𝜕𝑧
)𝑃𝑎 = 𝑘 ∙ 𝑃 ∙ 𝜃(𝐶𝑆𝑆 − 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟(𝑁)) (3.1.2) 

где 𝑃 – концентрация неактивированных тромбоцитов с закрепленными на их 

поверхности мультимерами VWF в глобулярном состоянии, 𝑃0 – начальная 

концентрация тромбоцитов, 𝑃0 = 𝑃 + 𝑃𝑎 , 𝑘 – константа скорости,  

𝑃0 =  2 ⋅ 105мкл−1. В соответствии с формулой (3.1.2) при расчете концентрации 

активированных тромбоцитов учитывались только те кумулятивные напряжения 

сдвига, значения которых превышали критическое значение 

𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟 (формула (2.3.10)). При решении уравнения (3.1.2) на входном сечении 

сосуда ставилось условие 𝑃𝑎 = 0. На выходном сечении сосуда задавалось условие 

равенства нулю градиента концентрации активированных тромбоцитов. Расчеты 

проводились в предположении, что значение 𝑘 достаточно велико, чтобы 

обеспечить переход всех тромбоцитов в активированное состояние при 

закритическом кумулятивном сдвиговом напряжении. На стенках полагалось 

выполненным условие непроницаемости. 
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На последнем шаге проводился расчет величины, характеризующей уровень 

гидродинамической активации тромбоцитов в сосуде, 𝑃𝐴𝐿 (Platelet Activation 

Level) (Pushin et al., 2021): 

 𝑃𝐴𝐿 = (
1

Δ𝑡
∫

𝐽𝑎
𝐽Σ

𝑡0+Δ𝑡

𝑡0

𝑑𝑡) ∙ 100% (3.1.3) 

где 𝑡0 – время начала сердечного цикла, ∆𝑡 – длительность сердечного сокращения, 

𝐽𝑎 – конвективный поток активированных тромбоцитов через сечение сосуда на 

выходе, а 𝐽Σ – общий конвективный поток тромбоцитов через сечение сосуда на 

выходе. По смыслу 𝑃𝐴𝐿 – это доля активированных тромбоцитов, усредненная за 

сердечный цикл, на выходе из сосуда. 

Таким образом, открылась возможность оценки гидродинамической актива-

ции тромбоцитов в случае действия нестационарных сдвиговых напряжений, воз-

никающих в различных сосудах со сложной геометрией (в частности, в артериове-

нозных фистулах). 

В рамках физиологической нормы число мономерных субъединиц (𝑁) в 

мультимерах VWF лежит в диапазоне от 2 до 80 (Horiuchi et al., 2018). VWF с ко-

личеством мономеров, меньшим чем 10, практически не оказывают воздействия на 

тромбоциты (Stockschlaeder, 2014). В свою очередь, величина 𝑁 = 100 соответ-

ствует ультрабольшим VWF, которые удается детектировать в крови только при 

ряде патологий (Horiuchi et al., 2018). В данной работе расчеты, как правило, про-

водились при значениях 𝑁 из диапазона от 10 до 100 мономеров, кроме отдельно 

оговариваемых случаев. Распределение VWF по длинам при расчетах полагалось 

монодисперсным. 

Значения параметров модели, использованные в расчетах, приведены в таб-

лице 1. 
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Таблица 1 — Значения параметров модели. 

Параметр Значение Размерность 

𝜂 3.16 сП 

𝜌 1.056 г ∙  см−3 

𝜏#(4) 304 

дин ⋅ см−2 

𝜏#(10) 235 

𝜏#(20) 175 

𝜏#(40) 123 

𝜏#(60) 99 

𝜏#(80) 84 

𝜏#(100) 74 

𝛼 3.9 дин ⋅ с ⋅ см−2 

𝑃0 2∙105 мкл−1 

Расчеты по вычислительной гидродинамике проводились в открытом про-

граммном продукте OpenFOAM (Jasak, 2009). Уравнения Навье-Стоска для поиска 

полей скорости и давления численно решались с помощью метода конечных объе-

мов, используя технику расщепления по физическим процессам (Patankar, 1980; 

Лобанов и др., 1997). Для дискретизации конвективного члена в данных уравне-

ниях применялась схема MINMOD, относящаяся к классу схем с уменьшением пол-

ной вариации (Roe, 1986). Для дискретизации конвективных членов в уравне-

ниях (3.1.1) и (3.1.2) использовалась схема с разностями против потока (Федо-

ренко, 1994). Дискретизация временного члена во всех дифференциальных уравне-

ниях в частных производных проводилась по схеме Кранка-Николсона (Crank, 

Nicolson, 1996). В расчетах использовался адаптивный временной шаг (Moukalled 

et al., 2016), величина которого рассчитывалась из условия C < 1, где C — число 

Куранта. Уравнения Навье-Стокса решались с помощью алгоритма PISO (Issa, 

1986). Для определения поля давления использовался метод сопряженных градиен-

тов с предобуславливаением по методу неполного разложения Холецкого, а для 
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расчета остальных полей применялся стабилизированный метод бисопряженных 

градиентов с предобуславливанием по методу неполного LU-разложения (Saad, 

2003). Визуализация результатов расчетов выполнялась в открытой программе 

ParaView (Hansen, Johnson, 2005). 

3.2. Зависимость уровня активации тромбоцитов от скорости  

кровотока для сосуда со сложной геометрией 

Для оценки влияния скорости кровотока через сосуд со сложной геомет-

рией (артериовенозная фистула) на гидродинамическую активацию тромбоцитов 

выполнялась серия расчетов, в ходе которой варьировалась средняя за сердечный 

цикл величина скорости кровотока (𝑄) через сосуд (Salikhova et al., 2023). Расчеты 

проводились при значениях 𝑁 из диапазона от 10 до 100 мономеров. На рисунке 16 

приведены результаты расчетов для количества мономеров в VWF 𝑁 = 10 и  

𝑁 = 100. 𝜏𝑐𝑟
10 = 235

дин

см2
 и 𝜏𝑐𝑟

100 = 74
дин

см2
 – критические величины напряжения 

сдвига, а 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟
10 = 9,3

дин

см2
∙ с и 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟

100 = 24,3
дин

см2
∙ с – критические величины кумуля-

тивного напряжения сдвига для 𝑁 = 10 и 𝑁 = 100 соответственно, использован-

ные в вычислительных экспериментах. Найдены критические скорости кровотока 

через сосуд (𝑄𝑐𝑟
10 и 𝑄𝑐𝑟

100), ниже которых гидродинамическая активация тромбоци-

тов не запускается для количества мономеров в VWF 𝑁 = 10 и 𝑁 = 100:  

𝑄𝑐𝑟
100 = 397 мл/мин, 𝑄𝑐𝑟

10 = 736 мл/мин. Оказалось, что для больших мультимеров 

критическая скорость кровотока ниже, чем для маленьких. Это иллюстрирует тот 

факт, что тромбоциты с крупными мультимерами VWF будут при прочих равных 

условиях активироваться легче. Из рисунка 16 также следует, что чем больше раз-

мер мультимера VWF, тем выше уровень гидродинамической активации тромбо-

цитов при одинаковой скорости кровотока. Следовательно, более крупные мульти-

меры VWF могут представлять более высокий риск гидродинамической активации 
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тромбоцитов в исследованном диапазоне скоростей кровотока для рассмотренного 

сосуда со сложной геометрией. 

 

 

Рисунок 16 — Зависимость уровня активации тромбоцитов (𝑃𝐴𝐿) от скорости кровотока (𝑄) 

для сосуда со сложной геометрией. Расчетные точки получены при количестве мономеров в 

VWF (𝑁), равных 10 и 100. Кривые, аппроксимирующие результаты вычислительных экспери-

ментов при 𝑁 = 10 и 𝑁 = 100, показаны сплошной и пунктирной линиями соответственно. 

Символами 𝑄𝑐𝑟
10 и 𝑄𝑐𝑟

100 обозначены критические значения скорости кровотока через сосуд, ниже 

которых гидродинамическая активация тромбоцитов не наблюдается, для количества мономе-

ров в VWF 10 и 100 соответственно. 

Результаты расчетов для промежуточных значений количества мономеров в 

VWF (20, 40, 60, 80) приведены на рисунке 17. Найдены критические скорости кро-

вотока для промежуточных величин 𝑁. 
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Рисунок 17 — Зависимость уровня активации тромбоцитов (𝑃𝐴𝐿) от скорости кровотока (𝑄) 

для сосуда со сложной геометрией при изменении количества мономеров в VWF (𝑁). Резуль-

таты в были получены при 𝑁, равных 20, 60 (А) и 40, 80 (Б). Кривые, аппроксимирующие ре-

зультаты вычислительных экспериментов при различных 𝑁, показаны сплошными и пунктир-

ными линиями. 

Уровень активации тромбоцитов монотонно увеличивался с увеличением 

скорости кровотока в рассмотренном сосуде со сложной геометрией (рисунок 16 и 

рисунок 17). Зависимости уровня активации тромбоцитов от скорости кровотока 

для различных 𝑁 были аппроксимированы уравнением следующего вида: 

 𝑃𝐴𝐿 = 𝛼(𝑄 − 𝑄𝑐𝑟)
𝛽 (3.2.1) 

где 𝛼, 𝑄𝑐𝑟 и 𝛽 – параметры аппроксимации. Установленные критические скорости 

кровотока 𝑄𝑐𝑟 и значения параметров представлены в таблице 2. В вычислитель-

ных экспериментах критические скорости кровотока были получены методом де-

ления пополам. Оказалось, что чем меньше размер мультимера, тем выше критиче-

ская скорость кровотока, выше которой запускается гидродинамическая активация 

тромбоцитов в рассмотренном сосуде со сложной геометрией. 

 

 



85 

 
Таблица 2 — Значения параметров аппроксимационных кривых (уравнение (3.2.1)) и критиче-

ских скоростей кровотока. 

𝑁 𝑄𝑐𝑟 , мл/мин 𝛼 𝛽 

10 736 5.253∙ 10−10 2.989 

20 584 2.277∙ 10−10 3.085 

40 489 1.070∙ 10−8 2.483 

60 448 4.449∙ 10−8 2.260 

80 407 6.506∙ 10−8 2.192 

100 397 6.166∙ 10−7 1.849 

3.3. Определение области гидродинамической активации  

тромбоцитов в зависимости от скорости кровотока и количества 

мономеров в факторе фон Виллебранда для сосуда со сложной  

геометрией 

В ходе проведения вычислительных экспериментов удалось определить об-

ласти гидродинамической активации тромбоцитов в зависимости от критической 

скорости кровотока и количества мономеров VWF для сосуда со сложной геомет-

рией (рисунок 18). Для построения зависимости использовались полученные в рас-

четах критические скорости кровотока для различных мультимеров VWF (таб-

лица 2). Анализ зависимости критической скорости потока 𝑄𝑐𝑟 от количества мо-

номеров в VWF позволил выделить две области параметров. Первая область соот-

ветствует значениям параметров, при которых гидродинамическая активация тром-

боцитов отсутствует (область I). Вторая область – это область значений парамет-

ров, при которых должна иметь место гидродинамическая активация тромбоци-

тов (область II). 
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Рисунок 18 — Зависимость критической скорости кровотока от количества мономеров в VWF. 

Область I соответствует значениям параметров, при которых гидродинамическая активация 

тромбоцитов наблюдаться не должна, область II – при которых может произойти активация 

тромбоцитов. Величина 𝑁∗ (𝑁∗ = 4) – минимальное количество мономеров в VWF, при котором 

применим подход. 

Критическая скорость кровотока монотонно уменьшалась с увеличением ко-

личества мономеров в VWF. Это иллюстрирует тот факт, что при больших разме-

рах мультимера VWF для запуска гидродинамической активации тромбоцитов 

необходима более низкая скорость кровотока через сосуд. Для конкретной сложной 

геометрии сосуда удалось получить зависимость критической скорости кровотока 

𝑄𝑐𝑟 от количества мономеров в VWF 𝑁: 

 𝑄𝑐𝑟 = 𝑄0 ∙ 𝑁𝛾 (3.3.1) 

где 𝑄0, 𝛾 – постоянные. Найденные значения параметров составили  

𝑄0 = 1341 мл/мин, 𝛾 = −0.27. Таким образом, 𝑄𝑐𝑟~𝑁𝛾, где 𝛾 определяется геомет-

рией сосуда. 
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Заключение к главе III 

Описанная в данной главе модель позволяет оценивать гидродинамическую 

активацию тромбоцитов в сосудах со сложной геометрией с интенсивной гемоди-

намикой. Установлено, что гидродинамическая активация тромбоцитов не должна 

иметь место, если величина скорости кровотока через сосуд ниже определенного 

критического значения. Определена зависимость критической скорости кровотока 

от количества мономеров в VWF. Установлено, что уровень гидродинамической 

активации существенно зависит как от биомеханических (геометрии сосуда, скоро-

сти кровотока), так и от биохимических (количества мономеров в VWF) факторов. 
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Глава 4. Этапы оценки гидродинамической активации 

тромбоцитов в сосудах со сложной геометрией 

4.1. Основные этапы оценки гидродинамической активации  

тромбоцитов в сосудах со сложной геометрией 

Исследование гидродинамической активации тромбоцитов в сосудах со 

сложной геометрией проводилось в несколько последовательных шагов (рису-

нок 19) (Salikhova et al., 2023). На первом этапе (рисунок 19А) человек проходил 

радиологическое исследование сосудов – магнитно-резонансную ангиогра-

фию (МРА) без контрастного усиления сосудов (Taylor, Figueroa, 2009). Результа-

том являлась серия изображений, содержащих информацию об анатомическом 

строении сосудов на различной глубине залегания (набор срезов). 

 

Рисунок 19 — Основные этапы оценки гидродинамической активации тромбоцитов в сосудах 

со сложной геометрией. A — Получение данных МРА (магнитно-резонансная ангиография). 

Б — Двумерная сегментация просвета сосудов. В — Восстановление поверхности сосудов и по-

строение сетки. Г — Проведение расчетов по ВГД (вычислительная гидродинамика) с учетом 

данных пациента. Д — Визуализация результатов расчетов. 
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На следующем шаге данного этапа (рисунок 19Б) производилось 

восстановление геометрии сосудов путем выделения на каждом срезе просвета 

сосудов (сегментации) и последующей триангуляции их внутренней 

поверхности (Lesage et al., 2009; Moccia et al., 2018; Zhao et al., 2019) с помощью 

открытых программных продуктов для обработки данных ангиографии (Antiga et 

al., 2008; Updegrove et al., 2017). Их использование позволило провести разбиение 

внутренней поверхности сосуда на множество треугольников. Построенная в 

результате поверхностная сетка воспроизводила анатомические особенности 

представляющих интерес сосудов. Реконструкция и обработка такого рода 

полигональных поверхностей проводились в открытом программном продукте 

VMTK (Antiga et al., 2008). 

На третьем шаге данного этапа во внутренней области сосуда создавалась 

расчетная сетка (рисунок 19В). При построении использовались 

неструктурированные гибридные сетки, ячейки в окрестности стенок сосудов 

дополнительно мельчились с целью разрешения пограничного слоя (Wittek et al., 

2016). Расчетные сетки содержали около миллиона элементов. Построение 

расчетных сеток проводилось в программном продукте 

CF MESH+ (https://cfmesh.com/). 

На втором этапе расчетные сетки использовались в дальнейшем при 

проведении вычислительных экспериментов (рисунок 19Г). В ходе 

математического моделирования использовались данные, полученные в 

лабораторных и клинических исследованиях (вязкость крови, значение объемной 

скорости кровотока в рамках сердечного цикла). Это позволяло проводить расчеты 

состояния гемодинамики с учетом персональных данных с использованием 

известных методов вычислительной гидродинамики (ВГД) (Taylor, Figueroa, 2009, 

Morris et al., 2016). В рамках процедур, направленных на оценку 

гидродинамической активации тромбоцитов, учитывались как особенности 

гемодинамики крови, так и сведения о количестве мономеров в VWF. Решение 

уравнений осуществлялось в открытой среде OpenFOAM (Jasak, 2009). 
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На заключительном этапе проводилась визуализация результатов расчетов в 

виде изображений и видеороликов (рисунок 19Д). Для этого использовались 

методы трехмерной визуализации в среде ParaView (Ahrens et al., 2005). 

Визуализация дает информацию врачам об источнике гидродинамической 

активации тромбоцитов и её величине. 

4.2. Объекты исследования. Структурные аспекты 

4.2.1. Персонализированная артериовенозная фистула 

В качестве сосуда со сложной геометрией была выбрана персонализирован-

ная артериовенозная фистула (АВФ), используемая для проведения процедуры ге-

модиализа. Подробно рассмотрены две зрелые АВФ пациентов (рису-

нок 20) (Salikhova et al., 2023). АВФ первого пациента была создана в районе локтя 

из плечевой артерии и головной вены (брахиоцефалическая АВФ). АВФ второго 

пациента была сформирована в районе предплечья из радиальной артерии и голов-

ной вены (радиоцефалическая АВФ). На первом этапе для конечности каждого па-

циента была проведена магнитно-резонансная ангиография (МРА) без контраст-

ного усиления (Jin et al., 2015). Сканирование выполнялось спустя три месяца после 

хирургического вмешательства. Полученные с помощью МРА снимки руки были 

получены с использованием сканера 1.5 T (Ingenia, Philips Medical Systems, Best, 

The Netherlands), размер вокселя 0.6×0.9×1.4 мм. Персонализированные геометрии 

АВФ пациентов реконструировались по данным МРА в открытой программе 

SimVascular (Updegrove et al., 2017). Сначала происходило создание центральных 

линий (путей) вдоль интересующих сосудов. Далее выполнялось перемещение 

среза изображения сосудов вдоль каждой центральной линии и на каждом срезе 

выделялись границы просвета сосудов (процесс сегментации). В итоге создавалась 
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реконструированная геометрия сосудов путем соединения полученных сегментов 

посредством сплайнов. 

 

Рисунок 20 — Исследуемые артериовенозные фистулы (АВФ) пациентов. Левая ко-

лонка (А) отображает исходные данные магнитно-резонансной ангиографии (МРА) без кон-

трастного усиления. Правая колонка (Б) показывает реконструированные геометрии артериове-

нозных фистул. Белый пунктирный прямоугольник на данных МРА указывает на интересую-

щий объем. Стрелки указывают направление течения в сосудах фистул. Кровоток поступал в 

АВФ через входное сечение артерии 𝛤𝑖𝑛
𝑎 , а покидал через выходное сечение артерии 𝛤𝑜𝑢𝑡

𝑎  и вены 

𝛤𝑜𝑢𝑡
𝑣 . 

К входным и выходным границам реконструированных геометрий добавля-

лись прямые цилиндрические участки длиной не менее двух диаметров прилегаю-

щего сосуда, чтобы обеспечить развитый поток (Carroll et al., 2020). На основании 

реконструированных геометрий строились гексаэдрические расчетные сетки в про-

грамме CF-MESH+ (№128-14790459). Четыре слоя тонких призматических ячеек с 

коэффициентом увеличения 1.2 внутрь сосуда располагались у стенки двух АВФ 

для разрешения пограничного слоя (Taylor, Figueroa, 2009). Число ячеек в сетках, 

использованных в расчетах, определялось на основании оценки ошибок дискрети-
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зации (Celik et al., 2008). Итоговые расчетные сетки, использованные для выполне-

ния расчетов на втором этапе, содержали примерно 955 тысяч (для первого паци-

ента) и 930 тысяч (для второго пациента) ячеек с характерным размером ячеек 

0.024 мм (для первого пациента) и 0.016 мм (для второго пациента) соответственно. 

Для оценки влияния интенсивности кровотока через АВФ на гидродинами-

ческую активацию тромбоцитов выполнялась серия расчетов, в ходе которой варь-

ировалась средняя за сердечный цикл величина скорости потока 𝑄𝑖𝑛
𝑎  на входном 

сечении артерии 𝛤𝑖𝑛
𝑎 (рисунок 20). Форма зависимости мгновенного значения ско-

рости потока от времени при этом не менялась. Имеющиеся литературные данные 

указывают, что величина 𝑄𝑖𝑛
𝑎  для брахиоцефалической фистулы (АВФ первого па-

циента) может изменяться в интервале от 500 мл/мин до 1500 мл/мин, а для радио-

цефалической фистулы (АВФ второго пациента) – в интервале от 300 мл/мин до 

1000 мл/мин (Caroli et al., 2013; Robbin et al., 2016). В данной работе верхнее значе-

ние диапазона, в котором менялось 𝑄𝑖𝑛
𝑎 , составляло 1350 мл/мин для АВФ первого 

пациента и 775 мл/мин для АВФ второго пациента соответственно. Средняя вели-

чина потока 𝑄𝑜𝑢𝑡
𝑎  через выходное сечение артерии 𝛤𝑜𝑢𝑡

𝑎  (рисунок 20) в обеих АВФ 

во всех расчетах полагалась равной 50 мл/мин. Направление потока считалось ан-

тероградным, направленным к кисти. Согласно литературным данным, величина 

скорости потока на выходном сечении артерии при антероградном направлении те-

чения составляет не более одной трети от скорости потока на входе в арте-

рию (Sivanesan et al., 1998). В этой связи нижнее значение диапазона, в котором ва-

рьировалась величина 𝑄𝑖𝑛
𝑎 , было выбрано равным 150 мл/мин. При анализе резуль-

татов использовались величины средних потоков через фистульную вену 𝑄, рав-

ные: 

 𝑄 =  𝑄𝑖𝑛
𝑎 − 𝑄𝑜𝑢𝑡

𝑎  (4.2.1.1) 

Использованные в расчетах зависимости скорости кровотока от времени по-

казаны на рисунке 21. Черная кривая отображает изменение базовой объемной ско-

рости кровотока на входе в артерию (𝛤𝑖𝑛
𝑎, рисунок 20) в течение сердечного цикла. 
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Эта форма волны корректировалась путем перемещения вдоль оси OY для получе-

ния желаемой средней скорости потока за сердечный цикл (штриховая черная ли-

ния) (𝑄𝑖𝑛
𝑎 ). Кривая скорости кровотока на выходе из артерии во всех расчетах была 

одинаковой (зеленая кривая). Кривые объемной скорости потока были адаптиро-

ваны из литературы (Ene-Iordache, Remuzzi, 2012). 

 

Рисунок 21 — Зависимости объемной скорости кровотока от времени на входе и выходе арте-

рии АВФ. Черная кривая и штриховая черная линия соответствуют базовой объемной скорости 

кровотока и средней скорости кровотока на входе в артерию АВФ в течение сердечного цикла. 

Кривая скорости кровотока на выходе из артерии во всех расчетах была одинаковой (зеленая 

кривая). 

4.2.2. Модельная артериовенозная фистула 

В качестве объекта исследования также была выбрана модельная артериове-

нозная фистула для гемодиализа. Диаметры артерии и вены модельной АВФ выби-

рались, опираясь на экспериментальные данные (Belmont et al., 2019). Проводились 

исследования, в которых с помощью ультразвукового сканирования измерялись 

диаметры приносящей артерии и вены пациентов через 1 и 6 недель после хирур-

гического создания АВФ (рисунок 22). Измерения показали, что диаметр принося-

щей артерии увеличился с 4.6 ± 1.1 мм до 6.0 ± 1.1 мм, а вены – с 5.8 ± 0.7 мм до 

7.5 ± 0.9 мм. 
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Рисунок 22 — Изменение диаметра принося-

щей артерии пациента и выходной вены АВФ 

с течением времени через 1 и 6 недель после 

хирургического создания аутогенной арте-

риовенозной фистулы. Адаптировано 

из (Belmont et al., 2019). 

 

Рассмотренная в работе базовая сосудистая конструкция соответствовала ра-

диоцефалической АВФ (Салихова и др., 2023). Она конструируется хирургическим 

путем из лучевой артерии и головной вены в районе запястья. Параметры указан-

ной АВФ выбраны, основываясь на экспериментальных данных. Диаметр вены по-

лагался равным 0.8 см, а диаметр артерии – 0.68 см. Величина угла сшивки артерии 

и вены (анастомозный угол) (рисунок 23) была равна тридцати градусам. 

 

Рисунок 23 — Геометрия модельной артериовенозной фистулы (АВФ) в базовой конфигурации. 

Конец вены сшивается с боком артерии (конфигурация «конец в бок»). Угол, образованный ар-

терией и веной, обозначает анастомозный угол. Движение крови указано на рисунке стрелками. 

Длины проксимальной и дистальной части артерии и вены составляли более 

10 диаметров вены. Этого было достаточно для формирования профиля скорости 

Пуазейля в обеих частях артерии и на выходе вены. Длина юкста-анастомозного 

сегмента, определяемого как первые 2-5 см фистульной вены, была принята равной 

6 диаметрам вены. 



95 

 

Существует четыре типа соединения сосудов (конфигураций) в АВФ: «бок 

вены в бок артерии», «конец вены в конец артерии», «конец вены в бок артерии» и 

«бок вены в конец артерии» (рисунок 24). На практике наиболее часто 

используемым типом соединения сосудов в АВФ является «конец в бок», когда 

конец вены соединяется c боком артерии (рисунок 23). 

 

Рисунок 24 — Типы соединения сосудов в артериовенозной фистуле (конфигурации АВФ): 

A — «бок вены в бок артерии», Б — «конец вены в конец артерии» , В — «конец вены в бок ар-

терии», Г — «бок вены в конец артерии» . Движение крови указано на рисунке стрелками. 

На первом этапе геометрические конструкции исследованных АВФ строи-

лись в открытом программном пакете Salome (https://www.salome-platform.org/). 

Геометрия модели задавалась параметрически, в качестве параметров выступали 

диаметры артерии, вены и угол сшивки сосудов. Сетки для дальнейших оценок 

уровня гидродинамической активации тромбоцитов создавались в программе 

CF-MESH (№128-14790459), каждая из которых содержала около миллиона ячеек. 

Пограничный слой расчетной сетки состоял из 6 слоев.  Величина каждого слоя 

возрастала со скоростью геометрической прогрессии, равно 1.2, относительно 

стенки АВФ. 
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4.3. Оценка гидродинамической активации тромбоцитов  

для сосудов со сложной геометрией 

4.3.1. Гидродинамическая активация тромбоцитов в персонализированных 

артериовенозных фистулах 

В данном подразделе рассмотрено применение математической модели гид-

родинамической активации тромбоцитов (2 этап) для вычисления ключевых харак-

теристик в полученных структурах персонализированных (рисунок 20) АВФ двух 

пациентов и их визуализация (3 этап) (Salikhova et al., 2022). 

На рисунке 25 показано распределение ключевых переменных (скорости 𝑉, 

напряжения сдвига 𝜏, кумулятивного напряжения сдвига 𝐶𝑆𝑆 и концентрации ак-

тивированных тромбоцитов 𝑃𝑎) в АВФ первого пациента на разных стадиях сердеч-

ного цикла (скорость кровотока 𝑄 = 1300 мл/мин и количество мономеров в VWF 

𝑁 =100). Было обнаружено, что кровоток в фистульной вене имеет сложный харак-

тер на протяжении всего сердечного цикла. Небольшие зоны сверхкритического 

напряжения сдвига и кумулятивного напряжения сдвига, удовлетворяющие усло-

виям: 𝜏 > 𝜏𝑐𝑟 и 𝐶𝑆𝑆 > 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟, находились рядом с проксимальной частью стенки 

артерии и внешней стенкой фистульной вены соответственно. Наличие этих зон 

при заданном высоком значении кровотока приводило к малой гидродинамической 

активации тромбоцитов в фистульной вене на протяжении всего сердечного цикла. 

Уровень гидродинамической активации тромбоцитов (𝑃𝐴𝐿) первого пациента не 

превышал 0.2%. 
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Рисунок 25 — Распределение ключевых характеристик в АВФ первого пациента. 

A — Распределение скорости |V⃗⃗ |, Б — напряжения сдвига 𝜏, В — кумулятивного напряжения 

сдвига 𝐶𝑆𝑆 , Г — концентрации активированных тромбоцитов 𝑃𝑎 в систолу (верхний ряд) и диа-

столу (нижний ряд) для 𝑄 = 1300 мл/мин, 𝑁 = 100. Синий цвет соответствует наименьшим зна-

чениям рассматриваемых величин, красный – наибольшим. 

Результаты расчета уровня гидродинамической активации тромбоцитов в 

АВФ второго пациента представлены на рисунке 26 (𝑄 = 725 мл/мин, 𝑁 = 100). 

Анализ рассчитанного поведения линий тока показал, что зона рециркуляции фор-

мировалась вдоль внутренней стенки вены. Кровоток в этой зоне характеризовался 

неравномерным изменением направления вектора скорости. Наблюдаемая не-

устойчивость потока дополнительно указывала на то, что при оценке влияния кро-

вотока на тромбоциты с VWF следует учитывать как амплитуду, так и длитель-

ность действия напряжения сдвига. Зоны сверхкритического напряжения сдвига и 

кумулятивного напряжения сдвига наблюдались на протяжении всего сердечного 

цикла (рисунок 26Б, рисунок 26В). Наличие этих зон приводило к запуску гидро-

динамической активации тромбоцитов в вене фистулы на протяжении всего сер-

дечного цикла (рисунок 26Г). Уровень гидродинамической активации тромбоци-

тов 𝑃𝐴𝐿 (уравнение (3.1.3)) не превышал 2%. 
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Рисунок 26 — Распределение ключевых характеристик в АВФ второго пациента. 

A — Распределение скорости |�⃗� |, Б — напряжения сдвига 𝜏, В — кумулятивного напряжения 

сдвига 𝐶𝑆𝑆 , Г — концентрации активированных тромбоцитов 𝑃𝑎 в систолу (верхний ряд) и диа-

столу (нижний ряд) для 𝑄 = 725 мл/мин, 𝑁 = 100. Синий цвет соответствует наименьшим значе-

ниям рассматриваемых величин, красный – наибольшим. 

Второй этап позволяет проводить оценку влияния геометрии сосудов паци-

ентов на гидродинамическую активацию тромбоцитов. Были определены области 

гидродинамической активации тромбоцитов в зависимости от критической скоро-

сти кровотока и количества мономеров VWF для двух различных геометрий 

АВФ (рисунок 27). Области значений параметров, расположенные выше каждой из 

построенных критических кривых, соответствуют наличию гидродинамической 

активации тромбоцитов, а ниже – ее отсутствию. Точками отмечены найденные в 

расчетах критические скорости кровотока через вену АВФ (𝑄𝑐𝑟) при соответству-

ющем значении количества мономеров VWF (𝑁). Отличие между фистулами со-

стояло в том, что АВФ у первого пациента была сформирована в районе локтя, а у 

второго – в районе запястья. 
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Рисунок 27 — Зависимость критической скорости кровотока от количества мономеров в VWF 

для двух АВФ пациентов. Справа показаны геометрии АВФ пациентов. Зеленая пунктирная ли-

ния соответствует рекомендуемой стандартами скорости кровотока в АВФ, ниже которой АВФ 

не может функционировать. Красная пунктирная линия отображает скорость кровотока у пер-

вого пациента. 

Известно, что рекомендуемая стандартами скорость кровотока в АВФ для 

проведения эффективного гемодиализа составляет 300 мл/мин (Stegmayr et al., 

2021). Если скорость кровотока ниже указанного значения, то АВФ не может вы-

полнять свою функцию и, как следствие, происходит её замена. Из рисунка 27 сле-

дует, что в АВФ первого пациента уровень гидродинамической активации тромбо-

цитов оставался нулевым до скоростей кровотока приблизительно 

740 мл/мин (𝑄𝑐𝑟
10) и 400 мл/мин (𝑄𝑐𝑟

100). Можно сделать вывод, что гидродинамиче-

ская активация тромбоцитов не является фактором риска тромбоза для первого па-

циента вплоть до установленных критических скоростей кровотока. В то же время 

критические скорости кровотока для АВФ второго пациента были значительно 

ниже, чем 300 мл/мин. Это говорит о том, что в данном случае во всем клинически 

рекомендованном диапазоне скоростей кровотока (больше 300 мл/мин) гидродина-

мическая активация тромбоцитов должна иметь место. Можно сделать вывод, что 

АВФ второго пациента непригодна к использованию, требуется её замена. 
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На основании сведений о величине скорости кровотока через АВФ пациента, 

используя найденные области, можно определить, мультимеры какой длины вносят 

наибольший вклад в гидродинамическую активацию тромбоцитов. К примеру, если 

скорость кровотока первого пациента составляет 600 мл/мин, то из рисунка 27 сле-

дует, что VWF с 𝑁 > 20 должны приводить к запуску гидродинамической актива-

ции тромбоцитов. В таких случаях для уменьшения гидродинамической активации 

тромбоцитов целесообразно медикаментозно уменьшать количество длинных 

VWF. С этой целью используется протеаза ADAMTS-13, которая режет длинные 

VWF на мелкие мультимеры. Таким образом, предложенный подход дает возмож-

ность вырабатывать практические рекомендации по уменьшению уровня гидроди-

намической активации тромбоцитов в сосудах со сложной геометрией с интенсив-

ной гемодинамикой. 

4.3.2. Гидродинамическая активация тромбоцитов в модельных  

артериовенозных фистулах 

В данном подразделе проведена оценка гидродинамической активации 

тромбоцитов в модельных АВФ (рисунок 24). Проанализировано влияние типа 

соединения сосудов в АВФ (конфигурации АВФ), величины угла сшивки сосудов 

АВФ, направления кровотока в фистуле на уровень гидродинамической активации 

тромбоцитов (Салихова и др., 2023). 

Использование предложенных моделей позволило определить области 

гидродинамической активации тромбоцитов в зависимости от критической 

скорости кровотока и количества мономеров VWF (критическая кривая) для 

различных типов соединения сосудов (конфигураций) в АВФ (рисунок 28). 

Гидродинамическая активация тромбоцитов должна происходить при величинах 

параметров из областей, находящихся над критическими кривыми, и отсутствовать 

в соответствующих нижележащих областях. Различными символами обозначены 

найденные в вычислительных экспериментах критические скорости кровотока 𝑄𝑐𝑟 
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для каждого 𝑁. Кривые аппроксимируют расчетные точки степенным законом 

вида: 𝑄𝑐𝑟 = 𝑄0 ∙ 𝑁𝛾 (формула (3.3.1)). Значения параметров 𝑄0 и 𝛾 сведены в 

таблицу 3. 

Таблица 3 — Величины аппроксимационных параметров для различных конфигураций АВФ. 

Параметр 

Величины параметров для типов соединения сосудов в АВФ 

«Бок вены в 

бок артерии» 

«Конец вены в ко-

нец артерии» 

«Конец вены в 

бок артерии» 

«Бок вены в конец 

артерии» 

𝛾 -0.13 -0.27 -0.17 -0.21 

𝑄0, мл/мин 768 2009 791 1510 

 

Рисунок 28 — Зависимость критической скорости кровотока от количества мономеров в VWF 

для различных типов соединения сосудов в АВФ: «конец вены в конец артерии», «бок вены в 

конец артерии», «бок вены в бок артерии», «конец вены в бок артерии». Различными симво-

лами обозначены найденные в вычислительных экспериментах 𝑄𝑐𝑟  для каждого 𝑁. Гидродина-

мическая активация тромбоцитов должна происходить в зонах, расположенных выше критиче-

ских кривых, и отсутствовать в соответствующих нижележащих зонах. 

Из рисунка 28 следует, что критические кривые, разделяющие области зна-

чений параметров, соответствующие наличию и отсутствию гидродинамической 

активации тромбоцитов, для типов соединения «конец в конец» и «бок в ко-

нец» находятся над кривыми, полученными для типов соединения «бок вены в бок 
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артерии» и «конец вены в бок артерии». Заметим, что для типов соединения сосу-

дов «конец вены в конец артерии» и «бок вены в конец артерии» значения 𝑄𝑐𝑟 при 

количестве мономеров в VWF, больших сорока, почти равны. Однако при количе-

стве мономеров в VWF, превышающих сорок, критическая кривая для типа соеди-

нения сосудов «бок вены в конец артерии» расположена пониже. Примечательно, 

что для наиболее используемой на практике конфигурации АВФ «конец вены в бок 

артерии» критическая кривая находится гораздо ниже для всех значений 𝑁, чем для 

других типов соединения сосудов в АВФ. Можно сделать вывод, что АВФ с типом 

соединения сосудов «конец вены в бок артерии» вызывает активацию тромбообра-

зования гидродинамическим путем при более низких скоростях кровотока, чем 

остальные конфигурации АВФ. Расчеты показали, что среди рассмотренных сосу-

дистых конфигураций АВФ наиболее безопасной является соединение «конец вены 

в конец артерии». 

В результате выполнения 3 этапа оценки гидродинамической активации 

тромбоцитов удалось визуализировать ключевые характеристики для конфигура-

ций модельных АВФ, представляющих наибольшую и наименьшую опасность с 

точки зрения запуска гидродинамической активации тромбоцитов (рисунок 29). 

Проведено сравнение скорости и напряжения сдвига для типа соединения сосудов 

в АВФ «конец вены в бок артерии» (слева на рисунке 29) и «конец вены в конец 

артерии» (справа на рисунке 29) для 𝑄 = 1075 мл/мин и количества мономеров в 

VWF, равном 10, в систолу. Расчеты показали, что в АВФ с типом соединения со-

судов «конец вены в конец артерии (рисунок 29Б.1) отмечается ламинарный харак-

тер кровотока в отличие от вихреобразного в АВФ с типом соединения сосудов 

«конец вены в бок артерии» (рисунок 29А.1). Величины скоростей кровотока в рас-

смотренных АВФ сравнимы. Области, где 𝜏 > 𝜏𝑐𝑟, оказались расположенными 

около участка сшивки артерии и вены, где кровоток меняет направление (рису-

нок 29А.2, рисунок 29Б.2). 
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Рисунок 29 — Распределения скорости (А.1, Б.1) и напряжения сдвига (А.2, Б.2) для типов со-

единения сосудов в АВФ «конец вены в бок артерии» (слева) и «конец вены в конец арте-

рии» (справа) в систолу для 𝑄 = 1075 мл/мин, 𝑁 = 10. Цветовая шкала отображает значения ско-

рости и напряжения сдвига. 

На основании полученных величин скорости и напряжения сдвига были 

определены и визуализированы распределения кумулятивного напряжения 

сдвига (𝐶𝑆𝑆) (1) и концентрации активированных тромбоцитов (𝑃𝑎) (2) для типов 

соединения сосудов в АВФ «конец вены в бок артерии» (А) (слева на рисунке 30) 

и «конец вены в конец артерии» (Б) (справа на рисунке 30) для 𝑄 = 1075 мл/мин и 

количества мономеров в VWF, равном 10, в систолу. 
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Рисунок 30 — Распределения кумулятивного напряжения сдвига (𝐶𝑆𝑆) (А.1, Б.1) и концентра-

ции активированных тромбоцитов (𝑃𝑎) (А.2, Б.2) для типов соединения сосудов в АВФ «конец 

вены в бок артерии» (слева) и «конец вены в конец артерии» (справа) в систолу для 

𝑄 = 1075 мл/мин, 𝑁 = 10. Красным выделены наибольшие величины 𝐶𝑆𝑆 и 𝑃𝑎, а синим – 

наименьшие. 

Из рисунка 30 следует, что в фистуле с типом соединения сосудов «конец 

вены в конец артерии» области, где 𝐶𝑆𝑆 > 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟, не наблюдались (рисунок 30Б.1), 

а в АВФ с типом соединения сосудов «конец вены в бок артерии» они были распо-

ложены около венозной стенки АВФ (рисунок 30А.1). Визуализация распределе-

ния активированных тромбоцитов в обеих АВФ (рисунок 30А.2 и рисунок 30Б.2) 

позволяет сделать вывод о том, что, в отличие от типа соединения сосудов в АВФ 

«конец вены в бок артерии», гидродинамическая активация тромбоцитов не наблю-

дается в АВФ с типом соединения сосудов «конец вены в конец артерии». 
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Использование предложенных моделей позволило также определить области 

гидродинамической активации тромбоцитов в зависимости от критической скоро-

сти кровотока и количества мономеров VWF для различных величин углов сшивки 

сосудов в модельных АВФ в стандартно используемой конфигурации АВФ «конец 

вены в бок артерии» (рисунок 31). 

 

Рисунок 31 — Зависимость критической скорости кровотока от количества мономеров в VWF 

для углов сшивки сосудов в АВФ: 150° (кривая (a)), 30° (кривая (б). АВФ с типом соединения 

сосудов «конец вены в бок артерии». Символами обозначены критические скорости кровотока 

𝑄𝑐𝑟 для каждого 𝑁, полученные в расчетах. Гидродинамическая активация тромбоцитов запус-

кается в областях, расположенных выше критических кривых, и должна отсутствовать в соот-

ветствующих нижележащих областях. 

Определены области гидродинамической активации тромбоцитов в зависи-

мости от 𝑄𝑐𝑟 и 𝑁 для предельных углов сшивки 150° (кривая (a)) и 30° (кривая (б)). 

Критические кривые аппроксимируют полученные расчетные точки степенным за-

коном вида: 𝑄𝑐𝑟 =  𝑄0 ∙ 𝑁𝛾 . Значения параметров равны: 𝛾150 = −0.13,  

𝑄150 = 1456 мл/мин для кривой (а) и 𝛾30 = −0.17, 𝑄30 = 791 мл/мин для кри-

вой (б). 

Выяснилось, что при угле 150° критическая кривая находится выше для 

исследованных значений 𝑁, чем кривая для угла 30°. Можно сделать вывод, что 

гидродинамическая активация тромбоцитов в АВФ с острым углом сшивки 30° 
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запускается при более низких величинах кровотока, чем для АВФ с тупым углом 

сшивки 150°. Различие между величинами 𝑄𝑐𝑟 для предельных углов сшивки в 

АВФ – более 400 мл/мин. Из рисунка 31 следует, что в АВФ с типом соединения 

сосудов «конец вены в бок артерии» при увеличении угла сшивки сосудов 

уменьшаются риски запуска гидродинамической активации тромбоцитов. 

Визуализация ключевых рассчитываемых величин (скорости кровотока, 𝜏, 𝐶𝑆𝑆, 𝑃𝑎) 

позволяет объяснить отличия в значениях 𝑄𝑐𝑟 при изменении угла сшивки сосудов 

в АВФ (рисунок 32 и рисунок 33). 

 

 

Рисунок 32 — Распределения 

скорости (А.1, Б.1) и напряже-

ния сдвига (А.2, Б.2) для углов 

сшивки сосудов в АВФ: 

150° (кривая (a)), 30° (кри-

вая (б)) в систолу для 

𝑄 = 1050 мл/мин, 𝑁 = 10. АВФ 

в конфигурации «конец вены в 

бок артерии» . Красным выде-

лены наибольшие значения 

скорости и напряжения сдвига, 

синим – наименьшие. 

На рисунке 32 показаны распределения скорости кровотока и напряжения 

сдвига в АВФ с углами сшивки сосудов в АВФ 30° (рисунок 32А) и 150° (рису-

нок 32Б) в систолу. Величины скоростей кровотока в рассмотренных АВФ отлича-

ются не более чем на 20%, а структуры течения различаются качественно. Найден-

ные линии тока демонстрируют направление движения крови в АВФ. В фистуле с 
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углом сшивки сосудов 30° в районе соединения сосудов (около стенок вены и прок-

симальной артерии) образуются области, где 𝜏 > 𝜏𝑐𝑟, в то время как в АВФ с углом 

сшивки 150° указанные области не формируются. 

 

 

Рисунок 33 — Распределения 

кумулятивного напряжения 

сдвига (𝐶𝑆𝑆) (А.1, Б.1) и кон-

центрации активированных 

тромбоцитов (𝑃𝑎) (А.2, Б.2) для 

углов сшивки сосудов в АВФ: 

150° (кривая (a)), 30° (кри-

вая (б)) в систолу для 

𝑄 = 1050 мл/мин, 𝑁 = 10. АВФ 

в конфигурации «конец вены в 

бок артерии» . Красным выде-

лены наибольшие значения 𝐶𝑆𝑆 

и 𝑃𝑎, синим – наименьшие. 

 

Удалось визуализировать, как распределены кумулятивное напряжение 

сдвига (𝐶𝑆𝑆) и концентрация активированных тромбоцитов (𝑃𝑎) в модельной фи-

стуле с углами сшивки сосудов 30° (рисунок 33А) и 150° (рисунок 33Б) в систолу. 

В АВФ с углом сшивки сосудов 30° образовывались области, где 𝐶𝑆𝑆 > 𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟, а в 

АВФ с тупым углом сшивки такого рода зоны не возникали. Такого рода области 

были локализованы в районе места сшивки сосудов в фистуле и вблизи стенки фи-

стульной вены (рисунок 33А.1). Следовательно, гидродинамическая активация 

тромбоцитов должна запускаться в АВФ с рассмотренным острым углом сшивки 

сосудов (рисунок 33А.2), в то время как в фистуле с тупым углом – отсутство-

вать (рисунок 33Б.2). 
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Оценка гидродинамической активации тромбоцитов позволила изучить, как 

влияет направление кровотока в дистальной артерии АВФ на уровень гидродина-

мической активации. Рассмотрена АВФ в наиболее используемой на практике кон-

фигурации «конец вены в бок артерии» с углом сшивки сосудов 30° (рисунок 34). 

 

Рисунок 34 — Зависимость критической скорости кровотока от количества мономеров в VWF 

при различных направлениях кровотока в АВФ: 1 вход (кривая (a)), 2 входа (кривая (б)). Рас-

смотрена фистула с типом соединения сосудов «конец вены в бок артерии» и углом сшивки со-

судов 30°. Движение крови указано на рисунке стрелками. Символами обозначены критические 

скорости кровотока 𝑄𝑐𝑟 для каждого 𝑁, полученные в расчетах. Гидродинамическая активация 

тромбоцитов запускается в областях, расположенных выше критических кривых, и должна от-

сутствовать в соответствующих нижележащих областях. 

На рисунке 34 определены области гидродинамической активации тромбо-

цитов в зависимости от 𝑄𝑐𝑟 и 𝑁 для двух направлений кровотока в 

АВФ (1 вход (кривая (a)) и 2 входа (кривая (б))). Символами отмечены рассчитан-

ные критические объемные скорости кровотока через вену АВФ (𝑄𝑐𝑟) для каждой 

величины количества мономеров в VWF (𝑁). Критические кривые аппроксими-

руют полученные расчетные точки степенным законом вида: 𝑄𝑐𝑟 =  𝑄0 ∙ 𝑁𝛾. Значе-

ния параметров оказались равными: 𝛾1 = −0.19, 𝑄01 = 952 мл/мин для кривой (а) 

и 𝛾2 = −0.17, 𝑄02 = 791 мл/мин для кривой (б). Оказалось, что критические кри-

вые не различаются в пределах погрешности расчетов при смене направления кро-

вотока через дистальную часть артерии в фистуле. 



109 

 

Найденные критические кривые для различных углов сшивки сосудов в АВФ 

и конфигураций фистулы могут быть расположены на одном графике (рисунок 35).  

Это дает возможность определить наиболее безопасный тип фистулы в терминах 

инициации гидродинамической активации тромбоцитов. 

 

Рисунок 35 — Зависимость критической скорости кровотока от количества мономеров в VWF. 

Отмечены критические скорости кровотока 𝑄𝑐𝑟  для каждого 𝑁, полученные в расчетах, для 

типа соединения сосудов в АВФ «конец вены в бок артерии»  с углом сшивки сосудов 150° (●), 

«конец вены в конец артерии» (♦), «бок вены в конец артерии» (▲), «бок вены в бок арте-

рии» (■), «конец вены в бок артерии» с углом сшивки сосудов 30° (○).Гидродинамическая акти-

вация тромбоцитов запускается в областях, расположенных выше критических кривых, и 

должна отсутствовать в соответствующих нижележащих областях. 

Из рисунка 35 следует, что критическая кривая для фистулы с типом соеди-

нения сосудов «конец вены в бок артерии» и углом сшивки сосудов 150° находится 

выше остальных исследованных кривых для рассмотренных 𝑁. Следовательно, ис-

пользование на практике указанного типа АВФ должно приводить к меньшей гид-

родинамической активации тромбоцитов по сравнению с другими рассмотренными 

конструкциями АВФ при прочих равных. 
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4.3.3. Гидродинамическая активация тромбоцитов в используемых  

для гемодиализа катетерах 

Оценка гидродинамической активации тромбоцитов была проведена также в 

катетерах, используемых для гемодиализа. Для процедуры гемодиализа использу-

ются два катетера. Через первый кровь забирается из вены фистулы в диализный 

аппарат (где происходит очистка крови от токсинов), а через второй она возвраща-

ется обратно в сосуд. Для данного типа катетеров характерны интенсивные потоки 

крови. Развиваемые в катетерах повышенные сдвиговые напряжения могут прово-

цировать запуск гидродинамической активации тромбоцитов с последующим 

тромбообразованием ниже по течению. 

В работе рассмотрена модель вены АВФ, в которую вставлены две гемодиа-

лизные иглы (рисунок 36). Артериальная игла (справа) осуществляла забор крови 

из вены, а венозная игла (слева) – её возврат. Для исследований были выбраны ис-

пользуемые для гемодиализа иглы 15 размера (15G), внешний диаметр которых 

был равен 1.8288 мм, а внутренний – 1.3716 мм.  

 

Рисунок 36 — Модель вены фистулы с двумя вставленными гемодиализными иглами. Кровь 

поступала из вены через артериальную иглу в диализный аппарат, в котором происходило её 

очищение. Затем кровь возвращалась в вену через венозную иглу. Стрелками указано направле-

ние течения крови. 
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Иглы помещались под углом 20° к поверхности сосуда. Диаметр вены состав-

лял 8 мм, средний кровоток на входе в вену – 600 мл/мин. На входе задавался про-

филь скорости Пуазейля, а на выходном сечении ставилось условие равенства нулю 

давления. Иглы были помещены таким образом, чтобы обеспечить полностью раз-

витые потоки. Объемная скорость кровотока в венозной и артериальной иглах на 

выходе/входе рассматриваемой геометрии в расчетах была фиксирована и не пре-

вышала 200 мл/мин (Quicken et al., 2020). 

Исследовано влияние скорости кровотока через катетеры на уровень гидро-

динамической активации тромбоцитов. На рисунке 37 показано, как влияет увели-

чение скорости кровотока в два раза на распределение кумулятивного напряжения 

сдвига в рассмотренных геометриях. Кончики игл погружены в сосуд ниже цен-

тральной оси вены.  

 

Рисунок 37 — Распределение кумулятивного напряжения сдвига при изменении кровотока 

через иглы. Кончики игл погружены в сосуд ниже центральной оси вены, 𝑁 = 40. 

При скорости кровотока 400 мл/мин наблюдались большие по величине зна-

чения кумулятивного напряжения сдвига, чем при 200 мл/мин, что свидетельствует 

в пользу большей гидродинамической активации тромбоцитов. 

В ситуации, когда скорость кровотока через катетеры составляла 200 мл/мин, 

вычисленный уровень гидродинамической активации тромбоцитов оказался рав-

ным 1.4%, в то время как для 400 мл/мин – 16.6% (рисунок 38). Таким образом, 
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увеличение скорости кровотока через катетеры в 2 раза приводит к увеличению 

уровня гидродинамической активации более, чем в 10 раз. Можно сделать вывод, 

что для уменьшения тромботических осложнений необходимо производить забор 

и ввод крови через иглы с минимально возможной скоростью для эффективного 

гемодиализа. 

 

Рисунок 38 — Распределение активированных тромбоцитов при изменении кровотока через 

иглы. Кончики игл погружены в сосуд ниже центральной оси вены, 𝑁 = 40. 

На рисунке 39 приведено распределение активированных тромбоцитов при 

изменении глубины погружения иглы внутрь сосуда и соответствующие значения 

уровня активации тромбоцитов. В верхней части рисунка кончики игл погружены 

в центр сосуда, в нижней части – глубже на величину, равную четверти диаметра 

вены. Из расчетов следует, что при увеличении глубины погружения игл 

увеличивается величина уровня активации тромбоцитов (𝑃𝐴𝐿). Таким образом, 

уменьшение глубины погружения игл может привести к уменьшению риска 

запуска тромбообразования в столь интенсивных течениях крови. 
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Рисунок 39 — Распределение активированных тромбоцитов при изменении положения игл. В 

верхней части рисунка кончики игл погружены в центр сосуда, в нижней – глубже на величину, 

равную четверти диаметра вены. Скорость кровотока через иглы равна 400 мл/мин,  

𝑁 = 40. 

На рисунке 40 приведено сравнение распределения активированных тромбо-

цитов при изменении количества мономеров в VWF. Легко видеть, что при увели-

чении количества мономеров в VWF (𝑁) уменьшается уровень гидродинамической 

активации тромбоцитов.  

 

Рисунок 40 — Распределение активированных тромбоцитов при изменении количества 

мономеров в VWF. В верхней части рисунка 𝑁 = 40, а в нижней – 𝑁 = 100. Скорость кровотока 

через иглы равна 400 мл/мин, кончики игл погружены в сосуд ниже центральной оси вены. 
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Таким образом, медикаментозно регулируя количество мономеров в VWF, 

открывается возможность уменьшать уровень гидродинамической активации 

тромбоцитов в катетерах, используемых для гемодиализа. 

Заключение к главе IV 

В данной главе предложены этапы оценки гидродинамической активации 

тромбоцитов в сосудах со сложной геометрией. Проведение оценки продемонстри-

ровано для персонализированных и модельных артериовенозных фистул и катете-

ров, используемых для гемодиализа, гемодинамика которых носит интенсивный 

характер. Проведена оценка влияния геометрии сосудов (АВФ) пациентов на гид-

родинамическую активацию тромбоцитов. Установлено, что уровень активации 

тромбоцитов (𝑃𝐴𝐿) определяется комплексным влиянием скорости кровотока (𝑄), 

количества мономеров в VWF (𝑁) и геометрией сосуда (АВФ). Разработанные мо-

дели дают возможность вырабатывать практические рекомендации по уменьше-

нию уровня гидродинамической активации тромбоцитов в сосудах со сложной гео-

метрией с интенсивной гемодинамикой. 

К практически значимым приложениям результатов работы можно отнести 

полученную на основании моделирования информацию о месте запуска (локализа-

ции) гидродинамической активации тромбоцитов и её величине в сосудах со слож-

ной геометрией, а также рекомендации по хирургической установке АВФ. Среди 

типов сшивки сосудов в АВФ наиболее безопасным является соединение «конец 

вены в конец артерии». Расчеты показали, что тупые углы сшивки сосудов в АВФ 

должны представлять меньшую опасность с точки зрения запуска гидродинамиче-

ской активации тромбоцитов, чем острые. 

Оценка уровня гидродинамической активации тромбоцитов может быть осу-

ществлена для катетеров, используемых для проведения гемодиализа. Она позво-
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ляет сравнивать различные постановки катетеров в терминах запуска тромбообра-

зования в интенсивных течениях крови. Увеличение кровотока через иглы, глу-

бины погружения игл и количества мономеров в VWF приводит к увеличению 

уровня гидродинамической активации тромбоцитов.  
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ЗАКЛЮЧЕНИЕ 

В рамках представленного исследования разработаны математические 

модели, позволяющие исследовать механизм гидродинамической активации 

тромбоцитов в нестационарных интенсивных течениях крови в сосудах со сложной 

геометрией. В основе этого механизма – разворачивание макромолекул фактора 

фон Виллебранда (VWF) на поверхности тромбоцитов под действием 

нестационарных сдвиговых напряжений, которое и приводит к активации 

тромбоцитов. Показано, что для запуска активации тромбоцитов требуется 

превышение критического значения величины кумулятивного напряжения 

сдвига (𝑪𝑺𝑺𝒄𝒓), при котором мультимеры VWF разворачиваются на полную длину. 

Предложен показатель 𝑷𝑨𝑳, характеризующий уровень гидродинамической 

активации тромбоцитов при участии мультимеров VWF в зависимости от скорости 

кровотока Q. Найдены критические скорости кровотока (𝑸𝒄𝒓), ниже которых 

активация тромбоцитов посредством мультимеров VWF не должна иметь место. 

Определена зависимость 𝑸𝒄𝒓 от количества мономеров (𝑵) в мультимере VWF и 

геометрии сосуда: 𝑸𝒄𝒓~𝑵𝜸, где 𝜸 определяется геометрией сосуда. Полученные на 

основе математических моделей выражения, таким образом, позволяют определять 

уровень гидродинамической активации тромбоцитов (𝑷𝑨𝑳) в зависимости от 

критической скорости кровотока (𝑸𝒄𝒓), количества мономеров (𝑵) в мультимере 

VWF и области сосуда со сложной геометрией. 

Проведена оценка гидродинамической активации тромбоцитов в сосудах, 

конфигурация которых соответствует реально существующим в медицинской 

практике типам сосудов. Реконструкция структуры сосуда человека, 

использование математической модели для расчета активации тромбоцитов и 

визуализация результатов моделирования обеспечивают выявление областей 

сосуда, где происходит активация тромбоцитов. На основе данных, полученных 

методами медицинской визуализации (магнитно-резонансной ангиографии), с 

помощью открытых программных средств осуществлялось восстановление 

персональных особенностей конфигурации сосуда человека. На следующем этапе 
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с помощью разработанных математических моделей осуществлялась оценка 

уровня гидродинамической активации тромбоцитов для определенной на 

предыдущем этапе конфигурации сосуда. На последнем этапе определялись 

области сосуда, где происходит активация тромбоцитов и, следовательно, 

существует максимальный риск тромбообразования. 

Исследование влияния сложной геометрии на гидродинамическую 

активацию тромбоцитов позволило выбрать оптимальную конфигурацию 

хирургически модифицированного сосуда (артериовенозной фистулы, АВФ), 

соответствующей наименьшему риску тромбообразования. Результаты работы 

дают основания полагать, что тупые углы сшивки сосудов в АВФ являются более 

безопасными с точки зрения запуска гидродинамической активации тромбоцитов, 

чем традиционно используемые на практике острые. Расчеты показали, что среди 

рассмотренных сосудистых конфигураций АВФ наиболее безопасной является 

соединение «конец вены в конец артерии».  

Проведенное в работе исследование на основе разработанных 

математических моделей показало, что уровень активации тромбоцитов (𝑷𝑨𝑳) 

определяется комплексным влиянием скорости кровотока (𝑸), количества 

мономеров в VWF (𝑵) и геометрией сосуда (АВФ). Кроме того, предложенная 

система оценки уровня гидродинамической активации тромбоцитов позволяет 

учитывать такие особенности геометрии сосудов в АВФ как изменение угла 

сшивки сосудов и тип сшивки сосудов, а также определять направление кровотока 

в таких сосудах.  

Использование предложенных в работе моделей дает возможность 

вырабатывать практические рекомендации по уменьшению уровня 

гидродинамической активации тромбоцитов как путем управления 

биомеханическими параметрами кровотока (изменением геометрии АВФ), так и за 

счет регулирования количества мономеров в VWF. К перспективным практически 

значимым приложениям результатов работы можно отнести полученную на 

основании моделирования и визуализации решений модели информацию об 

источнике гидродинамической активации тромбоцитов и её величине, а также 

рекомендации по хирургической установке АВФ. Открываются перспективы для 

персонализированной оценки гидродинамической активации тромбоцитов не 
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только в артериовенозных фистулах, но и в сосудах, сопряженных с аппаратами 

вспомогательного кровообращения, в сосудах с высокой степенью стенозирования. 

При исследовании процессов гидродинамической активации тромбоцитов в 

интенсивных течениях крови были сделаны некоторые упрощающие допущения. 

Не принималась во внимание активация плазменного звена системы свертывания 

крови вследствие того, что в интенсивных течениях крови, в частности в АВФ, пре-

обладают тромбоцитарные тромбы. Исследование влияния плазменного звена ССК 

на активацию тромбообразования в АВФ является предметом дальнейшего изуче-

ния. Стенки сосудов АВФ полагались нерастяжимыми. Это предположение пред-

ставляется справедливым, например, при отложении солей в медиальном слое со-

судов, что приводит к увеличению их жесткости и снижению способности к растя-

жению. Другой возможный случай – когда в АВФ венозный сосуд уже растянут на 

предельно возможные значения вследствие усилившегося кровотока. Это дает ос-

нование полагать, что сделанные в работе выводы имеют практическое значение.  

В работе рассматривалась активация тромбоцитов, происходящая в районе 

АВФ. Исследование событий на значительном удалении от АВФ и влияние гидро-

динамической активации тромбоцитов на системную гемодинамику не входило в 

рамки исследования. Использование персонализированных профилей потока, по-

лученных с помощью методов медицинской визуализации, в будущем может быть 

усовершенствовано при появлении устройств детектирования с более высоким раз-

решением. Несмотря на сделанные допущения и некоторое несовершенство совре-

менных средств диагностики, настоящая работа позволила получить ряд важных 

результатов и представляется весьма перспективной. 
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ВЫВОДЫ 

1. Разворачивание фактора фон Виллебранда (VWF) на полную длину в 

интенсивном, нестационарном кровотоке происходит, если действие кумулятив-

ного напряжения сдвига больше критической величины (𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟). 

2. Зависимости критических значений напряжения сдвига (𝜏𝑐𝑟) и кумуля-

тивного напряжения сдвига (𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟) от количества мономеров в VWF (𝑁) подчиня-

ются степенному закону: 𝜏𝑐𝑟~𝑁− 
2

3 и  𝐶𝑆𝑆𝑐𝑟~𝑁 
1

3. 

3. Гидродинамическая активация тромбоцитов в сосудах со сложной гео-

метрией может иметь место только в течениях, в которых скорость кровотока выше 

критического уровня (𝑄𝑐𝑟).  

4. Зависимость критического значения кровотока (𝑄𝑐𝑟) от количества мо-

номеров в VWF (𝑁) подчиняются степенному закону: 𝑄𝑐𝑟~𝑁𝛾, где 𝛾 определяется 

геометрией сосуда.  

5. Уровень активации тромбоцитов (𝑃𝐴𝐿) определяется комплексным 

влиянием скорости кровотока (𝑄), количества мономеров в VWF (𝑁) и геометрией 

сосуда. 

6. Разработанные модели дают возможность вырабатывать практические 

рекомендации по уменьшению уровня гидродинамической активации тромбоцитов 

в сосудах со сложной геометрией.  
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СПИСОК СОКРАЩЕНИЙ 

АВФ – артериовенозная фистула 

АДФ – аденозиндифосфат 

ВГД – вычислительная гидродинамика 

КТ – компьютерная томография 

МРА – магнитно-резонансная ангиография 

МРТ – магнитно-резонансная томография 

ССК – система свертывания крови 

УЗИ – ультразвуковое исследование 

TXA2 – тромбоксан A2 

VWF (von Willebrand Factor) – фактор фон Виллебранда 
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