L,
¥ UNIVERSIDADE FEDERAL DE MINAS GERAIS

5 PROGRAMA DE POS-GRADUACAO EM
) ENGENHARIA MECANICA

“MODELAGEM COMPUTACIONAL FLUIDO
ESTRUTURAL DE UMA AORTA CONDICIONADA A UM
ANEURISMA ABDOMINAL”

CHARLES MOTTA POSSATTI JUNIOR

Belo Horizonte, 1 de Julho de 2019



CHARLES MOTTA POSSATTI JUNIOR

“MODELAGEM COMPUTACIONAL FLUIDO
ESTRUTURAL DE UMA AORTA CONDICIONADA A UM
ANEURISMA ABDOMINAL”

Dissertacdo de Mestrado apresentada ao Programa de Pos-
Graduacdo em Engenharia Mecéanica da Universidade Federal de
Minas Gerais, como requisito final a obtencdo do titulo de Mestre
em Engenharia Mecanica.
Area de concentracdo: Bioengenharia
Orientador: Prof. Dr. Rudolf Huebner

DEMEC - UFMG

Belo Horizonte
Escola de Engenharia da UFMG
Ano 2019



Possatti Junior, Charles Motta.
P856m Modelagem computacional fluido estrutural de uma aorta condicionada
a um aneurisma abdominal[recurso eletrénico ]J/Charles Motta Possatti
Junior. - 2019.
1 recurso online (133 f.: il., color.) : pdf.

Orientador: Rudolf Huebner.

Dissertagéo (mestrado) - Universidade Federal de Minas Gerais,
Escola de Engenharia.

Bibliografia: f. 128-133.

Exigéncias do sistema: Adobe Acrobat Reader.

1. Engenharia Mecénica - Teses. 2. Aneurisma da aorta - Teses.
3. Simulagao por computador - Teses. 4. Modelos geométricos — Teses.
5. Aorta abdominal — Teses. |. Huebner, Rudolf. Il. Universidade Federal
de Minas Gerais. Escola de Engenharia. Ill. Titulo.

CDU: 621 (043)

Ficha catalografica: Biblioteca Prof® Mario Werneck, Escola de Engenharia da UFMG



UNIVERSIDADE FEDERAL DE MINAS GERAIS
PROGRAMA DE POS-GRADUACAO EM
ENGENHARIA MECANICA
Av. Antbnio Carlos, 6627 - Campus Universitirio
31270-901 — Belo Horizonte — MG
Tel.:+55 31 3409.5145
E-mail: cpgmec@demec.ufmg.br

"MODELAGEM COMPUTACIONAL FLUIDO ESTRUTURAL DE
UMA AORTA CONDICIONADA A UM ANEURISMA ABDOMINAL"

CHARLES MOTTA POSSATTI JUNIOR

Dissertagio submetida 4 Banca Examinadora designada pelo Colegiado do Programa de
P6s-Graduagiio em Engenharia Mecénica da Universidade Federal de Minas Gerais, como parte dos ~
requisitos necessarios & obtengfio do titulo de "Mestre em Engenharia Mecinica", na drea de
concentragio de "Bioengenharia".

Dissertagfio aprovada no dia 01 de julho de 2019.

Por: ’ ¢
7 aand
% U’MJ :f/ /((u A
Prof. Rudolf Huebner

Orientador - Departamento de Engenharia Mecénica/UFMG

A e "f/”/k"““"\d
Prof. Marcelo Greco
Departamento de Engenharia de Estruturas/UFMG

b{“'%t/}rv»b Ay }'3{1,
Prof, Antonio Ferreira Avila
Departamento de Engenharia Mecanica/UFMG




DEDICATORIA

Dedico esta dissertacdo a minha mée, Olga Ferrari Possatti, e a0 meu pai Charles Motta
Possattl por todo apoio familiar, financeiro e emocional em todo meu trajeto educacional,
realizado na cidade de Belo Horizonte, cujo inicio foraem 2009. Aos meus irmaos, Diego
Ferrari Possatti, Bruna Ferrari Possatti e Leandro de Jesus Ferrari, por todo suporte e

ajuda prestado ao longo desta jornada.



AGRADECIMENTOS

Agradeco aos meus pais, Charles Motta Possatti e Olga Ferrari Possatti, e meus irméaos,

Bruna, Diego e Leandro, por todo apoio familiar necessario durante esta jornada.

Aos colegas de trabalho e companheiro de pesquisa, Jonathas, Saulo e Mario, pela
contribuicdo com a realizagdo desta pesquisa.

A Tamires Juliana, por ser uma aluna de iniciacdo cientifica Unica ao participar e

contribuir desde o inicio com esta pesquisa e me aturar nos momentos mais estressantes.
Aos amigos e companheiros do Labbio por todos os momentos divertidos e Gnicos.

A Cida e a Marina pela ajuda com a documentacéo.

Ao meu amado grupo infanto-juvenil de Taiko Raiki Daiko.

As minhas amigas, Joyce Yuko, Vivian Fukai, Denise Fukai e Samie Carvalho, pelos

conselhos nas horas mais complicadas.

A Yacana Lima por todo carinho, amor,dedicacéo, paciéncia, amizade e companheirismo,

sempre me motivando e dando forg¢as nos momentos mais dificeis.

Ao Professor Rudolf Huebner pela confianga, conhecimento e orientagdo prestada neste
trabalho.

A CAPES e a0 CNPq pelo suporte financeiro necessario para a realizagio desta pesquisa.



SUMARIO

LISTA DE FIGUR AS ...ttt e e e e e e e e e e e e aaan 11
LIS T A DE T ABE L AS ... et e e e e e e e aaaa 15
LISTA DE GRAFICOS ..o oottt ettt ettt ettt e en e 17
LISTA DE ABREVIATURAS E SIGLAS ...t 18
LISTA DE SIMBOLOS ..o oottt e e e e e e es e e s e e ereae s are s er e e 20
RESUMO . ... ettt e e et e e e e e e e e e e e e e e e e aaaaas 23
A B S T R A T e ettt ettt e e e e e e e — e e e e e e e ——————aaaraa——— 24
1 INTRODUGAD ..ottt 26
I R O | o] =] €Yo SR OSURSRSN 27
1.1.1  Objetivo PrinCipal...........coooiiiiiiiciece e 27
1.1.2  ODbjetivos ESPECITICOS .....cviiiiieiesieiescse e 28
1.2 IMIOTIVAGAD ...ttt bbbt bbb 28
2 REVISAO BIBLIOGRAFICA ... e, 29
2.1 SHISTEMA CHTCUIATOTIO ...t e e 29
2.2 Anatomia do Sistema CardioVASCUIAL ..........eeeeeeeeeeee e 29
p A R O] - Tox Uo BTSSRSO PR PRR 29
2.2, ATIIAS oo ————— 30
2.2.3  AMBIIOIAS ... 30
2.2.4  CAPIAIES ...t 30
2.2 8 NV NUIAS ..o 30
2,28 VIS oo —————— 31

2.3 Circulagao SANQUINEA.......ccieiuiiiiiiiiieieieie ettt ens 31



2.3.1  Circulaglo PUIMONAT ........cceiiiiiiieie et 32

2.3.2  Circulag8o SIStEMICA .....cc.evveiuiriiiiiiiesiieeee e 33
2.4 SANQUE......ciiiiiiiieet ettt 33
At o - T 4 USSR 34
2.4.2 Eritrdcitos ou Globulos Vermelhos ..o 34
A T =10 (o0 (o1 ) (0 TR 35
2431 (CT - [ 1V [ Tol 1 o L PRSP 35
2432 ABIANUIOCITOS ..ottt ettt et e et s bt e s e sabe e st e e sabeeeaneenas 36

2.5 REOIOGIA ..t 37
2.5.1  FIUIdOS NEWLONIANOS ......covveiiieiiie ettt ettt st e e s e ne e 37
2.5.2  FIuidos N&O-NEWLONIAN0S .......cccveeiiiiiiieiie ettt re e ne e 38
25.21 Fluidos Ndo Newtonianos independentes do tempo ........ccocceerveieiieriiienieenieeseeeeeen 39
2.5.2.2 Fluidos Ndo Newtonianos dependentes do tEMPO .....ccccveeeiiiieeeiiieeeeiiee e eciee e eiaee e 39
2.5.3 Modelos Matematicos de Fluidos N&o-Newtonianos...........ccccceceverervnerannn. 40
2531 PSEUAOPIASTICOS ..ttt et b e s be e saneennee s 40
2.53.2 D11 Y =] 0] =TSSP P U URURRRRRRt 41
2533 CarrAU- YASUA ceeeuuiiieeeiiiie it ettee ettt e e sttt e e et e e s ettt e e sbbtee e s bt eeseabeeesaseeeesnreeenn 41
2.5.3.4 “Plasticos” de BiNGNam ......cccouiiiiiiiie ettt ettt e e et e e e ate e e eeabaae e eaaeaeas 42
2.5.35 HEISCREI-BUIKIBY ...eeeieiei ettt ettt e e s e e et e e e e e e e snaeeeesnbaeeeeans 42
2.53.6 L6711 o] o ISP U PPPT T UOTRPPPRO 42
2.5.4 Reologia dO SANQUE .......cc.oiiiiiiiiiiiiieee e 43
2.5.4.1 Efeito FANIaaUS-LINAQVIST ...cveeiciiieieeciie ettt ae et saae e aa e e snaeenae s 44
2.5.4.2 =T 00T 01 1 o T USROS 46

2.6 Aorta: Uma Visao estrutural...........cccoooveiiiiii i 47
2.6.1  ANAOMIA A AOKTA......ccveiiiieeieecie ettt e e e sre e ne e 47
2.6.2 Histologia e estrutura da parede arterial ...........c.ccocoevieiiiiiiiiii e 49
2.6.2.1 TUNICA INEIMQ .ottt st sttt e st e st esabe e sabeesbeesabaesareesas 49
2.6.2.2 TUNICA MEAIG ..veeeeveeeitieeiee ettt sttt s ettt e s be e st esbe e s be e sabeessbeesabeesateesabeesnseasaseesns 50
2.6.2.3 TUNICA AGVENTICIA . .eeiuvieireeiiieeiee st e et et et e st este e st esbeesbeesabeessbeessseesabeesaseesabeesnseesns 50

2.7 Modelos Constitutivos de uma Parede Arterial.........c..ccccoooeeviiiiiciie e, 51
2.7.1 Modelo de MOENS-KOMWEQ.......c.uiiiiiiiieieie e 52
2.7.2 Modelo Fungéo Energia de Deformagéo: polinomial e exponencial ............. 52

2.7.21 Modelo Polinomial: Patel @ VaiShNaV ... 53



2.7.2.2 Y FoYo [= [T o3 o YoT a = g Vol - EPS U UURRRRRN 54

2.7.3 Modelo Pseudo Funcdo Energia- Deformacdo: Fung-Fronek-Patitucci........ 54
2.7.4 Modelos HIperelAStiCOS .........coireiiiiiiiiiees s 54
2781 NEO-HOOKEAN .....oovveieritaie ittt 55
2742 MOONEY-RIVIIN...oovooieriiiriiesiseeiss sttt 55
2783 OUEEN..ouivviierriieiisisse sttt 56
2.7.5 Modelo de HoIZapfel ........coooiiiiiiiii e 56
2.8 Modelagem Computacional Fluidodin@mica...........ccccccevvvevviiniveniesiieseenns 57
2.8.1 Modelagem MatemMALICA .........cocereiriiiiiniriere e 57
2.81.1  EQUagE0 da CONtINUIAAUE .....ovvveiveeiirrieieiseisesisee st 58
2.812  Equagido da Quantidade de MOVIMENTO .......c.cureeriermreeseeeneeseeesnessesesesssssesssssses e 58
2.8.2 Método de Volume Finitos e a Equacao de Transporte..........ccceevevveeverneenne. 59
2.82.1  Equagdo do Transporte: Forma Integral @ Diferencial .............coo..erveereeereonevsensesesonne. 60
2.8.3 Meétodos de Discretizacdo de Variaveis aplicado para 0 MVF ...........ccccc.e... 61
2.83.1  Esquema de Diferengas CENtIais ...........ovvurverrerssrsssssssssssessssssesssssssssessssssesssessenns 63
2.8.3.2  ESQUEMA UPWING. ..oovvrererniensisseissiiessssssss sttt st 64
2.8.33  ESQUEMA HIDIIAO ..cuivveieeeiesesisiissiises sttt st 65
2.8.3.4  ESQUEMA POWEI-LAW.......o.oveeveerresissisesisssssssssss s 66

P N o 1= 10 | ] o T OSSPSR 66
2.9.1 Aneurisma da Aorta TOrACiCa (AAT) ..o s 67
2.9.2 Aneurisma da Aorta Abdominal (AAA) ..o 67
2.9.3  DIAgNOSLICO....c.viiueiiiicie ettt ns 68
2.9.4  TrAlAMENTO ..ottt b e r e ne e 69
2.0, D SIS it bbb nre e be e nreeene e 69

3 METODOLOGIA. ...t e e e s e e e naeas 72
3.1 Modelagem GEOMELIICA ........cccveiviiiiiiecie e 72
3.2 Dinamica Computacional de Fluido do Escoamento Arterial...................... 79
3.2.1 Modelo de TUIBUIENCIA........ccueiieieiiece e 80
3.2.2 Propriedades FisiCas dO SANQUE .........cccviirieiierieiesie e 81

I Z20C T O] o [ To%: (o o - o] o1 (o] 1 1 [0 H OSSPSR 81
3.2.4  ANALISE NUMETICA ....veivieiieiieieiie ettt st sttt b sbesnenreas 84

3.24.1 Averiguacdo do Intervalo de TEMPO ...ciii i e 85



3.24.2 Teste de Malha NUMEIICA ...uuuuurueriiiiiiiiiii b sasasssannnnns 85

3.3 Modelagem Estrutural da AOKta..........cooveiiiiiiiiiiiiieeeee e 89
3.3.1  Modelagem CINEMALICA. .........ccerieirerieieie e 89
3.3.2 Condicédo de Contorno do Problema de Valor Inicial..............cccccoevviiennnnnn. 91
3.3.3 Equacdes Constitutivas do Material ............ccccoveveiiieiiieie i 92
3.3.4  Anélise de Malha EStrutural ............ccoviiveieiieiene e 94

34 Interacdo Computacional Fluido-Estrutural ............ccccoooiiiiiiiiniiiicie, 97
3.4.1 Interacdo Fluido Estrutural- FSI-1-WAY .....ccoovoiiiiiieee e 98
3.4.2 Interacdo Fluido Estrutura- FSI-2-WAY ......c.ccceiiiiiiieee e 98
3.4.3 Interacdo entre as malhas N0 FSI 2-WAY ..o 99

4 RESULTADOS E DISCUSSOES ......covoeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeee e 102

4.1  DesCricao das SIMUIACDHES ..........cccvevuiiieiieeieiie sttt sre e 102

4.2 Caso 1: Artéria Saudavel x Artéria com aneurisma: Modelo Camada Unica

104
4.2.1 Comportamento FIUIdOJINAMICO.........cccovviiiiiiiic e 104
4211 Velocidade e perfil do @SC0amMeENtO. ......c.eeviiiiiiiriiieiieeiee e 104
4.2.1.2 Pressdo Interna e Cisalhamento da Parede ........coceeeveeriiiiieeniieeeieenec e 107
4.2.2  Analise EStrutural da AOMa .........ccocoieiiiiiieeseeee s 108
4221 Critério de Tensdo de VON IMISES ....c.eeuerierierieneenieeit ettt sttt ettt s s s see e 108
4.2.2.2 Tensdo de CisalnameNnto......coocueeiiieriieiiiee e 110
4223 Deformacdo Total da Parede Arterial .......cceooceieeeciiie e e e 112
42.2.4 Deformacgdo por Cisalhamento da Parede Arterial.........cccceeociieeeiciieececiiee e 113
4.2.2.5 Deslocamento da Parede Arterial........coceeviierieeniieeiee e 115

4.3 Caso 2: Artéria com Aneurisma x Artéria Saudavel: Modelo Camada

Dupla. 115
4.3.1 Comportamento Estrutural da Aorta: Modelo Camada Dupla...................... 116
43.1.1 Critério de Tensao de VON MISES ....c..cecuercieriereereeniierteee e e s e 116
43.1.2 Deformacdo Eldstica da Parede Arterial .........ocueeeeeiiieeeciie e 118
43.13 Cisalhamento na Parede Arterial ........cceoveiiiieiiiieiieeeeee e 120

43.1.4 Deformacgdo por Cisalhamento da Parede Arterial........cccccvevveeiivciee e, 122



5  CONCLUSAO....ooooeceeeeceeraann,

6 TRABALHOS FUTUROS............

REFERENCIAS BIBLIOGRAFICAS



LISTA DE FIGURAS

FIGURA 2.1: Estrutura basica dos vasos sanguinea (SOBOTTA, 2000)..........cccccveue.. 31
FIGURA 2.2: Circulacdo Sanguinea (GUYTON; HALL, 2011)....c.ccccocevvrerennrrrsrnnne 32
FIGURA 2.3: Circulagdo Pulmonar(SOBOTTA, 2000) ......ccccoererrerrirrieiiienieseesieeeens 32
FIGURA 2.4: Circulacéo Sistémica (SOBOTTA, 2000) .......cccerverrereerierireriesieseennens 33
FIGURA 2.5:Vista em corte de uma heméacia (GRAY, 2008)........ccccccvvvververesiieseennnns 34
FIGURA 2.6: Leucdcitos granulocitos e agranulocitos(GRAY, 2008)........ccccceveeveeenne. 36

FIGURA 2.7: Elemento do fluido sobre acdo continua de uma tenséo cisalhante:(a)

elemento do fluido com uma taxa de deformacéo 5§66t . (b) distribuicdo da tensédo

de cisalhamento proximo a uma parede em um fluido (WHITE, 2003). ............... 38
FIGURA 2.8: Classificacdo geral dos tipos de Fluidos Nao Newtonianos (WHITE,
2003). ettt bt e bRt Rt et te ettt te bt enaere e 39
FIGURA 2.9: Comportamento reoldgico dos fluidos ndo newtonianos e
newtonianos.(CHHABRA, 2010)........cccouiiiiieeeesesesesee e 40
FIGURA 2.10: Curva viscosidade aparente do sangue em funcao da tensédo de
cisalhamento (FUNG, 1993)......c.cccciiiiiiiicieese e 43
FIGURA 2.11: Tens&o de cisalhamento por taxa de deformagéo do sangue.(WAITE;
FINE, 2007) .eeuitiieiieeiesie st e eee e e ssee e te e steeneesneesteesesseesaeeneeaneesseeneeaneesseensens 44
FIGURA 2.12: Relacdo da viscosidade aparente em funcdo do diametro do
VaSO.(FUNG, 1993) ..ottt sttt saa e 45
FIGURA 2.13: Tubo utilizado para o experimento de Fahraus e Lindgvist. (FUNG,
19093 ittt b et b et e b et et r e bt eereetens 45
FIGURA 2.14: Resultados experimentais obtidos por Fahraus e Lindqvist (FUNG,
1) TSRS 46
FIGURA 2.15: Viscosidade aparente do sangue em funcdo do hematdcrito
(BASKURT; MEISELMAN, 2003). ....ceiieiiiiesieeie e sieesee e seesie e sraesee e sseeees 47
FIGURA 2.16: Regido esterno costal do coracdo (GRAY, 2008). ........ccceevveverieerenncns 48
FIGURA 2.17: Viséo geral da Aorta(SOBOTTA, 2000).......cccceevueeiieiiriiiieiieeiiee s 48

FIGURA 2.18: Estrutura histoldgica da parede arterial.(GASSER; OGDEN,;
HOLZAPFEL, 2006) ......ccueiieiieeieiiesieeiesiesiee e seesiae e seessee e eneesseessaeseessasssessenns 49



FIGURA 2.19 : a) Representacdo grafica de um material linearmente elastico. b)
Representacgdo gréafica do comportamento elastico ndo linear de uma artéria
submetida a carregamento uniaxial.(CHOU; PAGANO, 1992). .........cccecvvvvvrnenee. 51

FIGURA 2.20:Angiografia cardiaca por ressonancia magnetica mostrando uma

reconstrucdo em 3D da coarctacdo aortica nativa em um paciente adulto com

extenso fluxo colateral. (GRAY, 2008)........cccoiiiriierienieiiene e 67
FIGURA 2.21: Angiografia cardiaca por ressonancia magnética mostrando uma
reconstrucdo em 3D de AAA.(KUMAR et al., 2017) ...c.ccceevveviveieiiieiieie e 68

FIGURA 2.22: Reparo endovascular ou Stenting de um AAA.( Feita pelo Autor)........ 69
FIGURA 2.23: Tipos de Stents: (a) expansivel por baldo (b) Auto
expansivel(SILVEIRA, MATHEUS RODRIGUES, 2017) ....c..ccccceveveveiesincrenne 70
FIGURA 2.24: Funcionamento de um stent auto expansivel.(EDUCATION, 2007).... 71
FIGURA 2.25: Funcionamento de um stent expansivel por baldo(EDUCATION, 2007)

................................................................................................................................ 71
FIGURA 3.1(a) Planos de intersecdo da regido toracica. Em verde, a geometria de

interesse é destacada. (b) Artéria aorta Sadia...........cccceeveveiieiie e 73
FIGURA 3.2: Suavizacdo da imagem original da Tomografia Computadorizada......... 74

FIGURA 3.3: (a) Lamen artéria sem aneurisma. (b) Parede externa da artéria de camada
Unica. (c) Geometria final da artéria sem aneurisma..(d) Lamen artéria com
aneurisma. (e) Parede externa da artéria com aneurisma. (f) Geometria final artéria
COM ANEBUIISIMIAL 1ttt sttt et e ettt a st e s et e e e besbesbeabe e s e ese et ebeneeabesreareanes 75

FIGURA 3.4: (a) Aorta saudavel e camada adventicia da parede arterial.(b)Camada
adventicia (c) Aorta saudavel e camada media (d) Camada media.(e) Aorta com
aneurisma com camada adventicia da parede arterial.(f)\Camada adventicia (g)
Aorta com aneurisma e camada media (h) Camada media. ..........cccccocevevveiennenn. 76

FIGURA 3.5:Modelo geométrico aorta com aneurisma gerado no Spaceclaim. (a) Aorta
com aneurisma (b) Lumen () Aorta e lUmen..........ccoocoveieiinininienese e 77

FIGURA 3.6: Modelo geométrico da artéria aorta saudavel gerado no Spaceclaim (a)
Aorta saudavel (b) Lamen (c) Aorta e LUMEN. ......ccovevvveieiiciececce e 78

FIGURA 3.7: Modelo geométrico bicamada da aorta saudavel gerado no Spaceclaim (a)
Camada Adventicia (b) Camada media (c) Lumen (d) Modelo geométrico
(0101001 o] 1< (o TSP T TP U PR PRTR 78



FIGURA 3.8: Modelo geométrico bicamada da aorta com aneurisma gerado no
Spaceclaim (a) Camada Adventicia (b) Camada media (c) Lamen (d) Modelo
gEOMELIICO COMPIELO. ...veviiicir et 79

FIGURA 3.9: Representacdo esquematica de um escoamento e a Influéncia do numero

de Peclet.(VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995).....ccccciiiriiinineinesienieesienens 62
FIGURA 3.10: Representacdo esquematica de um elemento de malha para escoamento
unidimensional (VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995)........ccccccvvviiiviineinenn, 63
FIGURA 3.11: Esquema de discretizacdo Upwind.(VERSTEEG; MALALASEKERA,
L) OSSPSR 64
FIGURA 3.12 : Velocidade do escoamento sanguineo na regido ascendente da artéria
aorta(SILVEIRA, MATHEUS RODRIGUES, 2017). ...ccccviiiieiiee e 82

FIGURA 3.13: Curva de pressdo para o ciclo cardiaco nas regides da aorta toracica e
para as ramificacdes arteriais do arco aortico.(OLUFSEN et al., 2000)................. 83

FIGURA 3.14: Grafico comparativo da entrada de velocidade ap6s a Transformada de
00 T PSSR 84

FIGURA 3.15: Gréafico comparativo da pressao apés a Transformada de Fourier. ....... 84

FIGURA 3.16: Malhas 1 a 7 do escoamento sanguineo geradas no Ansys®19.0 Fluent.

FIGURA 3.17: Detalhe da entrada das malhas 1 a 7 geradas no Ansys®19.0-Fluent. .. 87

FIGURA 3.18: Planos de corte (1 a 6) de analise dos valores médios de velocidade,

pressdo e cisalhamento para o teste das malhas. ...........c.cccooeiiiii i 87
FIGURA 3.19: Condicgéo de contorno estrutural da aorta. ...........ccoecvevvrververieseeneennnns 92
FIGURA 3.20 :Regides de 1 a 6 da analise das malhas estruturais geradas no

ANSys®19.0Transient-Structural...........ccccceiveiiiicieece e 94
FIGURAS3.21: Malhas estruturais testadas (1 a 7) e geradas no Ansys®19.0Transient-

R3] o1 (0 - | OSSPSR 95

FIGURAS.22: Detalhe das malhas estruturais de 1 a 7 na entrada da aorta geradas em

ANnsys®19.0Transient-Structural. ...........cccoooveiii i 95
FIGURAZ3.23: Representacdo esquematica do modelo FSI-IWAY.......cccocevvvvivivinnnne. 98
FIGURAZ3.24: Representacdo esquematica do modelo FSI-2-WAY........ccccocvvcviivivinnnne. 99

FIGURA 3.25: Relacdo esquematica do acomplamento entre a malha fonte ( Escoamento)
e a malha alvo (Estrutura) no metodo FSI-2WAY. (MECHANICAL,2016b)...... 100
FIGURA 4.1: Diagrama de Wiggers do ciclo cardiaco (SILVERTHORN, 2013) ...... 103



FIGURA 4.2:Comparativo da Velocidade do escoamento sanguineo na aorta com

ANEUriSMA X 80Nt SAUAAVEL. ....oeee et 105
FIGURA 4.3:Perfil do escoamento da aorta com aneurisma X aorta saudavel. .......... 106
FIGURA 4.4: Pressdo do escoamento sanguineo na AAA X Aorta Saudavel............. 107

FIGURA 4.5: Tensédo de Cisalhamento da parede interna na condicdo AAA X AS. .. 108
FIGURA 4.6: Comparagdo da Tensao de Von Mises na AAA X Aorta Saudavel. ..... 109

FIGURA 4.7: Tensdo de Cisalhamento na AAA X Aorta Saudavel............c..ccccvevnene 111
FIGURA 4.8: Comparativo da Deformacao Elastica Total da AAA X Aorta Saudavel.
.............................................................................................................................. 112
FIGURA 4.9: Deformacdo Cisalhante no plano XY da AAA X Aorta Saudavel........ 114
FIGURA 4.10: Deslocamento da parede arterial da AAA X Aorta Saudavel. ............ 115
FIGURA 4.11: Comparativo da Tensdo de Von Mises nas camadas adventicia e Media
para AAA € Aorta SAUAAVEL. ........c.coviiiieccc e 117
FIGURA 4.12: Deformac&o elastica total nas camadas media e adventicia para as
condigdes de AAA e Aorta SAUAVEL. .........cccooveiiiiiieiie e 119
FIGURA 4.13: Cisalhamento das camadas media e adventicia para as condicGes de
AAA € A0 SAUAAVEL. .....ceveriiiecieie e 121

FIGURA 4.14: Deformac&o por cisalhamento nas camadas media e adventicia para
condigdo AAA e Aorta SAUAAVEL............coeiiiieee e 123



LISTA DE TABELAS

TABELA 2.1:Fatores de risco e associados a incidéncia de AAA(MAGLIANO;

SENNA; SANTOS, 2016) ....cccuiiiieiiiieiie ettt nre e 67
TABELA 2.2: Tabela de risco de ruptura de um AAA ou um AAT.(MAGLIANO;

SENNA; SANTOS, 2016) ....ccveuiireierieriiieiieresiesieseeesieseesesseseesessessesseessessessesessesens 68
TABELA 3.1: Dimensdes das regifes da Aorta com aneurisma e razéo diametral

(S EL ool o [o N o1=] [0 10 AU | (o] ) S SUSRTROPRSN 79
TABELA 3.2: Tabela de constantes para 0 modelo de turbuléncia k-w.(SIMSEK;

KKWON, 2015) ... eses s sse s 81
TABELA 3.3: Constantes do modelo ndo newtoniano de Carreau-Yasuda para o

sangue.(BOYD; BUICK; GREEN, 2017) ....cccccviveiieiieciece e 81
TABELA 3.4: Caracteristicas numéricas das malhas testadas. ...........cccocovereniicnennnnn 88

TABELA 3.5: Relacéo percentual entre os valores de velocidade média aferidos nas
SECOES GBOMELITCAS. ...vvvereereeterieieterie st st ettt sttt sb ettt s et a et st e e ene b e 88

TABELA 3.6: Relacdo percentual entre os valores de pressdao média aferidos nas se¢des
[0 T=T0] 1] 1 [T PSSRSO 88

TABELA 3.7: Relacdo percentual entre os valores de Cisalhamento na parede médio
aferidos Nas SEGOES GEOMELIICAS. ......coveeiiieeieeeie et 88

TABELA 3.8: Matriz de substancias das camadas adventicia e media da parede arterial

A0rtICa.(FUNG, 1993) ..ottt 93
TABELA 3.9: Parametros constitutivos do modelo hiperléastico: Mooney-Rivlin para
artéria aorta. (SIMSEK; KWON, 2015) ......ccociviiiieieiese e 94

TABELA 3.10:Caracteristicas numéricas das malhas testadas para a estrutura da parede
Arterial da @OTMTAL ....cveeeieiei e s 96

TABELA 3.11: Relagéo percentual entre os valores de deformacdes aferidos nas regides

0 T=T0] g1 (ot TSP PP 96
TABELA 3.12: Relacéo percentual entre os valores de Tensdo de Von-Mises............. 96
TABELA 3.13: Relagéo percentual entre os valores de esforgos aferidos nas regioes

0 [=T0] g1 (ot TSP T TP U PP PRPR 96
TABELA 3.14: Descrigdo do método FSI-2-WAY, explicito e

iIMplicito.(MECHANICAL, 20168).........ccoraeerirrerinieinieisese e 99

TABELA 4.1: CondigOes SIMUIAAOS. .........cooiiiiiieiiiieiierieeee e 102



TABELA 4.2: Instantes de analise de um ciclo cardiaco. ..........cceevevvvrieeivereiieseennnns 103
TABELA 4.3: Parametros analisados em todos os casos das simula¢es fluido
BSETULUTAIS. ©.oiviieiteiitie ettt et s e et e s e et e et e et e e sae e e beesteeebeesaeeereenrnes 104



LISTA DE GRAFICOS

GRAFICO 4.1: Comparativo da faixa de valores maximos e minimos da tenséo de Von
Mises nos intervalos de tempo de interesse entre a AAA X Aorta Saudavel....... 110
GRAFICO 4.2: Comparativo entre AAA X AS para os valores maximos e minimos do
cisalhamento nos intervalos de tempo de INtEresse. ..........ccovvvveeeieieneienisenns 111
GRAFICO 4.3: Comparativo entre AAA X Aorta Saudavel para os valores maximos e
minimos da Deformacéo Elastica nos intervalos de tempo de interesse. ............. 113
GRAFICO 4.4: Comparativo entre AAA X Aorta Saudavel para os valores maximos e
minimos da Deformacéo Cisalhante nos intervalos de tempo de interesse........... 114

GRAFICO 4.5: Tens&o de VVon Mises das camadas adventicia e media para as

CONAICOES AAA X ALS. et 118
GRAFICO 4.6: Deformagcéo Elastica das camadas adventicia e media para as condi¢des
AAA X A S e nnaes 120

GRAFICO 4.7: Tens&o Cisalhante para as camadas aventicia e media: AAA X A.S. 122
GRAFICO 4.8: Tensdo Cisalhante para as camadas aventicia e media;: AAA X A.S. 124



UFMG

DEMEC

LABBIO

DFC

MEF

FSI

AAA

AS

EVAR

PIV

SST

SUS

AAT

LES

TC

STL

CAD

FTF

FED

MVF

LISTA DE ABREVIATURAS E SIGLAS

Universidade Federal de Minas Gerais
Departamento de Engenharia Mecanica
Laboratdrio de Bioengenharia UFMG
Dinamica de Fluidos Computacional
Método de Elementos Finitos

Interacdo Fluido Estrutura

Aneurisma Abdominal Adrtico

Aorta Saudavel

Endovascular Abdominal Aortic Aneurysm Repair
Velocimetria por Imagem de Particula
Shear Stress Transport

Sistema Unico de Sadde

Aneurisma da Aorta Torécica

Large Eddy Simulation

Tomografia Computadoriza

Standard Triangle Language

Desenho Assistido por Computador
Funcédo Transformada de Fourier
Funcéo Energia de Deformacéo

Método de VVolumes Finitos



MDV

CFL

PVIC

PWV

FSI-1IWAY

FSI 2-WAY

Pe

W

Método de Discretizacdo de Variaveis
Condicao de Courant-Friedrichs-Lewis
Problema de Valor Inicial de Contorno
Pulse Wave Velocity

Interacdo Fluido Estrutura em uma via
Interacdo Fluido Estrutura em duas vias
Ndmero de Peclet

Oeste

Leste

Ponto nodal



LISTA DE SIMBOLOS
indice Power law
expoente de Yasuda
Ndmero de Courant
Modulo de elasticidade do material
Centipoise
Temperatura
Pulso velocidade-onda
Espessura do vaso
Energia de deformacéo por unidade de massa de um tecido
Densidade da cadeia
indice de power-law
Primeiro invariante do tensor de deformagdes de Cauchy-Green
Segundo invariante do tensor de deformacdes de Cauchy-Green
Parametros constitutivos do material de Mooney Rivlin
Parametro de compressibilidade
Velocidade na direcéo x
Velocidade na direcdo y
Velocidade na dire¢do z

Forca de campo atuante na direcdo x

Forca de campo atuante na direcdo y



AV,

f(t)

Np

Forca de campo atuante na direcéo z

Presséo

Coeficiente da transformada de Fourier

Valor do atraso do sinal analisado

Taxa de producao de turbuléncia

Comprimento caracteristico da malha

NUmero total de elementos

volume do i-ésimo elemento

Funcéo variavel no tempo

NUmero de Euller

Tensor de tensdes de Cauchy

Matriz do tensor de deformacg6es de Green-Lagrange
Deformacdo na direcdo circunferencial
Deformacdo na direcdo longitudinal

Tensdo de cisalhamento do fluido na direcdo ie |
Tensdo de cisalhamento inicial

Taxa de deformacao de um fluido

Viscosidade absoluta do fluido

indice de consisténcia do fluido

Hematdcrito

Viscosidade do plasma



=l

Viscosidade aparente do sangue
Densidade do sangue
Densidade no estado zero de tensao do material
Constante de Boltzmann
Funcédo Energia de Deformacéo
Tensdes principais
Coeficiente do termo difusivo
Viscosidade turbulenta
Frequéncia angular
Constante de Tempo para o modelo Carreau-Yasuda
Corpo continuo em sua configuracao inicial ndo deformada
Movimento realizado por um corpo
Velocidade de um corpo

2° Tensor de tensodes de Piola-Kirchoff



RESUMO

Neste trabalho, foram realizadas simulacGes fluido estruturais em uma e duas vias, em
modelos geomeétricos de alta fidelidade com o vaso aortico. A simulagdo em duas vias é
caracteriza por uma resposta temporal do escoamento arterial com a estrutura, esta,
realizada em um modelo geométrico de uma camada, em que foram mapeadas as regiées
de grande concentracdo de esforcos bem como analisada a faixa de atuacdo dos esforcos
ciclicos em que a aorta esta submetida, sendo analisado dois casos: aorta saudavel e aorta
com aneurisma abdominal. A simulacdo em uma via, foi realizada no modelo geométrico
da aorta com duas camadas: media e adventicia; em que um quadro comparativo dos
esforcos e comportamento estrutural foram elaborados para encontrar qual das camadas
estd mais propensa a romper-se e seu comportamento sobre aquelas condicdes,
encontrando-se um dos motivos que levam ao aumento gradativo do aneurisma ao longo
do tempo, que é a desnaturacdo proteica das camadas devido ao aumento dos esforgos
ciclicos. Estes resultados possibilitam a viabilizacdo de novas proteses biocompativeis e,

futuramente, o desenvolvimento de novos medicamentos.

Palavras Chave:Aneurisma Abdominal Adrtico, Interacdo Fluido-Estrutura,
Simulagdo Computacional, Modelos Geométricos, Aorta, Comportamento Estrutural,

Desnaturacéo Proteica.



ABSTRACT

In this work, structural fluid simulations were performed in one and two ways, in high
fidelity geometric models with the aortic vessel. The two-way simulation is characterized
by a temporal response of the arterial flow with the structure, which was performed in a
geometric model of a layer, in which the regions of great concentration of efforts were
mapped as well as the range of the cyclic forces in which the aorta is submitted, being
analyzed two cases: healthy aorta and aorta with abdominal aneurysm. The one-way
simulation was performed in the geometric model of the aorta with two layers: medium
and adventitious; in which a comparative framework of structural efforts and behavior
were developed to find which of the layers is more prone to rupture and its behavior on
those conditions, being one of the reasons that lead to the gradual increase of the
aneurysm over time, which is the protein denaturation of the layers due to increased cyclic
stresses. These results enable the viability of new biocompatible prostheses and, in the
future, the development of new drugs.

Keywords: Abdominal Aortic Aneurysm, Fluid-Structure Interaction, Computational

Simulation, Geometric Models, Aorta, Structural Behavior, Protein Denaturation.
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1  INTRODUCAO

Aneurisma € uma doenca que ocasiona a dilatacdo focal e permanente no diametro
da parede de vasos sanguineos, em geral nas artérias, que estao sujeitas a maiores pressoes
devido a corrente sanguinea. O Aneurisma Abdominal Adrtico (AAA) é 0 mais comum
e considera-se um AAA quando o didmetro do seguimento comprometido for no minimo
de trés centimetros (JUNIOR; RODRIGUES, 2015).

O AAA resulta de uma degeneracdo da parede arterial o que ocasiona um aumento
continuo do limen do vaso, 0 que pode levar ao rompimento da artéria e, em 80% dos
casos, ao 6bito (AGGARWAL et al., 2011). As causas mais comuns sao: a degeneracao
da parede pela doenca aterosclerdtica, infeccdo na regido, necrose cistica da tinica média,
artrite, trauma, doenca do tecido conjuntivo e degeneracdo. (DIEHM, 2009). A doenca é
assintomatica sendo seu diagnostico ocasionado de forma acidental por exames
cardiovasculares de rotina ou devido a uma outra enfermidade. Tal fator é considerado
critico uma vez que o rompimento do aneurisma leva ao 6bito em 82% dos casos clinicos
(CHAIKOF et al., 2018).

Na Europa e nos Estados Unidos a ruptura de um AAA é a 132 causa de morte com
a estimativa de, aproximadamente, 15000 casos anuais (DANZER; BECQUEMIN,
2018). No Brasil, a incidéncia dos casos de aneurisma é cerca de 60 casos a cada 100 mil
habitante (JUNIOR; RODRIGUES, 2015). Em S&o Paulo, um estudo feito entre 1998 e
2007, averiguou que os aneurismas situaram no 30° lugar nos ébitos da populacdo do
estado, totalizando um valor de 18.042 6bitos neste periodo. (DIAS et al., 2013)

As principais tecnologias de tratamento sdo procedimentos cirurgicos abertos ou
endovascular, sendo a primeira mais invasiva em gque consiste em uma incisao abdominal
e a substituicdo da parte da aorta por um tubo sintético ou enxerto aortico, suturado no
local. A segunda, uma opgdo menos invasiva, chamada de EVAR (Endovascular
Abdominal Aortic Aneurysm Repair), usa uma endoprotese ou Stent para reforgar a parede
da aorta e prevenir que a area lesionada se rompa(CHAIKOF et al., 2018).Este
procedimento consiste na puncao da artéria femoral em regido inguinal, em que acessa 0
aneurisma através de um fio guia e, desta forma, a liberagdo da endoproétese no interior

da aorta no local do aneurisma.(MELL et al., 2018)
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Os tratamentos sdo bem onerosos, de acordo com o Quadro de Procedimentos,
Medicamentos e Orteses, Proteses e Materiais Especiais do Sistema Unico de Salde
(SIGTAP), os custos diretos dos procedimentos sdo de R$ 11.837,02 para a cirurgia e
R$33.314,28 para a endoprotese (MAGLIANO; SENNA; SANTOS, 2016). O projeto de
uma endoprdtese é extremamente complexo. Do ponto de vista mecénico, os desafios da
modelagem do local de insercdo do Stent expansivel por baldo, € um problema de contato
multi-corpos, no qual a endoprotese, o baldo e o vaso doente interagem entre si com 0
escoamento sanguineo nesta regido.(DE; GUILAK; MOFRAD, 2010)

A modelagem estrutural de uma artéria também é um grande desafio, uma vez que
estdo sujeitas a uma deformacéo finita e que seu comportamento estrutural é ndo linear e
anisotrépico (HOLZAPFEL, GERHARD A.; OGDEN, 2010). Apresentam também um
comportamento hiperelastico, semelhante a de uma borracha de silicone (DE; GUILAK;
MOFRAD, 2010). Hoje, o uso de uma tomografia computadorizada para a modelagem
geométrica, bem como o crescimento de programas para simulagdo numérica com
distribuicdo gratuita, a capacidade de processamento dos computadores e, por fim, o0 uso
de impressoras 3D ou manufatura aditiva, facilitaram a elaboracdo de endoprotese,
contribuindo assim para a reducgdo dos custos de fabricacdo. Em acréscimo, os estudos
em simulag@es numéricas tornaram mais proximos a uma situacdo real do funcionamento
biolégico de uma artéria 0 que possibilitou a elaboracdo de stents e endopréteses

melhores, bem como o desenvolvimento de novas técnicas de tratamento e diagnostico.
1.1 Objetivos

1.1.1 Obijetivo Principal

O objetivo principal do presente estudo visa realizar uma simulagéo
computacional fluido-estrutural de um modelo geométrico com caracteristicas reais,
extraidas de uma tomografia de um paciente, com a finalidade de analisar o
comportamento mecanico, estrutural e hemodindmico da artéria aorta submetida & um
aneurisma abdominal, visto que o estudo neste assunto € emergente no Brasil, e ainda

carece de resultados mais completos.
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1.1.2 Obijetivos Especificos

e Aplicar e estabelecer um modelo numérico que represente de maneira fiel, ou
aproximada, o comportamento estrutural do material biologico que compde 0 vaso
arterial a ser estudado, neste caso, a aorta.

e Desenvolver um estudo comparativo entre 0 modelo geométrico de uma e duas
camadas do vaso arterial, considerando a presenca e auséncia da enfermidade em
ambas geometrias.

e Caracterizar o modelo hemodindmico de maneira mais realistica as caracteristicas
bioldgicas do seu comportamento no corpo humano.

e Comparar metodologias numérico-computacionais de simulacdo fluido-

estrutural.
1.2 Motivacéo

A motivacdo para realizar o estudo veio de uma proposta em aprofundar as
caracteristicas do comportamento fluido estrutural de vasos sanguineos com aneurisma e
assim contribuir de maneira significativa na compreensdo da enfermidade e tentar
melhorar as condicGes de tratamento da mesma, bem como, reduzir os custos de producao
de stents e endoproéteses, ao contribuir com informacdes significantes, para o projeto dos

mesmaos.

Em acréscimo, a busca pela primazia académica e aprofundamento dos
conhecimentos adquiridos durante a graduacéo, fortaleceram a escolha da tematica uma
vez que, a utilizacdo dos conceitos de Dindmica de Fluidos Computacional (DFC) e
Métodos de Elementos Finitos (MEF), sdo essenciais para o aprofundamento nos métodos
de solucdo de problemas complexos relacionados tanto na Bioengenharia, como também

as diversas areas da Engenharia.

Por fim, contribuir para a sociedade brasileira a qual sofre em demasia com a
enfermidade e, muitas vezes, 0s custos para o tratamento sdo onerosos €, COmMo NOSSO
Sistema Unico de Salde (SUS) publico carece de recursos, o estudo visa a reducéo dos

gastos com os tratamentos, viabilizando-o para as pessoas usuarias do SUS.
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2 REVISAO BIBLIOGRAFICA

2.1 Sistema Circulatorio

O sistema circulatério do corpo humano atua em diversas funcbes. O principal
agente responsavel por elas € o sangue, que atua no transporte de oxigénio, gas carbonico
e demais substancias como, nutrientes e hormonios, provenientes dos diversos processos
bioldgicos que integram o corpo humano, no controle da temperatura corporal, sistema
imunoldgico, controle de ph e transporte de residuos (TRESGUERRES; BARREDA,;
BERNUES, 2009). A complexidade deste sistema requer uma subdivisdo em
componentes bioldgicos para uma melhor efetividade na realizacdo de suas tarefas.
Assim, o sistema circulatorio pode ser subdividido em: sistema cardiovascular e sistema

linfatico.

O sistema linfatico € constituido por vasos linfaticos, linfa e linfonodos. Os vasos
linfaticos se originam nos tecidos periféricos sob a forma de tubos endoteliais de
extremidade cega que coletam o excesso de liquido dos espacos intersticiais entre as
células e o conduzem como linfa (MONTANARI, 2008). Os linfonodos ou ganglios
linfaticos sdo encontrados pelo corpo inteiro e sdo responsaveis pela ativacdo de células
de defesa do corpo humano (SILVERTHORN, 2013).

O sistema cardiovascular é constituido por artérias, arteriolas, capilares, veias,
vénulas e o coracdo, em cujos 6rgdos do sistema hematopoiéticos estdo integrados, sendo
representados pela medula dssea, baco e timo, local de producdo e degradacdo de células
sanguinea (GRAY, 2008).

2.2 Anatomia do sistema cardiovascular

As estruturas bioldgicas que compde o sistema cardiovascular serdo apresentadas

de maneira a compreender melhor as fungdes exercidas no sistema circulatorio.

2.2.1 Coracéo

Principal 6rgdo do sistema cardiovascular formado por um par de bombas

musculares responsavel pela circulagéo do sangue por todo o sistema cardiovascular. Este



30

é formado por quatro cavidades, denominadas por atrios, regido superior, e ventriculos,
regido inferior, que sdo separadas por valvulas que evitam o refluxo sanguineo e orientam

a circulacéo sanguinea pelo corpo (GRAY, 2008).
2.2.2 Artérias

Artérias sdo classificadas em dois tipos: elésticas e musculares cuja funcdo é
conduzir o sangue do coragdo para as demais partes do corpo humano. As artérias
elasticas possuem grande diametro e sdo localizadas proximas ao coragdo, enquanto as
musculares  situam-se nas regibes periféricas, a excecdo das artérias
coronarias(HOLZAPFEL, GERHARD A.; OGDEN, 2010). S&o constituidas por parede
elastica e espessa, subdivididas em trés camadas de tecidos: adventicia, média e intima,
composta basicamente por coladgeno e elastina, que confere resisténcia as grandes

pressdes que estdo sujeitas devido ao escoamento sanguineo.
2.2.3 Arteriolas

Sao ramificacOes finais das artérias formadas por células musculares com maior
volume citoplasmatico do que as grandes artérias e formam uma camada, com uma ou
duas células de espessura, dispostas circunferencialmente em torno do endotélio. Séo
elasticas e sua contratilidade controla o fluxo de sangue para dentro do leito capilar
atuando como esfincteres pré-capilares (SOBOTTA, 2000).

2.2.4 Capilares

S&0o 0s vasos mais proximos dos tecidos sendo responsaveis pelas trocas gasosas
e de substancias. A sua parede € fina o bastante o que aumenta a permeabilidade das trocas
ocorridas além de possuirem um didmetro variando entre 4-8um suficiente para admitir

apenas a passagem de células sanguineas isoladas e em pouca quantidade.
2.2.5 Vénulas

As vénulas sdo vasos resultantes da convergéncia de dois capilares. S&o
essencialmente tubos de células endoteliais coberta por uma camada adventicia delicada
que formam as paredes sendo extremamente elasticas e permeaveis. Elas convergem para

produzir uma série de vénulas musculares que, posteriormente, transformar-se-do em
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veias. E um vaso de capacitancia mediana que podem reter grande volume de sangue e

acomodar alteracdes da presséo luminal.
2.2.6 Veias

Sé&o caracterizadas por parede fina em relacdo as artérias de calibre semelhante e
também pela grande capacitancia e responsaveis por conduzir o sangue das vénulas de
volta ao coragdo. Possuem valvulas que impedem o retorno da circulagcdo, mantendo a

direcao do fluxo sanguineo como pode ser visualizado na FIGURA 2.1.

= Valvulas abertas - -
] 1A

Tanica intima '~ . &9 B

Endatélio
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Tnica Externa Z S
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de células
Endotélio

G&s oxigénio:
# nutrcntes

Capilares

FIGURA 2.1: Estrutura basica dos vasos sanguinea (SOBOTTA, 2000).

2.3 Circulacdo Sanguinea

A circulacdo sanguinea ocorre pelos vasos sanguineos, artérias e veias, sendo ela
dividida em duas: circulacdo pulmonar e circulacdo sistémica. Ambas estdo representadas
na FIGURA 2.2 .
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FIGURA 2.2: Circulagéo Sanguinea (GUYTON; HALL, 2011)

2.3.1 Circulacdo Pulmonar

A circulacdo pulmonar é caracterizada pela saida de sangue venoso pelo

ventriculo direito, sendo conduzido pela artéria pulmonar até os pulmdes onde ocorrera o

processo de hematose, ou seja, a troca gasosa de gas carbdnico por oxigénio nos alvéolos

pulmonares. Em seguida, 0 sangue retorna ao coragéo para ser distribuido aos tecidos do

corpo pela circulacéo sistémica. Esta e representada em detalhes na FIGURA 2.3.

Parte ascendente da aorta
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Veias

pulmonar esquerda
Veias pulmonares
uerd:

o

FIGURA 2.3: Circulagéo Pulmonar(SOBOTTA, 2000)
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2.3.2 Circulacdo Sistémica

O sangue arterial proveniente do atrio esquerdo € impulsionado para o ventriculo
esquerdo e deste é bombeado para a artéria aorta e suas ramificacOes, até encontrar 0s
capilares. Nestes, 0 oxigénio e outros nutrientes sdo passados para os tecidos e, no mesmo
local, s&o recolhidos o gas carbdnico e os metabdlicos. O sangue flui dos capilares para
as veias de pequeno calibre, conhecidas como vénulas, e estas se juntam a veias de calibre
maior até chegarem as veias cava superior e inferior, que desembocam no atrio direito,
carregando o sangue venoso, ou com baixa concentracdo de oxigénio. Este caminho
percorrido é denominado de grande circulacdo ou circulacdo sistémica. Na FIGURA 2.4

é apresentada um esquema da circulagdo sistémica.

Veia cava Carétidas (2)

.. Superior
Artéria
pulmonar

cava
inferior

FIGURA 2.4: Circulacdo Sistémica (SOBOTTA, 2000)

2.4 Sangue

O sangue é um liquido opaco de cor vermelho-vivo, quando oxigenado, nas artérias
sistémicas; e vermelho-escuro a plrpura quando desoxigenado nas veias. E composto por
um liquido claro, denominado plasma e elementos figurados, sendo eles: eritrocitos ou

hemacias, leucdcitos, e as plaquetas(GRAY, 2008) .
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241 Plasma

O plasma e um liquido claro, amarelado, que contém muitas substancias em
solucdo ou suspensao, sendo elas, sais minerais como, ions sodio e cloreto, potéassio,
magnésio, fosfato, bicarbonato, além de glicose, aminoacidos e vitaminas que
representam 1% do volume. Além disso, proteinas, como albumina, globulinas e
fibrinogénio, constituem 7% do volume total (MONTANARI, 2008) . A maior parte do
volume é composto por agua, cerca de 92% do volume plasmatico. Desta forma, o plasma
representa 55% do volume sanguineo, onde a maioria das atividades metabdlicas do corpo
sdo refletidas, logo sua andlise quimica de rotina é de grande importancia
diagndstica(SOBOTTA, 2000).

2.4.2 FEritrécitos ou Globulos Vermelhos

Os eritrécitos (globulos vermelhos ou hemaécias) representam cerca de 99% das
células presentes no sangue, com valores normais de 4,1 -6,0 x10° /ul em homens adultos
e 3,9-5,5 x 10%/ul em mulheres adultas (GRAY, 2008). Possuem um formato biconcavo
com didametro médio de 7,8um e espessuras de 2,5um, em sua regido mais externa do
disco e, 1um na regido central, como apresentado na FIGURA 2.5. A hemacia diminui

um pouco com a idade, além disso quando amadurecidas sdo desprovidos de nucleo.

Em sua composicdo quimica, a proteina hemoglobina, uma proteina globular
formada por moléculas de globulinas ligadas a um grupo heme, caracterizada por uma
proteina ligada a atomos de ferro que, em sua forma idnica Fe*2, tem papel fundamental
na ligacdo a atomos de oxigénio e troca dos gases ( oxigénio e gas carbdnico)(GRAY,
2008).

FIGURA 2.5:Vista em corte de uma hemacia (GRAY, 2008)
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2.4.3 Leucécitos

Os leucocitos sdo responsaveis pela defesa contra microorganismos e agentes
estranhos no corpo humano. Sao distinguiveis por seu tamanho forma nuclear e inclusdes
citoplasmaticas, divididos em dois grupos principais aqueles com granulos

citoplasmaticos, os granuldcitos, e aqueles sem, ou agranulécitos (SOBOTTA, 2000).
2.4.3.1 Granulécitos

Os granulécitos sdo subdivididos em eosindéfilos, que possuem granulos que
ligam a corantes acidos, basofilos que possuem granulos que ligam fortemente a corantes
basicos e neutrofilos, que possuem granulos que ligam fracamente a qualquer um dos
tipos de corantes (MONTANARI, 2008).

Os neutrdfilos, também chamados de leucécitos polimorfonucleares , por causa
do seu nucleo irregularmente segmentado, formam a maior proporcdo dos globulos
brancos com 40 a 75% nos adultos, com a contagem normal entre 2500 a 7500/ pl e tem
um didmetro de 12 a 14 um (GRAY, 2008). Sua funcéo principal é, atuar na defesa do
corpo contra microorganismos, sendo capaz de fagocitar micrébios e pequenas particulas
na circulacdo, além de formar oxigénio ativo, reduzindo-o enzimaticamente, 0s quais
intensificam a destruicdo bacteriana (SOBOTTA, 2000).

Os eosindfilos sdo semelhantes em forma, tamanho e capacidade mdével aos
neutréfilos mas estdo presentes apenas em pequeno nimero no sangue normal ( 100-
400/ul)(GRAY, 2008) .Atuam como fungéo principal na destruicdo contra parasitas e
vermes demasiados grandes para fagocitar. Tal efeito antiparasitario é mediado por

moléculas tdxicas liberadas dos seus granulos.

Os basofilos séo ligeiramente menores que os outros granulocitos, com o diametro
de 10-14um e constituem apenas 0,5-1% da populacéo total de leucdcitos do sangue
normal, com contagem de 25-100ul (GRAY, 2008). Estes contém heparina, histamina e
diversos outros agentes anti-inflamatoérios, além de serem dotados de receptores de
anticorpos que aderidos aos antigenos acarretam a de-granulacao das células o que produz
a vasodilatacéo e, consequentemente, estimulos quimicos para outros granulocitos além
de sintomas de hipersensibilidade.(SOBOTTA, 2000)
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2.4.3.2 Agranulécitos

Os agranulécitos sdo subdivididos em mondcitos e linfécitos. Como

caracteristica principal, ndo possuem granulos.

Os mondcitos sdo os maiores leucocitos com 15 a 20 um de diametro, mas
formam apenas uma pequena proporcao da populagéo total, 2 a 8% com contagem de
100-700/ul(GRAY, 2008). Sdo células fagociticas, logo contém numerosos lisossomos e
sdo extremamente moveis, dotadas de um citoesqueleto bem desenvolvido. Estdo em
transito constante, deslocando-se via corrente sanguinea, desde a medula éssea para 0s

tecidos periféricos, onde ddo origem aos macrofagos e dendritos.(GRAY, 2008)

Os linfécitos sdo os mais numerosos dos leucdcitos, representando uma taxa de
20-30% da populacéo total (1500-2700/ul)(GRAY, 2008). Séo constituidos por células B
e T, sendo 85% delas representadas por células T. Além destas, sdo inclusas as células
matadoras naturais NK. Todas essas células atuam diretamente nas defesas contra agentes
infecciosos no organismo. A FIGURA 2.6 apresenta todos os leucécitos descritos

anteriormente.

Mondcito Linfocito

FIGURA 2.6: Leucdcitos granuldcitos e agranulécitos(GRAY, 2008)
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2.5 Reologia

A reologia é o campo cientifico que estuda o escoamento e o comportamento das
deformacdes dos materiais, sejam eles fluidos (liquidos e gases) e sélidos sob
determinadas condi¢des termodinamicas ao longo de um intervalo de tempo.(BASKURT;
MEISELMAN, 2003).

Nos solidos, a deformacédo ocorre quando uma tenséao é aplicada em sua superficie,
sendo ela diretamente proporcional ao seu deslocamento do estado de equilibrio, ou seja,
obedecendo a Lei de Hooke, representada pela Equacdo 2.1 , estes sdo denominados
solidos hookeanos (CHOU; PAGANO, 1992).

o;j =Ee;paraiej=x,y,z 2.1

Onde, o;; € a tensdo atuante de Cauchy , E € 0 mddulo de elasticidade do material
e €;; € a deformagcéo resultante.

Nos fluidos a deformacéo dar-se-& de maneira continua enquanto ha a aplicacdo
de forcas (WHITE, 2003). Desta forma os fluidos sdo classificados em newtonianos e

nao newtonianos.

2.5.1 Fluidos Newtonianos

Newton postulou que as particulas do fluido sob acdo de forgcas geram tensdes,
sendo elas normais e cisalhantes, presentes no escoamento viscoso. Assim, fluidos séo
viscosos, sendo a viscosidade uma medida da resisténcia interna de um fluido (gas ou
liquido) ao fluxo, ou seja, é a resisténcia oferecida pelo liquido quando uma camada se
move em relacdo a uma camada subjacente (FOX. et al., 2016). Define-se entdo a tenséo
de cisalhamento, como uma forca, aplicada em uma determinada area, necessaria para
mover um fluido de maneira proporcional a sua taxa de deformagdo. Tal propriedade é
ilustrada na FIGURA 2.7.
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FIGURA 2.7: Elemento do fluido sobre agdo continua de uma tenséo cisalhante:(a) elemento do fluido com
uma taxa de deformacéo % . (b) distribuigéo da tensdo de cisalhamento proximo a uma parede em um fluido

(WHITE, 2003).
A curva da FIGURA 2.7 é representada, matematicamente pela Equacéo 2.2.
TS Ty AL T A T 22

Em que, 7 é atensdo de cisalhamento, y é a taxa de deformacdo e u é a viscosidade
absoluta do fluido. Fluidos que se comportam conforme o postulado de Newton séo

denominados de fluidos newtonianos.

2.5.2 Fluidos Ndo-Newtonianos

Fluidos que ndo obedecem o postulado de Newton sdo denominados de fluidos
ndo newtonianos ,ou seja, a relacdo entre a taxa de deformacdo e a tensdo de
cisalhamento néo é constante, logo sua viscosidade, também ndo serd (BOYD; BUICK;
GREEN, 2017).

Os fluidos ndo newtonianos podem ser classificados em viscoelasticos,
dependentes e independentes do tempo (WHITE, 2003), como apresentado no esquema
da FIGURA 2.8.
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FIGURA 2.8: Classificacdo geral dos tipos de Fluidos Ndo Newtonianos (WHITE, 2003).

2.5.2.1 Fluidos Ndo Newtonianos independentes do tempo

Os fluidos ndo newtonianos independentes do tempo sdo aqueles cujas
propriedades reoldgicas sdo independentes do tempo de aplicacdo da tensdo de
cisalhamento.(CHHABRA, 2010).Eles séo classificados conforme a presenga de tenséo
de cisalhamento inicial para comecar o escoamento. Aqueles sem tenséo inicial sdo: os
pseudoplasticos e os dilatantes, e 0s que apresentam uma tensdo inicial sdo: os plasticos

de Bingham e o Herschel Bulkley.
2.5.2.2 Fluidos N&o Newtonianos dependentes do tempo

Os fluidos ndo newtonianos dependentes do tempo apresentam propriedades que
variam, além da tensdo de cisalhamento, com o tempo de aplicacdo desta tensdo, para
uma velocidade de cisalhamento constante.(BASKURT; MEISELMAN, 2003). Estes sdo
classificados em tixotroficos e reopéticos. O primeiro € uma classe de fluidos cuja
viscosidade reduz com o tempo de aplicacdo da tensdo de cisalhamento, voltando a ficar
mais Vviscosos com quando esta cessa. O outro, € um fluido que apresenta um
comportamento inverso ao dos tixotropicos, ou seja, a viscosidade deste fluido aumenta
com o tempo de aplicacdo da tensdo, retornando a viscosidade inicial quando esta forca

cessa.
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Os viscoelésticos apresentam propriedades elésticas e viscosas acopladas (FUNG,
1993). Estas substancias quando submetidas a tensdo de cisalhamento sofrem uma
deformacéo e quando esta cessa, ocorre uma certa recuperacdo da deformacdo sofrida

(comportamento elastico).

A FIGURA 2.9 apresenta o0 comportamento reologicos do fluido newtoniano e dos fluidos

ndo newtonianos.

Herschel - Bulklev

Plastico de Bingham

Pseudoplastico
Newtoniano

Dilatante

tenséo de cisalhamento

.

taxa de deformacéo

FIGURA 2.9: Comportamento reoldgico dos fluidos ndo newtonianos e newtonianos.(CHHABRA, 2010)

2.5.3 Modelos Matematicos de Fluidos Ndo-Newtonianos

Existem diversos modelos matematicos que representam os diversos tipos de
fluidos ndo newtonianos. Uma discussao objetiva a respeito dos modelos sera apresentada
de modo a facilitar a escolha do que mais se adequa as caracteristicas fluidodinamicas do

sangue.
2.5.3.1 Pseudoplasticos

Fluidos Pseudoplasticos sdo substancias que, em repouso, apresentam suas
moléculas em um estado desordenado, e quando submetidos a uma tensdo de
cisalhamento, suas moléculas tendem a se orientar na direcdo da forga aplicada (WHITE,
1991). Quanto maior esta forca, maior serd a ordenacéo e, consequentemente, menor sera

a viscosidade aparente.
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Este fluido pode ser descrito pela modelo de Ostwald-de-Waele ou modelo de
Power Law (1923,1925), apresentado pela Equagéo 2.3:

dUy
dy

n=1 gy,
dy

2.3

—_—

Em que k € o indice de consisténcia do fluido e n € a inclinacdo da curva ou indice

de power-law, neste caso, menor que 1.
A viscosidade aparente de um fluido Power-Law é dada pela Equacéo 2.4:

1 =m(ye)" 2.4
2.5.3.2 Dilatantes

Fluidos que apresentam um aumento da viscosidade aparente com a tensdo de
cisalhamento. No caso de suspensdes a medida que se aumenta a tensdo de cisalhamento,
o liquido intersticial que lubrifica a friccdo entre as particulas é incapaz de preencher os
espacos devido a um aumento de volume que frequentemente acompanha o fendmeno.
Ocorre, entdo, o contato direto entre as particulas sélidas e, dessa forma, um aumento da

viscosidade aparente.
2.5.3.3 Carreau- Yasuda

O modelo de Carreau-Yasuda é mais robusto que o power-law, j& que modela
também valores muito baixos e muito altos de taxa de deformacdo(BOYD; BUICK;
GREEN, 2017). A Equacéo 2.5 descreve o modelo de Carreau-Yasuda.

n—1

=[1+ (/ny)a]T 25

NNy

Mo~ Moo

Em que n e A séo parametros da curva. Para o caso de n = 1 e/ou A = 0, observa-

se 0 comportamento de um fluido newtoniano. O parametro a representa a regido de

transicdo entre 0 1, e a regido de Power-Law.
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2.5.3.4 “Plésticos” de Bingham

Este tipo de fluido apresenta uma relacéo linear entre a tensdo de cisalhamento e a
taxa de deformacédo, a partir do momento em que se atinge uma tensdo de cisalhamento

inicial. Este comportamento é descrito pela Equacéo 2.6.

Ty | > |7, 2.6

+ duy
Ty = _To — Ky E;para

du,
dy

= 0,para|rxy| <|z,|

Em que, 7, é a tensdo de cisalhamento inicial e u, € uma constante analoga a
viscosidade de fluidos newtonianos. O sinal positivo de 7, € utilizado quando 7, €

positivo ou negativo, caso contrario.
2.5.3.5 Herschel-Bulkley

Conhecido como Bingham generalizado, este tipo de fluido, da mesma forma que
o0s “plasticos” de Bingham, necessitam de uma tensdo inicial para comecar a escoar.
Entretanto, a relacdo entre a tensdo de cisalhamento e a taxa de deformacédo ndo € linear,
logo, depende do expoente adimensional n, caracteristico para cada fluido. A Equacao

2.7 apresenta o modelo discutido:

du \™ du
-+ k4 .
Ty = _To — K (dy) ,paralrxyl > |t,|; o 0, paralrxyl < |zl 2.7

2.5.3.6 Casson

O modelo de Casson é largamente utilizado para descrever o comportamento
cisalhante do sangue (BOYD; BUICK; GREEN, 2017). Neste modelo, a viscosidade

aparente é dada pela Equacéo 2.8.
) = [ko(9) + ka (D I° 2.8

Em que ko(¢p) e k,;(¢p) sdo funcbes que dependem do hematocrito(¢),
representada pela Equacéo 2.9.
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LNG) 1
Ko@) = 22 (49— 1) e k() = (G 29
Onde, a e 8 séo constantes e 7, € a viscosidade do plasma.

2.5.4 Reologia do Sangue

O sangue, do ponto de vista biologico, é considerado um tecido composto por
varios tipos de células, descritas na se¢do 2.4, suspensas em um liquido intracelular, o

plasma.

Do ponto de vista reoldgico, o sangue pode ser pensado como um liquido bifasico,
sendo considerado como uma suspensdo liquido-sélido, com elementos celulares sendo
a fase sdlida ou ser considerado uma emulsdo liquido-liquido baseado no comportamento
das hemécias como um “liquido” sob cisalhamento.(BASKURT; MEISELMAN, 2003).

Embora o plasma seja um fluido newtoniano, por ser constituido por 90% de agua
(APOSTOLIDIS; BERIS, 2014), o sangue, devido sua composicao, entretanto, é uma
suspensdo que se comporta de maneira ndo-newtoniana, logo sua fluidez ndo pode ser
descrita por um unico valor de viscosidade.A FIGURA 2.10 apresenta a variacdo da

viscosidade aparente do sangue em funcdo da tensdo de cisalhamento.

g

Viscosidade(cp)
8
o

0 ] 1 1 1
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Taxa de cisalhamento
ty/1.026 sec™"

FIGURA 2.10: Curva viscosidade aparente do sangue em funcéo da tensdo de cisalhamento (FUNG, 1993).
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A curva da FIGURA 2.10 mostra que a medida que a tensdo de cisalhamento
aumenta o valor da viscosidade aparente do sangue reduz. Para valores de tenséo
cisalhante entre 100 e 200/s, a viscosidade do sangue, a 37°C, situa-se entre 4 a5 cp e
estabiliza-se para valores superiores a estes de tensdo cisalhante(BASKURT;
MEISELMAN, 2003).

Em acréscimo, verifica-se ainda uma mudanca da curva com a temperatura,
porém, devido a caracteristica homeostatica do corpo humano, ou seja, temperatura
constante, a analise direciona-se para a curva a 37°C, desprezando, desta forma demais
andlises.Desta forma o sangue é classificado como um fluido ndo newtoniano do tipo

pseudo-plastico, conforme representado na FIGURA 2.11.

1 = constante

Tenséo de Cisalhamento

100/s Taxa de Deformagéo

FIGURA 2.11: Tensdo de cisalhamento por taxa de deformacdo do sangue.(WAITE; FINE, 2007)

Além destes fatores, o calibre dos vasos sanguineos e o hematdcrito (taxa de
heméacias no sangue), influem, significativamente, nos valores da viscosidade
sanguinea(FUNG, 1993). A pressdo ndo afeta a viscosidade porque o sangue é

considerado como um fluido incompressivel.
2.5.4.1 Efeito Fahreeus-Lindgvist

A viscosidade sanguinea diminui com o didmetro do vaso (FUNG, 1993), conforme
apresentado na FIGURA 2.12.
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FIGURA 2.12: Relacéo da viscosidade aparente em fungdo do didmetro do vaso.(FUNG, 1993)

Fahraeus e Lindqvist, em 1931, foram os primeiros a constatar este fendmeno em
experimentos realizados em tubos de vidro, com didmetros diferentes, ligado a um
reservatorio, conforme representado na FIGURA 2.13 (FUNG, 1993).

—-‘_\ "
____.---/ \-..__

FIGURA 2.13: Tubo utilizado para o experimento de Fahraeus e Lindqvist. (FUNG, 1993)

Fahraus e Lindqvist constataram em seu experimento que o hematdcrito no
escoamento, quando passa do reservatorio para o tubo capilar diminui, pois o volume
ocupado pelas particulas em suspensdo é expressivo em relacdo ao volume liquido do
sangue, 0 que, consequentemente, reduz a viscosidade aparente do sangue (FUNG, 1993).
Tal fendmeno foi denominado de efeito Fahraus- Lindgvist. Os resultados experimentais
de Fahraus e Lindqvist é representado na FIGURA 2.14
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FIGURA 2.14: Resultados experimentais obtidos por Féhrzeus e Lindgvist (FUNG, 1993).

2.5.4.2 Hematbcrito

O hematdcrito é definido como a porcentagem de eritrocitos no volume sanguineo
(BOYD; BUICK; GREEN, 2017). Este parametro influi diretamente no valor da
viscosidade sanguinea uma vez que, quanto maior o hematdcrito, maior o valor da
viscosidade do sangue (BASKURT; MEISELMAN, 2003).

A Equacéo 2.10, formulada por Einstein, que considera um fluido com particulas
esféricas em suspensdo, apresentada em (SILVEIRA, MATHEUS RODRIGUES, 2017),

é utilizada para calcular a viscosidade aparente do sangue em funcéo do hematdcrito.

n=n(1) 210

1-a¢

Em que, n € a viscosidade aparente do sangue, 1,, € a viscosidade do plasma, ¢ €

0 hematocrito e @ € um parametro definido pela Equacéo 2.11 :
a = 0,0076 exp[2,49¢ + —~ exp(—1,69¢) 2.11

Em que, T é a temperatura a 37°C. A curva que representa a Equacdo 2.10 e a
Equacdo 2.11 é mostrada na FIGURA 2.15.
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FIGURA 2.15: Viscosidade aparente do sangue em funcdo do hematdcrito (BASKURT; MEISELMAN,
2003).

2.6 Aorta: Uma visdo estrutural

2.6.1 Anatomia da Aorta

A aorta é uma artéria que “nasce” na saida do ventriculo esquerdo e ramifica-se
até a regido abdominal, podendo ser dividia em trés regides: ascendente, arco adrtico e
abdominal ou descendente (MONTANARI, 2008).

A regido ascendente tem tipicamente um comprimento de 5 cm com um diametro
de 29 mm. Inicia-se na saida do ventriculo esquerdo, onde, ascende obliquamente,
curvando-se para frente e para a direita, atrds da metade esquerda do esterno, até o nivel
da borda superior da segunda cartilagem costal esquerda e segue até sua primeira

ramificacdo que origina as carétidas e o arco adrtico (SOBOTTA, 2000).

O arco da aorta continua a partir da parte ascendente da aorta. O arco primeiro
ascende diagonalmente para trés e para a esquerda por sobre a superficie anterior da
traqueia, em seguida, por trés, através de seu lado esquerdo e, finalmente, desce a
esquerda do corpo da quarta vértebra toracica, continuando como a parte toracica da parte

descendente da aorta. Seu diametro na origem é o mesmo que na parte ascendente, 28
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mm, mas é reduzido a 20 mm.(SOBOTTA, 2000). A FIGURA 2.16 apresenta a regido

ascendente e o0 arco da aorta.

to arterial

Arco da aorta

¢ . Pericardio seroso, lamina parietal
Veia cava superior

Artéria pulmonar esquerda

Ti pulmonar

-Artéria coronania esquerda

Atrio esquerdo,
auricula esquerda
Veia cardiaca magna

Seko transverso
do pericardio
Artéria coronaria direita

Artéria coronaria esquerda,
ramo circunflexo

Auricula direita
Cone arterial

Artéria coronaria
esquerda, ramo
interventricular anterior

Veia interventricular

Ramo marginal direito

Incisura do &oice do coraca

FIGURA 2.16: Regido esterno costal do coragdo (GRAY, 2008).

A regido descendente ou abdominal inicia-se no final do arco aértico e sofre
ramificagbes para dar inicio as artérias dos o6rgéos abdominais(GRAY, 2008). Com um
didmetro inicial de 20mm que reduz conforme suas ramificagfes. A FIGURA 2.17

apresenta uma visédo geral das regides da aorta.

A A iada | Aa. pulmonares
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—— Ducto venoso***

FIGURA 2.17: Visdo geral da Aorta(SOBOTTA, 2000).
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2.6.2 Histologia e estrutura da parede arterial

A aorta é a artéria mais espesso do corpo humano. Classificada como uma artéria

elastica, ela esta sujeita a grandes variacGes de pressdo devido ao escoamento sanguineo.

A parede de uma artéria é dividida em trés camadas que sdo, a tunica intima, a
media e a adventicia. A FIGURA 2.18 apresenta em detalhes a divisdo e composi¢ao

histoldgica basica da parede arterial.

Camada adventicia refor¢ada
por fibras helicoidais

Camada media reforgadas
por fibras transversalmente isotropicas

Camada intima reforgada
por fibras helicoidais

o
S~

Fibras colagenas
Lamina externa elastica

Fibra colageno
Células musculares lisas
Fibra elastica

Lamina elastica intema
Células endoteliais

FIGURA 2.18: Estrutura histoldgica da parede arterial.(GASSER; OGDEN; HOLZAPFEL, 2006)

2.6.2.1 Tunica Intima

A intima é a camada mais interna da parede arterial. E composta por uma camada
simples de células endoteliais sob uma fina membrana basal e uma camada subendotelial
composta de fibras de colageno, distribuidas de maneira ndo uniforme, cuja a espessura
depende de fatores como idade, localizacdo ao longo da artéria e estado clinico.
(HOLZAPFEL, GERHARD A., 2006).0 endotélio da camada intima atribui a interface
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parede do vaso e escoamento sanguineo, uma regido nao-trombogénica.(DE; GUILAK;
MOFRAD, 2010).

A contribuicdo mecéanica desta camada € em geral desconsiderada, a excecdo de
artérias com idade avancada onde sua contribuigéo torna-se consideravel (VYCHYTIL et
al., 2012).

2.6.2.2 Tunica Media

A media é a camada média da artéria e consiste em um arranjo tridimensional de
uma rede células musculares lisas, elastina e fibras de colageno (HORNY et al., 2006).
Na regido entre a camada intima e adventicia é revestida por camadas elasticas interna e
externa a regido (GASSER; OGDEN; HOLZAPFEL, 2006).

Mecanicamente, a presenca de fibras elasticas, confere elasticidade, pois pode-se
contrair e distender alterando, significativamente o didmetro do vaso, o que caracteriza
uma regido com alto poder de vasoconstric¢ao e vasodilatacdo, conforme as alteracdes de
parametros, como pressdo e velocidade, no escoamento sanguineo (WAITE; FINE,
2007).Este arranjo estrutural permite a camada media a habilidade de resistir a grandes

variacdes de esforcos na direcdo circunferencial.
2.6.2.3 Tunica Adventicia

A adventicia ¢ a camada mais externa da parede arterial e constituida
principalmente de fibroblastos, fibrocitos, tecido conjuntivo, fibras elasticas (como as
presentes na tunica média) e fibras colageno organizadas em forma de pacotes(WAITE;
FINE, 2007). A espessura depende significativamente da regido e funcao fisioldgica da

artéria.

O colégeno, distribuido de maneira helicoidal, contribui significativamente para a
estabilidade e resisténcia da parede arteria(FUNG; FRONEK; PATITUCCI, 1979). No
tecido sem esforco as fibras colagenas sdo embebidas em uma forma ondular no interior
de uma macia matriz de tecido conjuntivo, o que confere a adventicia menos resisténcia
do que a media no estado sob tensdo.(GASSER; OGDEN; HOLZAPFEL, 2006).
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Em niveis significativos de tensdo as fibras colagenas alcancam seus
comprimentos maximos e a resposta mecanica da adventicia entdo, torna-se como a de

um tubo elastico, prevenindo a artéria de estiramento e ruptura (BERTRAND et al.,
2009).

2.7 Modelos Constitutivos de uma Parede Arterial

Artérias sdo vasos sanguineos elasticos constituidos por fibras de colageno e
elastina, acompanhadas por camadas de células de tecido muscular liso e tecido
conjuntivo, conforme detalhado na secdo 2.6, o que confere a elas um estado de tenséo-
deformacdo ndo-linear, altamente deformavel, viscoelastico e anisotropico
(HOLZAPFEL, GERHARD A; BAUER; STADLER, 2000). Na FIGURA 2.19 ¢

apresentado o comportamento de tensdo-deformacdo para materiais lineares e nao-
linerares.
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FIGURA 2.19 : a) Representacdo grafica de um material linearmente eléstico. b) Representagéo gréfica do

comportamento elastico ndo linear de uma artéria submetida a carregamento uniaxial.(CHOU; PAGANO,
1992).

Em vista desta complexa rede de fatores a serem analisados, diversos modelos
constitutivos foram formulados, com o objetivo de representar, de forma quantitativa e
qualitativa as propriedades mecanicas da parede arterial.

O estudo destas propriedades € crucial para o entendimento dos riscos das
inimeras doengas cardiovasculares, como 0 aneurisma, no caso, que esta diretamente

associada a saude estrutural dos tecidos bioldgicos que formam o vaso sanguineo.Neste
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breve contexto, serdo apresentados de maneira sucinta, uma selecdo de modelos
constitutivos, capazes de representar com a maior fidelidade o comportamento mecanico-

estrutural de uma artéria, como a aorta.

2.7.1 Modelo de Moens-Kortweg

Em 1878, Kortweg e Moens, estabeleceram uma relacdo entre o pulso de
velocidade de uma onda (PWV-Pulse Wave Velocity) com a elasticidade de um tubo
cilindrico e elastico (WAITE; FINE, 2007).Esta relacdo, de maneira simplificada é

representada pela Equacédo 2.12 de Moens-Kortweg.

c= |E2 2.12
2rip

Em que, ¢ é o pulso velocidade-onda, E é o mddulo de elasticidade do material da
parede do vaso, h é a espessura do vaso e p é a densidade do sangue. A expressao, para
artérias largas, relaciona as propriedades do material da parede do vaso arterial com um
pulso de velocidade-onda. A equacéo, claramente, ndo respeita a Lei de Hooke, sendo

assim considerado o aspecto nédo-linear, para a deformacao do tubo.

Em acréscimos, estudos realizados por (FUKUI; PARKER; YAMAGUCHI,
2012), demonstram que para artérias humanas espessas, 0 pulso velocidade-onda pode

ser aplicado computacionalmente para uma técnica de interacdo fluido-estrutura.

2.7.2 Modelo Funcdo Energia de Deformacdo: polinomial e exponencial

Quando um corpo é deformado por forgas externas, estas realizam trabalho, cuja
energia absorvida é denominada de energia de deformacdo. Logo se um corpo comporta

de maneira elastica a energia de deformacdo é conservada. (CHOU; PAGANO, 1992).

Para representar esse comportamento de maneira mais fiel, os modelos baseados
em Funcéo Energia de Deformacgdo(FED) ou tensdo potencial, se aproximam mais do
comportamento bioldgico de um vaso arterial, sendo assim amplamente discutido nos
estudos que caracterizam materiais bioldgicos (HOLZAPFEL, GERHARD A.; OGDEN,
2010).
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Assim, considere W a energia de deformac&o por unidade de massa de um tecido,
e po a densidade no estado zero de tensdo, entdo p,W € a energia por unidade de volume
de um tecido no estado zero de tensao (CHOU; PAGANO, 1992). Seja ¢;; , 0 tensor de
deformagGes de Green-Lagrange e o;; 0 tensor de tensdes de Cauchy descritas pela

Equacéo 2.13 e Equacgéo 2.14.

€11 €12 €13

& = [521 €22 323] 213
€31 €32 €33
011 012 013

oij = [021 022 023] 2.14
031 032 033

Onde os indices i = 1,2,3 e j = 1,2,3 sd0 0s eixos coordenados da geometria,

podendo ser adotado o sistema de coordenadas retangular [x, y, z], ou cilindrico [r, 6, z].

A energia de deformacdo por unidade de massa, W, pode ser expressa de forma
geral em termos das nove componentes de deformacdo e tensdo conforme apresentado

pela Equacdo 2.15.
1 1
w = EZ?=1 Yiioye; = 5(511511 + 022825 + 033833 + 2 % 01581, + 2 % 03653 + 2 % 031831) 2.15

Desta forma muitos estudos propuseram expressdes matematicas baseada em
testes de tensdo e deformacao, uniaxial e biaxial, representadas por uma FED, divididas,
basicamente em duas escolas , a primeira baseada em expressdes polinomiais, enquanto
a segunda em expressdes exponenciais.(HOLZAPFEL, GERHARD A.; OGDEN, 2010)

2.7.2.1 Modelo Polinomial: Patel e Vaishnav

Patel e Vaishnav, 1972, propuseram a expressao polinomial a seguir, baseada no
carregamento biaxial. A FED proposta por Patel e Vaishnav, é representado pela
Equacdo 2.16.(HOLZAPFEL, GERHARD A; GASSER; OGDEN, 2016)

pW = Aa* + Bab + Cb* + Da® + Ea’b + Fab® + Gb® 2.16

Onde a = g4, b = ¢&,,, SeNdo g4y deformacdo na direcdo circunferencial e &,,
deformacgéo na diregdo longitudinal; A,B,C...G, sdo constantes do material. Patel e

Vaishnav, mostraram que a acuracidade da funcdo nao é aprimorada com a incluséo de
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termos de quarta ordem, o que significa ampliar o nimero de constantes do material de 7

para 12.
2.7.2.2 Modelo Exponencial

O modelo exponencial utilizado pela segunda escola de pesquisadores,

considerando o carregamento biaxial representado pela Equagéo 2.17.
ro2 r 2 ’ ’
pW = C/2expla; (egp” — €49 ) + az(fzzz — €, )+ 2a,(998,; = € 9p€ 12)] 2.17

Em que, C possui dimensdo de tensdo [N/m?] ; a4, a, e a, S&0 parametros
admensionais do material e &'gg, ',, sd0 deformacBes correspondentes a um par
arbitrario de tensdes S'gg € S’,,.(SCHULZE-BAUER; HOLZAPFEL, 2003)

2.7.3 Modelo Pseudo Funcdo Energia- Deformacdo: Fung-Fronek-Patitucci

Em 1979, Fung, Fronek e Patitucci, ao estudarem artérias cardtidas de coelho,
propuseram um modelo denominado de Pseudo FED . Tal modelo, unificava as duas
escolas: polinomial e exponencial, dos modelos baseado em uma FED, representada da

Equacéo 2.18 a Equacéo 2.20.

poW =P+ C/2e? 2.18

Onde,
Q = a1‘9962 + CIZSZZZ + a3(8292 + 8922) + 2a4€zz€99 2.19
P :1/2[b1€992 + bZSZZZ + b3(8202 + 8022) + 2b4-€ZZ€90 2.20

Em que, &, sdo as deformagOes de Green, a;, b; sdo constantes dos materiais

(FUNG; FRONEK; PATITUCCI, 1979).

2.7.4 Modelos Hiperelasticos

Sdo modelos constitutivos definidos para materiais hiperelasticos, como tecidos
de artérias, baseados também na FED. Os principais modelos representados sdo: Neo-
Hookean, Mooney Rivlin e Odgen.
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2.7.4.1 Neo-Hookean

O modelo Neo-Hookean, proposto em 1948 por Ronald Rivlin é o modelo
hiperelastico mais simples, similar a lei de Hooke, que pode ser utilizado para predizer o
comportamento ndo linear de tensdo-deformacao de materiais sob grande deformacdes,
como por exemplo materiais isotropicos tipo borracha (MARCKMANN et al., 2016). A
sua funcdo de energia € expressa da Equacdo 2.17 a Equacdo 2.19.

W = u/2(1, - 3) 2.21
u=nkT 2.23

Onde, é n. densidade da cadeia, k € a constante de Boltzmann, T é a temperatura
absoluta, I; € o primeiro invariante do tensor de deformac@es de Cauchy-Green e g; sdo

as tensdes principais.
2.7.4.2 Mooney-Rivlin

Com a finalidade de melhorar o ajuste fino dos dados referente as curvas
experimentais de tensdo-deformacdo, Rivlin introduziu a dependéncia do primeiro e
segundo invariante do tensor Green-Cauchy a FED, o que caracterizou um modelo melhor
que o0 Neo-Hookean, sendo assim denominado de modelo Mooney-Rivlin
(MARCKMANN et al., 2016).

Este modelo foi proposto em 1940 por Melvin Mooney e expresso em termos de
invariantes por Rivlin em 1948 (KEERTHIWANSA et al., 2018). Da Equacdo 2.24 a
Equacdo 2.27, representam o modelo Mooney-Rivlin:

W= C10(1_1 -3)+ Czo(l_z —-3) 2.24

2
I, =J31,; T, =] 3L, e] = det 1, 1,1, 2.25
I =A%+ L2+ % el = A°0,% + 1,205 + 4374, 2.26

Onde, C,e(C,s80 parametros constitutivos do material determinado
empiricamente,d parametro de compressibilidade, I; e I,, sdo o primeiro e o segundo
invariante do tensor de deformagdes Cauchy-Green. Para valores de J = 1 o material é

incompressivel.
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2.7.4.3 Odgen

O modelo do material de Odgen € usado para descrever o comportamento ndo-
linear de tensdo-deformacdo de materiais como borrachas, polimeros e tecidos
bioldgicos.(GASSER; OGDEN; HOLZAPFEL, 2006).

A funcgdo Tenséo-Energia que define o modelo de Odgen, em termos das tensdes
principais do tensor de Cauchy-Green, ¢é apresentado pela Equacdo 2.27.

W(AIIAZIAS) = g=1 ‘u./ap(/llap + }lzap + /13ap - 3) 2.27

Onde,N, ue a, sdo constantes do material. Para valores de N=1e a=20
modelo € reduzido para 0 Neo-HookeanouparaN =2, a; =2, a, = =2 e 114,45 =
1, tem-se 0 modelo Mooney-Rivlin.(GASSER; OGDEN; HOLZAPFEL, 2006)

2.7.5 Modelo de Holzapfel

Em 1998, Holzapfel e Weizsacker, propuseram um modelo, também embasado,

na FED, expresso pela Equacéo 2.28.

Y = Piso(E) + Poreo(E) 2.28

Onde, ¥;,, € a contribuicdo isotrdpica a funcdo 1, a qual governa principalmente,
a elasticidade inicial da parede arterial representado pela rigidez das substancias néo
fibrosas(HOLZAPFEL, GERHARD A., 2006). A funcdo de energia ¥+, representa a
contribuicdo ortotropica que governa a maior rigidez proporcionado pelas grandes
deformacdes devido ao colageno orientado aleatoriamente, primeiramente nas camadas

adventicia e intima, e, posteriormente, na media, aliados a componentes fibrosos.

Esse modelo, entdo, caracteriza uma combinagdo ao modelo polinomial e
exponencial. Para a regido isotropica, um modelo Neo-Hookean é proposto, sendo

representado pela Equacéo 2.29:
¥, = w/2{2(Ey + Ep) + [2Ey + 1) (2Ey, + 1)] - 1} 2.29

Em que, p € um pardmetro de tensdo do material e &;, representam as

componentes do tensor de deformagdes de Green-Lagrange.
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Na regido ortotropica foi adotada uma funcao exponencial do tipo Fung (FUNG,
1993), com a presenca de quatro parametros constitutivos, C,ci1,C22 € Ci
(HOLZAPFEL, G. A.; GASSER; STADLER, 2002). A Equacéo 2.30 e a Equagéo 2.31

elucida a regido ortotropica do modelo de Holzapfel.

lporto = C[eXP(Q) - 1]: 2.30

Q = C11811° + C12E11822 + C22827° 231
2.8 Modelagem Computacional Fluidodinamica

2.8.1 Modelagem Matematica

O escoamento sanguineo na aorta, € extremamente complexo de analisar
matematicamente. No aspecto de regime temporal, mostra-se transiente, ou seja, as
propriedades de pressdo e velocidade mudam com o decorrer do tempo. Quanto a
viscosidade do fluido, o0 sangue comporta-se de maneira ndo-newtoniana. No que tange a
compressibilidade, o escoamento é considerado incompressivel, uma vez que os niveis de
pressdo sdo baixos ndo alterando as propriedades do fluido. Por fim, embora em algumas
regides e momentos o escoamento mostra-se laminar, a turbuléncia é presente e por isso,

um modelo de turbuléncia também devera ser criado.

Esta complexidade exige um modelo numérico computacional bem robusto, que
seja capaz de reproduzir todas estas caracteristicas com fidelidade ao comportamento

bioldgico.

As equagdes que representam todos estes fendmenos fisicos presentes tem-se a
conservacao da massa, representada pela Equacdo da Continuidade, e a taxa de variacdo
da quantidade de movimento equivalente as forgas que atuam no fluido, ou Equacdes de
Navier-Stokes (VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995).

Em acréscimo, utilizaremos um modelo de turbuléncia para representar de
maneira fiel o comportamento do escoamento. Além disso, um modelo ndo newtoniano

para o sangue sera definido.

A analise da conservacdo da energia sera desprezada por tratar-se de um

escoamento realizado a temperatura constante, correspondendo a estado homeotérmico,
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sendo assim os efeitos termodindmicos, serdo desprezados, de maneira a simplificar a

modelagem computacional.
2.8.1.1 Equacdo da Continuidade

A Equacdo da Continuidade representa a taxa de aumento de massa de um fluido
em um determinado elemento infinitesimal, denominada de volume de controle, sendo
esta, equivalente a taxa liquida que adentra o elemento em questdo(VERSTEEG;
MALALASEKERA, 1995). A Equacéo 3.1 representa a Equacdo da Continuidade.

ap  9(pw) | d(pv) | d(pw) _
6t+ ax + ay + 9z =0.

2.32

Em que, p é a densidade do fluido analisado, u, v e w sdo as velocidades nas
direcdes x, y e z. O termo g—’; representa os fatores de compressibilidade do fluido, porém

0 sangue, para esse escoamento é considerado incompressivel, sendo assim sua densidade

mantém-se constante. A Equacdo 3.1, entdo, é simplificada para a Equacdo 3.2 e a

Equacdo 3.3.
Ju ov ow e
E $+£—V.V—O 2.33
Volut+jv+iw e v=12+j;2+k2 2.34
=Tu+jv+kw =i tig, tks, .

2.8.1.2 Equagdo da Quantidade de Movimento

A 22 Lei de Newton diz que, a soma das forgas atuantes sobre um determinado
volume de controle, no caso um elemento infinitesimal, é igual a taxa de aumento da
quantidade de movimento deste elemento, conforme apresentado pela Equacdo 3.4
(WHITE, 2003);

Z F= %(I updV) + Z(ml ui)sai - Z(ml ui)ent 235

As forcas atuantes no elemento infinitesimal do fluido s&o de dois tipos: forcas de
campo e superficie. Desta forma, a equagdo que representa a equacdo da quantidade de
movimento na direcao x é representado da Equacéo 3.5 a Equacgédo 5.7 (FOX. et al., 2016).

Du O(—p+Txx) at aT,
2u P+Txx + yxX + ZX
Dt ox ay 0z

+ Su, 2.36
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Dv 0txy , 0(—p+Tyy) , 0Tzy

— = ——=4+—=4 2.37
Dt ax ady + 0z + My

Dw _ 0Txy , 0Tyz , 0(—D+Tzy)

—=——24 =4 —"4F 2.38
Dt ox ay + 0z T My

Em que, as forcas de campos atuantes nas diregdes x, y e z foram agrupadas nos

termos Sy, Swm,, € S, - Por unidade de volume por unidade de tempo. Da Equagéo 3.5 a

Equacdo 3.7, p € a pressdo e t;; € a tensdo cisalhante nas diregdes, i € j, atuantes no

fluido.

Na analise para fluidos newtonianos, em que a viscosidade é constante as
Equacdes 3.5 a 3.7 tornam-se nas Equacgdes de Navier-Stokes, representadas da Equacao

3.8 a Equacéo 3.10, a sequir.

p% = —Z—Z + div(u grad u) + Sy, 2.39
D L7} .
D_‘t’ = £ + div(u grad w) + Sy, 241

Estas equacdes sdo denominadas de Equacgdes Governantes de um fluido.

2.8.2 Meétodo de Volume Finitos e a Equacdo de Transporte

O Método de Volume Finitos (MVF) consiste na divisdao do Volume de Controle
(VC) de um escoamento, em varios elementos e nos, considerando todas as equacbes
fluidodinamicas que regem o escoamento (EYMARD; GALLOUET; HERBIN, 2000).
De forma, geral, o MVF é utilizado conforme 0s seguintes passos.

e Decompor o Volume de Controle

e Formular as equacdes integrais de conservacao para cada VC

e Aproximar numericamente as integrais

e Aproximar os valores das variaveis nas faces e as derivadas com a informagéo
das variaveis nodais

e Montar e resolver o sistema algébrico

O MVF ¢ largamente utilizado para a solucéo de diversos problemas de escoamento,

sendo ele a base dos programas de simulacdo disponiveis no mercado ou de forma
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gratuita. No entanto, para o entendimento completo do MVF é necessario apresentar a
forma integral e diferencial das equac6es fluidodinamicas.

2.8.2.1 Equacdo do Transporte: Forma Integral e Diferencial

Considere uma variavel que descreve uma propriedade qualquer do fluido como
¢, todas as equaces do fluido podem ser representadas pela Equagédo 3.11, denominada
de Equacéo do Transporte.

a(p9)
at

+ div(pug) = div(I grad ¢) + S, 2.42

Onde, o lado esquerdo da equacéo representa os termos transiente e convectivos
e o lado direito representa o termo difusivo e o termo fonte, respectivamente. Além
disso, I' é o coeficiente do termo difusivo. A Equacdo do Transporte é utilizada como
ponto de partida para a modelagem computacional em MVF. Assim sua forma integral
baseado no Método de Volume Finitos é representada pela Equacéo 3.12.

209) ) _
fm% dv + fvc div(pug)dV = fvc div(T grad ¢)dV + fvc SpdV 243

O segundo termo do lado esquerdo, termo difusivo e o primeiro termo do lado
direito, da Equacdo 3.12, sdo reescritos como integrais de superficie de contorno de um
Volume de Controle, utilizando o Teorema do Divergente de Gauss, conforme a Equagéo
3.13.

J,-div(@)dv = [ n.adA 244

Onde, a € um vetor e n € o vetor normal a um elemento de superficie de area dA.

Assim ao aplicar a Equagéo 3.13 na Equacdo 3.12, tem-se a Equacgéo 3.14.
%(fvcpd’dv) + fAn- (ppu)dA = fA n. (I grad¢)dA + fvc Sy dv 245

Em problemas dependentes do tempo, como no caso 0 escoamento arterial, a

Equacdo 3.14 sofre uma integragdo no tempo, tendo-se entdo a Equacéo 3.15.

d
Jpe5; Uy ppdV)dt + [y, [,m.(pug) dAdt = [, [, n. (T grad ¢)dAdt + [, [, SpdVdt 2.46
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Esta, certamente, serd a equacdo utilizada para os célculos do comportamento
fluido dindmico arterial. No entanto, sua aplicacdo computacional depende da escolha de
um Meétodo de Discretizacao de Variaveis (MDV), bem como de um modelo de algoritmo
para a solucdo destas equacBes. Ambos estdo presentes no programa Fluent-

ANSYS19.2®-, utilizado para as simulagdes computacionais.

2.8.3 Meétodos de Discretizacdo de Varidveis aplicado para o MVF

O escoamento sanguineo, como ja mencionado, é bem complexo. Pressdo e
velocidade sdo funcgdes temporais e bem complexas de serem modeladas, em acréscimo,

0 sangue, é um fluido ndo-newtoniano.

Neste contexto, a modelagem computacional do escoamento por MVF é robusta
e, por tratar-se, ainda de uma simulacdo do tipo LES, é necessario um MDV que seja

pertinente as propriedades analisadas no escoamento sanguineo.

Em (VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995) ¢ apresentado diversos MDV que
regem o comportamento fluido dindmico, necessarios para a aplicacdo da Equacdo do
Transporte. Estes métodos estdo presentes no programa Fluent-ANSYS 19.2®, utilizado

para a realizacdo das simulaces do escoamento sanguineo.

Desta forma, para problemas Convectivos-Difusivos, a discretizacdo das
variaveis convectivas-difusivas, devem respeitar as seguintes propriedades fundamentais:

Conservatividade, Limiaridade e Transportabilidade.

Conservatividade é a propriedade que visa garantir a conservacdo de ¢ para todo
0 dominio da solucdo do fluxo de ¢ deixando um volume de controle em uma
determinada face ser igual ao fluxo de ¢ entrando em um volume de controle adjacente
através da mesma face, onde ¢ é a propriedade a ser transportada no fluxo.(VERSTEEG;
MALALASEKERA, 1995).

Limiaridade é a relacdo entre os coeficientes discretizados nas equagdes que
garante a condigdo suficiente para a convergéncia de um método iterativo (VERSTEEG;
MALALASEKERA, 1995), representado pela Equacéo 3.16:



62

Zlanbl{ < 1para todos os nés

lap’| < 1do primeiro né ao ultimo 2.41

Onde, a,," é o coeficiente da malha de um no central e a,,;, séo os coeficientes da
malha para os nos vizinhos. Se o esquema de diferencas produz coeficientes que
respeitam o critério acima a matriz resultante dos coeficientes é diagonalmente
dominante, condigdo necessaria para satisfazer o critério de Limiaridade e, assim, o

método iterativo convergir.

Transportabilidade é a propriedade € o efeito em um determinado ponto nodal
P devido a duas fontes constantes de ¢p em pontos préximos W e E conforme a FIGURA
2.20.
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FIGURA 2.20: Representagdo esquematica de um escoamento e a Influéncia do ndmero de
Peclet.(VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995)

Um numero admensional foi definido como uma medida relativa as forcas
convectivas e difusivas no escoamento, tal nUmero denominado de Numero de Peclet,

conforme apresentado na Equacédo 3.17

Pe:izp—u 2.48
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Onde, F e D representam forcas convectivas e difusivas, respectivamente; p € a massa
especifica do fluido , u velocidade, T € o fluxo e 8x é o comprimento caracteristico da

célula. Para Pe — 0 0 escoamento é difusivo e para Pe — 1 0 escoamento € convectivo.

Com base nessas propriedades, alguns esquemas de discretizacdo foram
elaborados de modo a solucionar os efeitos erroneos gerados pelo esquema de
discretizacdo de Diferencgas Centrais, muito utilizado em algoritmos para a solucdo de

problemas de dinamica de fluidos.
2.8.3.1 Esquema de Diferencas Centrais

O esquema de Diferengas Centrais, € o0 MDV mais simples. Ele consiste na
interpolacdo linear das variaveis para calcular os valores da propriedade ¢ ao longo de
um escoamento. Assim as variaveis nas faces, para um escoamento unidimensional,

representado na FIGURA 2.21, séo representados pela Equacdo 3.18, para uma malha

uniforme.
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FIGURA 2.21: Representagdo esquematica de um elemento de malha para escoamento unidimensional
(VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995).

bo = (4>P42'4>E) LB, = ¢>W;¢>P 249

Onde, ¢, e ¢,, sdo os valores da propriedade ¢ analisado nas faces oeste (w) e
leste (e) da malha. As variaveis ¢p, ¢y € ¢y, S0 0s valores da propriedade ¢ avaliados

nos pontos nodais a oeste (W) e leste (E) do ponto nodal (P).



64

2.8.3.2 Esquema Upwind.

Uma das maiores inadequacdes do esquema de Diferencas Centrais é a
incapacidade de identificar a direcdo do fluxo. O esquema de diferenciacdo Upwind
considera a direcdo do fluxo para determinar o valor em uma face da célula ou elemento
de malha, ou seja, o valor convectivo de ¢ se torna igual ao valor do né na “upstream”,
conforme ilustrado na FIGURA 2.22.

e
Py Py
o —
1 Ve o
1
| |
1 I
| |
| |
1 I
| I
Uw—l—-— —— Ur
W =
W P E
Ex o 'SX wP EX.F‘e 3 X ek
- o | o -
‘J'-"r' 'Jl-’E
iy It
Oy W E
i I
1 I
| |
| |
1 I
I I
1 L
I w L e *
W P E
O X iy e Sxp, X
- — | o o e

FIGURA 2.22: Esquema de discretizacdo Upwind.(VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995)

Onde, W e E, séo as faces oeste e leste do elemento de malha, P é ponto que
representa o n6 da malha, U,, e U, representa o escoamento pela face oeste e leste, 6X

sdo 0s comprimentos caracteristicos da malha e ¢ é a propriedade analisada na face.
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Desta forma, para um escoamento positivo, logo, U,, > 0 e U, > 0, 0 esquema

Upwind seta ¢y, = ¢, € ¢p = ¢,. Para o escoamento negativo, logo, U,, < 0e U, <0,

0 esquema seta ¢, = ¢p € P, = Pg.

O esquema Upwind, entdo, respeita as propriedades fundamentais de
convergéncia. A acuracidade, no entanto, do esquema é baseado na diferenciacdo
retroativa cuja precisao € de primeira ordem, com base no erro de truncamento da Série
de Taylor (VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995). Devido a sua simplicidade é
largamente utilizado nas simulagdes DFC sendo facilmente estendido para problemas

multidimensionais.
2.8.3.3 Esquema Hibrido

O esquema Hibrido € uma combinacao do esquema de Diferencas Centrais com o
Esquema Upwind. O esquema de Diferencas Centrais, cuja acuracidade é de segunda-
ordem, é aplicado para pequenos valores do NUmero de Peclet ,( Pe < 2), enquanto o
esquema Upwind, cuja acuracidade é de primeira ordem, é aplicada para altos valores de
Peclet (Pe > 2) (VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995). O esquema Hibrido, entéo,
verifica em cada face, utilizando numero de Peclet local, para avaliar o fluxo liquido da
rede através de cada face do volume de controle do escoamento. Assim, por exemplo,
para uma face oeste de uma malha de um escoamento unidimensional, é aplicado a
Equacéo 3.19.

Pe, = W 2.50

Dw

Desta forma, o esquema Hibrido explora as propriedades favoraveis do esquema
Upwind e de Diferencas Centrais, alternando, desta forma de um método para outro com
a avaliagcdo do nimero de Peclet na face a qual o escoamento esta sendo analisado. Esta
mudanga, ocorre justamente, quando o método de Diferencas Centrais, apresenta
imprecisdes nos resultados, para altos valores do Peclet. O esquema é totalmente
conservador e, como os coeficiente sdo sempre positivos, ele é incondicionalmente
limitado. A Transportabilidade € garantida ao utilizar a formula¢do Upwind para altos
valores de Peclet. A desvantagem € que sua acuracidade em termos de série de Taylor é

de primeira ordem.
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2.8.3.4 Esquema Power-Law

O esquema de diferencas Power- Law, desenvolvido por Patankar em 1980, é uma
aproximacao mais precisa da solucdo exata unidimensional e produz resultados melhores
do que o esquema Hibrido(VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995). Neste esquema a
difusdo é iniciada em zero quando o Peclet excede o valor 10. Se 0 < Pe < 10 o fluxo é
avaliado utilizando uma expressédo polinomial. Como exemplo, para um fluxo por
unidade de area na face oeste do volume de controle é descrito, da seguinte forma, pela
Equacéo 3.20 e Equacéo 3.21.

(1-0.1Pey,)°
Pey,

qw = Fylow — Bw(¢p — pw)l para 0 < Pe < 10,0onde f = 2.51

qw = F,¢w para Pe > 10 252

As propriedades do esquema Power-Law sdo similares ao esquema Hibrido,
porém € mais preciso para problemas unidimensionais pois se aproximam mais do
resultado da solucdo exata. Este esquema provou-se mais pratico para calculos do

escoamento sendo utilizado como uma alternativa para o esquema Hibrido.

A escolha do MDV bem como o método de solugdo, apds o teste com todos estes
métodos, o esquema escolhido foi o Power-law. O motivo foi um menor nimero de

iteracBes para atingir a convergéncia de valores abaixo da poténcia 10~%.

2.9 Aneurisma

O aneurisma € uma dilatacdo anormal que pode se formar em qualquer parte de um
vaso sanguineo, com incidéncia maior nas artérias(MAGLIANO; SENNA; SANTOS,
2016). Na aorta, quando formado pode ocorrer na regido toracica, denominado assim de
aneurisma da aorta toracica (AAT), ou na parte abdominal, conhecido como aneurisma
da aorta abdominal (AAA).
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2.9.1 Aneurisma da Aorta Toracica (AAT)

Os aneurismas toracicos sao ocasionados quando a parede medial da aorta sofre
uma degeneracao em conjunto a uma dissecacéo da tunica intima. Em geral sua incidéncia
dar-se-& na parte ascendente da aorta e no arco aértico(JUNIOR; RODRIGUES, 2015)

As causas provaveis sdo, frequentemente, o resultado de anormalidades do tecido
conjuntivo, derivados de uma sindrome génica como, por exemplo, a sindrome de Marfan
e a sindrome de Ehlers-Dalnos ou podem estar relacionados a uma valvula da aorta, no
caso a bicuspide ou ainda, ser ocasionado pela sifilis (DIAS et al., 2013). A FIGURA

2.23 apresenta uma angiografia de um AAT.

FIGURA 2.23:Angiografia cardiaca por ressonancia magnética mostrando uma reconstrucdo em 3D da

coarctacao adrtica nativa em um paciente adulto com extenso fluxo colateral. (GRAY, 2008)

2.9.2 Aneurisma da Aorta Abdominal (AAA)

Os Aneurismas da Aorta Abdominal (AAA) sdo localizados na parte descendente
da aorta apds o arco adrtico e em 90% dos casos, sao causados, por aterosclerose. Outros
fatores apresentados na TABELA 2.1 s&o levados em consideracdo para a ocorréncia de
AAA(MAGLIANO; SENNA; SANTOS, 2016).

Fatores de Risco Fatores Associados
Idade avancada Altura elevada
Tabagismo Doenca arterial coronariana
Género Masculino Hipercolesterolemia

Historico para AAA- parentes 1° graus  Hipertensdo,Caucasianos,Homocisteinemia

TABELA 2.1:Fatores de risco e associados a incidéncia de AAA(MAGLIANO; SENNA; SANTOS, 2016)

O risco de ruptura do AAA esta associado ao seu diametro, sabendo que em

artérias com valores acima de 30mm ja é considerado a presenca de um aneurisma. Na
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TABELA 2.2, é apresentado uma relacdo entre didmetro e o risco de rompimento, € na
FIGURA 2.24 ¢ ilustrado um AAA.

Diametro do aneurisma (mm) Risco de ruptura em 12 meses (%)
30-39 0
40-49 1
50-59 lall
60-69 10a 22
Superior a 70 30a33

TABELA 2.2: Tabela de risco de ruptura de um AAA ou um AAT.(MAGLIANO; SENNA; SANTOS,
2016)

FIGURA 2.24: Angiografia cardiaca por ressonancia magnética mostrando uma reconstrugdo em 3D de
AAA.(KUMAR et al., 2017)

2.9.3 Diagnostico

Na maioria dos casos de AAA ou AAT o diagndstico é assintomatico. A presenca
de uma dor abdominal tipica ou “dor nas costas” podem estar presentes em casos de AAA,

mas ndo sdo sintomas especificos, uma vez que a maioria deles é “silenciosa”(CHAIKOF

etal., 2018).

S&o encontrados, em geral, de maneira ocasional em exames por imagens para
outras finalidades diagnosticas. Entre 0s exames tem-se a palpacdo clinica da massa
abdominal que pode ser um alerta para AAA. Porém nado é recomendado como método

de rastreamento ou planejamento terapéutico (DIEHM, 2009).

Desta forma, o diagnostico por exames de imagens, como tomografia

computadorizada, raio X, ultrassonografia e ressonancia magnetica, proveem resultados



69

mais confiaveis e de melhor qualidade para qualquer tipo de aneurisma (DIAS et al.,
2013).

2.9.4 Tratamento

O tratamento dar-se-a por intervencao cirdrgica a partir de dois métodos: reparo
cirargico aberto e o endovascular.(SILVEIRA, MATHEUS RODRIGUES, 2017)

A cirurgia aberta consiste em uma incisdo na regido afetada pelo aneurisma e

substituicdo por um enxerto aortico, sendo, entdo, mais invasiva.

No segundo caso, o reparo endovascular acontece por meio de uma puncao atraves
de uma via sanguinea, na maioria dos casos, via artéria femoral, em que um fio guia
auxilia o posicionamento do cateter, até a regido afetada pelo aneurisma(SILVEIRA,
MATHEUS RODRIGUES, 2017). Na ponta do cateter ha a endoprétese que, apos
posicionada, é desprendida. De forma, opcional, afim de evitar a formacdo de coagulo,
substancias anticoagulantes sdo inseridas na regido. Na FIGURA 2.25 ¢ ilustrado o
procedimento de insercédo do stent.

-

FIGURA 2.25: Reparo endovascular ou Stenting de um AAA.( Feita pelo Autor)

2.9.5 Stents

Os stents sdo projetados com o objetivo de manter a abertura de um vaso obstruido
ou de outra estrutura tubular no corpo. Além disso sdo implantes biomédicos inseridos
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percutaneamente via cateter. Eles devem atender aos aspectos de regulamentacdo dos
6rgdos de saude publica , além de serem biocompativeis e biofuncionais (EDUCATION,
2007).

Assim a escolha dos materiais de um stent devem ser otimizados para terem uma
boa biocompatibilidade e biofuncionalidade. Atualmente, metal € o principal material
usado para aplicacdes biliares e vasculares, embora polimeros ainda sejam usados para
stents de aplicacdo de curto prazo (principalmente urologicos e biliares) (EDUCATION,
2007). Tratamentos de stent oferecem o potencial para melhorar a desempenho, superar

algumas complicacdes (trombose, restenose).

Todos os stents vasculares sdo metalicos. Os Stents de metal sdo divididos em
duas amplas categorias: baldo expansivel e auto expansivel. Na FIGURA 2.26 é

ilustrado ambos tipos de stents.

FIGURA 2.26: Tipos de Stents: (a) expansivel por baldo (b) Auto expansivel(SILVEIRA, MATHEUS
RODRIGUES, 2017)

Os stents auto expansiveis sdo comprimidos em um cateter especializado para
entrega do stent e liberados movendo uma bainha ou membrana que o encobre e segura
no cateter, como apresentado na FIGURA 2.27. Normalmente, feito de nitinol e em um
design de malha, quando retirada a bainha e liberado o stent, assim ele se expande até
alcancar o tamanho pré-determinado. Este tipo de construcdo permite o stent permanecer

flexivel e facilitar sua colocacdo em anatomias tortuosas e curvas fechadas.
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FIGURA 2.27: Funcionamento de um stent auto expansivel.(EDUCATION, 2007)

Os stents expansiveis por baldo sdo crimpados em um cateter com baldo para
angioplastia e o stent é posicionado na regido afetada para entéo inflar o baldo. Eles séo
feitos de aco inoxidavel ou ligas de cobalto configuradas em um design de mola ou tubo
vazado. No entanto, por serem mais rigidos, eles sdo mais dificeis de serem colocados em
uma anatomia tortuosa (EDUCATION, 2007). A FIGURA 2.28 apresentada o

funcionamento do stent.

FIGURA 2.28: Funcionamento de um stent expansivel por baldo(EDUCATION, 2007)
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3 METODOLOGIA

A simulacdo computacional de uma aorta submetida a um aneurisma abdominal
possui um grau de complexidade elevado sendo considerada uma Large Eddy Simulation
(LES).

O método de solucdo numérica computacional aplicado neste trabalho é do tipo
Interacdo Fluido- Estrutura, ou Fluid-Strucutral Interation (FSI). Este consiste na
interacdo entre os métodos numeéricos; Método de Elementos Finitos (MEF) e a Dindmica
de Fluidos Computacional. (DCF).

Com o intuito de mostrar, em detalhes, 0 método FSI, etapas foram elaboradas para
uma melhor compreensdo, sendo elas divididas em quatro etapas: 1) Modelagem
geométrica; 2) Dindmica Computacional de Fluido do Escoamento Arterial; 3)

Modelagem Estrutural da Aorta e; 4) Método de Interacdo Fluido-Estrutura (FSI).
3.1 Modelagem Geométrica

A complexa geometria da aorta dificulta sua modelagem geométrica computacional
com fidelidade bioldgica. Contudo os avancos tecnoldgicos na obtencdo de imagens
internas do corpo humano, favoreceram a construcdo da geometria, a partir de uma
imagem obtida por tomografia computadorizada (TC), o que torna o modelo fiel a sua

forma anatdmica.

A elaboracdo da geometria deu-se a partir do uso de trés programas computacionais:

Invesalius, Meshmixer e Spaceclaim.

O programa InVesalius 3.0, de distribuicdo gratuita, permite extrair de um arquivo
gerado por uma TC, a geometria de interesse, a partir da interse¢do de trés planos: axial,
sagital e coronal. Esta, por sua vez, é exportada como um arquivo no formato STL
(Standard Triangle Language) que sera utilizado por programas de CAD (Computer
Aided Desing), o Autodesk Meshmixer e o programa Spaceclaim-Ansys19.2.Na
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FIGURA 3.1 é apresentado a geometria de interesse obtida a partir da TC.

A\

sagital
1}

FIGURA 3.1(a) Planos de intersecdo da regido toracica. Em verde, a geometria de

interesse é destacada. (b) Artéria aorta sadia.

O arquivo criado no Invesalius 3.0, aqui no caso uma aorta sem aneurisma, é
exportada no formato de arquivo .STL que serd processado pelo programa Autodesk

Meshmixer.

O Meshmixer € um programa, de distribuicdo gratuita, utilizado para a modelagem
de geometrias complexas. Nele a suavizacdo de contornos, o refinamento da malha
poligonal da geometria, modelagem de dimens@es pequenas e a facilidade de construtiva,

permite a elaboracdo e criacdo de superficies tortuosas e complexas.

Desta forma, a modelagem de um aneurisma, em qualquer regido da artéria e a
criacdo de uma parede arterial de espessura variavel torna-se simples. A FIGURA 3.2

apresenta a suavizagdo da imagem obtida a partir do programa Invesalius3.0.
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FIGURA 3.2: Suavizagdo da imagem original da Tomografia Computadorizada.

Foram elaboradas no Meshmixer quatro geometrias da aorta, aos pares, com e sem
aneurisma, sendo uma geometria com parede de camada Unica e a outra com camada
dupla. A artéria de camada Unica é formada por um uma regido interior, que representa o
lumen, ou a regido molhada pelo sangue e outra exterior, que representa a estrutura da
parede arterial. Ela foi construida com espessuras de 2mm para toda a aorta excedendo a
regido das carétidas, onde a dimenséo foi de Imm. A FIGURA 3.3 apresenta a geometria

de camada Unica com e sem aneurisma.
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(a)

(d)

FIGURA 3.3: (a) Lumen artéria sem aneurisma. (b) Parede externa da artéria de camada Unica. (c)
Geometria final da artéria sem aneurisma..(d) Lamen artéria com aneurisma. (e) Parede externa da artéria

com aneurisma. (f) Geometria final artéria com aneurisma.

A artéria de camada dupla foi construida de forma similar, porém cada camada
teve uma espessura em 50% do valor total da espessura da parede utilizada na camada
Unica. Na camada As camadas consideradas para a construcdo geométrica foram a
adventicia e a media. A tdnica intima, foi descartada pois sua contribuicdo mecanica na
analise ndo é tdo expressiva quanto as outras camadas, além de ser uma camada muito
mais fina(HOLZAPFEL, GERHARD A; GASSER; OGDEN, 2016).

Em todas as geometrias, 0 aneurisma foi construido utilizando as ferramentas de
desenho cadista presentes no programa Meshmixer, respeitando as normas de
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consideracdo descritas em (MAGLIANO; SENNA; SANTOS, 2016). A FIGURA 3.4

apresenta as geometrias para artéria bicamada.

FIGURA 3.4: (a) Aorta saudavel e camada adventicia da parede arterial.(b)Camada adventicia (c) Aorta
saudavel e camada media (d) Camada media.(e) Aorta com aneurisma com camada adventicia da parede

arterial.(f)\Camada adventicia (g) Aorta com aneurisma e camada media (h) Camada media.

Em ambos 0s casos, 0 uso da parede arterial com geometria variavel foi necessario

para dar um carater mais realistico a aorta.

Por fim, os arquivos gerados apés a suavizagdo dos contornos e refinamento na
malha, sdo exportados no formato STL, e processados no programa SpaceClaim-Ansys
19.2®.
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O SpaceClaim é um software que pertence ao pacote de modelagem geométrica
do programa ANSYS 19.2®, este de distribuicdo licenciada para o laboratério de
Bioengenharia da UFMG.

Nesta etapa final, os pares de geometrias manipuladas no Meshmixer e exportado
para o Spaceclaim, foram trabalhados de maneira a dar um aspecto solido que sera
utilizado para os fins de simulagéo fluido-estrutura. A necessidade de duas geometrias,
uma interna e outra externa tem a finalidade para serem utilizadas como parametros de
simulacdo no programa Fluent e 0 Mechanical ambos pertencentes ao Ansys 19.2®. Da
FIGURA 3.5a FIGURA 3.8.

FIGURA 3.5:Modelo geométrico camada Unica aorta com aneurisma gerado no Spaceclaim. (a) Aorta com

aneurisma (b) Lumen (c) Aorta e limen.
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FIGURA 3.6: Modelo geométrico da artéria aorta sauddvel camada Unica gerado no Spaceclaim (a) Aorta

saudavel (b) Lumen (c) Aorta e Lamen.

FIGURA 3.7: Modelo geométrico bicamada da aorta saudavel gerado no Spaceclaim (a) Camada

Adventicia (b) Camada media (c) Lumen (d) Modelo geométrico completo.
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FIGURA 3.8: Modelo geométrico bicamada da aorta com aneurisma gerado no Spaceclaim (a) Camada

Adventicia (b) Camada media (c) Lamen (d) Modelo geométrico completo.

O dimensionamento da artéria segue os parametros descritos na TABELA 3.1.

Regido Espessura [mm] Diametro [mm] Perimetrolmm] Razdo diametral
Aorta Ascendente 2,408 26,67 83,79 100%
Arco Adrtico 2,1 25,82 81,11 97%
Carotida 1,18 7,60 23,88 28%
Subclavia 1,18 4,72 14,84 18%
Braquiocefalica 1,18 7,60 23,88 28%
Aneurisma 1,82 45,19 141,97 169%
Aorta descendente 1,957 18,14 56,98 68%

TABELA 3.1: Dimensdes das regifes da Aorta com aneurisma e razao diametral.(FUNG, 1993)

Na TABELA 3.1 ¢ apresentado a dimensdo comparativa entre o diametro da aorta
ascendente com as demais regides, ou seja, a razdo diametral, o que, conforme a TABELA
2.2, nota-se que o aneurisma possui um didmetro de 45,19 mm, logo 69% maior que 0
diametro de referéncia, o que respeita a norma estabelecida pela (MAGLIANO; SENNA;
SANTOS, 2016) .

3.2 Dinamica Computacional de Fluido do Escoamento Arterial

Os parametros necessarios como: modelo de turbuléncia, propriedades fisicas do
sangue, as condi¢des de contorno como pressao e velocidade e a malha numérica, para a

realizacdo da simulacéo fluidodindmica arterial foram determinados de maneira detalhada
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e consistente com as caracteristicas do escoamento arterial com inicio na juncéo da aorta

como coracao até aorta a regido da abdominal deste mesmo vaso.

3.2.1 Modelo de Turbuléncia

A turbuléncia é um fendmeno fisico que ocorre no escoamento de um fluido
quando ocorre o descolamento do fluxo, da superficie de contato (FOX. et al., 2016). No
escoamento arterial na regido adrtica a turbuléncia manifesta-se devido ao gradiente de
pressdo adversa que ocorre durante o ciclo cardiaco, nas ramificagdes do vaso sanguineo

e, No caso em questdo, na regido do aneurisma (LIN et al., 2017).

O desenvolvimento de diversos modelos matematicos para ajustar ou reduzir os
efeitos ocasionados pela turbuléncia no escoamento foram desenvolvidos com o intuito
de prever a separacdo do fluxo da parede ou até subestima-los, como o modelo k-
e.(VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995). No entanto, para satisfazer a condicdo de
efeito turbulento para baixo valores de Reynold e o potencial de correcéo deste fendbmeno,
optou-se pelo modelo k-w, proposto por (WILCOX, 1988), cujo 0 modelo matematico e

representado da Equacéo 3.22 a Equacéo 3.24.

He=py 31
a(pk) . . ’
:: + div(pkU) = div [(u + g—;) grad(K)] + P, — B'prw 3.2
Apw) | 4 .
% + div(pwU) = div [(u + :—;) grad(w)] + a%Pk - Bpw? 3.3

Em que, u; € aviscosidade turbulenta, w = %é a frequéncia, p e U sdo a densidade

e a velocidade e, por fim, P, € a taxa de producdo de turbuléncia, a mesma produzida no
modelo k-e. Os valores das constantes utilizados no modelo, adotados no Fluent-

Ansys19.2 para a simulacéo, sdo apresentados na TABELA 3.2..

Constante Valor
a 0,52
B 0,075
B’ 0,0828
oy 8

G, 6
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TABELA 3.2: Tabela de constantes para o modelo de turbuléncia x-w.(SIMSEK; KWON, 2015)

Com o intuito de restringir o valor da viscosidade turbulenta, foi utilizado a
modificacdo SST(Shear Stress Transport) do modelo k-w evitando assim uma
extrapolacdo numérica (VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995).

3.2.2 Propriedades Fisicas do Sangue

O sangue é um fluido ndo- newtoniano constituido de uma composi¢do quimica
complexa dotado de elementos figurados, o que dificulta estabelecer as suas propriedades
fisicas. Além disso fatores como, tamanho do individuo, idade, sexo, peso, hematdcrito
entre outros, alteram os valores das propriedades. A densidade, por exemplo, conforme
apresentado em (LIN et al., 2017) e (GAO; MATSUZAWA, 2006), os valores situam-se
na faixa de 1046 e 1060 kg/m?>. As caracteristicas ndo-newtonianas do sangue aplicadas
nas simulacbes foram definidas pelo modelo de Carreau-Yasuda, cujos valores das

constantes sdo apresentados na TABELA 3.3.

Parametro Notacao Valor
Viscosidade para yy, nulo Mo 0,056 Pa.s
Viscosidade para yy, infinito Neo 0,0035 Pa.s
Constante de tempo & 3,313s
Indice power-law n 0,3568
Expoente de Yasuda a 2

TABELA 3.3: Constantes do modelo ndo newtoniano de Carreau-Yasuda para o sangue.(BOYD; BUICK;
GREEN, 2017)

Em situacGes, que o sangue € submetido a altas taxas de cisalhamento, ele se
comporta como um fluido newtoniano, sendo assim o valor da sua viscosidade torna-se o

valor de 7, logo, 0.0035 Pa.s.

3.2.3 Condicdo de Contorno

As condicOes de contorno utilizadas nesta simulagdo foram geradas por um
algoritmo computacional cujo objetivo é estabelecer uma funcdo matematica temporal

que descreve o comportamento da presséo e do fluxo sanguineo no escoamento arterial.
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Desta forma, como parametro de entrada do programa foi necessario a extracdo
de pontos dos graficos que correspondem a velocidade do fluxo e a pressdao do
escoamento sanguineo. Com o uso da ferramenta computacional WebPlotDigitizer, de
distribuicdo gratuita, os pontos dos graficos foram extraidos, com precisdo de até quatro

casas decimais.

A velocidade foi aferida na regido da aorta ascendente, logo apds a saida do
escoamento do ventriculo direito sendo esta, a condicdo de entrada para a simulacéo
fluidodinamica. Como resultado, é apresentado na FIGURA 3.9 a curva de interesse cujos

pontos foram extraidos para a obtencdo da funcéo correspondente.
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FIGURA 3.9 : Velocidade do escoamento sanguineo na regido ascendente da artéria aorta(SILVEIRA,
MATHEUS RODRIGUES, 2017).

A pressdo possui uma caracteristica peculiar e impactante na simulacdo
fluidodinamica, sendo esta propriedade a escolhida para representar a segunda condi¢do
de contorno. E importante frisar que a curva de pressdo é considerada uma referéncia
média para uma pessoa adulta, saudavel, sendo desprezadas as variantes como: sexo,
idade, peso entre outros parametros. Desta forma, as regides consideradas foram a aorta
torécica e as ramificagbes do arco aodrtico, constituidas, no modelo geométrico em
questdo, de trés artérias: braquiocefalica, cardtida e subclavia. No entanto, no decorrer
das analises das curvas de pressdo apresentadas por (OLUFSEN et al., 2000), averiguou-
se uma diferenca em torno de 1% nos valores extraidos, o que entdo, justificou-se o uso

de apenas uma curva de pressao para todas as regides, representada na FIGURA 3.10
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FIGURA 3.10: Curva de pressdo para o ciclo cardiaco nas regides da aorta toracica e para as ramificagdes
arteriais do arco aortico.(OLUFSEN et al., 2000)

Os dados extraidos das curvas de pressao e velocidade foram utilizados na rotina
desenvolvida, no programa Matlabmathworks®. O algoritmo cria uma funcgéo
matematica do sinal apresentado com o uso de uma Funcdo Transformada de Fourier
(FTF), que posteriormente sdo implementadas no ANSYS-Fluent-19.2® por um programa
em linguagem C. A funcdo que representa o sinal apds a FTF é representada de forma

simplificada pela equagéo 3.14.
f@) =X, a;cosrw;t + b;) 34

Em que, f(t) é a variavel de interesse no tempo, a; é o coeficiente da transformada
de Fourier, w; é a frequéncia angular dada pelos valores de picos da funcéo e b; é o valor

do atraso do sinal analisado.

A FIGURA 3.11 e a FIGURA 3.12 apresentam os valores comparativos das
funcdes geradas pelo programa com os dados extraidos dos graficos apresentados na
FIGURA 3.10 e na FIGURA 3.9.
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FIGURA 3.11: Gréafico comparativo da entrada de velocidade ap6s a Transformada de Fourier.
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FIGURA 3.12: Gréfico comparativo da presséo apos a Transformada de Fourier.

Em ambas figuras, o valor porcentual do erro entre os valores original e
aproximado é inferior a 2%, 0 que garante a precisdo da equacdo obtida a partir da FTF,
sendo esta, vélida como condicdo de contorno a ser inserida no programa Fluent-

Ansys19.2®.

3.2.4 Anélise numérica

A simulacdo fluidodindmica do escoamento arterial é realizada para um regime
transiente. Logo, a necessidade de definir o passo de tempo em que dar-se-a a simulacéo
¢ fundamental. Desta forma a qualidade de uma malha numérica € um fator a ser

considerado, uma vez que, associada ao passo de tempo, o tempo total e o custo



85

computacional sdo fatores inteiramente resultantes dos valores calculados para a
malha(VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995).

3.2.4.1 Averiguacéo do Intervalo de Tempo

O intervalo de tempo da simulacdo ou passo de tempo faz-se necessario pois ele
esta inteiramente ligado a malha escolhida. Neste contexto, uma escolha inadequada de
um pequeno passo tempo pode gerar um custo computacional desnecessario, o que
também inviabiliza a qualidade dos resultados gerados pela simulacdo ou até mesmo nédo

ser possivel de simular.

Na simulacdo fluidodindmica em questdo, tem-se, no gréafico de velocidade,
representado na FIGURA 3.9, um intervalo entre os valores 0.2 e 0.4s, um pico que
corresponde ao momento em que ocorre a sistole cardiaca. Da mesma forma, no grafico
de pressdo, FIGURA 3.10, para 0 mesmo intervalo, observa-se o ponto de maximo de
pressdo. Assim, faz-se necessario a escolha de um valor pequeno de passo de tempo para

que toda esta regido seja completamente calculada durante a simulagéo.

Em virtude desta situacdo, a otimizacdo da escolha do passo de tempo sera feita
baseado no critério de passo de tempo adaptativo, denominada de Condicéo de Courant-
Friedrichs-Lewis (CFL) (VERSTEEG; MALALASEKERA, 1995). A Equacdo 3.26,

representa a CFL para uma malha.

Cc = Ut 35

Ax

O valor do numero de Courant para simulacdes do tipo LES (Larger Eddy
Simulation) recomenda-se situar proximo a 0.5 de maneira a garantir que a solucéo
convirja e garanta a estabilidade da solugéo.(LIN et al., 2017) Deste modo foi escolhido
como parametro temporal para a simula¢do fluido dindmica, o intervalo de tempo de

0.005s para um ciclo de 0.8s, totalizando 160 intervalos.
3.2.4.2 Teste de Malha Numérica

A malha numérica da geometria que representa a regido fluida, no caso o Iimen,

foi definida por testes experimentais, baseado em uma escolha conforme a norma (ASME,
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2008).0 método utilizado consiste no refinamento da malha a partir de um valor inicial

do comprimento caracteristico da malha h; que dar-se-4 conforme a Equacdo 3.27
1/3
h= 23, @) 3.6

Onde AV; é o volume do i-esimo elemento e N é o numero total de elementos.
Assim, para cada malha i criada, uma simulacéo foi realizada considerando os parametros

do escoamento: velocidade, presséo e tenséo de cisalhamento.

A FIGURA 3.13 e a FIGURA 3.14 representam as caracteristicas de cada malha.

()

FIGURA 3.13: Malhas 1 a 7 do escoamento sanguineo geradas no Ansys®19.0 Fluent.
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FIGURA 3.14: Detalhe da entrada das malhas 1 a 7 geradas no Ansys®19.0-Fluent.

A FIGURA 3.15 os planos de corte cujos parametros foram analisados para o teste.

«> éizx
«
s
€’

FIGURA 3.15: Planos de corte (1 a 6) de analise dos valores médios de velocidade, presséo e cisalhamento

para o teste das malhas.

Os valores resultantes de cada simulagdo foram comparados de maneira
porcentual entre a malha mais refinada com a menos refinada. Caso os valores fossem
acima de 5%, a malha menos refinada era descarta e a malha refinada sofreria um novo
refinamento, o0 que estabeleceria uma nova comparacdo, até que o resultado fosse, em
todas secOes analisadas, um valor inferior a 5%. Na TABELA 3.4 sdo apresentadas as
malhas e da TABELA 3.5 a TABELA 3.7 apresentam os resultados obtidos para os

valores, de velocidade, presséo e tenséo de cisalhamento.
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Malha Nés Elementos Skewness Tamanho do elemento (m)
1 8286 22367 0,84675 1,64E-03
2 14612 43164 0,96988 1,46E-03
3 28487 93082 0,73284 1,24E-03
4 56135 200228 0,73674 1,02E-03
5 108149 418477 0,74473 8,41E-04
6 198522 825470 0,76292 6,97E-04
7 356871 1558919 0,7686 5,78E-04

TABELA 3.4: Caracteristicas numéricas das malhas testadas.

Andlise Velocidade Secdol Secdo2 Secdo3 Secdo4 Secdo5 Secdob

Malha 1-2 2% 1% 1% 6% 9% 8%
Malha 2-3 5% 4% 1% 6% 4% 9%
Malha 3-4 2% 2% 2% 3% 1% 5%
Malha 4-5 1% 2% 1% 2% 0% 2%
Malha 5-6 1% 0% 0% 1% 1% 4%
Malha 6-7 1% 1% 0% 1% 1% 3%

TABELA 3.5: Relag&o percentual entre os valores de velocidade média aferidos nas se¢es geométricas.

Andlise Pressao Se¢aol Secdo2 Secao3 Secao4 Secao5 Secaob

Malha 1-2 1% 3% 3% 3% 2% 3%
Malha 2-3 1% 2% 3% 3% 3% 3%
Malha 3-4 0% 1% 2% 3% 2% 2%
Malha 4-5 0% 0% 1% 1% 1% 1%
Malha 5-6 0% 0% 0% 1% 0% 1%
Malha 6-7 0% 0% 0% 0% 0% 0%

TABELA 3.6: Relagdo percentual entre os valores de pressdo média aferidos nas se¢fes geométricas.

Andlise Cisalhamento Secdol Secdao2 Secdo3 Secdo4 Secao5 Secdo6

Malha 1-2 18% 18% 4% 1% 20% 7%
Malha 2-3 3% 4% 9% 10% 19% 14%
Malha 3-4 3% 2% 3% 2% 7% 8%
Malha 4-5 6% 2% 3% 8% 4% 2%
Malha 5-6 4% 1% 5% 2% 1% 7%
Malha 6-7 1% 1% 1% 2% 1% 8%

TABELA 3.7: Relagdo percentual entre os valores de Cisalhamento na parede médio aferidos nas se¢des

geomeétricas.

Diante da TABELA 3.5a TABELA 3.7, e considerando o critério de selecdo, nota-

se que para os casos de relacdo entre a malha 4-5 e 5-6, os valores medios para as se¢oes
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analisadas, encontram-se inferiores a 5% para o variavel pressao e velocidade. Para o caso
do cisalhamento, é possivel observar que, na secéo 6, para os casos das malhas 4-5 e 5-6,
os valores estdo acima de 5% entretanto, o valor pode ser considerado, uma vez que o
refinamento para uma possivel malha 8 para aproximadamente 3 milhdes de elementos,
elevaria em demasia 0s custos computacionais o que ndo justificaria a escolha, para que

a se¢do 6 atenda o critério de 5%.

Por fim, a malha escolhida, apds esta andlise, ser utilizada na simulacéo fluido
dindmica é a malha 5, visto que ela atende a todos os critérios e também por poupar

esfor¢co computacional.
3.3 Modelagem Estrutural da Aorta

Artérias jovens e saudaveis sao incompressiveis, formadas por tecidos biologicos
constituidos por estruturas compdsitas altamente deformaveis que apresentam uma
elasticidade ndo-linear e com um comportamento mecanico tensdo-deformacéo
viscoelastico com um acompanhamento de efeitos exponenciais na rigidez para a situagao

de alta pressao.

A proposta desta secdo é apresentar um modelo estrutural para o comportamento
mecanico da parede arterial com a incorporacdo das informacbes histoldgicas
apresentadas na se¢do 2.6, bem como as justificativas para 0 modelo constitutivo das
propriedades do material da artéria.

Dessa forma, serdo consideradas dois modelos para a artéria. O primeiro dotado de
uma parede arterial com uma camada Unica e 0 segundo um modelo de bicamada. A
artéria possui trés camadas, porém a camada mais interna, no caso intima € tdo fina que
sua contribuicdo mecénica pode ser desconsiderada para a modelagem. Neste caso, serdo
consideradas as camadas media e adventicia, para 0 modelo de bicamada. Estes modelos

geomeétricos ja foram apresentados na se¢do 3.1.

3.3.1 Modelagem cinemética

A modelagem cinematica da parede arterial tem como base as deformacoes a qual

é submetida como resultado do campo de pressao devido ao escoamento do fluido.
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Assim, considere 02,eR3, em que 2, € o corpo continuo caracterizado pela
geometria da parede arterial em sua configuracao inicial ndo deformada, no instante t =
0 e dQoum contorno suave da superficie . O corpo sofre um movimento y durante um

intervalo de tempo de interesse t €[0, T], que é expresso pela equagéo 3.28
x:0,x[0,T] - R3, onde 0, = 2, U N, 3.7

O movimento para um ponto X € 2, tem-se que x = x(X,t) para um valor

subsequente em tempo t, consequentemente 0 movimento é dado pela equacao 3.29.
XX, 1) = X+u(Xt) 3.8

Onde, u(X,t) € o campo de deslocamento. Assim, é definido que o campo de

velocidade na descricdo Lagrangiana é dado pela equacéo 3.30.

V(X 1) = 2280 3.9

Em acréscimo, o gradiente de deformacdo e a mudanca no volume sdo

representados, respectivamente, pelas equacdes 3.31 e 3.32.

F(X,t) = ax;:") =1+ du/ X 3.10

J(X,t) = detF 3.11

Por fim, a forma Lagrangiana da primeira Equacdo de Movimento de Cauchy é

representada pelas equacdes 3.33 e 3.34.

x=V 3.12

Div(FS) + by = p,V 3.13

As expressdes acima sdo validas no dominio 2,X][0, T] e além disso, S = S(X, t)
é o0 segundo tensor de tensdes de Piola-Kirchoff, b, = by(X,t) € a forca de corpo(
definida por unidade de volume referente a 2,,) que é referido a posicao de referéncia X,
e p, é a densidade. O termo p,V caracteriza a forca de inércia por unidade de volume. O
operador Div(*) denota o divergente da quantidade (*), com respeito a configuracdo de

referéncia.
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3.3.2 Condicdo de Contorno do Problema de Valor Inicial

As equacOes diferenciais 3.21 e 3.22 necessitam de condic¢Ges de contorno iniciais
para a sua resolucdo. Desta forma, a superficie de contorno 02, foi subdividida em duas
regides, 002,, € d0,,, que representam, respectivamente, os esforgos e os deslocamentos
iniciais na regido da superficie de contorno. Assim, as condig¢des iniciais de contornos sao

representadas, nas equacdes 3.35 a 3.38.

u(X,t) =uem 00, paratodo t € [0,T] 3.14
[F(X, t)S(X,t)IN = T em 002,,, paratodo t € [0, T] 3.15
ulX,t)|;=0 = u, emf, 3.16
V(X,t) =V, em £, 3.17

Onde as notacBes com barras (¥), sdo funcBes prescritas nos contornos 9.,
presentes No corpo £2,, ou seja u: 32y, X [0,T] » R3 para o campo de deslocamento e
T: 002y, X [0,T] » R3 para o 2° tensor de tensdes de Piola-Kirchoff, em que a forga é
mensurada por unidade de area e, as notacdes (*), prescrevem fungdes em f2,, logo
u,: 2, —» R3 para um campo de deslocamento inicial e Vy: 2, — R* para um campo de
velocidade inicial. O tensor T presente na equacgdo 3.24 corresponde ao carregamento
“morto”( carga que ndo depende do movimento do corpo) ¢ N é 0 vetor unitario normal
a0y,

As equactes 3.21 a 3.26 definem a forma Forte de um Problema de Valor Inicial
de Contorno(PVIC). Foram considerados os casos em que b, = 0, sem a presenca de

forcas de corpo e o quase-estatico, para p,V = 0.

No que tange as condic¢Oes de contorno estrutural, considerou-se as extremidades
da artéria como suporte fixo do tipo engaste e criou-se uma regido necessaria para avaliar
a simulacédo fluido-estrutural, denominada de interface. Cabe acrescentar também, que
um modelo simplificado foi utilizado para definir o grau de estaticidade da geometria
estrutural, que neste caso é isostatica. A FIGURA 3.16 apresentam estas condi¢cOes de
contornos no modelo simplificado da geometria, como exigéncia de parametros do

programa Ansys®19.0-Transient Structural.
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FIGURA 3.16: Condicéao de contorno estrutural da aorta.

3.3.3 Egquacbes Constitutivas do Material

As caracteristicas mecanicas da parede arterial estdo ligadas principalmente ao
comportamento mecanico e estrutural da elastina e do coldgeno. Em 1957, Roach e
Burton, identificaram esta contribuicdo na artéria iliaca e concluiram que a elastina € o
principal contribuinte para o comportamento pulsatil das artérias, ou seja, carregamentos
submetido a baixas tensdes e esforcos. O colageno, entretanto, atua de forma mais
presente quando as artérias estdo submetidas a altas tensdes .(HOLZAPFEL, G. A;
GASSER; STADLER, 2002).

A reposta estrutural de uma artéria € similar a um material do tipo borracha, logo
modelado como um material hiperelastico do tipo New-Hookeano. A artéria aorta, em
suas camadas é constituida tanto de elastina como colageno, sendo a quantidade variada
ao longo de suas ramificacdes, além de ter relacdo direta com a idade da pessoa. Neste

contexto € apresentado na TABELA 3.8 a constituicdo da matriz da artéria aorta.
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Media Adventicia
Componente Composicéo (%) Componente Composicéo(%)
Células Musculares 335 Fibroblastos 9.4
Substancia Basal 5.6 Substéncia Basal 10.4
Elastina 24.3 Elastina 24
Colageno 36.8 Colageno 77.7

TABELA 3.8: Matriz de substancias das camadas adventicia e media da parede arterial aértica.(FUNG,
1993)

Conforme a TABELA 3.8, nota-se nas camadas media e adventicia da artéria aorta
uma presenca superior do coldgeno em relagdo a elastina, sendo mais presente na camada
adventicia. Em vista disto, o comportamento da aorta € mais proximo a um material
viscoelastico e anisotropico do que um material do tipo New Hookean, logo um modelo
constitutivo do tipo Fung ou Holzapfel, apresentados na se¢do, representaria com mais

fidelidade ao comportamento real da artéria aorta.

Assim o modelo hiperelastico é mais apropriado para a simulagdo uma vez que, 0
mesmo representa com fidelidade, materiais como o silicone, largamente utilizado na
fabricacdo de moldes arteriais, necessarios para uma verificacdo experimental do

comportamento fluido-estrutural das artérias.

Assim 0 modelo escolhido para a simulagdo usado para representacao de um vaso
sanguineo, é o hiperelastico Mooney-Rivlin com dois parametros constitutivos e um
parametro que afere a incompressibilidade do material. A escolha do Mooney Rivlin de
2° ordem deu-se devido a reducao do tempo de simulacéo e, além disso foram realizados
testes com outros modelos hiperlasticos, porém a simulagdo foi mais comportada e teve
menos problemas de convergéncia com o Mooney-Rivlin de 2% ordem. Este modelo é
apresentado na se¢do 2.7 e ilustrado nesta secdo pela Equacdo 3.39, que é uma segunda

forma para a Equacéo 2.20, tem-se entdo;

_ J-1)?
W—Clo(11_3)+czo(11_3)+T 3.18
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Em que, C;, e C,, S840 parametros constitutivos, I; invariantes da matriz de
Cauchy-Green, ] relacdo de volume elastico deformado pelo volume do material ndo

deformado e d é o fator de compressibilidade.

Os valores de Cy, C,o € d sdo apresentados na TABELA 3.9 para as camadas
media e adventicia além de considerar um valor médio para o caso da artéria aorta
modelada com uma camada Unica. Cabe acrescentar que o valor da densidade da artéria
utilizado foi de 1120 kg/m>.(SIMSEK; KWON, 2015)

Camada Cio(MPa) Cy0(MPa) d(MPa™1)
Media 0.227 2.453 0.881
Adventicia 0.151 1.636 1.322
Unica 0.174 1.881 1.149

TABELA 3.9: Parametros constitutivos do modelo hiperlastico: Mooney-Rivlin para artéria
aorta.(SIMSEK; KWON, 2015)

3.3.4 Andlise de Malha Estrutural

Assim como realizado na se¢do 3.2.4 para 0 escoamento sanguineo, um teste de
malha, seguindo a metodologia descrita naquela secdo, foi realizado, porém com a
diferenca que ao invés de planos foram analisadas regides de interesse, apresentadas na
FIGURA 3.17:

FIGURA 3.17 :Regifes de 1 a 6 da andlise das malhas estruturais geradas no Ansys®19.0Transient-
Structural.
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Desta forma, sete malhas foram construidas e utilizadas de maneira acoplada as
malhas utilizadas para o escoamento, testadas na secdo 3.2.4.As FIGURA3.18 e
FIGURAS3.19 representam as malhas estruturais utilizadas no teste de malha, bem como

o detalhamento na regido da entrada da aorta.

(1) @2 B @ 5 © (7

FIGURAS3.18: Malhas estruturais testadas (1 a 7) e geradas no Ansys®19.0Transient-Structural.

FIGURAZ3.19: Detalhe das malhas estruturais de 1 a 7 na entrada da aorta geradas em Ansys®19.0Transient-

Structural.

Posteriormente, os resultados médios dos valores de deformacéo, tensdo e esforco,

segundo o critério de Von-Mises, foram comparados entre as malhas. As caracteristicas
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das malhas elaboradas para teste estdo representadas pela TABELA 3.10 e os valores

comparativos entre as malhas estdo representados na TABELA 3.11 e TABELA 3.12.

Malha Nos Elementos skewness Comprimento caracteristico (h)
1 26635 13240 0,99921 2,01E-03
2 53204 26830 0,98513 1,70E-03
3 104180 56122 0,97269 1,32E-03
4 194980 112888 0,97924 1,06E-03
5 372909 226095 0,95905 8,70E-04
6 781872 495411 0,95416 6,66E-04
7 1229139 796584 0,98324 5,83E-04

TABELA 3.10:Caracteristicas numéricas das malhas testadas para a estrutura da parede arterial da aorta.

Analise Deformagao Regiao 1 Regido2 Regiao3 Regidao4 Regido5 Regido 6
Malha 1-2 2% 1% 5% 1% 2% 1%
Malha 2-3 2% 6% 2% 0% 0% 1%
Malha 3-4 3% 2% 5% 2% 4% 2%
Malha 4-5 1% 2% 3% 1% 1% 1%
Malha 5-6 0% 1% 0% 1% 1% 0%
Malha 6-7 0% 1% 2% 0% 0% 1%

TABELA 3.11: Relacéo percentual entre os valores de deformacgfes aferidos nas regifes geométricas.

Andlise Tensao Regido 1 Regido 2 Regido3 Regiao4 Regido5 Regidao6
Malha 1-2 3% 3% 1% 2% 3% 36%
Malha 2-3 3% 5% 2% 2% 5% 1%
Malha 3-4 3% 3% 2% 1% 1% 4%
Malha 4-5 1% 2% 1% 3% 2% 1%
Malha 5-6 1% 1% 0% 0% 1% 2%
Malha 6-7 1% 1% 0% 1% 0% 1%

TABELA 3.12: Relacédo percentual entre os valores de Tensdo de Von-Mises.

Andlise Esforcos Regidol Regido2 Regidao3 Regidao4 Regido5 Regido®6
Malha 1-2 2% 2% 0% 7% 2% 38%
Malha 2-3 3% 4% 1% 2% 3% 4%
Malha 3-4 3% 2% 2% 2% 0% 2%
Malha 4-5 1% 2% 0% 1% 1% 3%
Malha 5-6 1% 1% 0% 1% 2% 3%
Malha 6-7 1% 1% 0% 2% 1% 1%

TABELA 3.13: Relacédo percentual entre os valores de esforgos aferidos nas regides geométricas
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O critério utilizado para a escolha da malha é o mesmo aplicado na se¢éo 3.2.4,
logo a malha que atenda em todas as regifes e em todas as varidveis, com o valor
comparativo inferior a 5% , atendera a simulacéo. Além disso, deve-se calcular o fator de
acoplamento, que ¢ a relacdo entre o comprimento caracteristico da malha do escoamento,

com a malha da estrutura e este deve-se situar acima de 90%.

Desta forma, a partir dos valores comparativos entre as tabelas, a malha 4 quando
comparada com a malha 3 e a malha 5, apresenta, para todas as variaveis, valores
inferiores a 5% , 0 que atende assim os critérios de escolha de malha. As malhas 5,6 e 7,
embora mais refinadas, tem valores comparativos, quase que similares aos obtidos pela
malha 4, e como o custo computacional eleva-se ao utilizar malhas refinadas, optou-se
por usar essa malha estrutural, uma vez que atende aos parametros de escolha e possui

um custo computacional reduzido.

No quesito acoplamento, foi testado no Ansys 19.0 e o acoplamento estava acima
de 95% com a malha do escoamento, cuja escolha fora a malha 5, dentre as testadas na
secédo 3.2.4

3.4 Interacdo Computacional Fluido-Estrutural

A interagdo computacional fluido-estrutural ou (FSI- Fluid Structure Interaction)
da aorta é basicamente a juncdo de toda analise realizada das caracteristicas fluido
dindmicas do sangue com as estruturais do vaso adrtico. A ocorréncia dar-se-4 no
programa Ansys19.0 de duas formas: FSI-1WAY e FSI 2-WAY.

Neste contexto, foram utilizados ambos os métodos de interacdo fluido estrutura
para duas simulacgdes diferentes. A primeira simulacéo foi realizada para uma artéria no
modelo de camada Unica cuja Interacdo Fluido Estrutura- FSI-2-WAY foi aplicada como
método computacional. A segunda simulacdo realizada foi para uma artéria no modelo
bicamada, neste caso, devido a uma complexidade maior foi aplicado o método de
Interacdo Fluido Estrutura-FSI-1-WAY. Embora, a metodologia de interagcdo fluido
estrutura fora diferente, as condi¢bes de contorno fluido estruturais, foram mantidas

iguais para ambos 0s casos.
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3.4.1 Interacdo Fluido Estrutural- FSI-1-WAY

O termo FSI 1-WAY é conceituado como Interacdo Fluido Estrutura em uma via.
Neste tipo de interacdo, a resposta da simulacédo fluidodinamica é utilizada como condicao
de entrada de esforcos gerados pelo campo de pressdo resultante das condicGes de
contorno do fluido. Assim sendo a resposta em uma via € uma acgdo atuante por parte do
escoamento na estrutura. Logo, ndo é calculado a a¢do da estrutura no fluido. O esquema
representado pela FIGURA3.20, elucida o modelo FSI-1WAY.

Solugao Transiente ou Parametros de entrada
Permanente no para o MECHANICAL

FLUENT STRUCTURE

FIGURAZ3.20: Representacdo esquematica do modelo FSI-IWAY.

O modelo FSI-1 WAY, embora simples, apresenta algumas desvantagens, como
a ndo representacdo da acdo da estrutura no fluido, o que torna o método menos
verossimil. No entanto, cabe salientar, que sua implementacdo é bem simples, e o0 custo
computacional é reduzido quando comparado com o modelo FSI-2WAY, uma vez que 0
acoplamento entre as malhas fluido e estrutura ndo sdo analisadas em todo os instantes de
tempo de um regime transiente, e sim apenas ate o ultimo instante em que a simulagéo no

escoamento é finalizada.

3.4.2 Interacdo Fluido Estrutura- FSI-2-WAY

O modelo FSI-2-WAY, ou Interagdo Fluido Estrutura em duas vias, é
caracterizado pela resposta interativa entre o fluido e estrutura. Esta resposta dar-se-a de
duas maneiras: explicita e implicita. A TABELA 3.14 apresenta as caracteristicas para
cada formulacéo.
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FSI-2-WAY- EXPLICITA FSI-2-WAY-IMPLICITA
e Solucdo estrutural é baseada no e As equacdes estruturais e do
solugdo  fluida para  um escoamento em uma matriz unica.
determinado passo de tempo ou e Os campos devem estar altamente
quem resolve primeiro. acoplados
e Requer poucos passos de tempo e O FLuent e o Mechanical atuam
como sistemas acoplados.

TABELA 3.14: Descri¢do do método FSI-2-WAY, explicito e implicito.(MECHANICAL, 2016a)

A forma explicita é pouco recomendada para uma simulacgéo do tipo FSI-2-WAY,
sendo o método implicito, mais realistico para problemas em que membranas ou tecidos
bioldgicos estdo envolvidos.(MECHANICAL, 2016a). Uma representacdo esquematica
é apresentada pela FIGURA3.21.

DINAMICA DOS FLUIDOS

- - Massa
MECANICA DOS SOLIDO f —~ A

/ Momento
SISTEMA ¢
EStrutura l«——> \ o opLADO

Turbuléncia

Q‘E\b J

Transferencia
| decalor |

FIGURAZ3.21: Representagdo esquematica do modelo FSI-2-WAY.

3.4.3 Interacdo entre as malhas no FSI 2-WAY

As malhas geradas para uma simulacgdo fluido estrutural do tipo FSI 2-WAY
devem respeitar uma condi¢do minima de acoplamento. Esta condi¢do varia conforme o
programa utilizado para a realizagdo da simulac¢do. Para as simulagdes realizadas, usou-
se 0 programa ANSYS 19.0, versdo licenciada para o LABBIO da UFMG.
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O ANSYS 19.0 exige um requisito de acoplamento entre as malhas, um valor
superior a 85%(MECHANICAL, 2016a). Abaixo deste valor o acoplamento ndo ocorre
e a simulacdo acaba por ser inviavel. A FIGURA 3.22, apresenta a interacdo entre as

malhas.

Malha Alvo

Distincia Zero

FIGURA 3.22: Relagdo esquematica do acomplamento entre a malha fonte ( Escoamento) e a malha alvo
(Estrutura) no método FSI-2WAY. (MECHANICAL, 2016b)

Em um ponto de vista mais tedrico, o acoplamento entre as malhas do fluido e da
estrutura, acontece na regido de interface entre as regides fluidas e solidas, ou seja, entre
0 sangue e a parede arterial. Nesta regido, o tamanho do elemento das malhas, o0 nimero
de nds e elementos precisam ser semelhantes, pois quanto maior o grau de proximidades
destes parametros, mais preciso torna-se o acoplamento entre as malhas e,

consequentemente, melhores serdo os resultados obtidos na simulagéo.

Na simulacdo realizada para artéria em uma camada, a taxa de mapeamento ou
acoplamento, entre as malhas foi de 100%, ou seja, as respostas interativas entre as malhas

eram bem precisas no que tange a regiao da interface fluido-estrutura.
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Cabe salientar que, o critério de malha adaptativa foi adotado em ambas as malhas,
e estas sofriam modificacdes ao longo da simulacdo. Isto confere, mais um carater realista

e verossimil a simulacéo.

De forma a reduzir os efeitos gerados por problemas de acoplamento, entre o fluido
e a estrutura, foi utilizado parametros de estabilizacdo da solugdo, que viabiliza a
deformacgéo da estrutura, para o caso FSI-2-WAY, sem gerar problemas de elementos
altamente distorcidos, para materiais hiperelasticos ou de comportamento mecanico nao-

linear.
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4 RESULTADOS E DISCUSSOES

4.1 Descricdo das simulacdes

As simula¢bes computacionais foram realizadas para dois modelos de artéria;
camada Unica e camada dupla. No modelo de camada Unica, foi utilizado a metodologia
FSI-2 WAY e, o modelo de camada dupla foi utilizado a metodologia FSI-1 WAY. Em
ambos os casos, foram realizados para as condicdes de Artéria Saudavel (AS) e com
AAA. Desta forma quatro casos foram simulados, analisados e comparados entre si,
conforme TABELA 4.1.

Caso Método
1) Artéria Saudavel - uma camada FSI -2 WAY
2) Artéria Aneurisma- uma camada FSI-2 WAY
3) Artéria Saudavel- duas camada FSI-1 WAY
4) Artéria Aneurisma- duas camadas FSI- IWAY

TABELA 4.1: CondicGes simulados.

Foram realizadas as comparacdes entre os pares simulados 1-2 e 1-3, logo, dois
casos abrangendo, assim, uma analise completa a respeito do comportamento fluido
estrutural da artéria. As comparacOes 1-2 e 3-4 tem 0 objetivo de analisar as diferencas
do comportamento da artéria saudavel com a artéria condicionada ao aneurisma

abdominal, sendo esses casos de maior relevancia

De forma a assegurar uma qualidade nos resultados obtidos, pontos do ciclo
cardiaco foram selecionados e analisados para ambas as simulacGes. As comparaces,
perante ao comportamento fluido-estrutural dos modelos foram realizadas no intuito de
apresentar as divergéncias e discrepancias entre as caracteristicas deste comportamento
bem como um aprofundamento na analise biomecéanica da artéria. Os pontos selecionados
estdo representados na TABELA 4.2 e apresentados na FIGURA 4.1 .
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Instante T=0.20s T=0.27s T=0.42s T=0.80s
Etapa do Inicio da Pico sistolico Inicio da Fim da diastole
Ciclo Sistole diastole
ventricular ventricular

TABELA 4.2: Instantes de analise de um ciclo cardiaco.

Tempo (ms)
0 1 (‘JO 200 300 4?0 S(I)O 6(?0 700 B?O
L 1 L L

120+

Incisura dicrética

Presséo

Diastole ventricular Diastole Sistole atrial

inicial ventricular tardia

FIGURA 4.1: Diagrama de Wiggers do ciclo cardiaco (SILVERTHORN, 2013)

Os valores foram escolhidos sdo coincidentes com os valores de picos de

velocidade e pressdo apresentados nas FIGURA 3.9 e FIGURA 3.10, além de respeitarem

o Diagrama de Wiggers representado pela FIGURA 4.1, o que torna a simulagdo mais

verossimil ao comportamento bioldgico do ciclo cardiaco.

Os critérios analisados, em todos os casos, foram divididos entre 0 comportamento

fluido dindmico e o comportamento estrutural da artéria. A TABELA 4.3 aborda de

maneira simplificada os critérios utilizados em todos os casos descritos.
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Anélise Fluidodindmica Anélise Estrutural
e Velocidade do escoamento e Critério de Tenséo de VVon Mises.
e Presséo interna e Tensédo de Cisalhamento
e Cisalhamento da Parede Interna e Deformacdes de VVon Mises
e Perfil do escoamento e Deformacéo Cisalhante
e Deslocamento da parede arterial.

TABELA 4.3: Pardmetros analisados em todos os casos das simula¢des fluido estruturais.

No caso dos modelos de duas camadas, uma comparacdo foi realizada entre as
camadas adventicia e media de forma a cobrir todas as possiveis analises a serem feitas

sobre o comportamento fluido-estrutural da aorta.
4.2 Caso 1: Artéria Saudavel x Artéria com aneurisma: Modelo Camada Unica

A primeira analise é a comparacdo direta dos resultados obtidos nas simulagdes
para 0s casos de artéria com e sem aneurisma, dotadas de camada Unica. Nesta analise a

metodologia FSI-2 WAY é utilizada em ambas as simulagdes.

4.2.1 Comportamento Fluidodindmico

Serdo apresentados, de forma comparativa e ordenada os parametros fluido
dindmicos definidos na TABELA 4.3, para os quatro intervalos de tempo definidos na
TABELA 4.2, assim sendo; velocidade, perfil de escoamento, pressdo interna e
cisalhamento na parede interna. Vale acrescentar, que para 0os demais casos presentes na
TABELA 4.1 os valores obtidos para o comportamento fluido dindmicos sdo 0s mesmos,

uma vez que ndo ha mudanca em suas condicdes de contorno.
4.2.1.1 Velocidade e perfil do escoamento.

A FIGURA 4.2 apresenta o comparativo da velocidade do escoamento sanguineo
na aorta com aneurisma x aorta saudavel. J& a FIGURA 4.3 apresenta o perfil do

escoamento da aorta com aneurisma X aorta saudavel.
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Velocidade [m/s] /7

I 2.863

r2.147

I 1.431

I 0.716
0.000

Velocidade [m/s]

. 3.041

- 2.281

I 1,520

- 0.760

I 0.000

FIGURA 4.2:Comparativo da Velocidade do escoamento sanguineo na aorta com aneurisma X aorta

t4=0.80s

saudavel.

O escoamento sanguineo, na presencga do aneurisma, torna-se bastante turbulento
em todos os instantes analisados. Isto acarreta uma reducéo da velocidade do mesmo, e
consequentemente, um esfor¢co maior para 0 bombeamento do volume sanguineo pelo

coracao.

A evidéncia desta caracteristica do escoamento é apresentada claramente pela
FIGURA 4.2, onde tal fator € bem mais impactante e destoante no instante t,=0,27s, onde

ocorre 0 pico sistolico.
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FIGURA 4.3:Perfil do escoamento da aorta com aneurisma X aorta saudavel.

O perfil do escoamento, nos planos determinados ao longo da geometria,
comprovam o sentido do fluxo sanguineo nos instantes ti,t> e t4, onde, o fluxo sanguineo
segue seu sentido normal, ou seja do coragdo para os tecidos, enquanto que no instante ts,
o fluxo possui um sentido contrario, configurando desta forma, o instante de gradiente de
pressdo adversa. Uma comparacao no instante t, fica claro a reducéo do tamanho do vetor
velocidade na secdo em que ha o AAA quando comparado a Aorta Saudavel, bem como

o perfil apresenta-se parabdlico caracteristico do escoamento turbulento.



4.2.1.2 Pressao Interna e Cisalhamento da Parede

107

A FIGURA 4.4 apresenta a pressdo interna do escoamento da aorta com aneurisma

X aorta saudavel e a FIGURA 4.5 apresenta o cisalhamento da parede interna na aorta

com aneurisma X aorta saudavel.

Presséo
e 2.096e+004
E 2.058e+004
- 2.021e+004
1.984e+004
1.947e+004
1.909e+004
1.872e+004
1.835e+004
1.798e+004

1.686e+004
1.649e+004
1.611e+004

1.574e+004
t 1.537e+004

L 1.500e+004
1.462e+004
1.425e+004

[Pa]

Press&o
£ 1.8832+004
E 1.860e+004
1.837e+004
1.814e+004
1.791e+004
1.7688+004
1.745¢+004
1.7226+004
1.699¢+004
[ ¢ 1.676e+004
1.653e+004
1.630e+004
1.607e+004
1.583e+004

- 1.560e+004
- 1.537e+004
1.514e+004

1.491e+004
- 1.458e+004

[Pa]
L
X

| | 1.780e+004 |
1.723e+004 |

13=0,42 s

FIGURA 4.4: Presséo do escoamento sanguineo na AAA X Aorta Saudavel

A FIGURA 4.4 revela que a presenca do AAA aumenta a pressao do escoamento

sanguineo que ird gerar na regido uma concentracdo de esforcos normais e cisalhantes,

uma compressao da parede da artéria e, eventualmente, o desgaste estrutural.
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Cisalhamento da Parede Interna
114.508
108.149
101.789
95.430
89.071
82.712
76.352
69.993
63.634
57.274
50.915
44.556
38.197
31.837
25478
19.119
12.760
6.400
0.041

[Pa]

8.515e+001
7.983e+001
7.452e+001
6.920e+001
6.389e+001
5.858e+001
5.326e+001
4.795e+001
4.263e+001
3.732e+001
3.200e+001
2.669e+001
- 2.137e+001
1.606e+001
1.074e+001
- 5.427e+000
1.122e-001

Pa)

9.578e+001
H 9.046e+001

FIGURA 4.5: Tensdo de Cisalhamento da parede interna na condigdo AAA X AS.

A reducdo da velocidade na regido e a geracdo de vortices, devido a presenca do
aneurisma, geram valores menores na tenséo de cisalhamento da parede interna, o que

pode promover hemolise e a formagéo de trombos.

4.2.2 Andlise Estrutural da Aorta

A analise estrutural da aorta foi realizada considerando, os parametros definidos
na TABELA 4.3 e as condigdes: AAA e a Aorta Saudavel (A.S.). Graficos comparativos
entre os picos dos valores de tensdo e deformacdo, foram elaborados para a regido 1

apresentado na FIGURA 3.17, considerando os instantes de interesse do ciclo cardiaco.
4.2.2.1 Critério de Tensdo de Von Mises

A FIGURA 4.6 apresenta um comparativo da tensdo de Von Mises entre a aorta com

aneurisma e a aorta saudavel.
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Tens&o de Von Mises
4.979e+005
4.706e+005
4.434e+005
4.161e+005
3.888e+005
3.616e+005
3.343e+005
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1.434e+005
1.162e+005
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6.162e+004
3.435e+004
7.084e+003

[Pa] t,=0,27 s t:=0,42 s %=0,80s

Tensdo de Von Mises
4.791e+005
4.529e+005
4.267e+005
4.005e+005
3.744e+005
3.482e+005
3.220e+005
2.958e+005
2.697e+005
2.435e+005
2.173e+005
1.911e+005
1.660e+005
1.388e+005
1.126e+005
8.643e+004 _
6.026e+004  1,=0,20 S 1,=0,27 s t3=0,42 s %=0,80s
3.408e+004
7.903e+003

[Pa]

f

FIGURA 4.6: Comparacdo da Tenséo de Von Mises na AAA X Aorta Saudavel.

A analise comparativa da Tensdo de Von Mises apresenta que a aorta com AAA
encontra-se sobre um estado de tensdo maior que a aorta saudavel, o que certamente eleva
os riscos de ruptura na regido do AAA. O GRAFICO 4.1 apresenta um comparativo da
faixa de operacédo de tensbes maximas e minimas para 0 AAA X AS.
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Tensdo de Von Misses: AAA X A.S.
200000
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Time[s]
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—o— max (A.S.)) =—e=— min(A.S.) =—e—max (AAA) =—e— min(AAA)

GRAFICO 4.1: Comparativo da faixa de valores maximos e minimos da tens&o de Von Mises nos intervalos

de tempo de interesse entre a AAA X Aorta Saudavel.

O resultado apresentado no GRAFICO 4.1 revela que a aorta, na presenca do
AAA, esta sujeita a uma carga ciclica que é, aproximadamente, o dobro, o que, ao longo

do tempo, amplia o risco de ruptura por fadiga da parede arterial.
4.2.2.2 Tenséo de Cisalhamento

A analise do cisalhamento é importante para uma compreensdao ampliada do
comportamento estrutural da Aorta. A FIGURA 4.7 apresenta um comparativo da tensdo
cisalhante atuante no plano XY entre as geometrias AAA e Aorta Saudavel. Em
acréscimo, o GRAFICO 4.2 demonstra a faixa de operagdo dos valores maximos e

minimos da tenséo cisalhante da AAA x Aorta Saudavel.
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FIGURA 4.7: Tensdo de Cisalhamento na AAA X Aorta Saudavel.

\
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Cisalhamento no plano XY: AAA X AS
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GRAFICO 4.2: Comparativo entre AAA X AS para os valores maximos e minimos do cisalhamento nos
intervalos de tempo de interesse.
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A presenca do aneurisma evidencia valores superiores para as tensoes cisalhantes
no plano XY, em comparacio a aorta saudavel. O GRAFICO 4.2 mostra que a faixa de
atuacdo das tensdes cisalhantes para a AAA, é maior, o que corrobora com os resultados
obtidos na se¢do 4.2.2.1. Além disso, a FIGURA 4.7 mostra, no instante t=0,27s, a regido
com maior probabilidade de ruptura da parede arterial.

4.2.2.3 Deformacéo Total da Parede Arterial

Apds analise das tensdes atuantes na aorta, € necessario realizar uma averiguagéo
da deformacdo total da parede. A FIGURA 4.8 apresenta a deformacédo total da parede
arterial submetida ao campo de tensGes apresentado na secéo 4.2.2.1.

Deformacao Elastica Total
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4.325e-002
4.074e-002
: 3.823e-002
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£3.321e-002
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2.568e-002
2.317e-002
2.066e-002
= 1.815e-002
1.564e-002
1.313e-002
1.062e-002
8.107e-003
5.596e-003
3.086e-003
5.754e-004

[m/n]

1,=0,27 s

Deformagao Elastica Total
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£11256-002
3.887e-002
3.6482-002
3.4096-002
3.1706-002
2.931e-002
2.6928-002
2.453-002
2.214e-002
1.975e-002
1736e-002
1.498-002
1.259e-002
7 8566-003
K e-

5419e-003 11=0,20 S
3.0302-003

6.4130-004

[m/m] =

-

FIGURA 4.8: Comparativo da Deformagdo Eléstica Total da AAA X Aorta Saudavel.
Os resultados comparativos apresentados pela FIGURA 4.8 demonstram que no

13=0,42 s

t=0,80s

AAA a deformacédo apresenta-se evidente e superior a deformagdo em relacdo a aorta
saudavel.
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Deformacéo Eléastica: AAAXA.S.
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GRAFICO 4.3: Comparativo entre AAA X Aorta Saudavel para os valores maximos e minimos da
Deformagdo Elastica nos intervalos de tempo de interesse.

O GRAFICO 4.3 revela que no AAA a deformagdo é maior do que valores na
Aorta Saudavel. No entanto, nota-se uma divergéncia, para as curvas de Aorta Saudavel,
no valor para o instante t4=0,80s onde a deformac&o, ao invés de reduzir, como ocorre na
AAA, ela cresce. Tal fator, provavelmente, dar-se-a4 devido a interacdo entre o
escoamento do fluido e a parede arterial, que neste mesmo instante, conforme a FIGURA
4.2 é menos turbulento na Aorta Saudavel do que no AAA. Estes resultados da

deformacdo elastica, corroboram com a analise realizada da Von Mises na secdo 4.2.2.1.
4.2.2.4 Deformagéo por Cisalhamento da Parede Arterial

Uma andlise apenas da deformacdo total, poderia acarretar interpretagdes
incompletas das caracteristicas estruturais e mecanicas da parede arterial. Desta forma,
serdo apresentados resultados da deformacéo relativa as tensées cisalhantes atuantes no
plano XY da aorta. A FIGURA 4.9 e 0 GRAFICO 4.4, apresentam de forma qualitativa
e quantitativa, respectivamente, a comparagao entre os valores de deformacao cisalhante

entre o AAA e a Aorta Saudavel.
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FIGURA 4.9: Deformagéo Cisalhante no plano XY da AAA X Aorta Saudavel.

Deformacéo Cisalhante:AAA X Aorta Saudavel
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GRAFICO 4.4: Comparativo entre AAA X Aorta Saudavel para os valores maximos e minimos da

Deformagéo Cisalhante nos intervalos de tempo de interesse na regido abdominal da aorta.



115

Assim como presente nos resultados apresentados na secdo 4.2.2.3, tem-se a
ocorréncia para o instante ts= 0,80s, 0 crescimento no valor maximo para a deformacgéo

na Aorta Saudavel, certamente pelo mesmo motivo apresentado naquela secéo.
4.2.2.5 Deslocamento da Parede Arterial

O deslocamento da parede arterial é apresentado pela FIGURA 4.10.

Deslocamento
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[m]

FIGURA 4.10: Deslocamento da parede arterial da AAA X Aorta Saudavel.
Os resultados apresentados pela FIGURA 4.10 evidencia a regido em que temos o

maior deslocamento da parede arterial devido ao deslocamento, além de deixar claro que
na AAA o deslocamento é superior ao deslocamento na Aorta Saudavel, em que a

concentracdo de vetores de que representam o deslocamento é bem inferior.
4.3 Caso 2: Artéria com Aneurisma x Artéria Saudavel: Modelo Camada Dupla.

Os resultados obtidos com a simulacéo realizada para 0 modelo de camada dupla

da aorta acrescentam um maior conhecimento a respeito do comportamento estrutural do
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vaso, uma vez que as caracteristicas das camadas adventicia e media serdo evidenciadas

e detalhadas, o que leva a uma maior compreensao de como o AAA afeta a parede arterial.

Cabe lembrar que a andlise fluido dindmica ja fora realizada na secdo 4.2, sendo
assim desnecessario 0 estudo neste caso, uma vez que as condi¢des analisadas para o

escoamento sanguineo s80 as mesmas.

Desta forma, serd analisado o comportamento estrutural do modelo de bicamada,
de maneira comparativa para o caso da AAA e o da Aorta Saudavel, considerando as

caracteristicas descritas na TABELA 4.3.

4.3.1 Comportamento Estrutural da Aorta: Modelo Camada Dupla

A andlise para 0 modelo de camada dupla é mais robusta do que o modelo de
camada Unica. Assim, serdo apresentados resultados qualitativos, com o mapa de tensdes
e deformacdes, comparando as camadas media e adventicia para os modelos AAA e Aorta

Saudavel.
4.3.1.1 Critério de Tenséo de VVon Mises

A andlise do critério de Tensdo de Von Mises evidenciara o local, em uma
determinada camada, em que teremos 0s picos de tensbes atuantes. Estes picos serdo
representados em uma analise gréafica comparativa onde sera levantada sobre a faixa de

operacdo da parede arterial durante o ciclo cardiaco.

A FIGURA 4.11 apresentara um comparativo da AAA X Aorta Saudavel,
confrontando as camadas media e adventicia. O GRAFICO 4.5 compara as camadas

media e adventicia para a situacdo AAA e Aorta Saudavel, respectivamente.
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FIGURA 4.11: Comparativo da Tensdo de Von Mises nas camadas adventicia e Media para AAA e Aorta

Saudavel.
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Tensdo de Von Mises das camadas media e adventicia: AAA X A.S.
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GRAFICO 4.5: Tensio de Von Mises das camadas adventicia e media para as condigdes AAA X A.S.

Os resultados apresentados na FIGURA 4.11 demonstram que a camada media
suporta tensdes maiores que a camada adventicia e, como ja esperado, as cargas, em
ambas camadas, para a situacdo com AAA sdo superiores a Aorta Saudavel. Estes
resultados sdo apresentados de forma quantitativa e mais elucidativa no GRAFICO 4.5
onde a faixa de atuacdo dos valores méaximos e minimos para cada camada S&o
representadas. Vale observar que tanto para a situacdo AAA e Aorta saudavel, a camada

media recebe maior parcela da carga.
4.3.1.2 Deformacao Elastica da Parede Arterial

A deformacio eléstica é representada pela FIGURA 4.12 e o pelo GRAFICO 4.6
considerando o modelo duas camadas, nas condi¢cdes AAA e Aorta saudavel.
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FIGURA 4.12: Deformagdo elastica total nas camadas media e adventicia para as condi¢des de AAA e
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Deformacdo elastica das camadas media e adventicia:AAA X A.S.
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GRAFICO 4.6: Deformacéo Eléstica das camadas adventicia e media para as condi¢des AAA X A.S.

Os resultados apresentados pela FIGURA 4.12 e pelo GRAFICO 4.6 corroboram
com o resultado apresentado em 4.3.1.1. E possivel inferir que este comportamento, dar-
se-a pela constituicdo bioldgica da adventicia que possui mais fibras colagenas do que
elasticas, conforme TABELA 3.8, estando assim, menos susceptivel a deformacéo
elastica do que a camada média, uma vez que as fibras colagenas resistem mais a esforgos

normais que as elasticas.
4.3.1.3 Cisalhamento na Parede Arterial

O comportamento das tensdes cisalhante das camadas, no plano ortogonal XY, é
apresentado pela FIGURA 4.13 e pelo GRAFICO 4.7. Esta analise é importante pois

mostrara as regides das camadas mais propensas a Sse romper.
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FIGURA 4.13: Cisalhamento das camadas media e adventicia para as condi¢gdes de AAA e Aorta Saudavel.
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Cisalhamento das camadas media e adventicia:AAA X

A.S.
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GRAFICO 4.7: Tenséo Cisalhante para as camadas aventicia e media: AAA X A.S.

Em todos os resultados a camada media mostra-se com o carregamento superior a
camada adventicia. Certamente, por estar em contato direto com o escoamento ela acaba
por receber boa parte da carga, e o restante é transmitido para a camada adventicia. Em
acréscimo, vale observar que a camada média é composta por uma quantidade semelhante
de elastina e colageno o que lhe confere uma resisténcia maior do que a camada

adventicia.
4.3.1.4 Deformagéo por Cisalhamento da Parede Arterial

A FIGURA 4.14 apresenta de forma qualitativa a deformacéo por cisalhamento

nas camadas media e adventicia , para as condi¢cdes de AAA e Aorta Saudavel.
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FIGURA 4.14: Deformag&o por cisalhamento nas camadas media e adventicia para condicdo AAA e Aorta
Saudavel.
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Deformacdo cisalhante das camadas media e adventicia:AAA X A.S.
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GRAFICO 4.8: Tens#o Cisalhante para as camadas aventicia e media: AAA X A.S.

Os resultados apresentados na FIGURA 4.14 e no GRAFICO 4.8 mostram que a
camada media sofre uma deformacdo cisalhante superior a camada adventicia o que

evidencia um comportamento as tensdes cisalhantes mais expressivos.
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5 CONCLUSAO

A simulacdo FSI da artéria aorta condicionada a um aneurisma abdominal, revela
claramente, em ambos modelos geométricos testados, que a enfermidade gera um estado
de tensdo ciclico anormal na regido afetada, o que compromete o funcionamento

caracteristico estrutural e fluido dindmico do vaso arterial.

O escoamento fluido dinamico, apresenta uma mudanca na regido do AAA, onde
evidencia-se uma queda na velocidade, provocado pelo efeito difusivo do aumento
diametral da secdo do vaso. Em acréscimo, a pressdo local aumenta, uma vez que o
volume de fluido, onde ha o0 AAA, aumenta. E observado também a geracio de vortices
devido ao efeito do descolamento da camada limite do escoamento, provocado pela
mudanca brusca da geometria. Consequentemente, isso gera um estado de aumento do
esforgo cardiaco que o coracdo realiza para bombear o sangue pelo vaso, de forma a
compensar esta perda de carga ocasionada pela presenca do AAA.

A analise estrutural para o caso da simulacdo FSI-2WAY realizada no modelo
geométrico de uma camada apresentou, de maneira bem consistente, resultados bem
expressivos onde fica evidenciado assim, o funcionamento estrutural em um estado de
tenséo ciclico duplicado na presenca do AAA, em comparagdo ao seu estado saudavel.
Desta forma a parede arterial reduz perde resisténcia com o decorrer do tempo, o0 que
certamente ocasionara uma ruptura. Cabe afirmar que, estes resultados séo incapazes de
prever quando a artéria ira se romper, porém é possivel, em uma analise mais qualitativa,

inferir que a ruptura certamente ocorrera em um momento mais curto.

Outro levantamento possivel é de encontrar a regido mais propensa, no vaso
arterial, a falhar. Neste caso, pela FIGURA 4.10 tem-se uma regido onde, na presenca do
AAA, evidencia-se um grande deslocamento da parede do vaso, o que leva a inferéncia

de que esta area estad mais propensa a romper do que as demais regides.

O caso da simulagdo FSI 1-WAY realizado no modelo geométrico de uma
camada, apresentou a diferenca do comportamento das camadas quanto as condi¢fes de
AAA e Aorta Saudavel. Tal resultado, leva o conhecimento de como as camadas

trabalham e qual delas esta mais propensa a se romper. Pelas analises e discussdes
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realizadas na secéo 4.3 a camada media apresentou um estado de tensdo ciclico sempre
superior a camada adventicia, 0 que era esperado, uma vez que esta camada estd em
contato direto com o0 escoamento sanguineo. Ja a camada adventicia, deformou mais do

que a camada media no geral, o que evidencia, em caso de ruptura inicial por essa camada.

Em acréscimo, é possivel inferir que o comportamento estrutural do modelo de
duas camadas se apresenta bem verossimil ao esperado, uma vez que a camada mais
inferior, atua como uma espécie de amortecedor para a camada mais externa, o que reduz
assim a carga transmitida da mais interna para a mais externa. Fato que justifica o porqué
da camada media ser mais espessa do que a adventicia e ter uma constituicdo bioldgica
apresentada na TABELA 3.8 que corrobora com este comportamento. O Unico problema,
entretanto, destes resultados é que eles sdo menos precisos do que o resultado obtido na
primeira andlise, j& que a metodologia utilizada FSI-1IWAY ndo analisa a resposta
temporal da estrutura com o fluido, mas sim apenas uma resposta Unica para um intervalo

especifico do escoamento.

No aspecto bioldgico, as simulacBes estruturais estabelecem o comportamento
arterial bem similar aos dados presentes na literatura. 1sso leva a inferir que, conforme o
aneurisma cresce, as camadas da parede arterial sofrem uma degeneracdo molecular,
ocasionada pelo aumento da tensdo ciclica que acarreta a quebra, por esforco mecanico,
das ligacBes peptidicas, e isso gera uma desnaturacdo proteica do colageno e da elastina

propiciando a ruptura eminente do vaso.

Em suma, a simulacdo FSI releva a possibilidade do entendimento melhor a respeito
do comportamento fluido estrutural da aorta condicionada a um aneurisma abdominal, o
que proporciona: informag@es cruciais para o diagnoéstico mais preciso, eleva a riqueza

de dados para a construcdo de implantes cirurgicos, Stents e proteses biocompativeis.
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6 TRABALHOS FUTUROS

A simulacdo FSI embora complexa ndo € capaz de responder a todas as questdes, como

por exemplo, uma previsdo precisa do rompimento da artéria. Além disso uma

comprovacao dos resultados obtidos na simulagdo é necessaria para garantir a qualidade

dos resultados do modelo proposto. Assim sendo como trabalhos futuros e

complementares a serem realizados, tem-se:

Construcdo de um modelo experimental de um vaso em material polimérico com
caracteristicas similares ao comportamento da artéria, com o objetivo de realizar
testes com o uso de um dispositivo de PIV( Particle Image Velocimeter), afim de
confirmar as caracteristicas do escoamento sanguineo.

Realizar testes com o uso de sensores do tipo Strain gage para aferir os resultados
de tensdo e deformacédo do material.

Realizar uma simulacdo mais robusta, utilizando o modelo geométrico de camada
dupla, com a metodologia FSI-2WAY.

Elaborar um algoritmo computacional que possibilite a realizacdo de uma
simulacéo do tipo LES (Large Eddy Simulation) com o uso mé&ximo da capacidade
computacional de um cluster sem limite de nucleos.

Acrescentar condic¢bes biologicas, como hipertensdo, envelhecimento dos vasos,
em conjunto com o aneurisma.

Construir um Stent ideal para AAA, fazendo-se 0 uso de materiais bio-impressos

e biocompativeis.
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