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Resumo

A principal causa de nao funcionalidade dos cateteres venosos centrais para a
hemodialise esta associada a formagao de trombos. Esta, por sua vez, depende de
fatores fisicos do campo de escoamento, tal como turbuléncia, recirculagdo e
estagnacédo. Modelos numéricos, baseados na mecanica dos fluidos computacional,
abrem uma nova perspectiva para a avaliagao de fatores hemodinamicos que levam
a formacado e progressao de trombos. Porém, a dificuldade de validacdo destes
modelos, bem como as simplificagdes e fontes de incerteza intrinsecas a modelagem
numeérica, restringem o seu uso, abrangéncia e confiabilidade. Diante do presente
contexto, este estudo propde o desenvolvimento e a validagdo de um modelo
numeérico destinado a avaliagao do ambiente hemodinamico no acesso venoso central
para a hemodialise. Diferentes modelos de turbuléncia, assim como diferentes valores
de vazado de dialise nos cateteres foram analisados e discutidos. As simulacdes
numéricas foram realizadas em regime transiente, considerando as condicdes
fisiolégicas do fluxo pulsatil nas veias centrais. O dominio geométrico das simulagdes
foi desenvolvido a partir de imagens de tomografia computadorizada de um paciente
especifico. Foi proposta uma metodologia para a validagdo do modelo numérico
baseada no desenvolvimento de um protocolo experimental, in vitro, para a medigcao
de perda de carga em uma bancada de testes representativa do acesso venoso
central. O corpo de prova utilizado na bancada de testes foi fabricado por meio da
técnica de silicone casting e impressdo 3D, de modo a garantir a representatividade
geométrica, complacéncia e acesso 6tico do modelo. Os valores de perda de carga
obtidos com os experimentos e com as simulagdes apresentaram diferenca maxima
de 13%, tornando possivel a validagdo do modelo numérico. A partir do modelo
numeérico validado, foi possivel avaliar diferentes modelos de turbuléncia, assim como
diferentes valores de vazao de dialise (200, 250, 300, 350 e 400 mL/min) comumente
utilizados nos cateteres venosos centrais. As vazdes de 250, 300 e 350 mL/min
resultaram em maior tempo de exposi¢cao e maior presenca de recirculagdo no campo
de escoamento. Foi constatado que, no geral, as tensdes de cisalhamento e
intensidade de turbuléncia aumentam de maneira quadratica com o aumento das
vazbes de dialise no cateter. Entretanto, a sua variacdo € percentualmente menos
significativa do que a variagao dos tempos maximos de exposigcao ao longo das linhas

de corrente do escoamento, 0 que sugere que a presencga de recirculagado e o aumento



do tempo de exposicéo das particulas sanguineas sejam fatores significativos para a
formacgao de trombos na regido. Quanto aos modelos de turbuléncia avaliados, os
modelos hibridos (k-w SST e k-w SST de Transicdo) resultaram na mesma
distribuicdo geral da tensao de cisalhamento e intensidades de turbuléncia préximo
aos orificios laterais do cateter, porém o modelo de transicdo resultou na
caracterizagao de valores mais elevados destas grandezas, provavelmente devido a

sua maior capacidade de prever a transi¢ao para a turbuléncia e a sua maior robustez.

Palavras-chave: Acesso venoso central para a hemodialise. Cateter venoso central.
Trombos. Escoamento sanguineo. Dinamica dos fluidos computacional. Vazao de

dialise.



Abstract

The main limitation of central venous catheters for hemodialysis is associated with the
thrombus formation. Thrombus formation, in turn, depends on physical factors of the
flow field, such as turbulence, recirculation and stagnation. Numerical models, based
on the computational fluid mechanics, open a new perspective for the evaluation of
hemodynamic factors that lead to the thrombus formation and progression. However,
the difficulty of validating these models, as well as the simplifications and sources of
uncertainty intrinsic to numerical modeling, restrict their use, scope and reliability.
Given the present context, this study proposes the development and validation of a
numerical model for the assessment of the hemodynamic environment in central
venous access for hemodialysis. Different turbulence models, as well as different
dialysis flow rate values in the catheters, were analyzed and discussed. The numerical
simulations were performed in transient regime, considering the physiological
conditions of the pulsatile flow in the central veins. The geometric domain of the
simulations was based on computed tomography images of a specific patient. A
methodology for the validation of the numerical model was proposed based on the
development of an experimental protocol, in vitro, for the measurement of pressure
drop in a test bench representative of the central venous access for hemodialysis. The
specimen used in the test bench was manufactured using the silicone casting
technique and 3D printing, which resulted in a body representative of the geometry of
the central veins, compliant and with optical access. The pressure loss values obtained
with the experiments and with the simulations showed a maximum difference of 13%,
making possible to validate the numerical model. From the validated numerical model,
it was possible to evaluate different turbulence models, as well as different dialysis flow
values commonly used in central venous access for hemodialysis. The flow rates of
250, 300 and 350 mL / min resulted in a longer exposure time and greater presence of
recirculation in the flow field than the other evaluated flows (200 and 400 mL / min). In
general, shear stresses increase in a quadratic manner with the increase in dialysis
flow rates in the catheter. However, its variation is percentile less significant than the
variation of maximum exposure times along the flow current lines, which suggests that
the presence of recirculation and the increase in the exposure time of blood particles
are more significant factors for the formation of thrombi in the region. As for the

turbulence models evaluated, the hybrid models (k-w SST and k-w SST of Transition)



presented results consistent with studies involving the histological analysis of
thrombotic tissue in the region close to the venous orifices of the CVC. These last two
models resulted in the same general shear stress distribution and turbulence
intensities, however, the transition model resulted in the characterization of higher
values of these quantities, probably due to its greater capacity to characterize the

transition to turbulence.

Keywords: Central venous access for hemodialysis. Central venous catheter.

Thrombus formation. Blood flow. Computational fluid dynamics. Dialysis flow.
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1. INTRODUGCAO

A Doenca Renal Cronica (DRC) tornou-se um problema de saude publica nacional,
segundo o censo da Sociedade Brasileira de Nefrologia — SBN (2017). Somente no
Brasil, ha mais de 126.500 pacientes em hemodialise, sendo que esse numero
praticamente triplicou nos ultimos 17 anos (SOCIEDADE BRASILEIRA DE
NEFROLOGIA, 2017).

Observa-se, no cenario brasileiro e mundial, uma tendéncia de aumento do numero
de pacientes em dialise, bem como das taxas de prevaléncia em terapia renal
substitutiva (TRS). Estime-se que, em 2010, haviam cerca de 2 milhdes de pacientes

em dialise no mundo e que tal numero deve duplicar até 2030 (CHAN et al., 2019).

Nos EUA, apesar dos programas de incentivo a utilizagao de fistulas arteriovenosas,
80% dos pacientes que iniciaram o tratamento dialitico em 2017 apresentavam cateter
venoso central (CHAN et al., 2019).

No Brasil, a hemodialise continua sendo o método de depuragao renal predominante.
Cerca de 92% dos pacientes com doencga renal em estagio terminal (DRCT) fazem o
uso da hemodialise (NEVES et al., 2020).

Apesar de o uso de enxertos e fistulas-arteriovenosas serem considerados a forma
preferencial de acesso vascular para a hemodialise, houve um aumento no numero
de pacientes que fazem o uso de cateter venoso central (CVC), de 6% para 14% entre
2013 e 2018 (NEVES et al., 2020).

Cerca de 50% da nao funcionalidade dos CVCs esta associada a formacao de trombos
(PENG et al., 2017; MALE et al., 2015; BREAM, 2016). Em geral, a formacao de
trombos depende de fatores fisicos do campo de escoamento, tal como turbuléncia e
regides de recirculacdo e estagnacao que potencializam o transporte advectivo de
plaquetas bem como de proteinas plasmaticas e dos fatores de coagulagédo contidos
no sangue (BERG; FUCHS; PRAHL, 2018). Desta forma, um critério racional para
otimizagdo do procedimento clinico de hemodialise, bem como para o projeto dos
CVCs, s6 pode ser estabelecido mediante o conhecimento adequado do ambiente

hemodindmico no acesso venoso central, para a hemodialise.
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Modelos numéricos, baseados na mecanica dos fluidos computacional (CFD), abrem
uma nova perspectiva para a avaliagdo de fatores hemodinadmicos que levam a
formacgao e progressao dos trombos de maneira nao invasiva e de relativo baixo custo
(GONCALVES et al., 2019; LUCAS et al., 2014). Entretanto, a dificuldade de validagao
destes modelos, bem como as simplificagcdes e fontes de incertezas intrinsecas a
modelagem numeérica, restringem o seu uso, abrangéncia e confiabilidade. Estudos
S0 necessarios para uma compreensao mais ampla das fontes de incerteza
associadas as simulagbes numéricas, tal como modelagem de turbuléncia e do
comportamento reologico do sangue (GONCALVES et al., 2019).

Diante do presente contexto, este estudo propde o desenvolvimento e validagao de
um modelo numérico para avaliar o ambiente hemodinamico no acesso venoso central

para a hemodialise, bem como as alteragbes hemodinamicas impostas pelo CVC.

Diferentes modelos de turbuléncia, assim como diferentes modelos reolégicos do
sangue, foram comparados e discutidos. Também foi avaliada a alteragédo de
parametros clinicos que tendem a afetar o ambiente hemodinamico na regido de
acesso vascular, tal como a vazao no cateter. As simulagbes numéricas foram
realizadas em regime transiente abrangendo as condigdes fisioldgicas do fluxo pulsatil
nas veias centrais. O dominio geométrico das simulagdes foi baseado em imagens de
tomografia computadorizada de um paciente saudavel, do sexo masculino, de 74 anos
de idade.

Foi proposta uma metodologia para a validagdo do modelo numérico baseada no
desenvolvimento de um protocolo experimental, in vitro, para a medi¢cao de gradientes
de pressao em uma bancada de testes representativa do acesso venoso central para
a hemodialise. A bancada de testes foi concebida vislumbrando a simplicidade, baixo
custo e possibilidade de utilizacao futura de técnicas 6ticas, nao invasivas, de medicao
do campo de velocidades. Para representar a estrutura e complacéncia do sistema
venoso central, foi desenvolvida uma metodologia para a confec¢gdo de um corpo de

prova elastico, em silicone transparente.

Espera-se, com este trabalho, contribuir com a evolugdo e validacdo de modelos

numeéricos destinados a avaliar o escoamento sanguineo no acesso venoso central
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para a hemodialise, bem como ampliar o conhecimento sobre ambiente

hemodinamico na regiéo.

1.1. Objetivo geral:

Avaliar, numericamente, a influéncia da utilizagao de diferentes valores de vazao de

dialise sobre o ambiente hemodinamico do acesso venoso central, para a hemodialise.

1.2. Objetivos especificos:

Desenvolver um modelo numérico, baseado na mecéanica dos fluidos
computacional, para avaliar o ambiente hemodinamico no acesso venoso

central, para a hemodialise;

Desenvolver um procedimento para a fabricacdo de um corpo de prova, em
silicone transparente, complacente e representativo da geometria do sistema

venoso central de um paciente especifico;

Desenvolver um procedimento experimental, in-vitro, para a medi¢ao dos
gradientes de pressdo em um modelo representativo do sistema venoso

central;

Comparar os valores de diferenca de pressao obtidos com o modelo numérico

e com o procedimento experimental, visando a validagao do modelo numérico;

Avaliar o efeito da utilizacdo de diferentes modelos de turbuléncia, nas
simulagdes numéricas, para a caracterizagao das intensidades de turbuléncia
e tensbes de cisalhamento préximo a ponta e aos orificios laterais do cateter

venoso central.
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2. REVISAO BIBLIOGRAFICA

2.1.Doenca renal cronica e hemodialise

Entende-se, por doenga renal crénica (DRC), a degeneragdo progressiva da
funcionalidade dos rins, o que leva a incapacidade do organismo de remover as
toxinas e 0 excesso de agua. A hemodialise surge como uma terapia renal substitutiva,
abrangendo um método no qual o sangue circula para fora do corpo através de uma
maquina que permite remover as toxinas e o excesso de agua do organismo,
substituindo assim, as fungdes excretoras dos rins. Nesta técnica depurativa, uma
membrana artificial com um elemento filtrante (dialisador) realiza a filtragem do
sangue. Destaca-se que, no Brasil, a hemodialise continua sendo o método de
depuracéo renal predominante, adotado, atualmente, em 92% dos casos de pacientes

com doencga renal em estagio terminal (CARNEIRO, 2019).

Em geral, a hemodialise é realizada trés vezes por semana, em sessdes com duragao
meédia de trés a quatro horas e em clinicas especializadas (LUCAS, 2013). Para a
realizacdo da hemodidlise, inicialmente é necessario garantir um acesso vascular
adequado ao paciente, que consiste em um sistema criado ou implantado
cirurgicamente, através do qual o sangue pode ser extraido do organismo por uma
linha arterial, transportado sob presséo ao dialisador, onde ocorre os processos de

ultrafiltracao e dialise, e devolvido ao corpo por uma linha venosa (CARNEIRO, 2019).

Destaca-se que a eficiéncia do tratamento clinico de hemodidlise depende da
adequacao do fluxo de sangue através do dialisador. Um acesso vascular disfuncional
diminui a adequacao da dialise, aumentando assim as taxas de morbi-mortalidade dos
pacientes. A seguir sdo especificadas as trés formas principais de acesso vascular

para a hemodialise.
2.1.1.Formas de acesso vascular para a hemodialise

Hoje existem trés formas principais de acesso vascular para hemodialise: fistula
arteriovenosa (FAV), enxerto arteriovenoso (EAV) e cateter venoso central (CVC)
(CASTRO et al., 2020). As caracteristicas de cada uma delas, encontram-se

especificadas a seguir:
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2.1.1.1. Fistula Arteriovenosa (FAV)

Fistula Artério-Venosa (FAV) consiste no acesso vascular permanente, mais seguro e
duradouro, para a hemodialise (CASTRO et al., 2020). O procedimento consiste na
juncdo de uma artéria com uma veia, através de um processo cirurgico realizado sob

anestesia local, tal como ilustra a FIGURA 1.

FIGURA 1 Cirurgia para a confec¢do de uma FAV (CARNEIRO, 2019)

Em casos onde o paciente ja apresenta acesso vascular comprometido devido ao fato
das veias serem pequenas, ou a condi¢cdes degenerativas associadas a idade ou a
morbidez, tal como a diabetes, 0 uso da fistula arteriovenosa nao é recomendado.

Em casos graves, onde o acesso vascular precisa ser estabelecido com urgéncia, a
fistula arteriovenosa também n&o é a melhor opg¢do porque, normalmente, necessita
de alguns meses para se desenvolver até um tamanho que permita a pungao para a

hemodialise.

Destaca-se que, referente ao uso das fistulas arteriovenosas, a pele continua a ser a
barreira que impede as bactérias de entrarem na circulagdo. Apoés a remogao das
agulhas da fistula, a pele e os locais de pungao cicatrizam. Tem como vantagens uma
grande capacidade de cicatrizagdo dos sitios de pungao, trombose baixa e baixo

indice de infecgéo, o que reduz as restricbes impostas ao paciente.
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2.1.1.2. Enxerto-Arteriovenoso (EAV)

Um enxerto-arteriovenoso (EAV) é a ligagao de uma veia a uma artéria, utilizando um
tubo de polimero. Apés o enxerto ter cicatrizado, a hemodialise pode ser realizada. O
enxerto permite o aumento do fluxo sanguineo, o que garante melhor filtragdo do

sangue.

Assim como a fistula, o EAV demanda a realizacdo de um processo cirurgico; nao
sendo o ideal para casos que demandam um acesso vascular urgente, ou casos de
pacientes que, devido a condigdes de saude, apresentam acesso vascular
comprometido. A FIGURA 2 mostra um processo cirurgico para a implementagéo de
um enxerto arteriovenoso. A FIGURA 3 apresenta um desenho esquematico das

fistulas arteriovenosas e enxertos arteriovenosos.

FIGURA 2 Cirurgia para a confecgdo de um EAV (CARNEIRO, 2019)
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FIGURA 3 FAV e EAV, acessos vasculares para hemodialise
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Destaca-se que, do ponto de vista trombogénico, os EAV apresentam desvantagens
em relagédo as fistulas por envolverem o contato direto do sangue com o material
artificial do enxerto, no entanto, sob este ponto de vista, ainda superam as limitagdes

cateteres venosos centrais.
2.1.1.3. Cateter Venoso Central (CVC)

O cateter venoso central (CVC) é normalmente utilizado quando o paciente necessita
de acesso vascular imediato para o tratamento de hemodialise, ou quando nao
apresenta condi¢cdes vasculares, ou de saude, adequadas para a realizacdo de uma
fistula ou enxerto-arteriovenoso (JUNIOR et al., 2013; LUCAS, 2013). Também pode
ser utilizado como acesso vascular temporario em pacientes com DRC, que aguardam

a confecg¢ao ou maturagédo do acesso vascular permanente (LUCAS, 2013).

Devem ser implantados, preferencialmente, nas veias jugulares, local em que as
complicagcbes sdo menores. A segunda opcdo fica entre as veias femorais e
subclavias. Nao é incomum encontrar paciente com dificuldades no acesso venoso
para implantagdo dos cateteres devido a trombose dos sitios acima citados (JUNIOR
etal., 2013).

Os cateteres venosos centrais para hemodialise devem atender os seguintes
requerimentos: alta vazao e minima queda de pressao durante a hemodialise, garantir
um trauma minimo na camada intima da parede do vaso para evitar trombos,
resisténcia a oclusdo pela bainha de fibrina, prevenir migragdo de bactérias, boa
biocompatibilidade, radiopaco e resisténcia a quebra (LUCAS, 2013). A FIGURA 4

apresenta diferentes modelos de cateter venoso central.
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FIGURA 4 Diferentes modelos de cateter venoso para dialise (ASH, 2008)

Importante destacar que, dos acessos vasculares para a hemodiadlise, o cateter
venoso central € o que apresenta a maior incidéncia de infec¢cdes e formacido de
trombos (CARNEIRO, 2019). Um estudo recente envolvendo a observagao clinica de
120 pacientes de hemodialise sob uso de CVC, no hospital “West China Hospital of
Sichuan Universety”, evidenciou o acometimento da funcionalidade dos CVCs por
formacao de trombos em mais de 53% dos pacientes avaliados (PENG et al., 2017).
Outros estudos clinicos tém evidenciado resultados semelhantes (MALE et al., 2015;
BREAM, 2016)

Apesar de ser considerado a forma de acesso vascular menos adequada para a
hemodialise, por apresentar maior potencial trombogénico e risco de infecgdes, o
cateter venoso central pode vir a permanecer no paciente por meses, ou até anos,
devido a maturacdo incompleta da fistula ou ao risco de infecgdes durante sua
remocao e troca. Além desta razao, é importante ressaltar que muitos pacientes nao
possuem condi¢cdes vasculares adequadas para a confeccdo de uma fistula ou
enxerto arteriovenoso (devido a comorbidades como a Diabetes, por exemplo; ou as
caracteristicas morfoldgicas individuais dos vasos sanguineos). Nestes casos, o
cateter venoso central figura como unica forma de acesso vascular possivel para a
hemodialise (JUNIOR et al., 2013; LUCAS, 2013; CARNEIRO, 2019 ).
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2.1.2.Dados estatisticos, aspectos regionais e histéricos

Observa-se, no cenario brasileiro e mundial, uma tendéncia de aumento do numero
de pacientes em dialise, bem como das taxas de prevaléncia em terapia renal
substitutiva (TRS).

Destaca-se que a taxa média de prevaléncia de pacientes em terapia renal substitutiva
(TRS), incluindo didlise e transplante, na América Latina, era de 805 por milhdo de
pessoas (pmp), sendo as maiores taxas registradas em Porto Rico, Chile e México
(SOCIEDADE LATINO-AMERICANA DE NEFROLOGIA E HIPERTENSAO, 2018).
Somente nos Estados Unidos estima-se uma taxa de prevaléncia de pacientes em
TRS de 2.203 pmp (CHAN et al., 2019). Nesse contexto, o Brasil apresenta cifras de
taxas em TRS intermediarias, atualmente estimadas em 876 pmp. Em relagao a taxa
anual de incidéncia de pacientes dialiticos no Brasil, em 2018, a cifra foi de 204 pmp,
com maiores valores nas regides Sul e Centro-Oeste. Tal taxa é maior que a média
global da América Latina (154 pmp), porém menor que as de outros paises da América
Latina, tal como Porto Rico, México, Honduras e El Salvador (419, 344, 233 e 217,

respectivamente), e dos Estados Unidos (370 pmp).

Apesar do uso de enxertos e fistulas arteriovenosas serem consideradas a forma
preferencial de acesso vascular para a hemodialise, dados do Censo Brasileiro de
Dialise (2009-2018) indicam um aumento no numero de pacientes que fazem o uso
de cateteres venosos (de 6% para 14% para cateteres de longa permanéncia entre
2013 e 2018). No panorama brasileiro atual, tal fato pode estar associado a maior
dificuldade de disponibilidade de cirurgido para confecgdo de acesso vascular, visto
que a maioria das clinicas sdo financiadas, predominantemente, pelo Sistema Unico
de Saude (SUS). A nao confecgao de fistulas aumenta a incidéncia de pacientes com
faléncia de acesso vascular e/ou acessos vasculares de excegao (como cateteres
trans-hepaticos ou translombares), além das priorizagées para transplante (NEVES et
al., 2020).

No entanto, este panorama nao difere consideravelmente do contexto mundial.
Destaca-se que, nos EUA, apesar dos programas de incentivo a confecg¢ao de fistula,
em 2017, 80% dos pacientes ainda iniciavam tratamento dialitico através de cateter

venoso central, com discreto aumento da porcentagem de fistula ao longo dos anos.
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Entretanto os pacientes prevalentes norte-americanos atingiram cerca de 63% usando
fistula; 17,6%, protese; e 19,5%, cateteres (CARNEIRO, 2019).

Destaca-se que o conhecimento historico de dados nacionais sobre o tratamento
dialitico crénico é de fundamental importancia para o direcionamento e a elaboragéo
de politicas de saude publica que almejem a melhoria do acesso ao tratamento e da
qualidade de vida dos pacientes. Analisando comparativamente os dados dos censos
de 2009, 2013 e 2018, observa-se que, do ano 2000 ao ano de 2018, houve aumento
progressivo do numero de pacientes prevalentes em programa de dialise crénica,
correspondendo a um aumento meédio anual de 5.587 pacientes, tal como demonstra
a FIGURA 5.
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FIGURA 5 Numero anual de pacientes em dialise cronica no Brasil (NEVES et al., 2020)

A hemodialise continua sendo o método de depuragao renal predominante, adotado
atualmente para 92% dos pacientes com doenga renal em estagio terminal (DRCT), o
que representa um aumento de 3% em relagdo a 2009. Com relagdo ao acesso
vascular para a hemodialise, 0 numero de pacientes em uso de cateter de longa
permanéncia mais do que dobrou em relagdo a 2013, com reducido do numero de
préteses e manutengdo no numero de cateteres de curta permanéncia (NEVES et al.,
2020), tal como demonstrado pela FIGURA 6.



35

16 ACESSO VASCULAR PARA HEMODIALISE (%)

144 m 2013
14
2018
12 '

10

9.4 9,2
8
6,0
6
4 33
2,6

2 l

0

CATETER DE CURTA  CATETER DE LONGA  pRATESE VASCULAR
PERMANENCIA PERMANENCIA

FIGURA 6 Acesso vascular para hemoialise (NEVES et al., 2020)

2.2.Formacgao de trombos no acesso venoso central para hemodialise

O sangue, quando em contato com dispositivos artificiais, esta sujeito a condicdes de
escoamento diferentes das fisiologicas, o que tende a ativar os mecanismos de

coagulacgao, seja por fatores bioquimicos e/ou fisicos (HAETHORN et al., 2019).

Portanto, o processo de formagao de trombos no cateter venoso central comega com
a insergao deste na corrente sanguinea e o consequente contato entre o seu material
polimérico e as proteinas plasmaticas do sague. A introdugao do cateter na corrente
sanguinea gera a adeséo, no cateter, de proteinas plasmaticas, como o fibrinogénio,
albumina, gama-globulina e o fator de Von Willebrand (vWf), ativando as vias de
coagulacgao intrinseca e extrinseca. O fibrinogénio se liga ao receptor contido nas
membranas das plaguetas denominado integrina (XU et al., 2010; BROOS, 2011) e
pode dar inicio a via de coagulagao intrinseca. As gama-globulinas promovem a
adesdo de leucocitos que dao inicio a mediagdo do processo inflamatério e da
coagulagao extrinseca (LUCAS, 2013). A FIGURA 7 apresenta um resumo
esquematico das vias de coagulagao intrinseca e extrinseca quando na presenga do
CVC.
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FIGURA 7 Vias de coagulagédo no CVC (Lucas 2013)

Albumina, lipoproteinas, fatores de coagulacéo e fibrinogénio sdo, inicialmente, os
principais constituintes da bainha de fibrina (HARA et al., 2012). Com o tempo ocorre
a agregacao de plaquetas e a aderéncia de leucdcitos. Depois de semanas, e até
meses, colageno e musculo liso sdo também depositados na parede do cateter
(FORAUER et al., 2006; LUCAS, 2013).

A adsorcao de proteinas na superficie de materiais poliméricos em contato com a
corrente sanguinea pode ser potencializada por fatores fisicos do campo de
escoamento sanguineo, tal como tensdo de cisalhamento e tempo de exposicao.
(COSEMANS et al., 2011; LIU et al., 2011; LUCAS, 2013).

A baixas taxas de deformagdo (<300s'), o fibrinogénio é o principal ligante
responsavel pela agregacgao de plaquetas, ja em altas taxas de deformacgao (>1000s"
"), o fator de Von Willebrand (vWf) é o Unico ligante responsavel pela condugao da
agregacao e adesao de plaquetas (BROOS et al., 2011; LUCAS, 2013; YAZDANI et
al., 2017).

Em condi¢des de baixas taxas de deformacao a adesao é controlada pelo transporte
advectivo de plaquetas, sendo este, preponderante sobre a reagao cinética. Ja em

condi¢gbes de altos valores de tensédo de cisalhamento, a adeséo é controlada pela
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reacao cinética de interacdo entre os receptores plaquetarios e as proteinas de
adesdo da parede do vaso. A medida em que a taxa de deformagdo e, por
conseguinte, a eficiéncia de transporte plaquetas aumenta, o processo de adesao ao
material polimérico aumenta de maneira correspondente (BROOS et al.,, 2011;
LUCAS, 2013; YAZDANI et al., 2017).

Em geral, no escoamento venoso a taxa de deformacéo fisiologica varia entre 20 e
200s™" e a tensao de cisalhamento varia de 0,14 a 6Pa. Portanto a agregacao e ades&o
de plaquetas é mediada pela agdao do fibrinogénio (RUBENSTEIN; YIN, 2010;
RUMBAUT; THIAGARAJAN, 2010).

Em condicbes de altas taxas de deformacao as plaquetas sao transportadas para a
parede do vaso pelo efeito da rotacdo das células vermelhas apds a colisdo com
outras células do sangue. Sob estas condigdes o transporte de plaquetas ocorre de
maneira bem mais rapida do que quando expostas a baixas taxas de deformacao.
Destaca-se que a difusao de plaquetas, em resposta a movimentacdo das células
sanguineas vermelhas, pode aumentar em até trés vezes de magnitude (BERNY et
al.,, 2010; TOKAREV; BUTYLIN; ATAULLAKHANOV, 2011; LUCAS, 2013). Como
consequéncia, aumenta a concentragao local de plaquetas préxima a parede do vaso,

com o aumento da taxa de deformacéo (LUCAS, 2013).

Destaca-se que o tempo de permanéncia das células sanguineas nas camadas
proximas as paredes é um fator importante para o inicio da adesao de plaquetas e
consequente formacgao de fibrina e trombo (SHERIFF et al., 2010; NEEVES; ILLING;
DIAMOND, 2010; CHIU; CHIEN, 2011). Assim, em areas de disturbios e separagao
do campo de escoamento, as plaquetas podem ser expostas a picos alternados de
aumento e reducgao de aceleracao e tensao de cisalhamento. As plaquetas tendem a
ser recrutadas em regides de pico de aceleragdo e seguem para as regides de
recirculacéo e baixa tensdo de cisalhamento, onde permanecem expostas por um
longo periodo de tempo (SHERIFF et al., 2010; NEEVES; ILLING; DIAMOND, 2010;
CHIU; CHIEN, 2011 ). Estudos tém demonstrado que a agregacao de plaquetas
ocorre, preferencialmente, nas regides de baixa tensdo de cisalhamento, bem como
em regides de recirculagdo e separagcao do campo de escoamento, onde tendem a

ser expostas a picos alternados de aceleragéo e tensao de cisalhamento (SHERIFF
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et al, 2010; RUBENSTEIN; YIN, 2010; YIN; SHANMUGAVELAYUDAM;
RUBENSTEIN, 2011; KIM et al., 2012; NESBITT et al., 2009 ; LUCAS, 2013).

Em geral, a formacdo de trombos depende de fatores fisicos do campo de
escoamento, tal como turbuléncia, recirculacdo e estagnacédo que potencializam o
transporte advectivo de plaquetas bem como de proteinas plasmaticas e dos fatores
de coagulagao contidos no sangue (BERG; FUCHS; PRAHL, 2018).

O potencial trombogénico associado as alteragbes hemodinamicas causadas pelos
dispositivos artificiais depende da combinagao de dois fatores fisicos do campo de
escoamento que atuam em conjunto sobre as células sanguineas: tensao de
cisalhamento e tempo de exposicao a estas tensdes de cisalhamento (BERG; FUCHS;
PRAHL, 2018). Modelos empiricos buscaram estabelecer correlagdes matematicas
relacionando estas duas variaveis ao potencial hemolitico e trombogénico. Estas
relagcbes seguem uma relagao de poténcia (MAROM; BLUESTEIN, 2016), tal como
demonstrado pela EQUACAO 1.

D = Ct%?
(1)
Onde C, a e b sdo constantes empiricas, t € o tempo de exposicédo t é a tensdo de

cisalhamento.

Para quantificar o potencial de formacéo de trombo pode ser utilizando o indice de
lise de plaquetas (PLI) (GOUBERGRITS; AFFELD, 2004), dado pela EQUACAOQ 2
Essa é uma equacao muito similar ao indice de hemdlise criada por GIERSIEPEN et
al., (1990), e leva em conta a combinagao entre a grandeza da tens&o de cisalhamento
com tempo de exposicado a essa tensdo, sendo correlacionada a constantes definidas
experimentalmente (GOUBERGRITS; AFFELD, 2004; MAREELS et al., 2007).

PLI = 3'66 * 10—6t0,77T3,075
(2)

2.3. Alteragao do fluxo de hemodialise e eficiéncia do tratamento clinico

Numerosos estudos vém demonstrando a correlacdo entre dose de hemodialise e a

taxa de morbi-mortalidade de pacientes. Maiores taxas de morbi-mortalidade tém sido
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evidenciadas em pacientes submetidos a sessdes de tratamento que utilizam vazdes
de dialise mais baixas (BORZOU et al., 2009; RYAN et al., 2018; CHANG et al., 2016;
BREITSAMETER; FIGUEIREDO; KOCHHANN, 2012).

Uma adequada hemodialise requer um acesso vascular funcional com débito de
sangue de, pelo menos, 350-400 mL/min, com recirculagdo minima para a duragao
total do tratamento (LARANJINHA et al., 2018).

Para estimar se pacientes com doenca renal crénica em hemodialise recebem
tratamento adequado, a dose de hemodiadlise deve ser mensurada utilizando
diferentes parametros. Sinais clinicos e sintomas sdo importantes, mas nao séao
indicadores suficientes da dose de dialise (BREITSAMETER; FIGUEIREDO;
KOCHHANN, 2012).

A qualidade da dialise oferecida aos pacientes pode ser mensurada pelo indice KT/v,
o qual pode ser calculado de diversas maneiras. Na formula do KT/v, o (k) é a
depuragéao de ureia do dialisador, multiplicado pelo tempo de tratamento (t) e dividido
pelo volume de distribuicdo de ureia do paciente (v). O K depende do tamanho do
dialisador, da taxa de fluxo de sangue e do fluxo do dialisato. O t normalmente fica
entre 3 e 4 horas, duracdo padréao das sessdes de hemodiadlise. O volume de
distribuicdo de ureia do paciente (v) € de, aproximadamente, 55 % do peso corporal
do paciente e pode ser mais precisamente estimado por meio de uma equacao
antropomeétrica que leva em consideragao: género, idade, altura e peso do individuo
(BREITSAMETER; FIGUEIREDO; KOCHHANN, 2012).

A otimizacao da dose de didlise esta associada a melhoria da eficiéncia do tratamento
clinico além de reduzir o desgaste e o tempo de recuperacao do paciente (RYAN et
al.,, 2018). Uma das principais formas de otimizar a dose de didlise € por meio da
alteracdo da vazao de sangue no tratamento (CHANG et al.,, 2016). Uma série de
estudos buscou correlacionar a alteragado da vazao de sangue durante a dialise com
as taxas de morbi-mortalidade do tratamento além de parametros que medem o
desgaste do paciente, tal como o tempo de recuperagao de hemodialise. Em geral, a
utilizacdo de vazdes de sangue mais altas tem resultado na melhoria da eficiéncia

do tratamento, na reducao das taxas de morbi-mortalidade, bem como na redugao do
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tempo de recuperacgéao do paciente (BORZOU et al., 2009; RYAN et al., 2018; CHANG
et al., 2016; BREITSAMETER; FIGUEIREDO; KOCHHANN, 2012).

A vazao média preconizada que circula no interior do CVC deve ser, no minimo, 300
mL/min, sendo possivel para alguns cateteres, o alcance de valores de 500 mL/min
(BESARAB; PANDEY, 2011; LUCAS, 2013). Valores menores de vazdo podem
favorecer a recirculagéo e ineficiéncia na dialise. A presséo arterial média deve ser
em torno de - 250 + 10 mmHg e a press&o venosa em torno de 250 £+10 mmHg
(BESARAB; PANDEY, 2011). Valores que estdo acima ou abaixo desses parametros
podem estar associados a alguma disfuncdo do cateter venoso. A disfungdo, que
ocorre devido a uma obstrug¢ao trombética, pode ocorrer dentro de 24 horas apds a
insercao do cateter ou pode ocorrer depois de um tempo de permanéncia prolongado
(BESARAB; PANDEY, 2011). Na presenca de trombose, a resisténcia interna ao fluxo
aumenta e pode ocorrer um escoamento menor que 300 mL/min e uma pressao
arterial mais negativa que -250mmHg (BESARAB; PANDEY, 2011; LUCAS, 2013).

Apesar de existir uma série de estudos evidenciando as vantagens clinicas
associadas a utilizagdo de vazdes de dialise mais elevadas (BORZOU et al., 2009;
RYAN et al, 2018; CHANG et al., 2016; BREITSAMETER; FIGUEIREDO;
KOCHHANN, 2012), as alteragcbes hemodinamicas na regido de acesso vascular,
induzidas pela elevagao da vazao de dialise, ainda nao foram investigadas do ponto

de vista trombogénico.

PIPER et al., (2018) evidenciaram, por meio da mecénica dos fluidos computacional,
que a vazao utilizada em cateteres venosos periféricos € o parametro clinico/fisico
que mais afeta o campo de escoamento sanguineo na regido de acesso vascular.
Segundo estes autores, parametros clinicos e geométricos, tal como a geometria das
pontas dos cateteres, o tamanho dos cateteres e a forma como sao posicionados no
interior da veia, ttm um impacto menos significativo no campo de escoamento quando
comparados com a alteragao da vazao. As constatacbes do estudo PIPER et al.,
(2018) sugerem que a vazédo de dialise, nos cateteres venosos centrais, seja um
parametro clinicoffisico de grande influéncia no campo de escoamento na regido.
Entretanto, até o presente momento, ndo existe nenhum estudo na literatura que

buscasse correlacionar a alteracdo da vazdo de dialise nos CVCs com as
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caracteristicas fisicas do campo de escoamento no acesso venoso central para a

hemodialise.

2.4.Sistema Circulatério humano

O sistema circulatério em humanos é composto pelo sistema cardiovascular

sanguineo e pelo sistema vascular linfatico.

O sistema cardiovascular sanguineo consiste em um circuito fechado que, por meio
da circulagdo sanguinea, transporta os gases da respiragdo, nutrientes para as
células, residuos do metabolismo celular, células de defesa, fatores de coagulacao e
calor. Sendo assim, €& de fundamental importancia para a homeostase e

funcionamento do organismo.
Os componentes do sistema cardiovascular sanguineo s&o:

I.  Coragédo: 6rgao que exerce a fungdo de bombeamento do sangue por meio da
acao contratil-propulsora dos musculos cardiacos. Sua cavidade é subdividida
em quatro camaras: dois atrios e dois ventriculos. As valvulas sdo os orificios
entre os atrios e ventriculos que orientam a corrente sanguinea dentro do

0rgao;

lI.  Artérias: As artérias sdo vasos sanguineos de calibre variado localizadas por
todo o corpo com a fungéo de transportar o sangue que sai do coragao para 0s
orgaos e tecidos. A grande maioria das artérias transporta sangue arterial (rico
em oxigénio e nutrientes), com excecao das artérias pulmonares e umbilical,
que transportam sangue pobre em oxigénio e repleto de gas carbdnico. As
artérias possuem mais tecido muscular em sua composicao devido as maiores

pressoes e velocidade do escoamento de sangue;

lll.  Arteriolas: sao os ramos finais do sistema arterial. Elas funcionam como
condutos de controle e liberam o0 sangue para os capilares. As paredes das
arteriolas possuem grande elasticidade, sendo capazes de ocluir
completamente o vaso ou dilata-lo para aumentar o fluxo sanguineo, conforme

a necessidade do tecido na circunvizinhanca;


https://www.infoescola.com/sangue/
https://www.infoescola.com/anatomia-humana/coracao/
https://www.infoescola.com/elementos-quimicos/oxigenio/
https://www.infoescola.com/quimica/dioxido-de-carbono/
https://www.infoescola.com/anatomia-humana/tecido-muscular/

42

IV. Capilares: exercem a troca de liquidos, nutrientes, eletrdlitos, hormbnios e
outras substancias entre sangue e liquido intersticial. Por isso, a parede capilar

€ muito fina e possui poros permeaveis;

V. Vénulas: coletam sangue dos capilares e gradualmente coalescem formando

as veias maiores;

VI.  Veias: Transportam o sangue das vénulas de volta ao coragdo. Pelo fato das
pressdes e velocidades do escoamento de sangue no sistema venoso serem
mais baixas do que no sistema arterial, as paredes das veias sdo mais finas

que das arteriais e possuem menor quantidade de tecido muscular.

Destaca-se que, nos mamiferos o sistema circulatério apresenta dois circuitos, o que
caracteriza uma circulagao dupla, e dois grandes sistemas de circulagdo: a circulagéo
sistémica e a pulmonar. Na circulagao sistémica, o sangue € levado do coragao para
os tecidos e, depois, € levado novamente para o coragao. Essa circulagao inicia-se
quando o sangue sai do ventriculo esquerdo pela artéria aorta. Nos capilares
sanguineos, o sangue faz trocas gasosas com as células do tecido e torna-se rico em
gas carbbnico. Apos as trocas gasosas, 0 sangue é coletado pelas vénulas que o
levam até as veias cavas superior e inferior. As veias cavas levam o sangue para o
coragdo, desembocando no atrio direito. A FIGURA 8 apresenta um desenho
esquematico da circulagao sistémica em humanos. Ao lado esquerdo desta figura,
designado pela letra “a”, a circulagao arterial e ao lado direito, designado pela letra

“b”, a circulagdo venosa.
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FIGURA 8 Circulagao sistémica em humanos. (a) Sistema arterial, (b) sistema venoso (SOBOTTA,
2000)

Na circulacdo pulmonar, o sangue € levado do coragcdo até o pulmio e,
posteriormente, volta ao coragédo. Essa circulagao inicia-se quando o sangue sai do
ventriculo direito pela artéria pulmonar em direcdo aos pulmbes. A artéria pulmonar
ramifica-se e segue cada uma para um pulmao. Nesse 6érgéo elas se ramificam em
artérias de pequeno calibre até os capilares que envolvem os alvéolos pulmonares.
Nos alvéolos, ocorrem as trocas gasosas (hematose), que se caracterizam pela
passagem do gas carbénico do sangue para o interior dos alvéolos e do oxigénio

presente nos alvéolos para o interior do capilar.

Apobs o processo de hematose, o sangue segue pelas vénulas e, posteriormente, para
as veias pulmonares. Essas veias s&o responsaveis por levar o sangue novamente
para o coragdo. O sangue chega a esse 6rgao pelo atrio esquerdo. A FIGURA 9

consiste em uma ilustracéo da circulagao pulmonar.


https://brasilescola.uol.com.br/biologia/pulmao.htm
https://brasilescola.uol.com.br/biologia/hematose.htm

44

Traquéia Arco da aorta

Parte dente da acrta

Tronco pulmonar

Veia cava superior -

)

Pulméo esq:

Ramos da artéria
pulmonar esquerda

Pulméo direito

Ramos da artéria
pulmonar direita

Veias pulmonares
esquerdas

Veias pulmonar
direitas

Alvéolo

Veia cava inferior

Parte descendente da aorta

FIGURA 9 Circulagao pulmonar em humanos (SILVEIRA, 2017)

2.4.1.Ciclo Cardiaco

A sequéncia de eventos que ocorrem no coragao durante um batimento cardiaco é
chamada de ciclo cardiaco. Os eventos ocorrem quase que simultaneamente para
ambos os lados do coragdo. Cada batimento cardiaco € geralmente dividido em duas
fases principais: sistole e diastole. Sistole e diastole sao sinbnimos de contracao e
relaxamento do musculo cardiaco, respectivamente. Cada um dos atrios e os
ventriculos passam por esses dois estagios a cada batimento cardiaco, mas os termos
diastole e sistole, quando usados sozinhos, geralmente se referem aos estagios
ventriculares. A FIGURA 10 mostra como o sangue viaja através do coragao durante a

diastole e a sistole ventricular.

Diastole Sistale

FIGURA 10 Fluxo de sangue no coragéo ao longo do ciclo cardiaco (TU; INTHAVONG; WONG,
2015)



45

2.5. Anatomia do sistema venoso central e sitio de inser¢do do CVC

Os CVCs devem ser implantados em um sistema venoso de grosso calibre,
preferencialmente nas veias jugulares do sistema venoso central, local em que as
complicagbes sdo menores. A segunda opgao seria implanta-los entre as veias
femorais e subclavias (JUNIOR et al., 2013). A FIGURA 11 consiste em uma imagem

ilustrativa do sistema venoso central.
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FIGURA 11 Sistema Venoso Central (SOBOTTA, 2000)

2.6.Hematologia do sangue

O sangue € um tecido conjuntivo caracterizado por apresentar uma matriz liquida,
denominada de plasma, e elementos figurados que s&o as células funcionais e
fragmentos de célula (hemacias, plaquetas e leucécitos) em suspencgao. O plasma,
matriz liquida do sangue, corresponde a 55% do volume sanguineo, enquanto que os
elementos figurados ocupam, aproximadamente, 45% desse volume. Destes, 99,5%
correspondem as hemacias, globulos vermelhos. A FIGURA 12 consiste em uma

representacéo ilustrativa dos componentes do sangue.
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| Globulos Vermelhos ]

| Globulos Brancos |

| Plaquetas |

FIGURA 12 Representagao ilustrativa dos componentes do sangue (PEREIRA; FINZER;
MAMAGONI, 2019)

O sangue esta contido em um sistema fechado que o mantém em movimento regular
e unidirecional. O volume total de sangue em uma pessoa saudavel é de
aproximadamente 7% do peso corporal (JUQUEIRA; CARNEIRO, 2013).

As principais fungdes do sangue envolvem o transporte de nutrientes, de residuos do
metabolismo celular, de gases respiratorios além das fungbes defesa, imunidade e

termo regulagao corporal.

A proporg¢ao dos elementos sanguineos encontra-se representada esquematicamente

na FIGURA 13.

Células Plasma

Agua
Plaquetas Proteinas Plasmaticas
Leucocitos . Metabélitos organicos e Solutos
produtos de excregio Plasmaticos

Componentes inorginicos

FIGURA 13 Proporgao volumétrica dos constituintes do sangue
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2.6.1.Plasma

O plasma, parte liquida do sangue, é composto por agua (cerca de 92%) e substancias
dissolvidas. A agua transporta e dissolve moléculas (organicas e inorganicas), além
de ser a principal responsavel pelo controle homeotérmico e distribuicdo das células

sanguineas.

Sais inorganicos e compostos organicos diversos (tais como aminoacidos, vitaminas,
horménios e glicose) integram menos de 1% do total; enquanto as proteinas
plasmaticas, albuminas, globulinas e fibrinogénio s&o responsaveis por
aproximadamente 7% da composigao do plasma (JUQUEIRA; CARNEIRO, 2013).

2.6.2.Hemacias ou Eritrocitos

As hemacias séo células anucleadas e contém grande quantidade de hemoglobina,
uma proteina que apresenta grande afinidade com O2 e CO2. As hemacias sao
responsaveis pelo transporte e pela troca dos gases da respiragado celular.
Apresentam o formato de um disco bicéncavo, tal como ilustrado na FIGURA 14. Este
formato proporciona grande area superficial em relagdo ao volume, o que aumenta a

eficiéncia de trocas gasosas (hematose).

[7,0a7,5um

FIGURA 14 Formato de disco biconcavo e dimensdes das hemacias (STEUDNER, 2012)



48

As hemacias sdo as células mais numerosas de nosso sangue. Devido a grande
quantidade destas e a presenga do pigmento hemoglobina em seu interior, 0 sangue
assume a coloragado avermelhada. Sao encontradas, aproximadamente, 5 milhdes de
hemacias por milimetro cubico de sangue nos homens e 4,5 milhdes nas mulheres
(STEUDNER, 2012).

Quanto as dimensbes, os eritrécitos apresentam didmetro médio de 7,8 ym e
espessura de 2,5 ym em sua area mais espessa € de 1 ym ou menos no centro
(JUQUEIRA; CARNEIRO, 2013). A forma dos eritrocitos pode variar muito conforme
as células sejam comprimidas ao passarem pelos capilares. O formato bicbncavo e a
elasticidade caracteristica da célula permitem a associacédo e dissociacdo de pilhas
(denominadas rouleaux) de eritrocitos; que passam incolumes pelos didmetros
diminutos dos capilares (SILVEIRA, 2017; HA, Y. K. et al., 2020).

A capacidade de deformacao e de adaptacdo de didmetro das hemacias quando
passam por capilares sanguineos, bem como a axializagdo destas a altas taxas de
deformagéo, representam fatores importantes de influéncia na viscosidade do sangue
(STEUDNER, 2012).

2.6.3.Leucodcitos

Os leucécitos atuam na defesa do organismo contra invasdes patogénicas, podendo
ser produzidos na medula 6ssea ou em tecidos linfoides. Possuem ciclo de vida
reduzido (geralmente de apenas alguns dias) e permanecem apenas temporariamente
no sangue, ja que seu destino final sdo os tecidos. Sao classificados em dois grupos:
os granuldcitos e agranuldcitos (JUQUEIRA; CARNEIRO, 2013; SILVEIRA, 2017)

2.6.4.Plaquetas

As plaquetas sao corpusculos anucleados, procedentes dos megacariécitos — células
gigantes da medula 6ssea, como pode ser observado na FIGURA 15. As plaquetas
estimulam coagulagdo do sangue e ajudam na reparagdo dos vasos sanguineos,

permanecendo no sangue entre 10 e 12 dias.
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FIGURA 15 Megacariocito e plaquetas (SILVEIRA, 2017)

Ao agrupar-se no local lesionado, as plaquetas formam um tampao temporario que
reduz a velocidade da perda sanguinea durante a coagulagéo, processo chamado de

hemostase.

2.7.Comportamento reolégico do sangue

Conforme mencionado no item anterior, 0 sangue é uma suspensao constituida por
uma fase aquosa continua (plasma) contendo sais, agucares, proteinas e uma fase
discreta, que incluem os eritrécitos (gldbulos vermelhos), que constituem a vasta
maioria (mais de 99,5%) dos elementos figurados do sangue. O plasma € um fluido
newtoniano com viscosidade entre 1,16 e 1,35 cP a 37°C (PEREIRA; FINZER;
MAMAGONI, 2019). Entretanto, ao contrario do plasma, o sangue apresenta um
comportamento reolégico hibrido, se comportando como fluido nao-newtoniano
(viscosidade variando entre 3 e 5 cP a 37°C para taxas de deformacao inferiores a
100 s') e como fluido newtaniano para taxas de deformacgdo acima deste valor
(SHIBESHI; COLLINS, 2005; ZHAO, 2009; GONCALVES et al., 2019; SILVEIRA,
2017).

Entende-se, por fluido ndo-newtoniano, todo fluido cuja tensédo de cisalhamento nao
seja diretamente proporcional a taxa de deformagdo. Os fluidos n&do-newtonianos
podem ser classificados de acordo com a sua viscosidade aparente, representada
pela inclinagao da curva tensao de cisalhamento por taxa de deformagao (CENGEL,;
CIMBALA, 2006; FOX; MCDONALD; PRITCHARTD, 2006). Assim, a analise da
variagdo da viscosidade aparente do fluido com a taxa de deformagado permite
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classificar o comportamento reoldgico dos fluidos de diferentes formas, tal como
apresentado na FIGURA 16

Plastico de Bingham

Pseudoplastico

Dilatante

Tensao de Cisalhamento

Newtoniano

Taxa de Deformagéo

FIGURA 16 Classificagao de fluidos nao-newtonianos (FOX; MCDONALD; PRITCHARTD, 2006)

Observa-se, pela FIGURA 16, que fluidos onde a viscosidade aumenta de maneira n&o-
linear com a tensao de cisalhamento sdo denominados de Dilatantes. Por sua vez,
fluidos que tém a viscosidade aparente reduzida com o aumento da tensido de
cisalhamento sao denominados Pseudoplasticos. Ha ainda determinadas substancias
que se comportam como sélidos a baixas tensdes de cisalhamento e escoam quando
a tenséo de cisalhamento atinge certo valor. Estes sdo chamados de Plasticos de

Bingham.

Por corresponderem a 45% do volume do sangue e mais de 99,5% do volume dos
elementos figurados, as hemacias sédo as células que mais afetam a viscosidade do
sangue. O comportamento reoldgico hibrido do sangue, determinado de acordo com
as diferentes faixas de taxa de deformagédo se deve, justamente, ao estado de
solicitacdo e deformacao das hemacias. A baixas taxas de deformacéo, elas tendem
a formar redes de rouleaux tridimensionais, ou se aglutinarem, o que explica o
comportamento hemorreoldgico de Plastico de Bigham. A medida que as taxas de
deformacédo vao se elevando, as hemacias tendem a se deformar pela interagdo das
forcas de flexao e alongamento de sua membrana, assumindo um formato alongado

que proporciona maior facilidade de escoamento e contribui para a reducédo da
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viscosidade do sangue. Esta caracteristica explica o comportamento hemorreoldgico
de Pseudoplastico. Por fim, a partir de certo valor de taxa de deformagao (100 s'), as
hemacias ja se encontram completamente deformadas, n&o afetando mais a
viscosidade do sangue, 0 que explica o comportamento hemorreoldgico newtoniano
(HA, Y. K. et al., 2020). A FIGURA 17 ilustra o comportamento reologico hibrido do

sangue em fungao da taxa de deformacéo.
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FIGURA 17 Hemorreologia e taxa de deformacéo (SILVEIRA, 2017)

Além da taxa de deformacao, uma série de fatores pode afetar o valor da viscosidade
de um material; em especial, a variacdo de propriedades termodinamicas, como
pressao e temperatura. No caso do sangue, por ser um liquido incompressivel e
devido ao principio de homeotermia no corpo humano, ndo € necessario avaliar a
variagcao da viscosidade em fung¢ao da pressao e temperatura. Entretanto, parametros
como nivel de hematdcrito e didmetro do vaso sanguineo podem influenciar a
viscosidade do sangue (SILVEIRA, 2017) .

2.8.Modelos matematicos para fluidos nao-newtonianos

Neste capitulo sdo apresentados diferentes modelos matematicos, tedricos e
empiricos comumente utilizados para correlacionar tensao de cisalhamento e taxa de

deformagao em fluidos ndo newtoniano.
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2.8.1.Power law

A relagao entre tensao de cisalhamento e taxa de deformacéo para pseudoplasticos
segue, de maneira geral, uma relagado exponencial que pode ser aproximada por uma
reta em determinado momento. A EQUACAO 3 apresenta a relacdo proposta pelo

meétodo Power law.

Txy = m(yxy)n
3)
Em que m e n sdo parametros empiricos denominados indice de consisténcia e indice

Power law, respectivamente.

Portanto, a viscosidade aparente, n, de um fluido Power law é dada pela EQUACAO
4.

. \n—1
n= m(yxy)
(4)
Logo, se n < 1, na Equacédo (2), o fluido apresentara comportamento de um
pseudoplasticos, e se n > 1 dilatante. Para o caso de n = 1, a Equacgao (1) se
transforma na equacado de uma reta, representando o comportamento de um fluido

newtoniano.
2.8.2.Bingham

O modelo de Bingham descreve o comportamento do plastico de Bingham. O material
ideal de Bingham se comporta como solido elastico a baixas tensdes e como fluido
newtoniano acima de um valor critico. Para escoamento unidimensional, o modelo é
representado pela EQUACAO 5.

{Txy =15 + N(Yuy) paraltyy| > |7§]
Yay =0 para|t,,| < |z§|

(9)

Os parametros 75 e n sdo constantes de ajuste de curva.
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2.8.3.Carreau-Yasuda

O modelo de Carreau-Yasuda (C-Y) é mais robusto que o Power law, ja que modela
também valores muito baixos e muito altos de taxa de deformacéo. Isso é possivel por
meio da utilizagdo de dois parametros, 1, € 1, que limitam valores da viscosidade
(SILVEIRA, 2017). O modelo de Carreau-Yasuda é descrito pela EQUACAO 6.

n—1

102 14 ()] &

No — Nwo

(6)

Em que n e I sdo parametros de ajuste da curva. Para o casode n =1 e/ou |l =0, tem-
se o comportamento de um fluido newtoniano. O parametro a lida com a transi¢cao
entre n, e a regiao de Power law (BOYD; BUICK; GREEN, 2007)

2.8.4.Casson

Um fluido de Casson possui as caracteristicas de um plastico de Bingham que também
obedece a relagao de Power law. O modelo de Casson é dado pela EQUACAO 7.

1 1 L1
2y = (T)Z + vy 2 paraltyy | > |71
Yay =0 para |ty | < 7§
(7)
O expoente 1 define um plastico de Bingham enquanto um expoente 1/2 define um

fluido de Casson.
2.8.5.Cross

Similar em forma ao modelo de Carreau-Yasuda, o modelo de Cross é adequado para
o escoamento de fluidos pseudoplasticos que possuam viscosidade aparente entre 7,

€ 1, como pode ser visto na EQUACAO 8.

= Nw _ 1
Moo= Moo 1+ ()

(8)
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2.8.6.Herschel-Bulkley

O modelo de Herschel-Bulkley € uma generalizagdo do modelo de Bingham que inclui
um terceiro parametro de ajuste para abranger também comportamentos ndo-lineares
na curva tensdo de cisalhamento em funcédo da taxa de deformacdo. Para o caso de
escoamento unidimensional, 0 modelo é representado pela EQUACAO 9.

{Txy =t + m(]'/xy)n para|‘rxy| > |t

L H
Yxy =0 para |Txy| <7 |
(9)
As variaveis i , m e n sdo os paradmetros de ajuste da curva. O significado fisico das

variaveis m e n é similar ao modelo Power law.

2.9. Turbuléncia no acesso venoso central para a hemodialise

Apesar do escoamento de sangue nas veias jugulares internas e veia cava superior
ser essencialmente laminar (GOTTMANN et al., 2012), as restricbes geométricas e
mudangas abruptas impostas pelo cateter na diregdo do escoamento sanguineo na
regiao, especialmente proximo aos seus orificios de saida, pode gerar a transicao para
a turbuléncia, (GOTTMANN et al., 2012). Estudos histolégicos e morfolégicos do
tecido trombdtico evidenciaram a deposi¢cao contorcida de plaquetas préximo aos
orificios venosos do cateter, o que, provavelmente, estaria associado a presenca de
vortices na regiao (LUCAS et al., 2014).

O mapeamento e analise da turbuléncia no acesso venoso central para a hemodialise
€ de suma importancia para a eficacia e seguranga do procedimento clinico, porque,
ao potencializar o transporte de massa e momento, a turbuléncia também tende a
aumentar eficiéncia de transporte das plaquetas e dos fatores de coagulagao contidos
no plasma sanguineo, favorecendo assim, os mecanismos de formagao e propagagao
do trombo (UNNIKRISHNAN et al, 2005; YEN et al, 2014; OZTURK;
PAPAVASSILIOU; O'REAR, 2017; HA et al., 2018; BERG; FUCHS; PRAHL, 2018).

A insercao do cateter venoso central nas veias jugulares tende a elevar as taxas de
deformagado e pode ocasionar a transicao para a turbuléncia devido as mudancgas
geomeétricas abruptas impostas na direcdo do escoamento. Importante destacar que

0 escoamento de jatos, tal como o escoamento dos jatos nos orificios venosos do
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cateter sdo um classico exemplo de transi¢cdo para a turbuléncia (MALALASEKERA,
H, K, 2005).

O modelo k-w SST, por combinar as caracteristicas desejaveis do modelo K-€ com as
caracteristicas desejaveis do K-w e pelo seu relativo baixo custo computacional, tem
sido sistematicamente usado para simular o escoamento sanguineo, porém ainda nao
ha pleno consenso se esta é, de fato, a melhor opcdo (MAHALINGAM et al., 2016).
MAHALINGAM et al., (2016) sugerem que o modelo de transicdo K-w SST seja o
modelo de equag¢des médias de Reynolds (RANS) mais adequado para simular
escoamento sanguineo. No entanto, devido a caréncia de resultados experimentais
na literatura ndo se pode afirmar, ao certo, qual modelo de turbuléncia melhor

caracteriza a turbuléncia no acesso venoso central para a hemodialise.

Solugdes numéricas para problemas de escoamento turbulento podem ser obtidas
para varios niveis de aproximagao, adotando-se maior ou menor descricdo no
detalhamento das caracteristicas do escoamento. No capitulo a seguir sao
apresentadas as caracteristicas gerais, bem como a formulagdo matematica de alguns

dos diferentes modelos RANS, comumente utilizados em CFD.

2.10. Modelos de turbuléncia RANS comumente utilizados em CFD

2.10.1.Modelo K-¢

O modelo K-¢ alinha robustez e custo computacional além de fornecer resultados bem

aceitos em uma ampla gama de aplicagdes industriais (MAIA, 2015).

O modelo K-¢ é baseado em duas equacgdes diferenciais de transporte, uma para a
energia cinética turbulenta (k) e outra para a taxa de dissipagao da energia cinética

turbulenta (¢).

A viscosidade turbulenta (ur) € definida como o produto de uma escala de velocidade
turbulenta (8), conforme a EQUACAO 10 e de uma escala de comprimento (/),
conforme a EQUACAO 11. Essa escala é estimada de duas propriedades do campo
de turbuléncia, geralmente a energia cinética de turbuléncia (k) e sua taxa de
dissipagao (g), conforme especificado pela EQUACAO 12. O modelo k-épsilon assume
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que a viscosidade turbulenta (y; ) esta associada a energia cinética de turbuléncia tal
como apresenta a EQUACAO 12 ..

1_9 = 3/2
(10)
K>/
= —
&
11)
k2
be =Cpdl=pC —
(12)

Na qual C, € uma constante. Os valores de k e € s@o obtidos das equacdes diferenciais
de transporte, representadas pelas EQUACOES 13 e 14, respectivamente.

d(pk) . T
R + div(pkU) = div o grad (k)| + 2u; S;;.S;j — pe
k
(13)
d(pe) . R £ e2
T-I_ div(pel) = div [a_: grad (s)] + Cy, EZut Sij-Sij— Cae p m
(14)

Apesar de suas limitagdes, principalmente no que diz respeito a caracterizagao do
escoamento em regides de gradiente de pressdo adverso, ou proximo a camada
limite, o modelo K-¢ tem sido largamente utilizado na industria (BEUTNER; RUMSEY,
2006).

2.10.2.Modelo K-w

Um dos principais problemas na modelagem da turbuléncia € a previsao da separagao
de escoamento em uma superficie lisa, especialmente em condi¢des de gradiente de

pressao adverso.
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Modelos de turbuléncia baseados nas equagbes k—¢ podem prever O inicio da
separagao tardiamente ou ainda subestima-la, ndo sendo ideais para analisar o
escoamento em regides de gradiente de pressao adverso ou proximo a camada limite.
Os modelos k-w foram desenvolvidos para suplantar este problema: uma das
vantagens da formulagdo k-w € o tratamento proximo a parede para numeros de

Reynolds baixos.

O modelo k- w introduz a frequéncia w =¢/k e, portanto, a viscosidade turbulenta, pt,
é dada pela EQUACAO 15.

K
He = Pa
(15)
As EQUAQOES 16 e 17 determinam, respectivamente, os valores de Ke w
0
% + div(pxU) = div [(u + %) grad(ic)] + P, — B'prw
k
(16)
0
(pw) + div(pwU) = div [(u + ﬂ) grad(w)] + ang — Bpw?
at Ow K
17)

Em que p é a massa especifica do fluido, U é a velocidade e, por fim, P, é a taxa de
producao de turbuléncia, a mesma produzida no modelo k-e. Os valores das

constantes utilizados no modelo sdo apresentados na TABELA 1.

TABELA 1 Constantes do modelo k-w

Constante Valor
a 0,52
B 0,075
B 0,0828
G'k 8

g, 6
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2.10.3.Modelo K-w SST

O modelo K-w SST mistura a formulagdo robusta do modelo K-w proximo a parede
com as caracteristicas desejaveis do K-¢ na corrente livre. Para isto, o modelo K-¢ é
escrito em termos de w. Entdo o modelo K-w e K-¢ transformados sao ambos
multiplicados por uma fungao de mistura e somados. Esta fungao de mistura F; vale
1 na extremidade interna da camada limite turbulenta, conduzindo, assim, ao modelo
K-w padrdo. Na extremidade interna da camada limite turbulenta esta constante
assume o valor de 0, conduzindo ao modelo k-¢ padrao na parte externa a camada.
Desta forma, a energia cinética turbulenta k e a taxa de dissipagao especifica w do

modelo K-w SST sdo determinadas, respectivamente, pelas EQUACOES 18 e 19.

a(puik) .uturb
I =V-pk_plpkw+ ax
l l
(18)
d(pu;w) .uturb 1 0k dw
e (R o R
o, HAPS?* — Bopw? o5 X +2(1-F)p— w0, 9%, 9%,
(19)
A viscosidade turbulenta é dada por:
pk 1
Heurp = — 1 SFE
— 272
max (a*’alw)
(20)

Onde F1 e F2 sao funcdes de mistura no modelo K-w SST. “S” é valor absoluto da taxa
de deformagéo, u;é a velocidade local, x; o tensor de direg&o das coordenadas, S, 3,
sao constantes do modelo SST, o difusividade de Prandtl, e y intermiténcia. As
constantes deste modelo estdo apresentadas na TABELA 2.



59

TABELA 2 Distribuigcdo das constantes do modelo k-w Shear Stress Transport (SST) (LUCAS, 2013)
Ao Ao ao Beo Rg Ry
1,0 0,52 0,11111 0,09 8
Ry, a; Bi1(in) Bi2 (out) Oy,1 (in) o,z (out)
2,95 0,31 0,075 0,0828 1,176
0,1 (in) 0,2 (out) PLCF
2 1,168 10

2.10.4.Modelo K-w SST de transigao

O modelo K-w SST de transicio é baseado no acoplamento das equacdes do modelo
K-w SST convencional com outras duas equacgdes de transporte, uma para a
intermiténcia ( y) e outra para o critério de inicio de transigao, que é determinado em
funcdo da espessura de quantidade de momento. Uma correlacdo empirica foi
desenvolvida pela prépria Ansys para caracterizar a transicdo em condi¢des padroes

e em ambientes de fluxo livre de baixas intensidades de turbuléncia.

A EQUACAO 21 consiste na equagdo de transporte para a determinacdo da

intermiténcia (y )

0(py) | (pUyy) _

&)fi

d
1 vit Byt ox; [(M + oy /| 0x;

]

(21)

Onde Py1, Ey1, Py2 e Ey2 s&o os termos relacionados a transicao, apresentados nas
EQUACOES 22 a 25.

Pyl = 2FlengthpS(VFonset)Cy3
(22)

Eyl = Pyly
(23)
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Pyz = (2 Cyl)p-QVFturb
(24)

Ey* = y2Py2y
(25)

Frengtn € uma correlagdo empirica que controla o inicio e a extensado da regidao de

transicédo, S € a magnitude da taxa de deformacgéo, 2 é a magnitude da vorticidade.
O valor das constantes séo: ¢,; = 0,03; C,, = 50; ¢,3 = 0,5; 0, = 1,0

O inicio da transig&o é controlado pelas fungdes representadas pelas EQUACOES 26
a 32.

2
py=S
Rey =
YT
(26)
K
o K
UW
(27)
F _ Re,
onsetl ™ 2 193Req,
(28)
Fonsetz = min(max(Fonsetl, F(;}nsetl) ’ 2'0)
(29)
R;3
Fonsets = max (1 — 25 ,0
(30)
Fonset = max(FonsetZ - Fonset3, 0)
(31)
R
Fourp = e_(TT)4
(32)

Reg. representa o numero de Reynolds critico, quando atingido, o valor da
intermiténcia comeca a crescer na camada limite. Rey, representa o numero de

Reynolds de transigao .
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Tanto Fiepgn COMO Reg, sé@o fungéo do nimero de Reynolds de transigdo Rey,.

Os termos fonte s&o definidos pelas EQUACOES 33-40:

P -
Py, = Cor 7 (Regr — Rg) (1,0 — Fgt)

(33)
. 500u
= 0
(34)
1 2
vyt Y-
Fgp = min(max(Fyqree’® ,1,0 — (#) ),1,0)
~ /50
(35)
Roipt
OpL = Z;]
(36)
15
OpL = 79&
(37)
500
= Uy 01
(38)
2
pwy
Re, = p
(39)
Rey, 2
Fyake = e_(m)
(40)

O valor das constantes cy; € gy, Sd0 , respectivamente, 0,03 e 2,0.

A condicao de contorno para Ry, ha entrada é calculada em fungéo da intensidade de
turbuléncia (T,,) e do coeficiente de pressado( Ay) por uma correlagdo empirica, tal
como demonstra a EQUACAO 41.

Rge = f (T, 2g) -
41

A EQUACAO 42 apresenta a forma de calcular o coeficiente de pressao( Ag)
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P 62\ dU
= \v )ds

Rg; € o parametro que representa o inicio da transicdo para a turbuléncia. O termo

(42)

Fiengtn, Na EQUACAO 43, representa a extensdo da regido de transicdo. Reg,
representa o instante em que o modelo é ativado. Ambos Fi.,,4¢ € Reg. s@0 fungdo de

Rj,, tal como demonstrado pelas EQUACOES 43 e 44.

Flength = f(Rg¢)
(43)

Reg. = f(Rg) (44)
44

2.11. Fluxo pulsatil na veia cava superior

Devido ao bombeamento pulsatil do coragao e a tonicidade variavel dos musculos, o
escoamento nas veias centrais é, evidentemente, transiente. Além destes fatores,
uma série de outras variaveis podem alterar o fluxo nas veias centrais, tal como
respiragao, atividade fisica, postura, dentre outros (TU; INTHAVONG; WONG, 2015).

Devido a natureza complexa e multidirecional do escoamento sanguineo, as
grandezas fisicas envolvidas sdo sempre de dificil caracterizagdo em testes in-vivo.
Técnicas de ultrassonografia venosa, ou de ressonancia magnética, muitas vezes so6
permitem a caracterizacdo do campo de velocidades de maneira unidirecional. No
entanto, atualmente, avangos técnicos passaram a possibilitar, através da
ressonancia magnética tridimensional sensivel ao fluxo (4D-flow MRI), a
caracterizagao do escoamento sanguineo de maneira mais realistica, considerando a
multidirecionalidade intrinseca do escoamento nos vasos sanguineos (MARKL et al.,
2011).

MARKL et al., (2011) utilizaram a ressonéncia magnética tridimensional sensivel ao
fluxo (4D-flow MRI) para avaliar o fluxo sanguineo em diferentes veias e artérias de 4
individuos saudaveis e 4 pacientes com circulagao de Fontan. Os autores utilizaram
os dados medidos com a ressonancia magnética tridimensional sensivel ao fluxo para
construir a curva de fluxo em diferentes vasos sanguineos humanos, dentre eles, a

veia cava superior. A FIGURA 18 ilustra a variagao do fluxo na veia cava superior para
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cada paciente avaliado, assim como para o grupo de quatro individuos saudaveis
(grupo controle). Pela analise desta curva é perceptivel que o fluxo na veia cava
superior varia consideravelmente entre os individuos saudaveis, apresentando
valores maximos compreendidos entre, aproximadamente, 60 e 80 mL/s (3—5 L/min)

ao longo do ciclo cardiaco.

T Y T v T T T
80 - FLUXO - VEIA CAVA SUPERIOR
Qe Grupo Contorle
-,
%W + 009090900 eeeeaa Paciente 1
60 - \ — Paciente 2 -

Paciente 3
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FIGURA 18 Fluxo pulsétil na veia cava superior (MARKL et al., 2011).

-20

Uma forma relativamente simples de modelar o sistema circulatério humano e que
comegou a ser explorada na literatura recentemente, se da por meio da utilizagao de
modelos unidimensionais (TRENHAGO, 2013; MYNARD; SMOLICH, 2015). Os
modelos 1D sao formulados através de um conjunto de equacdes diferenciais parciais
onde as variaveis de interesse descrevem as variagdes da pressao do fluido P(t,x) , o
fluxo de sangue Q(t,x) e a area transversal dos vasos A(t,x), tanto para o tempo, t,
como para variavel espacial que representa a dire¢do axial do escoamento no vaso,
x. Estes modelos permitem reproduzir a forma e intensidade do fluxo pulsatil nos
principais circuitos sanguineos do organismo humano de forma relativamente simples
e com baixo custo computacional. Os modelos 2D e 3D fornecem informacdes muito
detalhadas sobre o escoamento no espaco e as interacdes de forca entre o fluido e
as paredes do vaso. Porém, o custo computacional envolvido nestas simulagées faz
com que sua utilizacdo seja restrita a pequenas regides do sistema cardiovascular
(TRENHAGO, 2013).

MYNARD et al., 2015, objetivando desenvolver e validar um modelo unidimensional

para representar o sistema circulatério humano, compilaram uma série de estudos da
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literatura envolvendo medi¢do de pressao e de fluxo nas principais veias e artérias
humanas. Para a obtencdo da curva de fluxo na veia cava superior os autores se
basearam nos estudos in vivo de APPLETON et al.,1987. Estes autores também
desenvolveram uma curva de pressao para o atrio direito baseando-se nos estudos in
vivo de COHEN et al., 1986. A FIGURA 19 apresenta estas curvas.

Testes in vivo (WEXLER et al., 1968) Modelo Computacional
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FIGURA 19 Curvas de fluxo na veia cava superior e pressao no atrio direito (COHEN et al., 1986;
APPLETON et al 1987; MYNARD; SMOLICH, 2015)

Outro método bastante utilizado na medicina para obter informacdes em tempo real
sobre a arquitetura vascular e os aspectos hemodindmicos associados ao
escoamento em diferentes vasos sanguineos € o ultrassom com doppler, também
chamado de ecografia com doppler (TRENHAGO, 2013).

MARR et al., (2018), utilizaram a ecografia com doppler para estimar a velocidade
meédia e o didmetro médio da se¢cdo de escoamento nas veias jugulares de 83
pacientes saudaveis durante um intervalo de analise de 4 s. Os resultados
encontrados pelos autores permitem concluir que o fluxo sanguineo médio na veia
jugular direita corresponde a cerca de 60% do fluxo total nas veias jugulares. No
entanto outros estudos chegaram a resultados diferentes, com valores de fluxo
significativamente maiores na veia jugular esquerda (CAIAZZO et al., 2015). Ja outros
estudos consideraram os valores de fluxo na veia jugular direita e esquerda muito
proximos (LUCAS, 2013; LUCAS et al., 2014; GONCALVES et al., 2019; CIUTI et al.,
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2013). Esta divergéncia nos dados, evidencia a falta de consenso quanto ao tema, ou
sdo uma evidéncia de que o fluxo nas veias centrais varia significativamente de
individuo para individuo, dependendo também de outras variaveis, tal como

localizagdo da medigao, posigcéo do paciente (em pé ou deitado), dentre outros fatores.

A estrutura da arvore venosa sistémica se inicia nas vénulas e termina na jungao das
veias cavas superior e inferior com o atrio direito. A pressao na saida das veias cavas
€ comumente considerada como correspondendo a pressao no atrio direito. Esta, por
sua vez, apresenta valores médios em torno de 3 cm de H20 (aproximadamente 300
Pa), com amplitudes maximas de flutuacdo da ordem de 7 cm de H20
(aproximadamente 700 Pa) ao longo do ciclo cardiaco (TU; INTHAVONG; WONG,
2015).

2.12. Estudos numéricos e experimentais em cateter

Do ponto de vista trombogénico, os cateteres de hemodialise devem ser utilizados sob
condi¢des otimizadas, buscando vazdes que promovam um equilibrio ideal entre dois
fatores que atuam em conjunto: tenséo de cisalhamento e tempo de exposicéo a estas
tensbes. Vazdes altas tendem a promover maiores tensdes de cisalhamento e maior
queda de pressao, enquanto vazdes baixas tendem a aumentar o tempo de residéncia
das células sanguineas. A combinagao destes dois fatores atuando em conjunto tende
a produzir um maior ou menor indice de ativagao plaquetaria (FUCHS; PRAHL, 2018;
MAREELS et al., 2007; CLARK; VAN CANNEYT; VERDONCK, 2012). Parametros
geomeétricos dos cateteres, tal como o tamanho, o posicionamento, o tipo de ponta e
a presenca de orificios laterais também tendem a promover alteracées no ambiente
hemodinamico, o que pode afetar o indice de ativagao plaquetaria (PIPER et al., 2018;
LUCAS, 2013). Portanto, do ponto de vista trombogénico, um critério racional para
projeto e uso de cateteres venosos centrais s6 pode ser estabelecido mediante o
conhecimento adequado do ambiente hemodinémico no interior dos cateteres bem

como nas veias centrais (PIPER et al., 2018).

Modelos numéricos, baseados na dindmica dos fluidos computacional, surgem como
uma importante ferramenta para a observacdo das estruturas do escoamento, a
estimativa do campo de velocidades e pressao, assim como a obtengao dos perfis de

energia turbulenta. Deste modo a analise numérica abre novas perspectivas para a



66

previsao de regides criticas do escoamento, além de possibilitar o desenvolvimento e
aperfeicoamento dos cateteres utilizados em procedimentos clinicos de hemodialise.
O grande desafio relacionado a modelos numéricos diz respeito a sua validagao, uma
vez que testes in-vivo sdo sempre considerados demasiadamente invasivos e testes
in-vitro dependem da reprodugao das condi¢des fisiologicas em laboratério, o que é,

sempre, uma tarefa complexa e muitas vezes, inviavel (DROST et al., 2017).

Uma série de estudos objetivou avaliar o campo de escoamento bem como as
alteragdes hemodinamicas que levam a formacgao e a progressao dos trombos em
cateteres de hemodialise. Caracteristicas fisicas do campo de escoamento, tal como
vazao, tensao de cisalhamento, taxa de deformacédo e tempo de residéncia foram
avaliados do ponto de vista trombogénico. Também foram avaliadas diversas
caracteristicas geométricas e de projeto dos cateteres, tal como a presenca de
orificios laterais, tamanho dos orificios laterais e tipos de ponta (MAREELS; WACHTER;
VERDONCK, 2004; CLARK et al., 2015; TREROTOLA et al., 2002; GALLIENI et al., 2014;
BAJD et al., 2012; BAJD et al., 2012; PENG et al., 2017; BAJD et al., 2012; MAREELS et al.,
2007; TREROTOLA et al.,, 2002). No entanto, destaca-se que poucos estudos, na
literatura, consideraram a influéncia e o efeito da real geometria das veias centrais no

campo de escoamento préximo aos cateteres (PENG et al.,2017; LUCAS et al., 2014).

Com o objetivo de avaliar os parametros hemodinamicos relacionados a performance
dos cateteres de Niagra, bem como a influéncia de seus orificios laterais, MAREELS
et al., (2004) propuseram um estudo numérico para determinar o campo de
escoamento em regides no interior dos cateteres, tal como em suas pontas e orificios
laterais. Os estudos numéricos foram realizados considerando dois dominios
geomeétricos distintos, a saber: (1) cateter inserido no interior de um cilindro rigido; (2)
cateter inserido em um modelo anatdmico representativo do atrio direito. Diferentes
parametros hemodinamicos, tal como velocidade, taxa de deformacao, gradiente de
pressao e presencga de zonas de recirculagao foram avaliados em ambos os dominios
geométricos e considerado tanto a auséncia como a presencga de orificios laterais de
diferentes tamanhos nos cateteres. Os autores concluiram que o dominio geométrico
tem pouca ou nenhuma influéncia no campo de escoamento no interior do cateter e
que a presenca de orificios laterais ndo influencia nos valores das taxas de

deformacdo, somente em sua distribuicao global.
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Baseados na conclusdo dos estudos de MAREELS et al.,, (2004), de que o
escoamento no interior dos cateteres venosos centrais ndo sofre influéncia da
localizagéo e posicionamento dos mesmos nas veias, ou no atrio direito, MAREELS
et al., (2007) propuseram um outro estudo numérico e experimental com o objetivo
comparar o campo de escoamento e avaliar o potencial trombogénico no interior de
sete diferentes tipos de cateteres de hemodialise. A mecanica dos fluidos
computacional foi utilizada conjuntamente com a vel6cimetria por imagem de
particulas (PIV) para determinar o campo de velocidades e as taxas de deformacao
em trés diferentes tipos de cateteres de hemodialise, a saber: cilindrico e com ponta
(1) cortada reta, (2) cortada em angulo e (3) cortada em linha reta e com uma entrada

lateral.

Para permitir acesso 6ptico nos experimentos, os cateteres foram fabricados por meio
do processo de fundi¢do de silicone transparente. Foi utilizado o seguinte silicone:
“CF-2616, NuSil Silicone Technology, Carpinteria. CA”, cujo indice de refracéo € de
1.41. Como fluido de trabalho foi utilizada uma solugdo de agua com glicerina (42-
58% em massa) aquecida até uma temperatura de 50 °C para a redugdo da
viscosidade. Para minimizar os desvios Opticos devido a refracdo do laser em uma
superficie curva, os cateteres foram fixados no interior de um duto de secao
transversal retangular representando a veia cava superior (SVC). A vazao no interior
dos cateteres bem como a velocidade de entrada do fluido de trabalho no duto foi
considerada constante. A FIGURA 20 apresenta um esquema do procedimento
experimental utilizado neste estudo MAREELS et al., (2007).
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FIGURA 20 Representagédo esquematica dos experimentos de MAREELS et al., (2007).

Para realizagado das simulagdes numéricas, os modelos geomeétricos dos cateteres
foram confeccionados em escala real utilizando o software SolidWorks 2003
(SolidWorks Corporation, Concord, MA). A veia cava superior foi aproximada por um
cilindrico rigido e foi considerado o escoamento laminar em regime permanente.
Como condicao de contorno de entrada na SVC foi considerada velocidade constante
de 0,18m/s, o que corresponde as condigdes fisioldgicas na sistole (fluxo de 2,7L/min
na veia cava superior). Como condi¢ao de saida foi considerada a pressao constante
e condicdes de nao deslizamento foram aplicadas as paredes. Nos cateteres foi
considerado a condicdo de vazdo constante igual a 300mL/min MAREELS et al,,
(2007).

O campo de velocidades e de taxa deformacao simulados para estes trés cateteres
foram comparados com os resultados experimentais obtidos, utilizando a técnica de
velécimetria por imagem de particulas, em dois planos perpendiculares no interior dos
cateteres, de modo a validar o modelo numérico. A FIGURA 21 ilustra os resultados
obtidos MAREELS et al., (2007).
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FIGURA 21 Resultados numéricos e experimentais em um plano normal (a) e um plano transversal
(b) no interior dos cateteres (MAREELS et al., 2007)

Apos a validagdo do modelo numérico, o campo de escoamento em outros quatro
modelos de cateteres também foi simulado. Em todos estes sete modelos, os campos
de taxa de deformacao, tensao de cisalhamento, velocidade, bem como o tempo de
permanéncia do sangue e o indice de ativagao plaquetaria (PLI) foram avaliados
numericamente com o objetivo de identificar qual tipo de cateter apresenta o menor
potencial trombogénico. Os autores chegaram a conclusdo de que a ponta de corte
reta e, possivelmente, dois furos laterais resultam em tempo de exposi¢ao e tensao
de cisalhamento minimos MAREELS et al., (2007).

Como principais limitagdes dos estudos de MAREELS et al., (2007), pode-se citar a
nao consideracao e analise do ambiente hemodinamico no interior do vaso sanguineo
com cateter inserido. Esta analise restringiu-se a regides no interior do cateter bem
como a regides proximas as suas pontas. As alteracdes fisicas induzidas pelo cateter
no campo de escoamento sanguineo no interior do vaso podem ser significativas para
a formacao de trombos na regiao e, portanto, também devem ser um parametro critico
de projeto. Outras limitagcdes deste estudo dizem respeito a ndo consideragéo da
influéncia do posicionamento do cateter no interior das veias, a consideracédo de uma
unica vazao para o escoamento no interior do cateter e a ndo consideragdo da

turbuléncia nas simulagdes numericas.
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Um estudo semelhante utilizou a velocimetria por imagem de particulas em cateteres
de hemodialise para avaliar a eficacia do uso de heparina na desobstrugcao de
cateteres acometidos pela formagcao de trombos. Para reproduzir a agao da heparina
em uma bancada experimental, um cateter de hemodialise foi preenchido com corante
de arhodamina-B, representando a acdo da heparina. O cateter foi inserido em um
tubo cilindrico de acrilico, representativo da veia cava superior. O fluxo pulsatil foi
implementado como condi¢do de entrada no tubo e uma solugdo de agua com
glicerina foi utilizada para representar o sangue. O campo de velocidades no tubo foi
medido utilizando a velocimetria por imagem de particulas enquanto que a
concentragao de heparina foi monitorada por Fluorescéncia Induzida por Laser Planar
(PLIF). Os resultados encontrados foram consistentes como os valores obtidos em
estudos in vivo (BARBOUR et al., 2016).

CLARK et al., (2012), objetivando comparar o campo de escoamento nos cateteres
de Pelindrome e VectorFlow, utilizaram os resultados do experimento de MAREELS
et al., (2007) para validar um modelo numérico destinado a avaliagdo e comparagao
dos seguintes parametros fisicos: tensdo de cisalhamento, tempo de residéncia,
recirculacao e indice de ativacao plaquetaria. Adicionalmente, as simulagdes também
foram validadas por duas metodologias experimentais distintas propostas pelos
autores, uma in vivo e a outra in vitro. Para fins deste estudo, a veia cava superior foi
aproximada por um cilindro rigido de 18mm de diametro e 120mm de comprimento.
As simulagdes foram realizadas em regime permanente considerando a vazéao
sistdlica de 3L/min na veia cava superior € a pressao de referéncia de 0 Pa na saida.

Foi considerado um fluxo constante no cateter igual a 400 mL/min.

Para os estudos in-vitro foi construida uma bancada hidraulica contendo um dialisador
Asashi-Kasei oco, com formato cilindrico e com as mesmas dimensdes do dominio
geométrico das simulagdes. Uma segunda bomba, de fluxo variavel, foi conectada a
tubulagcdes de dialise de modo a gerar o circuito hidraulico do cateter. Técnicas de
ultrassonografia foram utilizadas para a medi¢cao da recirculagdo e do campo de
velocidades considerando diferentes valores de vazao no circuito do cateter: 400, 500
e 600mL/min. Os estudos in-vivo foram realizados inserindo os cateteres de

hemodialise nas veias jugulares de um suino de 55kg. O campo de velocidades, bem
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como a circulagdo nos cateteres também foram medidos utilizando técnicas de
ultrassonografia (CLARK et al., 2012).

Diferentes geometrias de pontas de cateteres podem modificar o ambiente
hemodinamico nas veias centrais durante a hemodialise, afetando parametros criticos
para o desempenho do cateter bem como seu potencial trombogénico TREOTELA et
al., (2002).

CLARK et al., (2015) utilizaram os resultados experimentais de CLARK et al., (2012)
para validar um modelo numérico destinado a avaliar e comparar o ambiente
hemodinamico proximo a trés geometrias distintas de pontas de cateteres de
hemodialise. Foram avaliados os cateteres de Palindrome, GlidePath e VectorFlow. O
dominio geométrico das simulagdes numéricas foi obtido posicionando-se os
cateteres de maneira concéntrica a um cilindro rigido de 18mm de diametro e 480mm
de comprimento representativo da veia cava superior. As simula¢des foram realizadas
em regime permanente, considerando uma vazao constante de 3L/mim na veia cava
superior e a vazdo de 400mL/min no interior dos cateteres. O cateter de Palindrome
foi o que apresentou maiores regides de estagnacao, estando estas localizadas
proximas aos orificios laterais e a ponta distal. Os cateteres de GlidePath e VectorFlow
apresentaram resultados bem semelhantes, com o numero de regides de estagnagéao
maiores no cateter de GlidePath devido a presenga de um maior niumero de orificios

laterais. A FIGURA 22 ilustra estes resultados.
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b. Cateter GlidePath c. Cateter VectorFlow

FIGURA 22 Regibes de estagnacgio e separagao do campo de escoamento nos cateteres de
Palindrome (a), GlidePath (b) e VectorFlow (c) (CLARK et al., 2015).

Além da geometria das pontas dos cateteres, o tamanho dos cateteres e a forma como
sao posicionados no interior das veias tende a alterar o ambiente hemodinamico no
seu entorno. PIPER et al., (2018) utilizaram a mecanica dos fluidos computacional
para investigar a influéncia de alguns parametros clinicos, geométricos e fisicos
associados ao uso de cateteres venosos periféricos, tal como o tamanho do cateter,
angulo de posicionamento de sua ponta e o fluxo em seu interior. A influéncia de cada
um desses parametros no ambiente hemodindmico proximo aos cateteres foi avaliada
com base no calculo do tempo de residéncia, campo de tensao de cisalhamento e na
estimativa da estenose venosa associada a cada posi¢cao do cateter. Os autores
concluiram que o parametro clinico de maior influéncia no ambiente hemodinamico
proximo ao cateter é a vazdo em seu interior, seguido do angulo de posicionamento

de sua ponta.

As simulagdées numéricas foram realizadas em regime permanente, considerando o
escoamento como laminar e o sangue como um fluido newtoniano. O dominio
geométrico foi aproximado por um cilindro rigido de 100mm de comprimento € 2,4mm
de didmetro. Como principais limitagdes dos estudos de PIPER et al., (2018) pode-se
citar: o modelo geométrico simplificado, a ndo consideragdo das interagdes fluido-

estrutura, do fluxo pulsatil, da turbuléncia, do real comportamento reolégico do sangue
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e auséncia de validagao experimental figuram como as principais limitagdes do estudo
de PIPER et al., (2018).

Embora geralmente se acredite que a estrutura do tecido trombatico seja um coagulo
homogéneo de fibrina eritrocitaria, sua morfologia pode ser composta por camadas de
plaquetas distribuidas de maneira ndo uniforme, conhecidas como linhas de Zahn
(BAJD et al., 2012). Imagens histolégicas e microscoépicas do tecido trombético podem
facilitar o entendimento do comportamento do escoamento venoso na presenca do
cateter. Estudos na literatura objetivaram analisar as diferentes estruturas micro-
morfolégicas de trombos venosos e compara-las com as caracteristicas
hemodinamicas do campo de escoamento sanguineo obtidas por meio de modelos
computacionais (LUCAS., 2013; BAJD et al.,, 2012; PARA et al., 2011). Imagens
histolégicas e microscopicas do tecido trombotico podem fornecer uma viséo geral das
caracteristicas e estrutura do campo de escoamento sanguineo, tal como ilustrado
pela FIGURA 23, mas nao permitem estimar a magnitude das grandezas fisicas
envolvidas, tal como velocidade, tensdes de cisalhamento e taxas de deformacéo. O
ideal € que a validagdo de modelos numéricos seja sempre feita de maneira
quantitativa, de modo a permitir a estimativa de uma margem de erro para os valores

numéricos obtidos.

A disposigao das estruturas micro-morfolégicas do trombo esta associada a maneira
como se comporta a tensdo de cisalhamento no escoamento sanguineo. O estudo
detalhado do tecido trombdtico permite analisar cada micro-estrutura que compde o
trombo de forma individualizada a fim de entender a influéncia do escoamento na

disposicao dindmica das células (LUCAS., 2013).

PARK et al., (2008) desenvolveram um trombo no interior de um vaso ocluido por meio
de um ambiente hidrodindmico controlado. Os autores simularam, por meio da
dindmica dos fluidos computacional, um vaso com uma obstrucio parcial de 70% a
83% do diametro. Verificou-se, através da comparacao dos resultados das simulagdes
numeéricas com imagens histologicas do tecido trombdtico, que as regides de maior
agregacao de plaquetas coincidem com as regides de tensdes de cisalhamento mais

elevadas.
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BAJD et al., (2012), através da analise histologica de imagens coloridas com Picro-
Mallory e de ressonancia magnética obtidas de pacientes com trombos nas veias
inferiores, buscaram correlacionar as caracteristicas do campo de escoamento
sanguineo, especialmente tensdo de cisalhamento e turbuléncia, com a distribuigao
das linhas de Zahn no tecido trombético. Para obter informacdes da estrutura do
campo de escoamento na regido os autores desenvolveram um modelo numérico para
simular a modificagdo das condi¢cdes hemodindmicas em um hipotético vaso
obstruido. O vaso foi aproximado por um cilindro de 8mm de didmetro e 100mm de
comprimento. As simulag¢des foram realizadas em regime transiente. Como condigbes
de contorno foram adotadas velocidades médias medidas por ultrassonografia em
pacientes. Foram simulados vasos com diferentes niveis de obstru¢ao e a parede do

vaso foi considerada como sendo rigida.

Como resultado, os autores concluiram que regides de elevadas tensdes de
cisalhamento proporcionam condigdes favoraveis para a ativagao de plaquetas.
Também concluiram que a disposicdao das linhas de Zahn, apds a estenose,
acompanha o padrao do campo de escoamento na regiao, sendo condicionada pela
presenca de longos vortices. A FIGURA 23 ilustra a comparacao da estrutura tecido
trombdtico (A), considerando a ordenagédo e disposi¢do das plaquetas (B) com o

campo de escoamento obtido por simulagdes numéricas (C) (BAJD et al., 2012).

8 mm

|
0 cmls 27 cmls

FIGURA 23 Comparagao da estrutura tecido trombdético com o campo de escoamento na regido
(BAJD et al., 2012).
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Outro estudo objetivou comparar a disposi¢ao do tecido trombético analisadas, in vivo,
pelas técnicas de microscopia eletrénica de varredura, miocroscopia de varredura a
laser de dois fotons e analise histolégica com a estrutura do campo de escoamento
obtida por simulagdo computacional (LUCAS, 2013; LUCAS et al., 2014).

LUCAS et al., (2014) utilizaram a dinédmica dos fluidos computacional em regime
laminar e turbulento para comparar o escoamento em um cateter parcialmente
obstruido com um desobstruido. As simulagdes foram realizadas em regime
transiente, abrangendo o intervalo de tempo de um ciclo cardiaco completo. O
programa SolidWorks (SolidWorks, Inc., Concord, MA, USA) foi utilizado para
confeccionar um modelo geométrico do cateter semelhante ao modelo clinico
MedCOMP/HEMO-CATH (Harleysville, PA, USA). Neste estudo foi considerado um
modelo tridimensional, complexo, do sistema venoso central, obtido a partir de
imagens do programa “Visible Human Project”. O programa ANSYS-CFX12.1
(ANSYS-Fluent Inc.,Lebanon, NH,USA) foi utilizado para a resolu¢gdo das equacodes
da quantidade de movimento e continuidade, considerando o0 escoamento

incompressivel, o0 sangue como fluido ndo-newtoniano e a parede do vaso rigida.

As simula¢des numericas evidenciaram, tanto para o cateter obstruido como para o
desobstruido, a presenca de vortices e regides de separagdo do campo de
escoamento proximo aos orificios venosos do cateter, o que esta em consonancia
com o a analise do tecido trombdtico na regido. Destaca-se que, préximo aos orificios
venosos do CVC foi evidenciado a deposicao contorcida de plaquetas, o que,
provavelmente, estaria associado a presenga de vortices na regido, tal como foi
indicado pelo estudo numérico (LUCAS, 2013; LUCAS et al., 2014).

Também foi possivel constatar, pelo estudo numérico, que a presenca do cateter
contribui para o aumento da velocidade minima, de areas de recirculagdo do
escoamento e da variagao dos valores de tensao de cisalhamento e velocidade, o que
contribui para formagao e progregao do trombo (LUCAS, 2013; LUCAS et al., 2014).

Destaca-se que, as zonas de recirculacdo foram observadas no final da sistole. O
padrao detalhado das linhas de corrente na veia com a presenca e auséncia do cateter

€ apresentado nas 24 (a) e (b) respectivamente. (LUCAS, 2013)
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FIGURA 24 Distribuicdo da velocidade nas linhas de corrente no pico da sistole (t=0,40s) com
cateter (a) e sem cateter (b) (LUCAS, 2013a; LUCAS et al., 2014).

Ainda referente ao estudo de LUCAS et al.,, (2014), € importante destacar que os
autores analisaram a taxa de deformacao e a tensao de cisalhamento na parede de
todos os orificios laterais do cateter e constataram valores bem mais significativos

desa grandeza proximo ao orificio n® 8, tal como demonstra a FIGURA 25.

FIGURA 25 Tensao de cisalhamento nos orificios arteriais do cateter (LUCAS., 2013)
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Em outro estudo mais recente, PENG et al., (2017) também objetivando investigar a
correlacao entre as alteragdes hemodinamicos induzidas pela presenca dos CVCs nas
veias centrais com a formagédo de trombos na regido, desenvolveram um modelo
numérico baseado na mecanica dos fluidos computacional para simular o campo de

escoamento nas veias centrais com e sem a presenca de cateter.

O modelo geométrico utilizado nas simulagbes de PENG et al., (2017) foi obtido a
partir de imagens de tomografia computadorizada de um paciente especifico. O
Cateter foi aproximado por um tudo cilindrico macigo de superficie lisa, de modo que
a influéncia do fluxo imposto pelo cateter no escoamento global no interior da veia néo

foi considerada.

As simulacbes de PENG et al.,, (2017) foram realizadas em regime permanente,
abrangendo um unico instante de tempo especifico do ciclo cardiaco e considerando
o0 escoamento laminar. As condi¢gdes de contorno foram obtidas através da medi¢ao
de vazao do escoamento sanguineo nas veias centrais de um paciente especifico por

meio da técnica de ressonancia magnética com contraste de fase (PC-MRI).

Os parametros hemodinamicos obtidos com as simulagdes com e sem cateter, tais
como campo de tensdo de cisalhamento, campo de pressdo, campo de velocidades e
helicidade foram comparados com a taxa de incidéncia de trombose em diferentes
locais da veia central obtidos por meio de analise estatistica de exames clinicos
(PENG et al., 2017)

Ao comparar o ambiente hemodinamico das simulagdes com e sem cateter, os
autores constataram que a presenca do cateter induziu o aparecimento de tensdes de
cisalhamento mais elevadas préximo as paredes da veia braquiocefalica direita e veia
cava superior. Observou-se também um aumento da resisténcia hidraulica, bem como
uma redugado significativa da helicidade local normalizada (adimensional que
representa o angulo entre os vetores velocidade e vorticidade — uma forma de medida
da caracteristica rotacional do escoamento). A subsequente comparagdo dos
resultados numeéricos com a analise estatistica da localizag&o dos trombos obtidas por
meio dos exames clinicos permitiram concluir que, ao contrario do que se esperava,
a formagado dos trombos tende a ocorrer, preferencialmente, em regides onde o

escoamento perde sua caracteristica rotacional e ndo em regides onde sao induzidas
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tensdes de cisalhamento mais elevadas. Assim, a helicidade local normalizada surge
como o parametro hemodinamico de maior correlagdo com a formacao de trombos. A
FIGURA 26 ilustra os resultados obtidos nos estudos de PENG et al., (2017).
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FIGURA 26 Taxa de formagéo de trombos e campo de velocidades no acesso venoso central
(PENG et al., 2017)

Destaca-se que as principais limitagdes dos estudos de PENG et al., (2017) residem
na nao consideracado da complacéncia das veias, do fluxo no interior do cateter (e, por
conseguinte, seu efeito global sobre o escoamento nas veias), na adogao do regime
permanente e na consideragdo do escoamento laminar. E possivel que a reducédo da
area da secéo livre do escoamento, ocasionada pela presenca do cateter, acelere o
escoamento sanguineo proximo ao mesmo, gerando maiores gradientes de tensdes
e taxas de deformacdo, modificando o comportamento reolégico do sangue e,
eventualmente, gerando turbuléncia. A turbuléncia, por sua vez, tende a aumentar a
eficiéncia de transporte das espécies quimicas contidas no sangue induzindo a
formagéo de trombos (BAJD et al., 2012; LUCAS, 2013; HUEBNER,2003; STEIN;
SABBAH, 1976; GULAN et al.,2017) .

Importante ressaltar que, na literatura, estudos numeéricos que dizem respeito ao
escoamento venoso na presenca de cateteres venosos centrais sdo ainda raros e

limitados. A maioria dos estudos nao considera a influéncia da real geometria das
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veias centrais, bem como das reais condi¢des fisiolégicas de escoamento sanguineo:
fluxo pulsatil e a complacéncia das veias. Outra limitagao esta associada a validagéo
destes modelos. A validacdo de modelos numéricos associados ao escoamento
vascular € sempre um aspecto critico devido a dificuldade de acesso ao escoamento
in vivo e a dificuldade de confecgdo de modelos representativos da real estrutura e
geometria dos vasos sanguineos. A confecgdo destes modelos € o que permite, por
sua vez, a reprodugdo das condi¢des fisioldgicas de escoamento sanguineo em

laboratorio.

Estudos avaliaram, através do uso de técnicas nao invasivas de medigdo do campo
de velocidades, o escoamento no interior de modelos representativos de fistulas e
enxertos arteriovenosos (DROST et al., 2017). No entanto, ainda ndo € conhecido
nenhum estudo semelhante que buscasse reproduzir, in-vitro, as condi¢des
hemodindmicas associadas ao acesso venoso central para a hemodialise,

considerando a real geometria e complacéncia das veias.

2.13.Revisao de estudos experimentais in vitro para o acesso vascular em

hemodialise

Diferentes técnicas de experimentagdo in vitro, especialmente as técnicas néao
invasivas de medi¢cao do campo de velocidades, tal como as técnicas oticas ou de
ultrassonografia, sdo passiveis de serem utilizadas para ampliar o conhecimento a
respeito do campo de escoamento no acesso vascular para hemodialise.
Experimentos in vitro tém a vantagem de garantir elevada reprodutibilidade, condigbes
altamente controlaveis, além de n&o necessitar de contato direto com o paciente. Por
estas razdes os experimentos in vitro sao a forma principal de validacdo de modelos

numéricos do escoamento sanguineo (DROST et al., 2017).

Uma série de estudos na literatura objetivou reproduzir, em laboratério, as condigdes
fisiologicas associadas as diferentes formas de acesso vascular para hemodialise
(DROST et al., 2017).

Estudos numéricos e experimentais que visam a reproducdo das condicdes
hemodindmicas necessitam, em primeira instdncia, da confeccdo de modelos

geomeétricos representativos da disposicao e layout dos vasos sanguineos. Técnicas



80

controladas e replicaveis para a confec¢gao de modelos geométricos e corpos de prova
capazes de representar a geometria e a complacéncia de vasos sanguineos ja foram
desenvolvidas na literatura (LERMUSIAUX et al., 2001; CHEE et al., 2018; CHAUDHURI et
al., 2003; ARCAUTE, K et al., 2003; ARCAUTE, K et al., 2003; SULAIMAN et al., 2008;
MACHADO et al., 2018; HOPKINS et al., 2000; ARCAUTE, KARINA; WICKER, 2008; CHEE
et al., 2016)

Solugdes de agua com glicerina, em diversas concentragdes, sdo a alternativa mais
comumente encontrada para reproduzir o escoamento sanguineo in vitro, dado o fato
de a viscosidade cinematica das solugdes de agua com glicerina ser semelhantes a

viscosidade cinematica do sangue (DROST et al., 2017).

DROST et al., (2017), em um trabalho de revisédo bibliografica, sumarizou diversos
estudos experimentais in vitro associados as diferentes formas de acesso vascular
para a hemodialise. Destaca-se que, uma série de estudos na literatura buscou
reproduzir as condigcbes hemodinamicas associadas ao procedimento clinico de
hemodialise em fistulas e enxertos arteriovenosos, no entanto, pouquissimos estudos
associados ao acesso venoso central para a hemodialise foram encontrados. As
tabelas a seguir apresentam os estudos revisados pelos autores, bem como as
respectivas geometrias, fluido de trabalho e condi¢des fluidodinamicas utilizadas em

cada estudo.
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TABELA 3 Condigdes fluidodindmicas de experimentos in vitro - FAV (DROST et al., 2017).

Condigdes Fluidodinamicas, experimentos in-vitro — Fistolas Arteriovenosas

Autores

Fluido de Trab.

Numero de Re

Fluxo (mL/min)

(SIVANESAN et al., 1999)

(VAN CANNEYT et al., 2010)

(HUBERTS; BODE; et al., 2012) e

(HUBERTS; VAN CANNEYT; et
al., 2012)

(BOTTI et al., 2013)

(KHARBOUTLY et al., 2010)

(DECORATO et al., 2014)
(BARBER et al., 2015)

(LWIN et al., 2014)

(BROWNE; WALSH; GRIFFIN,
2015)

Agua-glicerina-
NaCl (40-46-14%)
Agua-glicerina (62-

38%)

Agua

Agua
Agua-glicerina (60-
40%)
Agua-glicerina (70-
30%)

Nal-agua-glicerina
(53-30-16,3%)
Agua-glicerina (65-
35%)

100,300 e 600

550-1000

500-1300

5000

220,400

1840,2000,2450

1000

780, 1200

TABELA 4 Condicdes fluidodindmicas de experimentos in vitro - EAV (DROST et al., 2017)

Condigoes Fluidodinamicas, experimentos in-vitro — Enxertos Arteriovenosas

Autores

Fluido de Trab.

Numero de Re

Fluxo (mL/min)

(HEISE et al., 2003)

(VAN TRICHT et al., 2004)

(KOKKALIS et al., 2015)

(CHEN, W.; KAN; KAO, 2015) e
(CHEN, W. L. et al., 2015)

(LIN et al., 2016)

Agua-glicerina
(58-42)%
Agua-glicerina
(60-40)%
Agua-glicerina
(91-9)%

Agua-glicerina

933, 2800

570,850,1140,1420,1700

500

500-1500

360,480,600,720

600-1000
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TABELA 5 Condigdes fluidodinamicas de experimentos in vitro - CVC (DROST et al., 2017)

Condigoes Fluidodinamicas, experimentos in-vitro — Cateter Venoso Central

Autores Fluido de Trab. Numero de Re Fluxo (mL/min)

(MAREELS et al., 2007a) Agua-glicerina (42-58%) 937 784

(BARBOUR et al., 2016) Agua-glicerina (60-40%) 1050 -—--
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3. MATERIAL E METODO

3.1.Modelos geométricos

No presente trabalho, o modelo geométrico do sistema venoso central, utilizado tanto
no estudo numérico como experimental, foi desenvolvido a partir da metodologia
proposta por MACHADO et al., (2018). As informacgdes iniciais foram obtidas a partir
de dados de uma tomografia computadorizada de um paciente saudavel, do sexo
masculino e de 74 anos de idade. O procedimento foi aprovado pelo Comité de Etica
(CAAE 02405712.5.1001.5149) e encontra-se explicitado nos itens a seguir.

3.1.1.Modelo geométrico - sistema venoso central

Em um programa de processamento de imagens médicas (InVesalius3®) fez-se a
importagdo dos arquivos DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine),
formato utilizado nos exames de tomografia. Os arquivos DICOM contém imagens em
multi-fatias que seguem um padrao especifico de armazenamento, segmentacao e
transmissao de informagdes. Cada pixel possui uma resolugdo em escala de cinza,
graduada entre -1024 e 2976. Assim, por meio da definicdo de um intervalo
caracteristico de densidade de cinza, foi possivel separar uma estrutura tecidual das

demais.

Os arquivos DICOM utilizados consistiam em 1100 imagens do tronco espacadas em
0,5 mm com resolucdo de 512x512 pixels. Utilizando o software InVesalius3®, de
distribuicdo gratuita, a tomografia foi segmentada e filtrada para uma faixa de
densidade especifica que corresponde a maioria dos vasos sanguineos. Ruidos
indesejaveis, assim como parte da superficie do tecido 6sseo, também foram filtrados.
A FIGURA 27 ilustra o processo de segmentacédo destacando a regido de interesse

que seria editada posteriormente.
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FIGURA 27 Segmentacdo de imagens de tomografia computadorizada no software InVesalius3®
(MACHADO et at., 2018).

O programa de modelagem 3D Autodesk Meshmixer®, de distribuicdo gratuita, foi
utilizado para edicéo da superficie em formato STL. Foram feitas limpeza, suavizagao
e remocao de possiveis imperfeicdes da superficie, além de melhoria na qualidade
superficial. As ramificagdes do sistema venoso, assim como as veias subclavias e
jugulares externas, foram desprezadas devido a complexidade de reprodugao deste
sistema em uma bancada experimental, pelo elevado custo computacional associado
aos estudos numéricos e devido a pouca influéncia destas ramificagdes no
escoamento proximo a ponta e orificios laterais do cateter (LUCAS., 2013). A FIGURA
28 mostra a superficie externa do sistema venoso gerada, sendo composta pelas veias

cava superior e jugulares internas.

FIGURA 28 Modelo geométrico das veias jugulares internas e cava superior em STL.

A partir da superficie externa foi determinada uma espessura média para os vasos e

criada a superficie interna, ou seja, a regido que compreende o escoamento de
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sangue, denominada de lumen. Foi considerada uma relagéo de proporgao média dos
vasos sanguineos, na qual a espessura do vaso corresponde a, aproximadamente,
15% do seu diametro interno (FALLIS, 2013; FUNG, 2013). A superficie externa foi
dividida em trés regides e, para cada uma destas, foram criadas superficies internas
com espessura equivalentes a 15% do didmetro interno médio, que variaram entre 1,7
e 2,6 mm. Por fim, as superficies foram unidas, suavizando o encaixe entre elas. A
superficie interna foi exportada para o programa ANSYS SpaceClaim Direct Modeler®
(ANSYS Inc., Lebanon, EUA) para criar o solido correspondente ao lumen do sistema

venoso. A FIGURA 29 apresenta o solido gerado.
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FIGURA 29 Modelo geométrico do lumen do sistema venoso central

Com o intuito de facilitar a fabricagdo do corpo de prova experimental a partir do
modelo geométrico desenvolvido para o sistema venoso em questdo e visando
melhorar o acesso 6tico ao mesmo, o modelo geométrico ainda foi simplificado de
modo a reduzir o grau de curvatura de sua superficie e torna-lo simétrico em relagao
ao plano central XZ ilustrado na FIGURA 29. Destaca-se que a simetria também facilita
0 processo de fabricagdo do corpo de prova pelo método de silicone casting e
impresséo 3D, uma vez que um corpo simétrico tem a vantagem de apresentar maior

facilidade de remogao dos moldes de fundicdo bipartidos.

Para a simplificagdo do modelo, o software ANSYS SpaceClaim foi utilizado
novamente. Um plano central de simetria XZ foi estabelecido, tal como ilustram a
FIGURA 29 e FIGURA 30. Também foram criados dois planos XY nas extremidades da

veia, delimitando assim, o seu comprimento total “Z”. Foram criados outros planos
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XY, paralelos aos das extremidades, totalizando 44 planos equidistantes de 4,0mm,
conforme ilustra a figura FIGURA 30. Em cada plano XY a geometria da segao
transversal original foi aproximada por uma elipse que melhor se enquadrava em sua
area. Os centros geométricos das elipses foram, entdo, deslocados para o plano
central XZ, e estas foram rotacionadas de modo a garantir a simetria do modelo. Por
fim, as curvas foram unidas para criar o novo solido. A FIGURA 32 ilustra o novo
modelo geométrico gerado. Destaca-se que este modelo foi utilizado nas simulagbes
sem cateter e serviu como base para o desenvolvimento do corpo de prova

experimental e dos demais modelos geométricos utilizados nas simulagdes.

FIGURA 30 Simplificagdo do modelo geométrico

A FIGURA 31 apresenta uma comparagao entre o modelo geométrico criado a partir
das imagens de tomografia computadorizada e o modelo geométrico simplificado

utilizado neste estudo.

z-%a

FIGURA 31 Comparagéo entre o modelo simplificado do sistema venoso e o ndo simplificado
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FIGURA 32 Modelo simplificado das veias jugulares internas e veia cava superior

3.1.2.Modelo geométrico - simulagées com cateter

Para as simulagdes do escoamento sanguineo nas condig¢des fisiologicas com cateter
inserido, assim como para as simulagdes do escoamento na bancada experimental,

um modelo geométrico do CVC teve de ser confeccionado.

O programa SolidWorks (SolidWorks, Inc., Concord, MA, USA) foi utilizado para
confeccionar um modelo geométrico do cateter semelhante ao modelo clinico
MedCOMP/HEMO-CATH (Harleysville, PA, USA). O cateter foi dividido em duas
secOes internas ao longo de sua extensdo: uma via arterial em que o sangue do
paciente vai em diregdo ao dialisador e uma via venosa em que o0 sangue retorna ao
paciente. A via venosa é dotada de trés orificios laterais e um orificio na ponta distal,
por onde o sangue sai do cateter no sistema venoso do paciente. A via arterial é
dotada de 4 orificios laterais por onde o sangue do paciente entra no circuito do cateter
e € bombeado em diregéo ao dialisador. A FIGURA 33 apresenta o modelo geométrico
desenvolvido para o cateter, bem como a numeracao dos orificios laterais. A FIGURA
34 ilustra 0 modelo geométrico utilizado na simulagdo do escoamento sanguineo nas

condigdes fisioldgicas com cateter.
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FIGURA 33 Modelo geométrico do cateter venoso central

FIGURA 34 Modelo geométrico do sistema venoso com o CVC inserido

3.1.3.Modelo geométrico - bancada experimental

Para a confeccao do modelo geométrico das condi¢cdes experimentais buscou-se
reproduzir a exata configuragdo do corpo de prova na bancada, incluindo os seus
encaixes e as tubulagdes que o conectam as tomadas de pressao. O cateter também
foi incluido neste modelo, em uma posicao muito similar a sua real posi¢cao no interior

do corpo de prova na bancada.

Destaca-se que o cateter € confeccionado com material bastante flexivel e por isto,
na bancada experimental, ele fica constantemente se movimentando (praticamente
de maneira oscilatdria, ciclica) quando ha escoamento em seu interior. Provavelmente

isto ocorre devido ao efeito dos jatos de saida em seus orificios laterais. Como o
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escoamento no interior do cateter ocorre devido ao bombeamento de uma bomba
peristaltica, a frequéncia de rotagao dos roletes da bomba determina a frequéncia de
ocorréncia dos jatos de saida do cateter. Quando os jatos se chocam com a parede
da veia, eles sdo desacelerados e o cateter oscila para garantir a conservagao da
quantidade de movimento do sistema. Tal movimentacdo do cateter nao foi
considerada no modelo numérico devido a complexidade intrinseca de fazé-lo. Além
disso, constatou-se que perda de carga na bancada (objetivo central dos

experimentos) independe da movimentacao e posi¢cao do cateter.

Optou-se, entdo, por considerar o cateter estatico, imével no centro da veia. Esta
posicao corresponde a uma das posi¢cdes ocupadas pelo cateter em seu movimento
oscilatorio. A FIGURA 35 ilustra o modelo geométrico da sec¢ao de testes na bancada

experimental.

FIGURA 35 Modelo geométrico do corpo de prova na bancada experimental
3.2.Desenvolvimento do corpo de prova experimental

A viabilidade da reproducao das condicoes fisioldgicas do escoamento sanguineo, em
testes in vitro, depende da capacidade de confeccdo de corpos de prova
representativos da real geometria e complacéncia dos vasos sanguineos. Além
destes fatores, caso sejam utilizadas técnicas éticas, nao invasivas, de medi¢cado do

campo de velocidades, ou técnicas de filmagem e/ou visualizacdo do campo de
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escoamento, o corpo de prova necessita de fornecer acesso 6tico a secido de testes
(ACRAUTE; WICKER, 2008; DROST et al., 2017).

Estudos na literatura objetivaram desenvolver metodologias para a confecgédo de
corpos de prova, em silicone 6tico, representativos da geometria e complacéncia de
vasos sanguineos (HOPKINS et al., 2000; YIP et al.,, 2011; ACRAUTE; WICKER,
2008). YIP et al., (2011) afirma que o silicone optico, Sylgard 184, da Dow Corning,
possui comportamento mecanico similar a de vasos sanguineos, sendo ideal para

estudos in-vitro que necessitam de acesso 6tico.

No presente trabalho foi utilizado uma metodologia similar a proposta por HOPKINS
et al., (2000) para a confecgéo do corpo de prova utilizado na bancada experimental.
O corpo de prova foi construido utilizando a técnica de silicone casting e impressao
3D e foram utilizados dois tipos diferentes silicone: Silpuran 2420, da Polisil e Sylgard
184, da Dowcoming. A metodologia desenvolvida consistiu em quatro etapas bem

definidas e estruturadas, a saber:

I.  Desenvolvimento dos modelos geométricos (modelos computacionais);
[I.  Impressao dos moldes bipartidos;
1. Fabricac&o do nucleo;

V. Fabricacdo do corpo de prova por meio da fundi¢ao de silicone;

3.2.1.Desenvolvimento dos modelos geométricos para impressao:

Conforme explicado no item 3.1, o desenvolvimento dos modelos geométricos das
veias jugulares internas e veia cava superior partiram de dados retirados de imagens

de tomografia computadorizada de um paciente especifico.

Conforme explicado no item 3.1.1, a partir da utilizagdo de um programa de
processamento de imagens médicas (InVesalius3®) foi possivel separar e isolar a
regido de interesse. Posteriormente os softwares 3D Autodesk Meshmixer® e ANSYS
SpaceClaim foram utilizados para obter dois modelos geométricos simplificados do
sistema venoso em questdo: um correspondendo as dimensdes externas do vaso e

outro correspondendo ao lumen (parede interna do vaso). Em ambos foram
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adicionadas conexdes cilindricas nas extremidades, com tamanhos padrées de V-
polegada nas entradas e 1 polegada na saida, para fixar o corpo de prova na bancada
experimental. Também foram projetados e adicionados encaixes para garantir a
fixagdo nos moldes. Assim foi possivel obter o modelo geométrico para dois nucleos:
um interno e outro externo, ilustrados na FIGURA 36 . O interno possui as dimensdes
do lumen e foi utilizado para o projeto de um molde destinado a fundicdo de nucleos
de cera e parafina, a serem usados no processo de fundi¢cdo. O externo foi utilizado
para projetar o molde de fundigédo de silicone, abrigando, em seu interior, o nucleo de
fundicdo e a cavidade a ser preenchida pelo silicone. Destaca-se que a cavidade a
ser preenchida pelo silicone possui dimensao uniforme de 3mm, o que equivale a
diferenga dimensional dos modelos interno e externo do sistema venoso, conforme

explicado no item 3.1.

FIGURA 36 Modelo geométrico de nucleos interno e externo para a fundicéo

Em ambos os moldes foram projetados canais para o escoamento de material em
estado liquido. Ressalta-se que foram projetados dois moldes a partir do modelo
geométrico do nucleo externo. Estes moldes se diferem quanto a largura do canal de
injecao de silicone, pois foi constatado que o silicone Sylgard 184 apresenta elevado
efeito capilar em orificios pequenos, o que compromete o preenchimento do molde.
As FIGURAS 37 e 38 ilustram os modelos geométricos dos moldes externos obtidos
no software ANSYS SpaceClaim.
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FIGURA 38 Molde externo para a fundigdo de silicone com o canal de entrada ampliado

3.2.2.Impressao dos moldes bipartidos

Para a impressao dos moldes foi utilizada uma maquina com tecnologia Fused
Deposition Modeling (FDM), modelo P350, fabricada pela empresa Factor 3D,
pertencente ao Laboratério de Bioengenharia (LabBio) da Universidade Federal de
Minas Gerais (UFMG). O tamanho maximo de impressédo € de 350x350x350 mm e a
resolugcéo do eixo Z de impressao (vertical) € de 0,01 mm, sendo essa a espessura
minima possivel para cada camada de impressao. A tolerancia da impressao € de
0,25 mm para os eixos X, Y e Z. O software FrontFace permite a comunicagao entre
o computador e a impressora. Os dois moldes bipartidos desenvolvidos na etapa
precedente foram salvos em formato STL. Utilizando o software Slic3r, os arquivos
foram convertidos na linguagem Gcode, requerida pela impressora, e em seguida as
pecas foram fatiadas. As matrizes foram impressas utilizando, como matéria-prima,

poliacido lactico (PLA): um polimero sintético termoplastico, no estado solido. Os
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parametros de impressao estabelecidos foram: espessura da camada de 0,25 mm; 4
perimetros de impressao; 4 camadas inferiores; 8 camadas superiores; densidade de
material de preenchimento nas areas internas da pecga de 10% e temperatura do bico

de extrusao de 195°; mesa fria.

Apos a impressao das pecas, as cavidades foram lixadas e polidas de forma a reduzir
a rugosidade superficial e conferir melhor acabamento ao nucleo e ao corpo de prova.
Destaca-se que a rugosidade superficial das superficies em contato com o silicone
durante o processo de fundigdo afeta diretamente a transparéncia da peca final. As
FIGURAS 39 e 40 consistem em fotografias dos moldes externos, impressos. A

FIGURA 41 mostra uma fotografia do molde interno.

FIGURA 39 Molde externo, com o canal de injegao ampliado, impresso.

FIGURA 40 Molde externo impresso
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FIGURA 41 Molde interno impresso

3.2.3.Fabricagao do nucleo

O nucleo de fundic¢ao foi fabricado com trés materiais distintos, a saber: cera, parafina
e filamento hidrossoluvel de impressao 3D (cetato de polivinilo no estado sélido).
Testes foram realizados com o intuito de analisar as diversas interagdes entre os
materiais, a reprodutibilidade do processo, a qualidade estrutural, geométrica e rigidez

da peca final produzida.

Os nucleos de cera e parafina foram fabricados nos moldes obtidos a partir do nucleo
interno (nucleo com as dimensdes da cavidade interna da veia). Destaca-se que os
nucleos foram fabricados repetidas vezes utilizando estes materiais, com apenas
algumas alteragcdes para obtengcdo de melhores resultados. Em todos os casos a
matriz foi fechada e apertada utilizando morsas para evitar vazamento de material. A
cera e a parafina foram colocadas em um recipiente de vidro em banho-maria, até se
fundirem completamente. Estas foram, entdo, despejadas lentamente na matriz,
cobrindo completamente a cavidade interna e o conjunto foi mantido fixo na posigéo
por algumas horas, até que o material estivesse completamente frio e rigido. Apds a

retirada do nucleo, este sempre fora lixado e polido.

O nucleo obtido com filamento hidrossoluvel, cetato de polivinilo no estado sdélido, foi
fabricado com tecnologia FDM, na mesma maquina utilizada para a impresséo dos

moldes bipartidos.
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3.2.4.Fabricagao do corpo de prova por meio da fundicao de silicone

O silicone preenche o espaco livre criado pela diferenga de didametros entre a cavidade
da matriz externa e o nucleo. Apos o tempo necessario para a reagao de cura, a peca
€ retirada da matriz externa e deve ser observado se a cura ocorreu devidamente, se

o silicone vazou e se houve preenchimento de toda a cavidade.

3.2.4.1. Fabricacao do corpo de prova por meio da fundig¢ao do silicone
Silpuran 2420 (Polisil)

O silicone Silpuran 2420 foi preparado adicionando-se um catalizador especifico, na
propor¢ao volumétrica de 1:1, para acelerar a reagao de cura. Os produtos foram
misturados a temperatura ambiente e com movimentos lineares em um béquer, de
forma a evitar o aparecimento de bolhas de ar indesejaveis. Apds o posicionamento
correto do nucleo na matriz, esta foi fechada e apertada utilizando morsas para evitar

vazamento de silicone.

Durante o escoamento do silicone no interior do molde, este preenche o espaco livre,
folga anular de 3,0 mm, criado pela diferenga de dimensdes entre a cavidade do molde
e o0 nucleo. Apds o tempo necessario para a reagao de cura (12h, aproximadamente)
a peca foi retirada do molde e aquecida (quando utilizados nucleos de cera e parafina),

ou colocado em imersao em agua (quando utilizado nucleo hidrossoluvel).

3.2.4.2. Fabricacao do corpo de prova por meio da fundi¢ao do silicone 6ptico,

Sylgard 184 (silicone 6tico)

A fabricacao do corpo de prova em silicone 6tico so foi possivel com o uso do molde
de maior didmetro de canal de inje¢do. A utilizagdo do outro molde resultou no nao
preenchimento completo da cavidade interna e no vazamento de silicone pelo proprio
canal de injecado, sempre em sentido contrario a compressdo do embolo da seringa.
Provavelmente isto ocorreu devido ao efeito capilar.

Ao silicone foi adicionado um catalizador especifico, na propor¢édo massica de 10:1
para acelerar a reacao de cura. Os produtos foram misturados a temperatura ambiente
e com movimentos lineares em um béquer, de forma a evitar o aparecimento de bolhas

de ar indesejaveis. Mesmo assim formou-se uma quantidade significativa de bolhas,
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que foram retiradas por meio da utilizagdo de uma bomba de vacuo. A FIGURA 42
ilustra a solugao no interior da camara de vacuo e a FIGURA 43 apresenta uma imagem

comparativa entre o silicone antes e depois de exposto a camara de vacuo

FIGURA 43 Comparagéao entre o silicone antes e depois de ser submetido a bomba de vacuo.

Apds o posicionamento correto do nucleo no molde, este foi fechado, apertado

utilizando morsas e aplicou-se cola quente em suas laterais. O preenchimento da
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cavidade interna do molde foi feito pelo préprio efeito gravitacional. Uma seringa de
150mL foi conectada ao canal de injegdo e usada como reservatorio de
armazenamento de silicone. O molde foi deixado em repouso por, aproximadamente,

24h, tempo de cura do silicone.

3.3.Desenvolvimento de um procedimento experimental, in-vitro, para avaliar os

gradientes de pressao no acesso venoso central para a hemodialise.
O protocolo experimental desenvolvido neste estudo teve, como objetivo principal, a
medicdo dos gradientes de pressao em uma bancada experimental destinada a
reproducao, in-vitro, das condi¢gbes fluidodindmicas associadas ao escoamento
sanguineo no acesso venoso central para hemodialise. Para este fim, um corpo de
prova em silicone transparente, representativo da geometria e complacéncia das veias
jugulares internas e veia cava superior, foi desenvolvido conforme procedimento
descrito no item anterior. Uma solugéo de agua com glicerina, 40% em massa, foi
utilizada como fluido de trabalho, uma vez que possui viscosidade cinematica
semelhante a do sangue (HUEBNER, 2003; DROST et al., 2017).

Os valores de pressao medidos proximos as entradas e saida do corpo de prova, bem
como os valores de vazdo medidos no circuito principal, foram utilizados para simular
os experimentos com o modelo numérico desenvolvido neste estudo. Assim, a
comparagao dos valores de gradiente de pressao obtidos com 0 modelo numérico e

experimental possibilitou a validagdo do modelo numérico.

3.3.1.Desenvolvimento da bancada experimental

A bancada experimental foi projetada e instrumentalizada para a realizagao de testes
em regime permanente, considerando diferentes valores de fluxo sanguineo, bem
como de numeros de Re, que ocorrem durante o ciclo cardiaco. Tomadas de presséo,
préximas as entradas e saida do corpo de prova, permitiram medir a perda de carga
para os diferentes valores de vazao considerados. Destaca-se que, por simplicidade,
foram avaliados os valores de fluxo correspondentes a cada uma das escalas
graduadas de um rotametro (instrumento utilizado para medir a vazdo no circuito

principal de testes).

Além deste fator, ressalta-se que a bancada foi concebida de forma a possibilitar
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ensaios futuros que visem a utilizacado de técnicas 6ticas, ndo invasivas, de medicao

do campo de velocidades. Com este proposito, foram utilizados os seguintes

equipamentos:

VI.

VII.

VIII.

1 Reservatorio, de altura ajustavel, para realizar o armazenamento do fluido de

trabalho;

1 Bomba centrifuga para efetuar o bombeamento do fluido de trabalho para o

circuito principal;
1 Valvula globo para controlar a vazao do circuito principal;

1 Rotametro (IC-17) para realizar a medigao da vazdo que escoa ao longo do

circuito principal;

3 piezbmetros para efetuar a medi¢ao da presséao estatica proximo a entrada das
veias jugulares internas e préximo a saida da veia cava superior (entrada e saida

do corpo de prova);

1 Bomba peristaltica (bomba de roletes) para alimentar o circuito do cateter
(succgao a partir do lumen arterial do cateter e bombeamento para o lumen venoso

do mesmo cateter);
1 Cateter clinico MedCOMP/HEMO-CATH (Harleysville, PA, USA);

Mangueiras de silicone transparente de diametros de 1/2, 74 e 3/8 de polegadas

para conectar os equipamentos do circuito e conduzir o fluido de trabalho.

A FIGURA 44 apresenta uma representacdo esquematica da disposicdo dos

equipamentos na bancada experimental.
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FIGURA 44 Bancada experimental, representagdo esquematica

O fluido de trabalho utilizado na bancada foi uma solugdo de agua e glicerina,
concentracdo de 40% em massa, com viscosidade cinematica semelhante a do
sangue. A TABELA 6 apresenta as propriedades da solug¢do utilizada na bancada a

uma temperatura de 25°C.

TABELA 6 Propriedades do fluido de trabalho (HUEBNER., 2003)

Propriedades da solugao agua e glicerina (40% em massa)

Viscosidade Absoluta (mPa.s) 3,8200
Massa Especifica (g/cm?3) 1,0995

Importante salientar que todo o procedimento experimental descrito neste estudo foi
realizado em um laboratério provido de um sistema de condicionamento de ar, onde

a temperatura foi mantida constante, igual a 25°C.

As FIGURAS 45 a 48 apresentam imagens da bancada e da se¢ao de testes utilizada
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nos testes de perda de carga.
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FIGURA 45 Bancada experimental, visdo global
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FIGURA 46 Bancada experimental, piezdmetros e bomba de roletes

FIGURA 47 Bancada experimental, vista superior
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FIGURA 48 Bancada experimental, segao de testes

3.3.2.Calibragao da bomba peristaltica (bomba de roletes)

A vazao proporcionada por uma bomba peristaltica, para determinado fluido de
trabalho, depende do seu ajuste (espaco anular entre os roletes e a parede da bomba)
e de sua rotacdo. Mantendo-se o ajuste fixo, pode-se variar a rotagcdo da bomba e
medir a vazao resultante, de modo a obter-se a curva de “vazdo x rotagdo” para
determinado ajuste. No entanto, a sucgdo e bombeamento para lumens arteriais e
venosos do cateter tende a induzir elevada perda de carga no circuito e limitar a vazao

a ser bombeada.

Para a calibragdo da bomba de roletes, visando reproduzir as mesmas condi¢cdes de
operacao deste equipamento na bancada, foi utilizado uma mangueira ligada, em uma
de suas extremidades, ao lumen arterial de um cateter do modelo clinico
MedCOMP/HEMO-CATH (Harleysville, PA, USA) e ligada, em outra extremidade, ao
lumen venoso de outro cateter do mesmo modelo. Assim foi possivel calibrar a bomba

peristaltica considerando as mesmas condi¢cdes de operacido desta na bancada
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experimental.

Os equipamentos utilizados para a calibragao foram: um cronébmetro com resolugao
de 0,01 segundo, uma proveta com resolugao de 10 ml e volume maximo de 1000 ml,
dois cateteres do modelo clinico MedCOMP/HEMO-CATH (Harleysville, PA, USA) e

um tacémetro com resolucéo de 0,1 rpm.

Durante a calibragao, a rotagcdo da bomba peristaltica foi ajustada e monitorada por
meio do tacébmetro. Apds o final de 1 minuto, medido no cronbmetro, o volume
ocupado pelo fluido na proveta foi registrado. O procedimento foi repetido 10 vezes
para cada valor de rotagdo monitorado. Foram avaliadas as rotagdes de 30, 45, 66 e
140 rpm e construiu-se uma curva com os dados obtidos. Importante frisar que,
durante todo o teste, o ajuste da bomba de roletes ndo foi alterado, manteve-se

constante.

3.3.3.Calibragao do rotametro

O rotametro utilizado na bancada experimental, modelo /C-17, apresenta a escala de
medicao calibrada para agua, em unidade de galdes por hora. A FIGURA 49 apresenta

uma fotografia do rotdmetro utilizado na bancada.

FIGURA 49 Rotametro
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O objetivo da calibracéo foi, entdo, determinar a vaz&o do fluido de trabalho (solug&o
40% em massa, de agua com glicerina), em litros por minuto, correspondente as

graduacdes da escala do rotametro.

Para a realizacao desta calibracdo foram usados: um crondmetro com resolucao de
0,01 s e uma proveta com resolugcdo de 20 ml e volume maximo de 2000 ml. O
procedimento, basicamente, consistiu em introduzir a mangueira, que retorna o fluido
de trabalho para o reservatério da bancada, na proveta, e medir o volume final atingido
ap6s um minuto medido no crondmetro. Para evitar grandes distor¢ées no modelo de
silicone, a altura do reservatério foi alterada para cada vazdo considerada na
calibracdo, uma vez que o estado de deformagao do silicone varia com a pressao na
saida da veia e com a vazao que circula no circuito. O rotametro foi calibrado para as
escalas de 30, 40, 50 e 60 galdes/hora. Para cada valor de escala aferido, foram
efetuadas 10 medi¢des de vazdo de modo a obter-se a média e desvio padrao da

série de amostragem.

3.3.4.Medicao das pressoes

Para cada vazao associada as escalas do rotdmetro, as pressdes foram medidas
proximas as entradas e saida do corpo de prova, conforme a localizagao indicada de

maneira esquematica, na FIGURA 44.

As pressoes foram calculadas pela altura de coluna de liquido relativas a se¢cdo média
do escoamento no corpo de prova, medidas nos piezbmetros utilizando um

paquimetro com faixa de medigdo de 0 — 200 mm e com resolugao de 0,05 mm.

Com a bancada em funcionamento, ajustou-se a vazdo desejada para a medigao de
pressao e aguardou-se alguns minutos para que o sistema atingisse o regime
permanente. Em seguida, foram realizadas 20 medi¢des de nivel nos piezdmetros em
cada tomada de presséo instalada. Esse procedimento foi repetido para cada vazao
correspondente as marcas de escala do rotametro. Ressalta-se que a altura do
reservatorio foi variada para cada vazdo, de modo a garantir valores similares de
pressdo na saida do sistema e evitar grandes deformag¢des do modelo em silicone.
Os dados de nivel de coluna de liquido, medidos nos piezédmetros, foram usados para

obter a presséo estatica nas tomadas de pressédo, por meio da EQUACAO 45, onde p
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€ a massa especifica do fluido, g a aceleragcdo da gravidade e h o desnivel do

piezébmetro.
AP = pgh
(45)

Destaca-se também que, durante os ensaios, a rotagdo da bomba de roletes foi
ajustada e constantemente monitorada de forma a garantir a manutencao da rotagao

de 66 rpm, o que corresponde a uma vazao de 300 mL/min no circuito do cateter.

3.3.5.Calculo da incerteza

Para a determinacdo da incerteza das medigdes, utilizou-se a metodologia proposta
por (ALBERTAZZI, G.JR.; ROBERTO, S., 2008). Primeiramente, calculou-se as
incertezas combinadas para cada grandeza que foi obtida de forma direta (tempo,

volume e o desnivel no piezdmetro) utilizando a EQUACAO 46.

U, =Zui

Na equacgao 11, u. é a incerteza combinada associada a cada medigao direta. Ja u;

(46)

representa cada fonte de erro. No caso, foram considerados os erros associados a
resolucao dos instrumentos (erro zero) e o erro aleat6rio. Os erros zero correspondem
a metade da resolugcdo em caso de instrumentos analdgicos e 5 vezes o incremento
digital para instrumentos digitais. O erro aleatério, u,, € calculado pela corregcao do
desvio padrdo de cada série de medicao pelo coeficiente t-student (para 95% de
abrangencia) e pela raiz quadrada do numero de medigbes realizadas, conforme
demonstra a EQUAGCAO 47.

DesvioPadriao

Vn

Ug =t,

(47)

em que, t, € o coeficiente t-studente (para 95% de abrangéncia) e n € o numero de
medic¢des executadas. O fator t,, € obtido por meio da tabela do Apéndice 2. Destaca-

se que a entrada da tabela é o grau de liberdade da série de medigdes, obtido
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subtraindo-se uma unidade do numero de medigdes (n).

Todavia, as grandezas de interesse, com a excecgao das pressdes, foram obtidas por
meio de medicdes indiretas. Por exemplo, as vazdes foram obtidas por meio da
medicdo do volume e do tempo, conforme explicado nos itens 3.3.2 e 3.3.3. Neste
caso, volume e tempo sao as variaveis, os dados de entrada de uma fungéo continua

que fornece a vazao. Tal fungao (f) é igual a divisdo do volume pelo tempo.

Nesse caso, as incertezas associadas a medigao de cada variavel (volume e tempo)

devem ser combinadas por meio da EQUACAO 48.

W2(6) = (%”“”) " (:—)’;Zu(xz)> Fot (%u()(n))
(48)

sendo:
G - grandeza a ser determinada por uma medic¢ao indireta, no caso, a vazao
u(G) - incerteza combinada da grandeza a ser determinada por medicdo indireta

f - funcdo matematica continua e derivavel que relaciona G com as grandezas de
entrada. No caso, f é a expressdo matematica para o calculo da vazao (volume

dividido por tempo)
% - derivada parcial da fungdo fem relagdo a grandeza de entrada X;

X; — Variaveis de entrada obtidas por medi¢ao direta, no caso, volume e tempo.

u(X;) - incerteza-padréo da i-ésima grandeza de entrada que esta sendo combinada.
Corresponde a incerteza associada a cada medicao direta, calculada pela Equagao
11.

Deve-se ressaltar que a incerteza-padrdao da Equacéo 48 sao as incertezas para as
grandezas medidas de maneira direta. Apds o calculo da incerteza combinada,

determinou-se o grau de liberdade efetivo para a grandeza a ser obtida por uma
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medicao indireta. O numero de graus de liberdade efetivos foi calculado a partir dos
valores do numero de graus de liberdade e da incerteza-padréo de cada fonte de
incerteza, pela equacdo de Welch-Satterthwaite, EQUACAO 49

uc

4 4
Ve f V1 V3 Vn

(49)

sendo:

Ver -NUmMero de graus de liberdade efetivos

u. -incerteza combinada
u; - incerteza-padrao da i-ésima fonte de incerteza
v; - numero de graus de liberdade da i-ésima fonte de incerteza

Por fim, para a obtencéo da incerteza combinada expandida, o numero de graus de
liberdade efetivos (v.r) foi usado como dado de entrada para obter-se o coeficiente
t-student da tabela do Apéndice 2 . A incerteza combinada expandida foi entdo obtida,
multiplicando-se a incerteza combinada u(G) pelo coeficiente de abrangéncia t-

student.

3.4.Modelo matematico e ferramentas de simulagdao numérica

3.4.1.Equacgoes de governo

O escoamento de sangue no acesso venoso central para a hemodialise € de natureza
complexa e multidirecional, o que gera certa complexidade de modelagem

matematica.

Nos itens que se seguem sao apresentadas as equagdes que descrevem
matematicamente o escoamento no acesso venoso central para a hemodialise. Estas
equacgdes, juntas, formam um complexo sistema de equagdes diferenciais parciais

acopladas, ndo lineares, que nao possuem solu¢ao analitica. Quando considerado o
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escoamento turbulento, as equacdes do respectivo modelo de turbuléncia utilizado
para caracterizar as flutuacbes de velocidade, também entram neste sistema de

equacdes diferenciais.

O programa ANSYS-Fluent® 19.2 (ANSYS-Fluent Inc., Lebanon, NH, USA) foi
utilizado para a discretizacdo e resolugdo numérica deste sistema de equacdes
diferenciais, utilizando o método dos volumes finitos. O escoamento foi considerando
incompressivo, foram utilizados diferentes modelos de turbuléncia, diferentes valores
de vazao no cateter e o sangue foi considerado tanto como fluido newtoniano como

nao newtoniano.

O programa ANSYS-Fluent® dispde de recursos para discretizar o dominio em varios
volumes, ou seja, permite a definicdo da malha a ser utilizada na simulagdo. Além
disso, é constituido de trés mdodulos, o primeiro de pré-processamento, o segundo de
processamento, e o ultimo de pds-processamento. O moédulo de pré-processamento
€ responsavel pela definicao de todos os parametros fisicos e numéricos associados
as simulagoes, tais como as caracteristicas do fluido, as equacdes que representam
o0 escoamento (equagdes de governo), as condigdes de contorno, os algoritmos de
acoplamento de pressao e velocidade bem como o esquema de discretizagado de
termos convectivos. O pré-processador permite grande flexibilidade na
implementacgéo de condi¢cbes de contorno, seja através de fungdes criadas no préprio
pré-processador ou através de sub-rotinas em linguagem de programagao C,
definidas pelo usuario. Definidas as condigdes de simulagdo procede-se a solugao
das equagbes que descrevem o escoamento, em si. Essa etapa € realizada pelo
processador. Terminada a fase de processamento segue-se para a analise dos

resultados que é efetuada por meio do médulo de pds-processamento.

As equacgdes de governo (discretizadas e resolvidas numericamente pelo software)
consistem na representacdo matematica dos principios fisicos associados ao
escoamento do fluido. Nos itens a seguir, sdo apresentadas as equagdes de governo
correspondentes ao escoamento sanguineo no acesso venoso central para a

hemodialise.
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3.4.1.1. Equagao da continuidade

A Equacéo da Continuidade representa a taxa de variagcdo de massa de um fluido em
um determinado elemento infinitesimal, denominado de volume de controle, sendo
esta, equivalente a taxa liquida de fluxo de massa que adentra este mesmo elemento
(MALALASEKERA, H, K, 2005) . A EQUACAO 50 consiste na Equagdo da

Continuidade.

dp  d(pu) 0d(pv) d(pw)
T Tox oy tTaz 0

(50)

Em que, p € a massa especifica do fluido, u, v e w sdo as velocidades decompostas
nas diregdes x, y e z. O termo 3—’; representa os fatores de compressibilidade do fluido.
Porém, como o escoamento de sangue no acesso venoso central € incompressivel
(massa especifica constante), termo Z—’Z € nulo. A Equacdo 15 pode entdo, ser

simplificada assumindo a forma das EQUACOES 51 e 52.

6u+6v+6W_VI7_O
ox dy 09z
(51)
Vo tut vt bw e Vel l iRl
V=1tu+jv+kw eV—Lax+]ay+kaZ
(52)

Onde i, j e k sd0 os vetores direcionais nas direcdes x, y e z, respectivamente.
3.4.1.2. Equagao da quantidade de movimento

A equacao da quantidade de movimento representa a aplicagdo da Segunda Lei de
Newton a um elemento fluidico. De acordo com este principio, a soma das forgas
atuantes sobre um determinado volume de controle € igual a taxa de aumento da

quantidade de movimento deste volume, conforme apresentado pela EQUACAO 53.
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Z F = %([ updV) + Z(Tﬁz Uj)sai — Z(Thl Uj) ent

(53)

As forcas atuantes podem ser separadas em dois tipos: forcas de superficie e forcas
de campo. Assim, considerando um elemento fluidico infinitesimal, a equacédo da
quantidade de movimento pode ser escrita em termos de cada uma de suas

componentes direcionais, tal como representado pela EQUACAO 54.

Du  9(—p+ Tyy) N 0Tyy N 0T,y

—_—= S
P Dt o dy oz oM
Dv 0ty 0(—p+T7Ty) 07,
’DE_ dx + dy * dz +SMy
Dw 0dt,, 01y, O0(—p+1y)
- S
POt~ ax T oy VT oz Tom

(54)
Em que as forgas de campos atuantes nas diregcbes x,y e z foram agrupadas nos
termos Sy, ., Su,, € Su,- por unidade de volume por unidade de tempo. Destaca-se que
p € a pressdo, 1;; € a tenséo cisalhante nas diregées, i e j, atuantes no fluido e u, v

e w sdo as componentes de velocidade nas direcdes x, y e z (i, je k),

respectivamente.

Na analise para fluidos newtonianos a EQUACAO 54 torna-se as Equacéo de Navier-
Stokes, representadas pela EQUACAO 55.

Du _ P | div(u gradu) +$
Por = "9y T 4wl gradu M,
Dv _ P L iveu gradv) + 5
Por = % iv(u grad v u,
Dw _ P div(u gradw)+ s
Ppr =~ 3, T divlu gradw M,

(55)
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3.4.2.Pré-processamento das simulagoes

Conforme mencionado no item 3.4.1, o programa ANSYS-Fluent® é constituido de
trés mddulos, o primeiro de pré-processamento, o segundo de processamento, e o
ultimo de pos-processamento. O mdédulo de pré-processamento € responsavel pela
definicdo de todos os parametros fisicos e numéricos associados as simulacgdes, tal
como as propriedades do fluido, as equacgdes que representam o escoamento, as
condi¢cdes de contorno, os algoritmos de acoplamento de pressao e velocidade bem
como os esquemas de discretizacdo de termos convectivos. A TABELA 7 apresenta os
parametros fisicos e numéricos utilizados nas simulagdes fisiologicas com cateter e
definidos no médulo de pré-processamento do programa ANSYS-Fluent®. Também é
apresentado, nesta tabela, o tempo médio de processamento dos calculos numéricos

bem como a respectiva configuragado da unidade de processamento (CPU) utilizada.



112

TABELA 7 Definicdo das propriedades fisicas e numéricas no modulo de pré-processamento do
programa ANSYS-Fluent® - Simulagdes fisiologicas com cateter.

SIMULAGOES FISIOLOGICAS COM CATETER

Parametros Numéricos

Algoritmo de acoplamento Pressao-Velocidade Coupled
Esquema de discretizagao espacial: momento e continuidade Upwind de Segunda Ordem
Esquema de discretizagéo para pressao PRESTO!
Esquema de discretizagédo para o tempo Implicito de Segunda Ordem

Propriedades de sangue

Massa Especifica 1060 kg/m3

Modelos Reoldgicos Newtoniano e Carreau-Yasuda

Propriedades fisicas

K-¢, k-w, k-w SST , k-w SST de

éncia / Laminar . ,
Modelos de Turbulén Transicdo e Laminar

Vazéao no cateter 200, 250, 300,350 e 400 mL/min

velocidades nas entradas e
pressao na saida. Fungdes em
Condigdes de Contorno linguagem C foram
implementadas no software para
modelar o fluxo pulsatil.

Processamento

RMS dos residuos numéricos

Critério de Convergéncia inferiores a 0,0001

Tempo de processamento Aproximadamente, de 36 a48h por
P P ciclo cardiaco

N° de ciclos cardiacos simulados 2 ciclos para cada condigao

Processador: Intel® Core(TIM) i7-
800 CPU @3.20GHz.
Memdria Instalada (RAM): 32,0
GB.

CPU

As simulagdes fisiolégicas com cateter foram realizadas considerando-se diferentes
modelos de turbuléncia e diferentes valores de vazao no cateter, tal como explicitado
na TABELA 8. O sangue foi considerado tanto como fluido newtoniano como n&o-
newtoniano. Para cada parametro fisico alterado foram simulados dois ciclos
cardiacos completos e descartado os resultados do primeiro ciclo. Para cada modelo

de turbuléncia simulado, foi considerada a vazao constante no circuito do cateter igual
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a 300 mL/min e o sangue como fluido ndo-Newtoniano. Na simulagdo newtoniana foi
utilizado o modelo de turbuléncia k-w SST e foi considerada a vaz&o constante de 300
mL/min no circuito do cateter. Nas simulacdes realizadas com os diferentes valores
de vazao no CVC o sangue foi considerado como fluido ndo- Newtoniano e o modelo
de turbuléncia k-w SST foi utilizado. A TABELA 8 indica todas as simulacdes

fisiologicas com cateter que foram realizadas.

TABELA 8 Simulagdes fisiologicas com cateter

Vazao no Cateter

Simulagdao  Modelo de Turbuléncia Modelo Reolégico (mL/min)
1 k-w SST Carreau-Yasuda 300
2 K-¢ Carreau-Yasuda 300
3 k-w Carreau-Yasuda 300
4 k-w SST de Transigéo Carreau-Yasuda 300
5 Laminar Carreau-Yasuda 300
6 k-w SST Carreau-Yasuda 200
7 k-w SST Carreau-Yasuda 250
8 k-w SST Carreau-Yasuda 300
9 k-w SST Carreau-Yasuda 350
10 k-w SST Carreau-Yasuda 400
11 k-w SST Newtoniano 300

As simulacgdes fisioldgicas sem cateter foram realizadas considerando o sangue tanto
como fluido newtoniano como nao-Newtoniano. Os parametros fisicos € numeéricos
utilizados nestas simulagdes e definidos no moédulo de pré-processamento do

programa ANSYS-Fluent encontram-se apresentados na TABELA 9.
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TABELA 9 Definicdo das propriedades fisicas e numéricas no modulo de pré-processamento do
programa ANSYS-Fluent® - Simulagdes fisiologicas sem cateter.

SIMULAGOES FISIOLOGICAS SEM CATETER

Parametros Numéricos

Algoritmo de acoplamento Pressao-Velocidade Coupled
Esquema de discretizagdo espacial: momento e continuidade Upwind de Segunda Ordem
Esquema de discretizagéo para pressao PRESTO!

Esquema de discretizagédo para o tempo Implicito de Segunda

Ordem
Propriedades de sangue
Massa Especifica 1060 kg/m3
Modelos Reoldgicos Newtoniir;(;uzaCarreau-
Propriedades fisicas
Modelos de Turbuléncia k-w SST

velocidades nas entradas e
pressao na saida. Fungdes
em linguagem C foram
implementadas no software
para modelar o fluxo
pulsatil.

Condicdes de Contorno

Processamento

RMS dos residuos
Critério de Convergéncia numeéricos inferiores a
0,0001

Tempo de processamento 8h cada ciclo cardiaco

N° de ciclos cardiacos simulados 2 ciclos para cada condigao

Processador: Intel®
Core(TIM) i7-800 CPU
CPU @3.20GHz.
Memoéria Instalada (RAM):
32,0 GB.

O mesmo modelo numérico utilizado para a simulagdo das condi¢des fisioldgicas no

acesso venoso central para hemodialise foi utilizado para simular os experimentos. As
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condi¢cbes de contorno utilizadas nas simulagdes do experimento consistiram nos
proprios valores de vazdo e pressdo medidos na bancada de testes. Como os
experimentos foram realizados em regime permanente, considerando cada valor de
vazao associada as graduagodes de escala do rotametro, as simulagdes numeéricas do
experimento também foram realizadas em regime permanente. Destaca-se que
somente a vazdo minima avaliada nos experimentos nao foi simulada por nao atender
ao critério de convergéncia estabelecido neste estudo. Além deste fator, também é
importante ressaltar que o rotdmetro nao foi calibrado para a vazao correspondente a
escala de 20 galdes/h. O valor desta vazao (dado de entrada no modelo numérico) foi
obtida por meio de uma regressao linear a partir dos dados obtidos com a calibragéo

do rotametro, tal como explicado no item 4.2.2.

A TABELA 11 apresenta os parametros fisicos e numéricos utilizados na simulagéo
dos experimentos e definidos no moédulo de pré-processamento do programa ANSYS-

Fluent®. A TABELA 10 apresenta cada condigdo experimental simulada.

TABELA 10 Simulagbes dos experimentos

SIMULAGOES DOS EXPERIMENTOS

Simulagio  Fluxo V.C.S (L/min) Fluxo V.C.S (kg/s) Escala do Rotametro

(Galdes/h)
1 3,289 0,060 20
2 2,637 0,048 30
3 2,14 0,039 40
4 1,523 0,027 50
5 0,949 0,017 60
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TABELA 11 Definicao das propriedades fisicas e numéricas no médulo de pré-processamento do
programa ANSYS-Fluent® - Simulagbes do experimento

SIMULAGCOES DO EXPERIMENTO

Parametros Numéricos

Algoritmo de acoplamento Pressao-Velocidade Coupled
Esquema de discretizagao espacial: momentum e continuidade Upwind de Segunda Ordem
Esquema de discretizagao para pressao PRESTO!

Esquema de discretizagédo para o tempo Implicito de Segunda

Ordem
Propriedades da solugdo de agua com glicerina (60-40%)
Massa Especifica 1099,5 kg/m3
Modelos Reoldgicos Newtoniano
Viscosidade () 0,00382 kg/s
Propriedades fisicas
Modelos de Turbuléncia k-w SST

Medic¢des de pressao e

Condig¢des de Contorno ~ i
vazao dos experimentos

Vazéao no cateter 300 mL/min

Processamento

Critério de Convergéncia RMS dos residuos
numéricos < 0,0001

Tempo de processamento 2h

Processador: Intel®
Core(TIM) i7-800 CPU
CPU @3.20GHz.
Memoria Instalada (RAM):
32,0 GB.
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3.4.3.Condigoes de contorno — simulagoes das condigoes fisiolégicas

As condi¢des de contorno, utilizadas neste trabalho, foram desenvolvidas a partir de
uma revisao bibliografica, de estudos na literatura, que objetivaram estimar o fluxo em
diferentes vasos sanguineos humanos, especialmente na veia cava superior (VCS) e

nas veias jugulares internas, tal como explicitado no item 2.9 deste trabalho.

As curvas de MARKL et al., (2011) e de MYNARD; SMOLICH., (2015) apresentadas,
respectivamente, pela FIGURA 18 e FIGURA 19 do item 2.9 foram utilizadas para
estimar o fluxo pulsatil na veia cava superior e a pressao no atrio direito. A ferramenta
computacional WebPlotDigitizer, de distribuicdo gratuita, foi utilizada para ajustar as
curvas destes autores de forma a abranger um ciclo cardiaco completo de 0,8s, bem
como para extrair pontos destas curvas com precisdo de até quatro casas decimais.
Uma média de 80 pontos foram extraidos de cada curva. Destaca-se que o software
WebPIlotDigitizer € um software de parametrizacdo de imagens e funciona por meio
da insergcao de um sistema de coordenadas, devidamente aferido, na imagem. Assim

€ possivel obter as coordenadas de qualquer ponto presente na imagem (grafico).

Para a estimativa do fluxo pulsatil na veia cava superior foram considerados os valores
médios dos pontos extraidos das curvas MARKL et al, (2011) e de MYNARD;
SMOLICH., (2015), tal como ilustrado na FIGURA 50. A pressdo no atrio direito foi
estimada a partir dos pontos extraidos da curva de MYNARD; SMOLICH., (2015)

utilizando-se o0 mesmo procedimento e encontra-se ilustrada na FIGURA 51.



118

Fluxo Veia Cava Superior (L/min)
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FIGURA 50 Estimativa do fluxo pulsatil na VCS, curvas de MARKL et al., (2011) e de MYNARD;

SMOLICH., (2015).
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FIGURA 51

Estimativa da presséo na saida da VCS com base nas curvas MYNARD; SMOLICH.,
(2015).
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Os valores médios dos pontos extraidos das curvas de MARKL et al., (2011) e de
MYNARD; SMOLICH., (2015) foram utilizados para a estimativa das velocidades de
entrada nas veias jugulares. Para este fim, os fluxos nas veias jugular direita e
esquerda foram considerados como sendo os mesmos e ambos iguais a metade do
fluxo total na veia cava superior. Esta simplificagcao se justifica na escassez de dados
na literatura, na auséncia de consenso quanto aos valores de fluxo nas veias jugulares
direitas e esquerdas (CHUNG et al., 2007; MARR et al., 2018; YEOH et al ., 2017;
CAIAZZO et al., 2015) e na possivel similaridade dos valores de fluxo nestas duas
veias (LUCAS, 2013; LUCAS et al., 2014; GONCALVES et al., 2019; CIUTI et al.,
2013). Destaca-se que, em alguns estudos, o fluxo na veia jugular interna direita foi
considerado menor do que na veia jugular interna esquerda; (CAIAZZO et al., 2015),
e, ja em outros, o fluxo na veia jugular interna esquerda foi considerado menor (LIN et
al., 2016; YEOH et al., 2017; MARR et al., 2018).

Como condi¢cao de contorno de saida, foi considerada a pressao na saida da veia
cava superior como correspondendo a pressao no atrio direito. Optou-se por usar
velocidades como condigdo de contorno de entrada, em detrimento do fluxo total,
devido a maior dificuldade de convergéncia das simula¢des quando adotado o fluxo.
As velocidades de entrada nas veias jugulares foram entdo obtidas, dividindo-se a
metade do fluxo na veia cava superior pelas respectivas areas das veias jugulares
internas. A FIGURA 52 apresenta os valores discretos de velocidade e pressao
obtidos a partir das curvas de MARKL et al., (2011) e de MYNARD; SMOLICH., (2015)
. Estes valores discretos serviram como base para o desenvolvimento de funcbes

matematicas utilizadas como condigao de contorno neste estudo.
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FIGURA 52 Pontos discretos de velocidade e pressao obtidos a partir das curvas de MARKL et al.,

(2011) e de YNARD; MOLICH., (2015) e que serviram como base para a definigcdo de fung¢des

matematicas utilizadas como condigado de contorno neste estudo.

A FIGURA 52 apresenta as flutuagcdes de velocidade nas veias jugulares internas e

pressdo no atrio direito (considerada igual a presséo na saida da V.C.S) para o

intervalo de tempo de um ciclo cardiaco completo de 0,8s. Observa-se, nesta figura,

que durante a sistole atrial, isto é, contracdo atrial (indicado pela letra a), ocorre
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aumento da presséo atrial e o enchimento final dos ventriculos. Ao mesmo tempo, o
sangue € propelido de forma retrégrada para a veia cava e ocorre um escoamento
reverso na curva de velocidade das veias jugulares internas direita e esquerda. A
seguir ocorre a contragao isovolumeétrica, periodo no qual ocorre a contragdo do
ventriculo direito e aumento da pressao. O volume ventricular permanence constante,
visto que as valvulas estdo fechadas. Durante a sistole (s), a valvula tricuspiede se
fecha e a pressao no atrio diminui, enquanto a pressao no ventriculo aumenta até a
ejecao ventricular rapida, fase na qual o volume ventricular diminui de forma
acentuada. Inicia-se, entdo, o enchimento atrial com 0 aumento de pressao a medida
que o sangue retorna para o atrio direito. A presséo cresce até o sobreenchimento do
atrio contra a valvula tricuspiede (indicada pela letra v) anteriormente a sua abertura.
A seguir ocorre uma queda de pressao no atrio devido a abertura da valvula
tricispiede, ocorrendo a fase de diastole (d) ventricular, em que o sangue ¢é propelido

para o ventriculo direito.

Para o desenvolvimento das condigdes de contorno, utilizadas neste estudo, foi
implementada uma rotina no programa Matlabmathworks® para o desenvolvimento
de funcdes matematicas a partir dos dados discretos de velocidade de entrada nas
veias jugulares e pressao na saida da veia cava superior. Isto foi possivel por meio da
utilizacdo de uma Funcao Transformada de Fourier (FFT). As fungdes obtidas foram
posteriormente implementadas no software ANSYS-Fluent-19.2® por um programa
em linguagem C. A fung&o que representa o sinal apos a FTF é apresentada, de forma
simplificada, pela EQUACAO 56.

n
fl) = z a;cos(2nw;t + b;)
i=0
(56)
Em que, f(t) é a variavel de interesse no tempo, a; é o coeficiente da transformada de
Fourier, w; € a frequéncia angular obtida pelos valores de picos da funcédo e b; é o

valor do atraso do sinal analisado.

A FIGURA 53 apresenta a comparacao entre os dados discretos obtidos a partir da
estimativa de pressdo na veia cava superior e a funcdo (FFT) desenvolvida no

software Matlabmathworks®. A FIGURA 54 apresenta a comparagao entre os dados
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discretos, obtidos a partir da estimativa dos valores de velocidade nas entradas das

veias jugulares internas e a fungao (FFT) gerada pelo programa Matlabmathworks®.

PRESSAO SAIDA DA VEIA CAVA SUPERIOR (ATRIO DIREITO)
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FIGURA 53 Comparacgao da funcdo (FFT) gerada pelo programa Matlabmathworks® e dados
discretos de pressao na saida das veia cava superior.
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FIGURA 54 Comparagao da fungdo (FFT) gerada pelo programa Matlabmathworks® e dados

discretos de velocidade na entrada das veias jugulares internas.

O desenvolvimento das condi¢des de contorno a partir da estimativa do fluxo total na

veia cava superior, € ndo nas veias jugulares, se justifica pela simplificacao intrinseca

ao modelo geométrico utilizado (neste modelo, as veias subclavias e jugulares

externas ndo foram consideradas). Caso as condigbes de contorno fossem

desenvolvidas a partir da estimativa do fluxo ou velocidade média nas veias jugulares,

o fluxo total na veia cava superior estaria subestimado, dadas as simplificacbes do
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modelo geométrico confeccionado. Esta escolha também se fundamenta no objetivo
principal deste estudo, que € a analise do campo de escoamento na veia cava
superior, principalmente proximo a ponta e orificios laterais do cateter. Ademais, o
desenvolvimento das condi¢des de contorno a partir da estimativa de velocidades, em
detrimento da estimativa de vaz&o, traz o inconveniente de ser mais sensivel as
caracteristicas morfologicas individuais dos vasos sanguineos de cada paciente. Além
disso, o préprio local de estimativa ou medi¢cao da velocidade pode influenciar no valor
aferido, uma vez que a velocidade, nos vasos sanguineos, depende do débito
cardiaco e da propria area da sec¢ao transversal dos vasos. O fluxo, por sua vez, tende
a ser mais uniforme de paciente para paciente e ao longo da prépria extensao dos

vasos sanguineos.

E importante salientar que, para as condicdes de contorno desenvolvidas neste
estudo, o niumero de Re na saida da veia cava superior (aproximando-se a seg¢ao de
saida eliptica por um circulo de area equivalente) varia entre 0 1259 ao longo do ciclo

cardiaco.

3.4.4.Condigoes de contorno das simulagdées do experimento e validagcao do

modelo numérico

O mesmo modelo numérico, utilizado nas simulagbées das condigdes fisiologicas no
acesso venoso central para hemodialise, foi utilizado para simular os experimentos.
Para isto, os valores de pressao nas entradas das veias jugulares internas, medidos
durante os experimentos, bem como os valores de fluxo medidos no circuito principal
da bancada de testes, foram utilizados como condigdes de contorno nas simulacdes
do experimento. Destaca-se que, somente a vazdo minima utilizada nos
experimentos, 10 galdes/h (0,3695L/min), ndo foi utilizada para a comparagéo do
modelo numeérico com os resultados obtidos experimentalmente, devido ao néao
atendimento do critério de convergéncia dos calculos numéricos adotados neste

estudo (RMS dos residuos numéricos inferiores a 104).

Para cada uma das vazbes avaliadas, as pressdes medidas nas entradas da veia
jugular esquerda (V.J.E) e veia jugular direita (V.J.D) foram utilizadas como condigdes
de contorno de entrada no modelo numérico. Ja o vazao no circuito principal, medido

com a utilizagdo do rotadmetro, foi utilizado como condigao de contorno de saida. A
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FIGURA 55 apresenta uma ilustragdo esquematica do modelo geométrico utilizado nas
simulagdes do experimento, bem como das condigdes de contorno de entrada e saida

utilizadas.

Vazao Veia Cava
Superior (V.C.S),
fluxo em massa

Pressao Veia Jugular
Esquerda
(V.J.E)

Pressao Veia Jugular
Direita (V.J.D)

FIGURA 55 Modelo geométrico das simulagbes do experimento e condigées de contorno.

Os valores de pressao nas entradas e saida do modelo foram medidos para cada
vazao avaliada nos experimentos. Somente os valores de pressdo medidos nas
entradas do modelo foram utilizados como condicdo de contorno nas simulagdes.
Assim, a comparacgao dos valores de pressao na saida do modelo geométrico, obtidos
tanto com as simulagdes numéricas, como por medi¢cdo direta nos experimentos,
permitiu a validacdo do modelo numérico. Ademais, a comparacgao da diferenca de
pressao (perda de carga) entre a entrada da veia jugular direita e a saida do modelo,
obtidas tanto com as simulagdes numéricas como com os experimentos, também foi

utilizada para a validagdo do modelo numérico.

A Tabela 12 apresenta as condi¢bes de contorno utilizadas nas simulagdes das
diferentes condi¢cdes experimentais avaliadas. Todos os valores apresentados na
Tabela 12 resultaram de medicdes realizadas na bancada experimental. Porém,
destaca-se que, por uma questao de limitagao de implementacao no software Ansys
Fluent 19.2, o fluxo em massa correspondente as medi¢cdes de vazao no rotametro foi

utilizado como condi¢gado de contorno de saida, em detrimento da vazao volumétrica.

O numero de Reynolds associado a cada condicao experimental foi calculado no
mesmo local do modelo geométrico e utilizando-se a mesma metodologia empregada

para o calculo do numero de Reynolds das simulagdes fisiolégicas. A Tabela 12
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também apresenta o numero de Reynolds correspondente a cada condigéo

experimental avaliada.

Tabela 12 — Condigbes de contorno nas simulagoes do experimento

Condigdes de Contorno - Entrada Condicao de Contorno - Saida
Pressao (PA) Veia Cava Superior (V.C.S)
Simulagées
V.J.D. V.J.E. Vazao (L/min) Vazéao (Kg/s) Re (saida V.C.S)
1 1687,7260 1671,2820 3,2890 0,0603 1002,3177
2 1956,4790 1926,8270 2,6370 0,0483 803,6217
3 2014,1650 1961,0610 2,1400 0,0392 652,1617
4 2260,0050 2172,6670 1,56230 0,0279 464,1319
5 2180,2150 2075,8940 0,9495 0,0174 289,3587

Destaca-se que o fluxo no cateter foi considerado constante e igual a 300mL/min. Foi
possivel garantir este valor de vazao no cateter durante o experimento, mantendo-se

fixa e monitorando a rotagdo da bomba peristaltica.
3.4.5.Definigao do passo de tempo

A escolha de um passo de tempo adequado é um parametro importante em CFD, pois
ele pode afetar a convergéncia e precisdo da solugdo. A escolha de um passo de
tempo muito pequeno acarreta elevado custo computacional, muitas vezes
desnecessario, enquanto que um passo de tempo muito grande pode afetar a
convergéncia e precisdo dos resultados. Assim, para cada malha, € necessario
estabelecer 0 passo de tempo minimo em que se constata equivaléncia numeérica das

solugdes obtidas.

Faz-se, portanto, necessario estabelecer critérios para a escolha adequada do passo
de tempo. Neste estudo, a otimizagao da escolha do passo de tempo foi baseada no
critério de passo de tempo adaptativo, denominada de Condicdo de Courant-
Friedrichs-Lewis (CFL) (BEUTNER; RUMSEY, 2006). A EQUACAO 57 representa a

CFL para uma cada malha.

ulAt

Ax
(57)
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Onde u é a velocidade do escoamento na diregéo x, At € o passo de tempo e Ax € 0

comprimento do elemento na dire¢ao x (diregdo do escoamento).

Recomenda-se que o valor do numero de Courant para simulagdes do tipo LES
(Larger Eddy Simulation) esteja proximo a 1 de maneira a garantir que a solugcéo
convirja e garanta a estabilidade da solu¢do. Neste estudo, estipulou-se como critério
para o passo de tempo adaptativo, que o numero de Courant médio no dominio
estivesse proximo do valor da unidade. Assim, todas as simulagdes fisiologicas foram
realizadas, considerando-se 400 passos de tempo de 0,002s para cada ciclo cardiaco

simulado.

3.4.6.Teste de malha

Para cada dominio geométrico utilizado nas simulagdes (veia com cateter, veia sem
cateter e corpo de prova da bancada experimental) foram geradas malhas néo-
estruturadas com elementos hibridos: elementos prismaticos proximos as paredes e

elementos tetraédricos no restante do dominio.

Cada malha foi refinada dobrando-se o numero de elementos, até que fosse verificada
a equivaléncia entre as solugées numéricas. Os resultados de pressao e velocidade
foram avaliados em quatro planos definidos proximos a ponta e orificios laterais do
cateter, regides de maiores gradientes de tensédo e velocidade, conforme ilustra
FIGURA 56 Localizagédo dos planos, nos diferentes dominios geométricos avaliados, para
a analise de pressdo e velocidade no teste de malha.A malha foi considerada satisfatoria
quando encontradas diferengas residuais nos valores médios no ciclo cardiaco, para

pressao e velocidade, proximos a 5%.
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FIGURA 56 Localizagdo dos planos, nos diferentes dominios geométricos avaliados, para a analise
de pressao e velocidade no teste de malha.

Como as simulacbes fisiolégicas foram realizadas em regime transiente,
compreendendo o intervalo de tempo de dois ciclos cardiacos completos, o teste de
malha também foi realizado em regime transiente, abrangendo um unico ciclo
cardiaco completo, tanto para a malha com cateter como sem cateter. Foi entao
considerado o valor das diferengas residuais de pressao e velocidade, médios no ciclo

cardiaco, nos quatro planos apresentados na FIGURA 56.
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Uma vez que o procedimento experimental envolveu o escoamento somente em
regime permanente, considerando diferentes valores de fluxo que ocorrem durante o
ciclo cardiaco, o teste de malha das condigbes experimentais também foi realizado
em regime permanente, abrangendo todos os valores de fluxo utilizados no

experimento.

Para cada uma das malhas estipulou-se um comprimento de elemento de malha
representativo, h, conforme sugerido pela norma (CELIK et al., 2008), conforme a
EQUACAO 58.

h = [% ?:1(AVi)]1/3

Onde AV; é o volume do i-ésimo elemento e N é o numero total de elementos.
3.4.6.1. Teste de malha — simulagao fisiolégica com cateter

Foram avaliadas 3 malhas, cada uma contendo o dobro do numero de elementos da
anterior, o que resultou em um comprimento de elemento de malha representativo (h),
cerca de 20% menor a cada refinamento consecutivo. A FIGURA 57 ilustra as trés
malhas testadas. Em todas as malhas foram implementadas 5 camadas de elementos
prismaticos préximo a parede da veia e proximo a parede do cateter, conforme ilustra
FIGURA 58. As camadas de elementos prismaticos foram especificadas com base na
determinagdo da espessura da primeira camada, sendo 7,8x10°m para a camada
proxima a parede da veia e 1x10°m para a camada proxima a parede do cateter. Em

ambas camadas foi especificada uma taxa de crescimento de 20%.
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Camada de elementos prismaticos préximo a parede da veia e do cateter
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Em todas as malhas foram definidas duas regides distintas, uma préxima a parede do
cateter e outra compreendendo o restante do dominio. Por apresentar os maiores
gradientes de pressao e velocidade, a malha gerada proximo ao cateter sempre foi
mais refinada do que nas demais regidées. A proporgéo do refinamento proximo a
parede do cateter em relagao ao restante da malha foi mantida constante em todas as

malhas, garantindo assim, a similaridade geométrica de todas as malhas avaliadas.

Para cada uma das trés malhas definidas foi simulado um unico ciclo cardiaco
completo de 0,8s, considerando, em todas, 400 passos de tempo de 0,002s. Este
passo de tempo foi definido de modo a garantir um numero de Courrant proximo a

unidade, conforme recomendado pela Condigao de Courant-Friedrichs-Lewis (CFL).

As caracteristicas de cada malha encontram-se apresentadas na TABELA 13

TABELA 13 Malhas avaliadas no teste de malha das condi¢des fisioldgicas com cateter.

Caracteristicas Malha 1 Malha 2 Malha 3
n° de elementos 839.864 1.651.824 3.648.883
n° de nos 286.231 552.404 1.226.046
[o]
n® total de elementos 377.560 716.825 1.600.695
prismaticos
[o]
n® total de elementos 462.304 934.999 2.048.188
tetraédricos
Elemento de malha 0,0003791 0,0003032 0,0002330
representativo, h (m)
n° de Courant 1,0550825 1,3194310 1,7168107
refinamento proximo ao 0,0003620 0,0002500 0,0001640
cateter — “Face Sizing
Tamanho de elementos 0,0026000 0,0018000 0,0011865
no nucleo “Body Sizing
skewness médio 0.2546300 02347452 02326800
skewness maximo 0,9176600 0.8442200 07970000
Qualidade ortogonal 0,0317900 0,0366260 0.088755
minima
qualidade ortogonal 07373600 0,7631000 0,7665200

média

*Nota: Devido as diferentes ordens de grandeza envolvidas, alguns dados desta tabela foram
apresentados com diferentes nimeros de algarismos significativos.
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3.4.6.2. Teste de malha — simulagao fisiolégica sem cateter

Foram avaliadas 2 malhas, a segunda contendo o dobro do numero de elementos da
primeira, o que resultou em um comprimento de elemento de malha representativo
(h), cerca de 20% menor. A FIGURA 59 ilustra as duas malhas testadas. Em ambas
foram implementadas 5 camadas de elementos prismaticos préximo a parede. As
camadas de elementos prismaticos foram especificadas com base na determinacao
da espessura da primeira camada, sendo esta de 7,8x10-> m. Foi considerada uma

taxa de crescimento de 20%.

MALHA 1 MALHA 2

FIGURA 59 Malhas avaliadas no teste de malha das simulagbes das condic¢des fisiolégicas sem
cateter

Para cada uma das duas malhas avaliadas foi simulado um unico ciclo cardiaco
completo de 0,8s, considerando, em todas, 400 passos de tempo de 0,002s. Este
passo de tempo foi definido de modo a garantir um numero de Courrant préximo a

unidade, conforme recomendado pela Condigdo de Courant-Friedrichs-Lewis (CFL).

As caracteristicas de cada malha encontram-se apresentadas na TABELA 14
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TABELA 14 Malhas avaliadas no teste de malha das condi¢des fisiolégicas sem cateter.

Caracteristicas Malha 1 Malha 2
n° de elementos 582.895 1.017.498
n°® de nos 161.417 268.257
n° total de elementos prismaticos 164.005 251.975
n° total de elementos tetraédricos 418.890 765.523

comprimento de elemento de malha

representativo, h (m) 0,0006590 0,0005710

n° de Courant 0,6070000 0,7002000
skewness médio 0,2147200 0,2151000
skewness maximo 0,8061500 0,7037200
qualidade ortogonal minima 0,1938500 0,2962800
qualidade ortogonal média 0,7846500 0,7842400

*Nota: Devido as diferentes ordens de grandeza envolvidas, alguns dados desta tabela foram
apresentados com diferentes nimeros de algarismos significativos.
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3.4.6.3. Teste de malha — simulagao do experimento

Foram avaliadas duas malhas, a segunda contendo o dobro do numero de elementos
da primeira, o que resultou em um comprimento de elemento de malha representativo
(h), cerca de 20% menor e praticamente o dobro do numero de nés. Nas duas malhas
foram implementadas 4 camadas de elementos prismaticos proximo a parede. As
camadas de elementos prismaticos foram especificadas com base na determinagao
da espessura da primeira camada, sendo esta de 7,8x10°m. Foi considerada uma
taxa de crescimento de 20% para as demais camadas. A TABELA 15 apresenta as

caracteristicas de cada malha avaliada.

TABELA 15 Malhas avaliadas no teste de malha das simulagbes do experimento.

Caracteristicas Malha 1 Malha 2
n° de elementos 5.039.339 10.039.841
n° de nos 7.606.662 14.873.622
(o]
n® total de elementos 368.590 541.469
prismaticos
o . .
n° total de elementos piramidais 7.916 11367
(o]
n®total de elementos 4.662.833 9.487.005
tetraédricos
comprimento de elemento de 00002408187 0.0001914400
malha representativo, h (m) ' '
refinamento préximo ao cateter
— tamanho de elemento “Face 0,0000716770 0,0000500000
Sizing”
Tamanho de emento no nicleo 0,0011115000 0,0009000000
‘Body Sizing

skewness médio
skewness maximo

Qualidade ortogonal minima

qualidade ortogonal média

0,2475500000
0,9167400000

0,0832630000

0,7515600000

0,2477600000
0,8323300000

0,1676700000

0,7513300000

*Nota: Devido as diferentes ordens de grandeza envolvidas, alguns
apresentados com diferentes nimeros de algarismos significativos.

dados desta tabela foram
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4. RESULTADOS E DISCUSSAO

4.1.Fabricagao do corpo de prova em silicone

4.1.1.Fabricagao do corpo de prova a partir de nucleos de cera e parafina

Apesar de mais baratos e serem produzidos utilizando materiais reaproveitaveis, a
fabricagcdo do nucleo de cera e parafina, por meio da metodologia proposta neste
estudo, ndo foi capaz de conferir ao corpo de prova a transparéncia, a qualidade de

acabamento superficial e a complacéncia necessarias.

Os nucleos de cera e parafina sdo muito frageis, susceptiveis a defeitos superficiais
grosseiros e a quebra durante a sua retirada do molde. Isto pode comprometer a
precisdo dimensional do corpo de prova e seu acabamento superficial. A FIGURA 60

apresenta imagens de um nucleo de cera (a) e outro de parafina (b).

FIGURA 60 Defeitos superficiais do nucleo de cera (a) e nucleo de parafina (b)
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Observou-se que, apds aquecido com o nucleo de cera ou parafina em seu interior,
ambos os silicones se tornam opacos e frageis (perderam a complacéncia),

assumindo a coloragdo da cera ou parafina.

Uma hipétese é de que, quando aquecido, o silicone se torna mais poroso e suscetivel
a inclusdo de microparticulas de cera ou parafina em derretimento. Apos o
resfriamento, o silicone se contrai e seus poros se fecham com estas microparticulas,
0 que explica a coloragdo opaca assumida. No entanto, somente o aquecimento
isolado dos silicones ja se mostrou suficiente para torna-los mais rigidos, frageis e
opacos. Portanto, a utilizagdo de qualquer nucleo que exija aquecimento para a

fundicdo, ndo se mostra uma opgao viavel.

A FIGURA 61 apresenta imagens de corpos de prova fabricados a partir da fundigéo
nucleos de cera (a) e parafina (b). Observa-se que ambos ficaram opacos, bem como
apresentaram rasgos e defeitos superficiais ocasionados pela quebra do nucleo

durante a retirada do molde.

FIGURA 61 Corpo de prova em silicone fabricado a partir da fundi¢do de nucleo de cara (a) e nucleo
de parafina (b).
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4.1.2.Fabricagcdo do corpo de prova a partir da utilizagdo de nucleo

hidrossoluvel

Com o nucleo de material hidrossoluvel foi possivel produzir corpos de prova com
acabamento superficial e transparéncia adequada para ambos os silicones testados.
O silicone 6ptico, Sylgard 184, apresenta maior grau de transparéncia, por outro lado
possui custo mais elevado e exige um processo de fabricagdo mais complexo e

delicado, o que compromete a sua reprodutibilidade.

Uma das dificuldades relacionadas a utilizacdo do nucleo hidrossoluvel diz respeito a
capacidade de absorgao de umidade do PVA, o que promove distorgdes geométricas
e dimensionais. Com isso, 0 encaixe e alinhamento do nucleo no molde sempre fica
prejudicado, o que pode comprometer a uniformidade da espessura do corpo de
prova. Destaca-se que, tanto os moldes quanto o nucleo sempre apresentaram
algumas protuberancias decorrentes do processo de impressao. Logo, o nucleo e a
cavidade do molde sempre foram lixados e polidos para melhorar o acabamento

superficial do corpo de prova.

Quando utilizado o silicone Silpuran 2420 (Polisil), o corpo de prova apresentou boa
complacéncia, o que torna possivel utilizar esse material para efetuar ensaios que
visam a reproducdo e analise do comportamento mecanico/estrutural da parede do
vaso. No entanto € necessario realizar a caracterizagao mecanica do material. Outro
ponto importante que deve ser observado é em relagéo ao grau de transparéncia do
corpo de prova. Este silicone, quando imerso na solugao de agua com glicerina (40%
em massa), aparenta grau de transparéncia adequada para promover o acesso 6tico.
A FIGURA 62 apresenta uma fotografia do corpo de prova fabricado com o silicone
Silpuran 2420 (Polisil) em contato com o ar atmosférico (a) e imerso em uma solugao

de agua com glicerina (b).
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FIGURA 62 Silicone Silpuran 2420 (Polisil) em contato com o ar atmosférico (a) e imerso em uma
solugéo de agua com glicerina 40% em massa (b)

A fabricacao do corpo de prova com a utilizagao do silicone 6ptico, Sylgard 184 (Dow
Corning), resultou na presenca de algumas bolhas. A FIGURA 63 destaca, em circulos

vermelhos, as bolhas presentes no corpo de prova.
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FIGURA 63 Fabricagcéo do corpo de prova com o silicone Sylgard 184 (Dow Corning)
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Todavia, as bolhas ocorreram em regides que nao interferem no acesso 6tico, uma
vez que a regiao de interesse é proxima a saida da veia cava superior, local onde se
localiza os orificios do cateter. Para nao ter problemas em relagédo a resisténcia do
corpo de prova, retirou-se as bolhas e adicionou-se silicone adesivo (Factor Il). A
FIGURA 64 mostra o0 modelo apds o ajuste e a FIGURA 65 indica o corpo de prova

imerso em agua com glicerina.

FIGURA 64 Corpo de prova em silicone 6tico (Sylgard 184) apds o ajuste com silicone adesivo
(Factor II)

f - =

FIGURA 65 Corpo de prova fabricado com o silicone Sylgard 184 imerso na solugdo de agua com
glicerina (40% em massa)
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Observa-se que, a utilizacao do silicone 6ptico resulta em menor complacéncia do que
a utilizacédo do silicone Silpuran 2420 (Polisil). Além disto, o silicone 6tico demanda
um processo de fabricagdo mais delicado, principalmente na preparagao e injegao do
silicone no molde, o que compromete a reprodutibilidade do processo. Estes fatores,
somados ao elevado custo do material, levaram a escolha do silicone Silpuran 2420
(Polisil) para a confeccdo do corpo de prova utilizado na bancada experimental.
Entretanto, o silicone Sylgard 184 apresenta maior grau de transparéncia do que o
silicone Silpuran 2420 (Polisil), o que pode melhorar o acesso 6tico a segao de testes.
A FIGURA 66 apresenta uma comparagao entre o grau de transparéncia destes dois

materiais quando imersos em uma solu¢ao de agua com glicerina (40% em massa).

"
o
"
"“1.._ .
— -
Y

FIGURA 66 Corpo de prova fabricado em silicone ético (Sylgard 184) imerso em uma

solugao de agua com glicerina (40% em massa) (a). Corpo de prova fabricado com o uso do
silicone 2240 (Polisil) imerso na mesma solugao (b).
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4.2.Resultados experimentais — bancada para teste de perda de carga

A bancada experimental desenvolvida neste estudo permitiu avaliar, de maneira
simples e com relativo baixo custo, a perda de carga no acesso venoso central para a
hemodialise. Os testes foram realizados considerando diferentes valores de vazéo (e

numeros de Re) que ocorrem durante o ciclo cardiaco.

Como a secao de testes sempre esteve submetida a gradientes de pressao muito
baixos (em torno de 500Pa para a vaz&o maxima) e como o corpo de prova (veia em
silicone) apresenta elevada complacéncia, foi importante controlar a presséo na saida
da veia por meio do ajuste da altura do reservatério. A pressado na saida foi, entao,
monitorada em todos os testes e mantida em valores que garantissem a baixa
deformacédo do corpo de prova. A FIGURA 67 ilustra a deformacdo da veia para

pressdes baixas (a) e altas (b) na saida da sec¢éo de testes.

FIGURA 67 - Complacéncia e deformacgao do corpo de prova

Outro ponto que merece destaque, quanto ao funcionamento da bancada, diz respeito

a posicao ocupada pelo cateter. O cateter € confeccionado com material bastante
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flexivel e, por isto, na bancada experimental ele fica constantemente se
movimentando, de maneira oscilatoria, ciclica, quando ha escoamento em seu
circuito. Provavelmente isto ocorre devido ao efeito dos jatos de saida em seus
orificios laterais. Como o escoamento no interior do cateter ocorre devido ao
bombeamento de uma bomba peristaltica, a frequéncia de rotagdo dos roletes da
bomba determina a frequéncia de ocorréncia dos jatos de saida. Quando os jatos se
chocam com a parede da veia eles sdo desacelerados e o cateter oscila para garantir
a conservagao da quantidade de movimento do sistema. Tal movimentac¢ao do cateter
nao foi considerada no modelo numérico devido a complexidade intrinseca em fazé-
lo. Constatou-se que a perda de carga na bancada, objetivo central dos experimentos,
nao sofre influéncias da movimentacdo do cateter. O que ndo sabe € se, no

procedimento clinico de hemodialise, o cateter fica estatico ou em movimento.

4.2.1.Calibragao da bomba peristaltica (bomba de roletes)

A TABELA 16 apresenta os resultados das medicdes de vazao e rotagdo da bomba de

roletes bem como o respectivo calculo do desvio padrao e incerteza.

TABELA 16 Calibragdo da bomba peristaltica

Rotagao (rpm)

n 30 45 66 140

1 270 290 300 315

2 270 290 300 315

3 270 285 295 310

4 270 290 300 310

Vazao 5 270 285 295 320

(mL/min) 6 270 285 295 320

7 270 285 300 310

8 270 285 300 315

9 270 290 300 320

10 270 280 300 320
Média 270 286,5 298,5 315,5
Desvio Padrao 0 0,584 0,328 4,378
Incerteza 11,15 12,38 11,8 13,16

Os dados das medi¢des de vazao no circuito e de rotacao dos roletes, apresentados

na TABELA 16, foram utilizados para obter a curva de tendéncia “vazdo x rotacdo” da
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bomba de roletes e calcular o indice de determinagdo R?, tal como apresentado na

FIGURA 68.
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FIGURA 68 Curva de calibragdo da bomba peristaltica

Verifica-se que, a curva de tendéncia tem a forma de uma equacao de poténcia com
indice de determinacdo R? = 0,9218, tal como demonstrado pela EQUACAO 59.

q = 197,620%0%68
(59)

Destaca-se que, a vazado no cateter apresenta um crescimento acentuado para
rotagdes entre 20 e 80 rpm, porém, para rotagcdes acima deste valor, a taxa de
crescimento da curva diminui e tende a um valor constante. Essa tendéncia é
explicada pela limitacado fisica da vazao que pode escoar dentro desse modelo de

cateter.
4.2.2.Calibragao do rotametro

O objetivo da calibragao do rotametro foi determinar a vazao do fluido de trabalho
(solugédo, 40% em massa, de agua com glicerina), em litros por minuto,
correspondente as graduacgdes de escala do rotdmetro, calibradas para a agua em

unidades de galao/hora.
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O procedimento, basicamente, consistiu em introduzir a mangueira que retorna o
fluido de trabalho ao reservatério da bancada, em uma proveta graduada e medir o
volume final atingido apés um minuto medido no cronédmetro. O rotdmetro foi calibrado
para as escalas de 30, 40, 50 e 60 galées/hora. Para cada valor de escala aferido,
foram efetuadas 10 medi¢des de vazdo de modo a obter-se a média e desvio padréao
da série de amostragem. Os valores medidos, bem como o desvio padrdo e a

incerteza das séries de amostragem, encontram-se apresentados na TABELA 17.

TABELA 17 Calibragéo do rotametro

Vazao em Galado/hora

n 30 40 50 60

1 1,50 2,18 2,64 3,33

2 1,58 2,18 2,66 3,29

3 1,52 2,04 2,65 3,27

4 1,52 2,12 2,68 3,24
Vazzo (Limin) 5 1,54 2,08 2,60 3,28
6 1,52 2,14 2,64 3,28

7 1,50 2,14 2,60 3,28

8 1,51 2,14 2,66 3,32

9 1,50 2,14 2,60 3,28

10 1,54 2,24 2,64 3,32
Média 1,52 2,14 2,64 3,29
Desvio Padrao 0,03 0,06 0,03 0,03
Incerteza 0,05 0,09 0,17 0,13

Os dados das medicbes de vazdo para cada escala do rotametro aferida,
apresentados na TABELA 17, foram utilizados para obter a curva de tendéncia deste

instrumento que encontra-se representada na FIGURA 69.
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FIGURA 69 Curva de calibracdo do rotametro

Percebe-se que a relagdo é estritamente linear com um indice de determinacéo, R? =
0,9976. . A EQUACAO 60 apresenta a relagdo dos dados coletados.

Q = 0,058q — 0,2105
(60)

Onde Q representa a vazao no circuito principal, em L/min e q representa a vazao

medida na escala do rotdmetro, calibrada para a agua, em unidades de galéo/h.

4.2.3.Medicao das pressoes

O Apéndice 1 indica os dados obtidos para as medigbes de pressao nas entradas das
veias jugulares e saida da veia cava superior. Desse modo, foi possivel calcular as
diferencas de pressao entre cada entrada e a saida do sistema venoso. A FIGURA 70
e FIGURA 71 apresentam, respectivamente, a perda de carga entre a veia jugular

direita e a veia cava superior, € entre a veia jugular esquerda e a veia cava superior.
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Observa-se que, para os dois conjuntos de dados, ocorre uma tendéncia quadratica
com indices de determinagao iguais a 0,9992 e 0,9993, respectivamente. Isso era
esperado, uma vez que a perda de carga de um equipamento apresenta uma relagao
quadratica com a vazdo que esta escoando no sistema. A EQUACAO 61 mostra a
funcao para a perda de carga (AP) em relagao a vazao (q) entre a veia jugular direita
e a veia cava superior, enquanto a EQUACAO 62 apresenta a mesma relacéo para a

veia jugular esquerda e a veia cava superior.

AP = 0,0968q% + 2,7929q + 4,7302
(61)

AP = 0,0665q% + 2,0256q + 2,2465
(62)
Ademais, é possivel verificar que o nivel da perda de carga entre a veia jugular direita
e a veia cava superior € superior ao da perda de carga entre a veia jugular esquerda
€ a veia cava superior. Isso ocorre, porque o cateter esta presente na veia jugular

direita, o que acarreta em um incremento de perda de carga nessa regiao.
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4.3.Resultados do teste de malha

4.3.1.Resultados do teste de malha — simulagao das condigodes fisioldgicas, veia
com cateter

Conforme explicitado no item 3.4.8, o teste de malha envolvendo o escoamento
sanguineo nas condigdes fisiolodgicas foi realizado em regime transiente, abrangendo
um unico ciclo cardiaco completo de 0,8s. Foram definidos 400 passos de tempo de

0,002s de modo a atender as condi¢cdes de passo de tempo adaptativo, Condig¢ao de
Courant-Friedrichs-Lewis (CFL).

Os valores médios de pressao e velocidade foram avaliados em 4 planos distintos,
definidos no interior do dominio, conforme ilustrado na FIGURA 72. A FIGURA 73 e

FIGURA 74 ilustram, respectivamente, os valores médios de presséo e velocidade em
cada plano, ao longo do ciclo cardiaco.
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FIGURA 72 Planos para analise de presséao e velocidade - teste de malha , simulagbes das

condigdes fisiolégicas com CVC
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FIGURA 73 Valores médios de velocidade, nos Planos 1-4 , malha com CVC.
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A TABELA 18 apresenta o valor da diferenga residual média, no ciclo cardiaco, entre
as malhas testadas. Observa-se que todas as malhas atenderam ao critério
estabelecido neste estudo, em que a diferenga residual entre os valores de velocidade

e presséo, médios no ciclo cardiaco, fosse proximo a 5%.

Entretanto, optou-se pelo uso da malha 2 para a realizacdo das simulacbes
numeéricas, uma vez que a malha 1 n&o atende ao critério de convergéncia

estabelecido neste estudo (RMS dos residuos numéricos inferiores a 104).

TABELA 18 Diferenca residual, média no ciclo cardiaco, de presséao e velocidade nos planos 1-4,
entre as trés malhas testadas - teste de malha das simulagdes das condig¢des fisiolégicas com CVC

Diferenca Residual entre malhas, velocidade (%)

Localizagao Malha 2 - Malha 1 Malha 3-Malha 2
Plano 1 3,34% 1,83%
Plano 2 1,92% 3,93%
Plano 3 1,79% 5,562%
Plano 4 3,83% 3,11%

Diferenga Residual entre malhas, pressao (%)

Localizagao Malha 2 - Malha 1 Malha 3-Malha 2
Plano 1 0,58% 0,69%
Plano 2 1,28% 0,92%
Plano 3 1,64% 1,10%

Plano 4 0,52% 0,39%
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4.3.2.Resultados teste de malha — simulacao das condigoes fisiolégicas, veia

sem cateter

Os valores médios de pressao e velocidade foram avaliados em 4 planos distintos,
definidos no interior do dominio, conforme ilustrado na FIGURA 75. A FIGURA 76 e
FIGURA 77 ilustram, respectivamente, os valores meédios de presséo e velocidade em

cada plano, ao longo do ciclo cardiaco.
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FIGURA 75 Planos para analise de presséao e velocidade - teste de malha , simulagbes das
condigdes fisiolégicas sem CVC
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FIGURA 76 Valores médios de velocidade, nos Planos 1-4 , malha sem CVC.
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A TABELA 19 apresenta o valor da diferenga residual média, no ciclo cardiaco, entre
as malhas testadas. Observa-se que todas as malhas atenderam ao critério
estabelecido neste estudo, em que a diferenga residual entre os valores de velocidade
e pressao, médios no ciclo cardiaco, fossem proximo a 5%. Por também atender ao
critério de convergéncia estabelecido, a Malha 1 foi utilizada para a realizagdo das

simulagdes das condi¢des fisioldgicas sem cateter.

TABELA 19 Diferenca residual, média no ciclo cardiaco, de pressao e velocidade nos planos 1-4,
entre as trés malhas testadas - teste de malha das simula¢des das condigdes fisioldgicas sem CVC

Diferenca Residual entre malhas, velocidade (%)

Localizagao Malha 2 - Malha 1
Plano 1 2,20%
Plano 2 1,53%
Plano 3 1,35%
Plano 4 2,09%

Diferenga Residual entre malhas, pressao (%)

Localizagao Malha 2 - Malha 1
Plano 1 0,39%
Plano 2 0,74%
Plano 3 0,67%
Plano 4 0,24%

4.3.3.Resultados do teste de malha — experimento

Os valores médios de pressao e velocidade, obtidos com o uso das malhas 1 e 2,
foram avaliados nos quatro planos ilustrados na FIGURA 78 para cada valor de vazao

utilizado na bancada experimental.
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FIGURA 78 Localizagdo de planos, teste de malhas das simula¢des do experimento.
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As TABELAS 20 e 21 apresentam, respectivamente, a comparacéo dos valores médios
de velocidade e pressdo, obtidos com cada malha testada, nos quatro planos
ilustrados na FIGURA 78, considerando os diferentes valores de vazdes utilizados.
Também apresentam o valor da diferenga residual, em porcentagem, entre os

resultados obtidos com cada malha.

TABELA 20 Diferenca residual de velocidade entre as malhas testadas

Velocidade Média (m/s) Diferenca Residual

(%)

Malha 1 Malha 2

Plano 1 0,19569 0,19749 0,91%

60 Galdes/h Plano 2 0,22310 0,22523 0,94%

(3,289L/min) Plano 3 0,29860 0,30034 0,58%
Plano 4 0,20803 0,20942 0,67%

Plano 1 0,15619 0,15781 1,03%

50 Galdes/h Plano 2 0,17815 0,17994 0,99%

(2,637L/min) Plano 3 0,24673 0,24842 0,68%
Plano 4 0,17216 0,17290 0,43%

Plano 1 0,12688 0,12813 0,97%

40 Galdes/h Plano 2 0,14426 0,14548 0,84%

(2,140L/min) Plano 3 0,20762 0,20901 0,66%
Plano 4 0,14971 0,14744 1,53%

Plano 1 0,09157 0,09222 0,71%

30 Galdes/h Plano 2 0,10485 0,10567 0,77%

(1,523L/min) Plano 3 0,16026 0,16135 0,68%
Plano 4 0,12968 0,12033 7,77%

Plano 1 0,05952 0,05892 1,02%

20 Galdes/h Plano 2 0,07114 0,07163 0,68%

(0,9495L/min) Plano 3 0,11674 0,11757 0,71%

Plano 4 0,11445 0,11561 1,00%
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TABELA 21 Diferenca residual de pressao entre as malhas testadas

Pressdo Média (Pa)

Diferenga Residual

Malha 1 Malha 2 (%)

Plano 1 1818,97 1810,75 0,45%

60 Galdes/h Plano 2 1835,47 1824,59 0,60%
(3,289L/min) Plano 3 1808,32 1794,74 0,76%
Plano 4 1823,57 1817,92 0,31%

Plano 1 1854,27 1848,48 0,31%

50 Galdes/h Plano 2 1872,5 1863,86 0,46%
(2,637L/min) Plano 3 1845,95 1834,66 0,62%
Plano 4 1857,26 1852,88 0,24%

Plano 1 2012,15 2007,99 0,21%

40 Galdes/h Plano 2 2031,16 2024,19 0,34%
(2,140L/min) Plano 3 2005,15 1995,5 0,48%
Plano 4 2014,62 2010,88 0,19%

Plano 1 1860,74 1857,64 0,17%

30 Galdes/h Plano 2 1879,77 1874,05 0,31%
(1,523L/min) Plano 3 1855,03 1846,19 0,48%
Plano 4 1863,59 1860,15 0,18%

Plano 1 1875,99 1874,19 0,10%

20 Galdes/h Plano 2 1894,73 1890,20 0,24%
(0,9495L/min) Plano 3 1870,60 1862,98 0,41%
Plano 4 1879,08 1877,20 0,10%

Observa-se que, em todos os casos avaliados, os valores de diferenca residual

estiveram abaixo dos 5%, critério utilizado neste estudo. Portanto, estes resultados

validam a malha 1 e 2. Pelo fato de a malha 1 ndo atender ao critério de convergéncia

adotado neste estudo (RMS dos residuos numéricos < 10#), a malha 2 foi utilizada na

simulagao dos experimentos e na consequente validagao do modelo numérico.
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4.4.Simulacao dos experimentos e validagao do modelo numérico

A TABELA 22 apresenta a comparagao dos valores de pressao na saida do corpo de
prova, obtidos com o modelo numérico e experimental. A TABELA 23 apresenta a
mesma comparacao para a diferenga de presséo entre a veia jugular direita e a saida
do corpo de prova. Observa-se que 0 erro maximo para a pressao na saida do corpo
de prova foi de, aproximadamente, 2%; enquanto que o erro maximo associado a
determinacao da perda de carga foi de, aproximadamente, 12%.

TABELA 22 Comparagao dos valores de presséo obtidos com as simulagdes e os experimentos na
saida do corpo de prova, saida da veia cava superior (V.C.S)

Experimento Simulagées
Vazao (gal6es/h) . .
Pressao V.C.S (Pa) U (Pa) PressaoV.C.S (Pa) E.Numérico (%)
20 1855,932 7,660 1868,580 0,681%
30 1837,602 13,636 1846,480 0,483%
40 1989,635 7,805 1992,420 0,140%
50 1802,020 6,693 1830,260 1,567%
60 1752,690 18,042 1790,620 2,164%

TABELA 23 Comparagao dos valores de diferenga de presséo entre a veia jugular direita e a veia
cava superior nos experimentos e simulacéo.

Vazao (Galées/h) AP Experimental (Pa) AP Numéricol (Pa) E. Numérico (%)
20 100,547 88,106 12,373%
30 176,563 168,149 4,765%
40 270,370 267,908 0,911%
50 378,195 350,541 7,312%
60 526,454 488,548 7,200%

A FIGURA 79 apresenta uma comparagao da perda de carga entre a veia jugular direita
e a saida do corpo de prova, em funcdo da vazado, obtidas tanto com o modelo
numérico, como com o procedimento experimental. Observa-se que o erro absoluto é
maior para vazbes mais altas, no entanto, o erro percentual € menor. Isto ocorre
porque os valores de perda de carga aumentam conforme a vazao, o que tende a

reduzir o erro percentual.
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FIGURA 79 Comparagao dos valores discretos de diferenga de pressao entre a entrada da veia

jugular direita e saida da veia cava superior, obtidos com as simulagdes e o experimento.

A FIGURA 80 apresenta as curvas de regressao para os gradientes de pressao obtidos
com o modelo numérico e experimental em fungdo da vazdo. Observa-se que os
modelos numéricos e experimental apresentaram, respectivamente, coeficientes de

determinacao iguais a 0,9969 e 0,9992 quando utilizada uma regressao quadratica.

Destaca-se que, a tendéncia quadratica das curvas de regresséo era esperada, uma
vez que a queda de pressao em um equipamento apresenta relagdo quadratica com
a vazao que esta escoando no sistema. A EQUACAO 63 apresenta a relacdo da perda
de carga (4Pg,,) com a vazao (q), entre a veia jugular direita e a saida do modelo,
obtida com o procedimento experimental. A EQUACAO 64 mostra a mesma ralagéo

obtida com o modelo numérico.

APy, = 0,0968¢% + 2,7929q + 4,7302
(63)

APyym = 0,0706g2 + 4,189q — 21,857
(64)
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FIGURA 80 Curvas de regressao para a diferenca de pressdo, numérica e experimental, entra a

entrada da veia jugular direita e veia cava superior

Observa-se, na FIGURA 80, que os gradientes de pressdo obtidos com o modelo
numeérico apresentam uma tendéncia inferior aos gradientes de presséo obtidos com
os experimentos. Porém os valores sempre ficam dentro de uma faixa de erro
aceitavel, inferior a 13%. Nao foi possivel identificar, neste estudo, o porqué disto
acontecer. Uma hipotese seria de que a complacéncia do silicone aumente,
ligeiramente, a perda de carga. Importante ressaltar que a movimentagéo do cateter
e a elasticidade do silicone foram os unicos fatores ndo considerados no modelo
numeérico. Entretanto, foi observado durante os experimentos, que a movimentagao

do cateter nao afeta as medi¢des da perda de carga.

Ressalta-se que o erro percentual maximo para os gradientes de presséo ocorreu para
a vazao minima, de 20 galbdes/h, tal como demonstra a TABELA 24. Importante
destacar que, dentre as vazdes avaliadas no modelo numérico, esta foi a Unica vazao
para a qual o rotametro nao foi calibrado. O valor desta vazao, utilizada como condi¢cao
de contorno do modelo numérico, foi obtida por meio de uma regressao linear, tal

como explicado no item 4.2.2. Assim, o erro associado a previsdo da vazédo do
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rotdmetro para esta escala (erro da regressao linear) também pode ter contribuido
para uma maior diferenga entre os resultados numéricos e experimentais obtidos para

esta vazao.
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4.5.Resultados numéricos obtidos com diferentes modelos de turbuléncia

AS FIGURAS 81 e 82 apresentam o mapeamento das regides de maior intensidade
de turbuléncia, no dominio das simulagdes, obtidas com o uso de iso-volumes de
intensidade de turbuléncia. Cada iso-volume representa regides tridimensionais, no
dominio das simulagdes, com intensidades de turbuléncia acima de valores

especificados.

A FIGURA 81 apresenta uma comparagao entre os iso-volumes de intensidade de
turbuléncia, obtidos com o uso de cada modelo de turbuléncia, no instante de tempo
de velocidade maxima do ciclo cardiaco (t = 0,14 s). A FIGURA 82 apresenta a mesma
comparacgao para o instante de tempo velocidade minima do ciclo cardiaco ( t= 0,62

S).
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Observa-se que a utilizagao de todos os modelos de turbuléncia, exceto o K-¢, resultou
em regides de maiores intensidades de turbuléncia proximo a ponta e aos orificios
venosos do cateter, 0 que sugere que, no acesso venoso central para a hemodialise,
a turbuléncia seja um fendmeno localizado e esteja associada, principalmente, ao
escoamento dos jatos de saida do cateter. Este resultado esta em consonancia com
estudos da literatura que identificaram uma maior ocorréncia de formacéao de vortices,
separagao do escoamento e recirculagdo, proximos aos orificios venosos do CVC
(LUCAS, 2013; LUCAS et al., 2014). Importante ressaltar que estudos envolvendo a
analise histologica e morfolégica do tecido tromboético evidenciaram a deposicéo
contorcida de camadas de plaquetas, proximas aos orificios venosos do CVC, o que,
possivelmente, estaria associado aos vortices e a recirculagado presentes na regiao
(LUCAS, 2013; LUCAS et al., 2014).

A utilizacdo do modelo K-¢, no instante de tempo de velocidade maxima do ciclo
cardiaco, FIGURAS 81, diferentemente da utilizagdo dos demais modelos, resultou na
obtencao de intensidades de turbuléncia mais elevadas proximas as paredes da veia,
inclusive proximo as paredes da veia jugular esquerda, o que € uma condi¢cao
improvavel, uma vez que o escoamento venoso € essencialmente laminar e sugere-
se que a turbuléncia s6 ocorra quando associada a condigdes patolégicas ou ao uso
de dispositivos artificiais (MAHALINGAM et al., 2016). A baixa precisdo do modelo K-
€ em caracterizar o escoamento em areas de gradiente de pressdo adverso, ou
proximas a camada limite (MALALASEKERA, H, K, 2005), surge como uma possivel

explicagéo para a discrepancia dos resultados obtidos com este modelo.

Observa-se também que a utilizacdo do modelo K-w resultou em intensidades de
turbuléncia mais baixas proximo a ponta e orificios laterais do CVC. Isto
provavelmente se explica pela limitacdo deste modelo em caracterizar o escoamento
em regides distantes a camada limite (MALALASEKERA, H, K, 2005). De maneira
geral, pode-se dizer que o modelo K-w foi o que resultou em intensidades de
turbuléncia mais baixas e nao foi capaz de caracterizar adequadamente a turbuléncia
proximo aos orificios venosos do cateter, o que contradiz os resultados obtidos em
estudos envolvendo a analise histologica e morfolégica do tecido trombético na regiao
(LUCAS, 2013; LUCAS et al., 2014).
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Pelos resultados apresentados na FIGURA 81 e FIGURA 82 percebe-se que a
distribuicdo geral dos iso-volumes de intensidade de turbuléncia, obtidas com a
utilizagcdo dos dois modelos hibridos (k-w SST e k-w SST de Transigdo) s&o bem
similares. No entanto, a extensédo dos iso-volumes de intensidade de turbuléncia é
significativamente maior quando utilizado modelo de transicdo. Em outras palavras,
isto significa que a utilizagdo do modelo de transigao resultou na caracterizagéo de
valores de intensidade de turbuléncia mais elevados, principalmente proximo a ponta

e orificios venosos do CVC.

Importante ressaltar que o escoamento de jatos, tal como ocorre nos orificios de saida
do CVC, consiste em um classico exemplo de transicdo para a turbuléncia. O
escoamento bem proximo a parede do orificio de onde sai o jato, devido a imposi¢ao
de uma mudancga geométrica abrupta, produz uma sequéncia de pequenos vortices
emparelhados. Estes, por sua vez, se unem por interagéo inercial, dando origem a um
unico vortice de maior extensao. Este vortice, ao dissipar sua energia ao escoamento,
gera uma série de vortices de menor escala, fazendo assim, o escoamento se tornar
turbulento (BEUTNER; RUMSEY, 2006; MALALASEKERA, H, K, 2005). Desta forma
€ provavel que a transicao para a turbuléncia ocorra proximo aos orificios venosos do
CVC e que a utilizacdo de um modelo de turbuléncia de transicdo possa caracterizar,

com maior sensibilidade e preciséo, o escoamento na regiao.

Devido a caréncia de resultados experimentais na literatura, nao se pode afirmar, ao
certo, qual dos modelos hibridos (k-w SST ou k-w SST de Transigdo), melhor
caracteriza a turbuléncia no acesso venoso central para a hemodialise. Técnicas
Gticas, nao invasivas, de medicdo do campo de velocidades poderiam ser utilizadas,
em testes in-vitro, para medir as intensidades de turbuléncia e comparar com

resultados obtidos numericamente, utilizando estes dois modelos.

A FIGURA 83 apresenta uma comparacgao da intensidade de turbuléncia no instante
de velocidade maxima do ciclo cardiaco (t = 0,14s), obtida com cada modelo de
turbuléncia em planos XY definidos préximos a ponta e centro dos orificios laterais do
cateter. Ao lado de cada plano encontram-se indicados os valores médios e maximos

de intensidade de turbuléncia nos respectivos planos.
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Observa-se, na FIGURA 83, que todos os modelos de turbuléncia, com a exce¢ao do
K-¢, resultaram em intensidades de turbuléncia mais altas proximo aos orificios
venosos do cateter, principalmente proximo a ponta e aos orificios 1 e 2. Destaca-se
que a diferenca entre os valores de intensidade de turbuléncia, obtidas com cada
modelo, foi significativa em todos os planos. Entre os modelos hibridos, o k-w SST de
transicéo, apesar de apresentar a mesma distribuicdo geral do campo de intensidade
de turbuléncias, apresentou valores significativamente maiores desta grandeza do que
o0 modelo k-w SST. Entre todos os modelos de turbuléncia, o K-¢ foi 0 que apresentou

os valores mais altos de intensidade de turbuléncia em todas as regides do dominio.

Como a formacado de trombos depende do efeito combinado entre tensdao de
cisalhamento e tempo de exposicdo (BERG; FUCHS; PRAHL, 2018), é interessante
conhecer o campo de tensao de cisalhamento obtido com o uso de cada modelo de
turbuléncia, bem como mapear as regides de recirculagao e separagdo no campo de
escoamento, uma vez que estas regides aumentam o tempo de exposi¢ao das células
sanguineas, bem como potencializam a eficiéncia de transporte das espécies
quimicas contidas no sangue, aumentando o potencial trombogénico (HUEBNER,
2003; MAREELS et al., 2007).

A FIGURA 84 ilustra as linhas de corrente que se iniciam na entrada do lumen venoso
do CVC, no instante de velocidade minima do ciclo cardiaco, fluxo reverso, t = 0,62s,
obtidas tanto no regime laminar como com o uso dos diferentes modelos de
turbuléncia. Observa-se que as linhas de corrente, obtidas com cada modelo,
apresentam padrdes de recirculagao diferentes, principalmente préoximo a ponta e
orificios venosos do CVC, o que pode alterar o tempo de exposi¢cao e o potencial

trombogénico.

A FIGURA 85 ilustra a mesma comparacgao para o instante de velocidade maxima do
ciclo cardiaco. Observa-se, nesta figura, que o escoamento laminar, assim como
todos os modelos de turbuléncia apresentam linhas de corrente muito semelhantes
neste instante de tempo. Além disto, as regides de recirculagdo e separagdo do
escoamento sdo praticamente inexistentes. Isto provavelmente ocorre porque, neste
instante de tempo, o escoamento na veia é preponderante sobre o escoamento dos

jatos que saem do cateter, amortizando mais rapidamente o seu efeito.
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FIGURA 85 Linhas de corrente obtidas com o uso de cada modelo de turbuléncia ( t= 0,14s)

Com o objetivo de mapear a distribui¢ao geral das tensdes de cisalhamento bem como

a localizagdo de seus valores maximos, obtidas com cada modelo de turbuléncia,
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foram definidas iso—superficies de tensao de cisalhamento no dominio da simulagao.
Cada iso—superficie compreende as regides do dominio que apresentam o mesmo
valor de tensao de cisalhamento. A FIGURA 86 ilustra as iso—superficies de tensao de
cisalhamento obtidas com cada modelo de turbuléncia no instante de velocidade
maxima do ciclo cardiaco, t = 0,14s. Observa-se que a distribuicdo geral de tensdes
de cisalhamento n&o varia muito entre os modelos de turbuléncia. Observa-se também
que as tensbes de cisalhamento mais altas ocorrem préximas ao orificio arterial
numero 7, proximas aos orificios venosos e a ponta no cateter. Destes, o orificio
arterial numero 7 € o que apresenta as tensdes de cisalhamento mais altas. Este
resultado esta em consonancia com estudos da literatura que avaliaram as tensdes
de cisalhamento e taxa de deformacao proximo a parede e orificios laterais do CVC
(LUCAS, 2013; LUCAS et al., 2014).

Percebe-se também, pela FIGURA 86 que, no que diz respeito aos modelos hibridos,
o0 modelo de transicado caracterizou tensdes de cisalhamento mais elevadas do que o
modelo K-w SST nos jatos que saem do cateter, regido de maior intensidade de

turbuléncia.
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FIGURA 86 Iso—superficies de tensao de cisalhamento obtidas com cada modelo de

turbuléncia

A FIGURA 87 indica a distribuicdo geral das tensdes de cisalhamento obtidas com o

uso de cada modelo de turbuléncia, bem como os valores médios e maximos destas

tensdes nos planos definidos proximo a ponta e orificios laterais do cateter.
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CVC obtidas com diferentes modelos de turbuléncia (t = 0,14s)
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Os resultados da FIGURA 87 foram obtidos para o instante de tempo de pico de
velocidades do ciclo cardiaco (t=0,14s). Observa-se que os planos P.P, P.O0.1e P.O.2
apresentam diferencgas consideraveis, tanto na distribuicdo geral do campo da tenséo
de cisalhamento quanto nos seus valores médios. Importante destacar que as regides
representadas por estes planos sdo as que apresentam as maiores intensidades de
turbuléncia no dominio da simulacéo, tal como evidenciado na FIGURA 81. Em regides
onde o escoamento € essencialmente laminar (intensidades de turbuléncia baixas), o
uso dos diferentes modelos de turbuléncia, com a exceg¢do do k-¢, ndo afeta a
distribuicdo geral do campo de tensao de cisalhamento, bem como seus valores

médios e maximos.

No que diz respeito a tensao de cisalhamento nos orificios venosos do cateter, as
tensbes de cisalhamento mais altas ocorreram no orificio 1. Ja nos orificios arteriais,
as tensdes de cisalhamento mais altas ocorreram no orificio 7, conforme discutido
anteriormente e evidenciado na FIGURA 86. Observa-se que, para todos os modelos
de turbuléncia, as tensdes de cisalhamento maximas foram significativamente maiores
no orificio 7. Maiores, inclusive, do que as tensdes de cisalhamento nos orificios
venosos. As tensdes de cisalhamento médias também foram maiores nos planos que

passam pelos orificios 1 e 7 (P.O.1 e P.O.7).

A utilizagdo do modelo k-¢ resultou em tensdes de cisalhamento mais altas em relagao
aos demais modelos. Segundo MALALASEKIRA (1995), a utilizagcdo do modelo k-¢
em regides de gradiente de pressao adverso ou proximas as superficies curvas, leva
a superestimacgao dos niveis de tensao de cisalhamento, além de apresentar baixa
capacidade de prever o descolamento da camada limite. Tais caracteristicas,

intrinsecas a este modelo, explicam os resultados encontrados.

Com o intuito de comparar a tensao de cisalhamento obtida com os modelos k-w SST
e k-w SST de Transigao, a curva de tensao de cisalhamento média nos planos P.P;
P.0.1; P.0.4 e P.O.7 foi plotada ao longo ciclo cardiaco e encontram-se apresentadas
na FIGURA 88.
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FIGURA 88 Tenséo de cisalhamento, em planos horizontais, ao longo do ciclo cardiaco, utilizando
os modelos k-w SST e k-w SST de Transigao
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Observa-se, na FIGURA 88, que as tensdes de cisalhamento ndo apresentam grandes
variagbes entre os instantes de velocidade maxima e minima do ciclo cardiaco nos
planos proximos aos orificios venosos do cateter. Uma hipétese é a de que, proximo
aos jatos de saida do cateter, a tensdo de cisalhamento seja majoritariamente
condicionada pelo efeito do escoamento dos préprios jatos que saem do cateter a
vazéo constante, regime permanente. Ja nos planos préximos aos orificios arteriais,
a tensao de cisalhamento apresentou maior variagéo ao longo do ciclo cardiaco, com

valores maximos préximos a sistole e valores minimos proximos a diastole.

Apesar de os modelos de turbuléncia hibridos apresentarem o0 mesmo comportamento
da curva de tensao de cisalhamento no tempo, o modelo de transi¢cdo resultou em
tensdes de cisalhamento significativamente mais elevadas, proximas aos orificios
venosos do CVC. Isto sugere que o modelo de transicdo apresente maior capacidade
de caracterizar as flutuacdes de velocidade e, consequentemente, as intensidades de
turbuléncia e tensao de cisalhamento turbulenta préximas aos orificios venosos do
cateter. Provavelmente isto esta associado a maior robustez deste modelo e a sua

capacidade de caracterizar a transigcao a turbuléncia.

Conforme mencionado anteriormente, em regides onde o0 escoamento é
essencialmente laminar, tal como nos planos préximos aos orificios arteriais do cateter
(P.0.4 e P.O.7), o uso dos diferentes modelos de turbuléncia, com a excecao do k-¢,
aparenta ndo afetar significativamente os valores de tensdo de cisalhamento. Esta
diferenca s6 é significativa em regides onde o escoamento esta mais susceptivel a
ocorréncia de turbuléncia (ou a transi¢ao para a turbuléncia), e onde as intensidades

de turbuléncia sdo maiores, tal como proximo aos orificios venosos do CVC.
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4.6. Analise numérica do efeito da alteragao da vazao no cateter

A alteragdo da vazao do cateter pode levar a modificacdo das caracteristicas fisicas
do campo de escoamento, tal como tens&o de cisalhamento, turbuléncia, recirculagao
e separacao do campo. A modificagcao destas caracteristicas fisicas, por sua vez, pode
induzir a um maior ou menor potencial de formagédo de trombo (BERG; FUCHS;
PRAHL, 2018), o que pode comprometer a funcionalidade dos cateteres, a eficiéncia

do tratamento clinico e a saude dos pacientes.

Neste capitulo, objetiva-se analisar a influéncia da vazao de dialise sobre o ambiente
hemodinamico no acesso venoso central para a hemodialise. Parametros fisicos do
campo de escoamento, tal como tensédo de cisalhamento, recirculagao e intensidade

de turbuléncia foram analisados para cada valor de vazao considerado no cateter.

A FIGURA 89 mostra as linhas de corrente (LCs) do escoamento originado no lumen
venoso do cateter, em diferentes instantes de tempo do ciclo cardiaco, para as
vazbes de 200, 300 e 400 mL/min. Ao lado de cada linha de corrente foi indicado o
tempo maximo de exposicado do escoamento nesta linha de corrente, bem como a

tensio de cisalhamento média.
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Observa-se, na FIGURA 89 que, a vazdo de 300 mL/min resultou em maior
recirculacao do que as demais vazdes em quase todos os instantes de tempo do ciclo
cardiaco. Como consequéncia, o tempo de exposigcdo maximo ao longo das linhas de
corrente também foi maior para esta vazao. No instante de tempo, t=0,588s (instante
em que o fluxo na Veia cava superior tende a zero, um pouco antes de ocorrer o fluxo
reverso), o tempo maximo de exposi¢cado obtido com a vazédo de 300 mL/min foi 40
vezes maior do que o tempo maximo de exposi¢ao obtido com a vazao de 200 mL/min
e 93 vezes maior do que o tempo maximo de exposi¢ao obtido com a vazao de 400
mL/min. A tensao de cisalhamento foi, por sua vez, apenas 1,875 vezes menor do que
a tenséo de cisalhamento obtida com a vazao de 200 mL/min e 5,5 vezes menor do

que a tensao de cisalhamento obtida com a vazado de 400 mL/min.

Ja no instante de tempo, t=0,568s, o tempo maximo de exposicado obtido com a vazao
de 300 mL/min foi 1,94 vezes maior do que o tempo maximo de exposig¢ao obtido com
a vazao de 200 mL/min, e 3,4 vezes maior do que o tempo maximo de exposi¢cao
obtido com a vazao de 400 mL/min. A tenséo de cisalhamento foi, por sua vez, 1,18
vezes maior do que a tensao de cisalhamento obtida com a vazao de 200 mL/min e 2

vezes menor do que a tensao de cisalhamento obtida com a vazao de 400 mL/min.

Para todos os valores de vazao considerados no cateter, percebe-se, na FIGURA 89,
que as regides de recirculacdo sdo maiores e, por conseguinte, o tempo de exposi¢céao
maximo € maior quando as tensdes de cisalhamento médias e as velocidades sao
mais baixas. Importante ressaltar que, segundo estudos na literatura, a agregagao de
plaquetas ocorre, preferencialmente, nas regides de baixa tensao de cisalhamento,
bem como em regides de recirculagao e separagao do escoamento (SHERIFF et al.,
2010; RUBENSTEIN; YIN, 2010; YIN; SHANMUGAVELAYUDAM; RUBENSTEIN,
2011; KIM et al., 2012; NESBITT et al., 2009). Tais constatagdes sugerem que o
tempo de exposicao no acesso venoso central para a hemodialise, represente um fator
mais significativo para a formagao de trombos do que a tensao de cisalhamento. Uma
hipétese é que a variagcdo no tempo de exposi¢cdo seja percentualmente mais
significativa do que a variacao na tenséo de cisalhamento, tal como evidenciado nos

resultados discutidos acima.
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Destaca-se que o tempo de exposigdo maximo ao longo de uma linha de corrente,
nao é, exatamente, o tempo de exposi¢cao de uma particula ao longo de sua trajetoria.
Entretanto, estas duas variaveis estdo relacionadas. As linhas de corrente
representam a diregao tangente aos vetores de velocidade ao longo do campo de
escoamento. As linhas de trajetdria, por sua vez, representam a trajetoria efetiva, o
caminho percorrido por uma particula. Ambas podem ser usadas para estimar os
disturbios gerados no campo de escoamento, tal como regides de recirculagéo,
estagnacdo e separacdo do escoamento. O tempo de exposi¢cdo nas linhas de
corrente, assim como nas linhas de trajetoria, tende a ser maior quando ocorre
recirculagdo, estagnacdo e baixas velocidades. Apesar de ambos estarem
relacionados ao potencial trombogénico do escoamento, o tempo de exposicéo ao
longo das linhas de trajetoria deve ser usado para uma estimativa mais realistica e
precisa do potencial trombogénico. Recomenda-se que analises semelhantes as
deste estudo sejam realizadas considerando o tempo de exposi¢ao ao longo das

linhas de trajetodria.

A FIGURA 90 apresenta uma comparacao da distribuicdo dos tempos maximos de
exposicao e das tensdes de cisalhamento médias nas linhas de corrente ao longo do
ciclo cardiaco para as vazdes de 200, 250, 300, 350 e 400 mL/min. A TABELA 24
apresenta, em diferentes instantes do ciclo cardiaco, os tempos maximos de
exposicao nas linhas de corrente para cada vazao considerada. Os maiores valores
de tempo maximo de exposi¢ao nas linhas de corrente foram destacados, em negrito,
para cada instante do ciclo cardiaco analisado. Os valores médios de tempo de
exposicao no ciclo cardiaco, para cada vazao, também foram apresentados na ultima
linha da TABELA 24.
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nas linhas de corrente para diferentes vazdes de dialise.
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TABELA 24 Tempos maximos de exposicédo nas LCs para diferentes vazbes de dialise

Tempo maximo na linha de corrente (s)

Tempo (s) 200mL/min 250 mL/min 300mL/min 350mL/min 400mL/min
0,040 1,601 3,278 5,385 3,797 1,525
0,080 0,680 0,849 0,600 0,597 0,675
0,120 0,531 0,462 0,545 0,494 0,746
0,160 0,565 0.954895 1,628 2,133 4,404
0,200 21,552 5,082 1,314 3,825 1,738
0,240 3,437 3,184 3,046 1,523 2,373
0,280 17,998 4,773 4,630 2,017 1,703
0,320 1,882 3,852 8,003 3,792 1,759
0,360 1,160 4,940 1,669 5,297 4,760
0,400 1,661 1,451 3,459 9,465 7,539
0,440 2,404 2,768 11,141 3,986 3,506
0,480 3,017 4,947 2,356 4,229 2,042
0,520 2,736 4,835 4,764 2,859 2,540
0,560 12,234 9,205 8,640 6,528 4,402
0,564 11,006 9,105 7,203 4,287 3,959
0,568 7,297 9,384 3,986 10,587 4,245
0,572 4,206 11,864 11,990 11,322 3,860
0,576 24,510 12,515 20,770 10,396 5,645
0,580 7,600 11,742 384,434 20,801 35,070
0,584 9,428 1554,990 1559,050 1549,110 8,199
0,588 17,805 10,455 712,873 29,680 7,627
0,592 21,023 31,611 17,706 8,494 11,146
0,596 10,774 8,809 13,616 282,036 3,388
0,600 10,099 10,408 9,633 9,486 3,106
0,604 12,296 10,232 5,104 6,132 4,052
0,620 6,036 6,984 5,207 5,373 4,451
0,640 29,780 5,180 7,954 8,736 7,720
0,680 24,782 12,898 14,565 15,964 8,873
0,720 21,766 5,385 10,222 7,051 4,987
0,760 22,035 7,036 10,126 7,136 9,441
0,800 1,857 6,558 2,041 2,293 2,784

Média 10,121 59,159 92,391 66,113 5,428
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Observa-se, pela FIGURA 90 e TABELA 24 que, em geral, as vazdes de 250, 300 e 350
mL/min resultaram em maiores valores de tempos maximos de exposicdo nas linhas
de corrente ao longo do ciclo cardiaco. Estas vazées apresentaram picos significativos
nos valores maximos de tempo de exposi¢ao proximo ao instante de tempo em que o
fluxo na veia cava superior se torna nulo (t=0,588s). Entretanto, estes picos foram
maiores, em termos de magnitude e duragao, para a vazao de 300 mL/min, tal como
demostrado, em destaque, na TABELA 24. Como estes picos ndo aconteceram para
as demais vazdes, sugere-se que, nestes intervalos de tempo, estas vazbes
apresentem uma ocorréncia significativamente maior de recirculagdo. Elas também
apresentaram os maiores valores meédios, ao longo do ciclo cardiaco, de tempo
maximo de exposi¢ao, sendo 59,16 s para a vazado de 250 mL/min, 92,39 s para a
vazao de 300 mL/min e 66,11 s para a vazao de 350 mL/min. Todavia, estes valores

médios, provavelmente sofreram forte influéncia dos valores de pico.

No geral, as tensbes de cisalhamento aumentam com a utilizacdo de vazdes mais
altas. A vazao de 400 mL/min é a vazado que apresenta os menores tempos de
exposi¢ao e, provavelmente, as maiores vantagens em termos clinicos dentre as
vazbes analisadas (BORZOU et al., 2009; RYAN et al., 2018; CHANG et al., 2016;
BREITSAMETER; FIGUEIREDO; KOCHHANN, 2012). Todavia, a influéncia das
tensdes de cisalhamento mais altas no processo de formagao de trombos também
deve ser investigada. Estudos tém indicado que altos valores de gradiente de tensao
de cisalhamento induzem a agregacdo de leucdcitos e consequentemente de
marcadores inflamatoérios do endotélio venoso, aumentando o risco de formacgao de
trombos (SINGER; WANG, 2011; WOHNER et al., 2012; Al et al., 2009) Locais de
maiores valores de tensdo de cisalhamento também apresentam maior transporte
advectivo de plaquetas e proteinas plasmaticas e, consequentemente, maior sera a

adeséo a parede interna dos orificios venosos (CHANG, X., 2011).

Além do aumento das tensdes de cisalhamento, vazbes mais altas no cateter tendem
a aumentar a intensidade de turbuléncia proximo a ponta e aos orificios venosos do
CVC, o que pode contribuir para a formagdo de trombos na regido. Importante
salientar que a regiao proxima aos orificios venosos do cateter ja € conhecida por ser
uma regiao de formacao de vortices, a julgar pela deposigao contorcida de plaquetas

no local, evidenciada em estudos histolégicos de tecidos trombdéticos (LUCAS, 2013;
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LUCAS et al., 2014). Portanto, a analise da turbuléncia também tem de ser um critério

adotado para a escolha racional da vazao de dialise utilizada nos cateteres.

A FIGURA 91 apresenta a distribuigao geral das tensdes de cisalhamento em um plano
vertical YZ1 que passa proximo ao centro dos orificios venosos do CVC, no instante
de tempo em que o fluxo na V.C.S tende a zero (t = 0,588 s). O campo de tensédo de

cisalhamento obtido com as vazdes de didlise avaliadas foi apresentado nesta figura.
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FIGURA 91 Tensbes de cisalhamento em um plano vertical YX1 para as vazdes de 200, 300 e 400
mL/min
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Observa-se, na FIGURA 91, que as tensdes de cisalhamento, bem como o disturbio
no campo de escoamento gerado pelos jatos que saem do cateter, aumentam com a
aumento da vaz&do de dialise. Para caracterizar o aumento das tensdes de
cisalhamento, na FIGURA 92 é apresentado um grafico de tensao de cisalhamento
média no plano YZ1 em fun¢ao da vazao de didlise, também no instante de tempo t =
0, 588s. Através de uma regresséo dos dados apresentados nesta figura, foi possivel
obter uma relacdo matematica e uma curva que representa a variagao da tensao de

cisalhamento média no plano YZ1 com a vazao de dialise.
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FIGURA 92 Tenséao de cisalhamento média no plano YZ1 em funcio da vazao de dialise

Percebe-se, na FIGURA 92, que a tensdo de cisalhamento média no plano YZ1
apresenta, claramente, uma tendéncia de variagao quadratica com a vazao de dialise.
Fato este, evidenciado ndo somente pelo formato da curva, mas, principalmente, pelo
fato de o coeficiente de determinagdo R? da regressdo ser igual a 0,9994. A
EQUACAO 65 representa esta relacéo:

T =0,000009¢> — 0,0005¢ + 0,3126
(65)
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Onde q representa a vazao de didlise e T a tensado de cisalhamento média no plano
YZ1.

A FIGURA 93 apresenta a variacédo das tensdes de cisalhamento médias nas linhas de
corrente ilustradas na FIGURA 89 ao longo do ciclo cardiaco, para cada vazéao
considerada no CVC. Também apresenta os valores meédios destas tensdes no tempo

(média temporal).

Verifica-se que a curva de tendéncia das tensdes de cisalhamento médias no ciclo
cardiaco, em fungado da vazéao de didlise, tem a forma de uma equagao polinomial de
segundo grau, representada pela EQUACAO 66 e apresenta um indice de
determinagéo, R? = 0,9978.

7 =0,00007¢% + 0,0018q + 3,4991
(66)
Onde q representa a vazao no cateter, em mL/min e trepresenta a tensdo de
cisalhamento média no tempo (ao longo de um ciclo cardiaco), nas LCs originadas no

[imen venoso do CVC.

A FIGURA 94 mostra a variagao da intensidade de turbuléncia média nas mesmas
linhas de corrente ao longo do ciclo cardiaco para as vazdes de 200, 300 e 400mL/min.
Também apresenta os valores médios das intensidades de turbuléncia, no tempo,
para todos os valores de vazao considerados no CVC. Observa-se que os valores de
intensidade de turbuléncia tendem a aumentar consideravelmente para vazées mais

altas no cateter.

Observa-se que a curva de tendéncia da intensidade de turbuléncia média no tempo
de um ciclo cardiaco, em funcédo da vazao do cateter, tem a forma de uma equagao
polinomial de segundo grau, representada pela EQUACAO 67 e apresenta um indice
de determinacgédo, R? = 0,9997.

I =0,0000004¢> + 0,00009g — 0,0199
(67)

Onde q representa a vazao no cateter em mL/min e I representa a intensidade de

turbuléncia média, no ciclo cardiaco, nas LCs originadas no lumen venoso do CVC.
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Como a turbuléncia, no acesso venoso central para a hemodialise esta
essencialmente associada ao efeito do escoamento dos jatos que saem do cateter, é
razoavel supor que o fluxo no cateter seja o parametro de maior influéncia sobre a
turbuléncia. Com o intuito de mapear e comparar as regides de maior intensidade de
turbuléncia para os diferentes valores de vazdo considerados no cateter, foram
definidos cinco iso-volumes de intensidade de turbuléncia, representando regiées, no
dominio da simulag&o, com intensidade de turbuléncia acima dos seguintes valores:
0,05; 0,07;0,1; 0,15 e 0,2.

A FIGURA 95 apresenta uma comparagao entre os iso-volumes de intensidade de
turbuléncia, para cada valor de vazao considerado no circuito do cateter, avaliados no
instante de tempo de velocidade maxima do ciclo cardiaco (t=0,14s). A FIGURA 96

apresenta a mesma comparagéao para a diastole (t = 0,62 s).
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FIGURA 95

(t=0,14s)

Iso-volumes de intensidade de turbuléncia para diferentes vazdes de diadlise
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Observa-se que, vazdes mais altas no cateter geram intensidades de turbuléncia com
valores mais elevados proximo a ponta e, principalmente, proximo aos orificios
venosos do cateter, especialmente, o orificio 1. Sendo assim, é razoavel supor que o
aumento da vazao no CVC possa potencializar a agregacao plaquetaria na regido e

seja uma variavel de significativa influéncia sobre formacgao e progresséo de trombos.

A FIGURA 97 apresenta uma comparagao, na diastole (t = 0,62 s), dos iso-volumes de
intensidade de turbuléncia préoximo a ponta e aos orificios venosos do CVC, para as
vazbes de 250, 300, 350 e 400mL/min Observa-se que, as vazbes de 350 e

400mL/min resultaram em uma elevagao significativa nos valores de intensidade de

turbuléncia préximo ao orificio venoso numero 1.
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FIGURA 97 Iso-volumes de intensidade de turbuléncia proximo a ponta e orificios venosos
do CVC (t = 0,62s)
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4.7.Andlise das alteragoes induzidas pelo cateter no campo de escoamento

considerando o sangue como fluido Newtoniano e ndo-Newtoniano

Neste capitulo buscou-se avaliar as alteragdes hemodinamicas induzidas pelo cateter

no acesso venoso central para hemodialise.

A modificagdo do escoamento venoso induzida pela presencga do cateter pode alterar
a tensdo de cisalhamento, a taxa de deformagdo e o tempo de exposi¢cao das
particulas sanguineas proximas a regido em que ele esta instalado, levando a um
maior potencial trombogénico (LUCAS, 2013). Com o intuito de avaliar as alteragbes
hemodinamicas impostas pelo cateter, os valores de tensdo de cisalhamento, a taxa
de deformagdo, bem como a estrutura global do campo de escoamento foram

comparados, na presenca e auséncia do cateter.

A FIGURA 98 apresenta as taxas de deformacgao ao longo do ciclo cardiaco, em planos
horizontais, para a veia com e sem cateter. Observa-se, nesta figura, que as taxas de
deformacgdo variam consideravelmente ao longo do ciclo cardiaco nas veias jugulares.
Ja na veia cava superior, esta variagdo € menos acentuada e o sangue se comporta,
predominantemente, como fluido ndo newtoniano ao longo do ciclo cardiaco, em
ambos dominios, uma vez que a taxa de deformagao permanece em valores inferiores
a 100s™.

Tanto a geometria com cateter, como sem cateter, apresenta valores de taxa de
deformacgdo acima de 100 s' em grande extensdo das veias jugulares proximo a
ocorréncia da sistole (t=0,14 s), o que sugere que o sangue se comporta como fluido
newtoniano proximo a estes instantes de tempo. A diferenga na distribuicdo geral das
taxas de deformacéao, bem como na prépria estrutura global do campo de escoamento
sanguineo, entre a geometria com e sem cateter, € mais notoria nos instantes de
velocidade mais baixas do ciclo cardiaco, proximo a diastole. Destaca-se que a
mudanca significativa dos valores de taxa de deformacao e tenséo de cisalhamento
ao longo do ciclo cardiaco pode resultar num maior processo de agregacgao e adesao
de plaquetas (CHANG, X., 2011). Percebe-se que o cateter aumenta
significativamente as taxas de deformagao tanto como o padrao global do campo de
escoamento na parte superior da veia cava, préximo a sua jungdo com as veias

jugulares, regidao onde se localiza seus orificios laterais do cateter.
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A FIGURA 99 apresenta uma comparagao entre os vetores de velocidade em planos
horizontais na geometria com e sem cateter, no instante de tempo de velocidade
minima do ciclo cardiaco (fluxo reverso), t = 0,62s. A localizagado destes planos foi
definida de modo a corresponder, na geometria com cateter, a localizagdo préxima

aos centros dos orificios laterais do CVC.
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A FIGURA 100 mostra os vetores de velocidades, em diferentes instantes de tempo do
ciclo cardiaco, em um plano vertical, YZ1, que passa proximo aos orificios venosos

do cateter.

PLANO YZ1

FIGURA 100 Vetores velocidade em um plano vertical YZ que passa pelos orificios venosos do

cateter

Percebe-se, nas FIGURAS 99 e 100 que, em regides de recirculagao, os vetores de
velocidade encontram-se mais esparsos. A geometria com cateter apresenta
extensdes e quantidades maiores de regides com vetores esparsos, evidenciando que
o cateter aumenta consideravelmente as regides de recirculagdo e separacdo do

campo de escoamento, o que tende a favorecer o inicio da adesdo de plaquetas e
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consequente formacgao de fibrina e trombo (SHERIFF et al., 2010; NEEVES; ILLING;
DIAMOND, 2010; CHIU; CHIEN, 2011).

A FIGURA 101 mostra, de maneira ampliada, as regides de recirculagéo, no plano
YZ1, proximo aos orificios venosos do cateter durante a diastole, fluxo reverso (t =
0,62s). Também apresenta uma comparacgao das regides de recirculagdo, estagnagao
e separacgao do campo de escoamento (destacadas em branco) nas geometrias com

e sem cateter.

0,00 0,25 0,50 0,75 1,00

Velocidade (m/s)

FIGURA 101 Regides de recirculagdo proximo aos orificios venosos do CVC e na veia sem cateter (
t=0,42s)

Pode-se observar, pelas FIGURAS 99-101, que a recirculagdo normalmente ocorre
em regides de baixas velocidades, o que tende a aumentar consideravelmente o
tempo de exposi¢cao das plaquetas, favorecendo assim a formacgao e progressao de

trombos.
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Observa-se, pelas FIGURAS 99-101 que o escoamento venoso apresenta regides de
recirculacées naturais, mesmo na auséncia do cateter, tal como evidenciado por
estudos na literatura (LUCAS, 2013). Entretanto, os menores valores de velocidade
ocorrem na geometria com cateter, tal como demonstrado na TABELA 25, o que,
provavelmente, estaria associado a regides de recirculagdo e estagnagdo do campo

de escoamento.

TABELA 25 Velocidade minima em planos horizontais proximos aos orificios do cateter

Velocidade Minima (m/s)

Planos Inst. de Tempo
Sem Cateter Com Cateter Dif.Percentual

P.0.1 0,00219600 0,00175900 -19,90%
P.0.2 0,00291100 0,00048500 -83,34%
P.0.3 0,00234900 0,00106200 -54,79%
P.0.4 t=0,62s 0,00167600 0,00001200 -99,28%
P.0.5 0,00183500 0,00009200 -94,99%
P.0.6 0,00242300 0,00121300 -49,94%
P.0.7 0,00206800 0,00091500 -55,75%

t=0,14s 0,00182841 0,00015686 -91,42%
YZ1 t=0,62s 0,00047159 0,00005660 -88,00%

t=0,8s 0,00367897 0,00000388 -99,89%

Observa-se, na TABELA 25, que a velocidade minima no plano YZ1 chegou a reduzir
quase que 100%. Este plano esta localizado na direcéo principal do escoamento das
veias jugulares para a veia cava superior, portanto, a elevada redu¢ao nos valores de
velocidade minima neste plano, provavelmente esta associada a regides de

recirculagédo ou estagnacao induzidas pelo cateter.

A FIGURA 102 mostra as linhas de corrente, em diferentes instantes de tempo do ciclo
cardiaco, para a geometria com e sem cateter. Observa-se que as maiores alteragdes
geradas pelo cateter no campo de escoamento ocorrem em instantes de tempo de
velocidade mais baixas, préximo a ocorréncia do fluxo reverso (058s-0,71 s). Nestes
instantes de tempo o cateter elevou consideravelmente as regides de recirculagao,

contribuindo assim para o aumento no tempo de exposi¢cao das particulas sanguineas.



t =0,588s - Fluxo Reverso

0,000 0,125 0,250 0,375 0,500
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FIGURA 102 Linhas de corrente geometria com e sem cateter

Destaca-se que a recirculacdo cria uma variacdo nos valores de tensao de
cisalhamento e velocidade e, consequentemente, um disturbio na diregdo do
escoamento (PAUL; MAMUN MOLLA; RODITI, 2009). Esse processo contribui para a
progressao do processo de coagulagcdo mediado pelas células endoteliais da veia,
uma vez que, altera a morfologia e fungdes dessas células (SOULIS et al., 2008);
WOHNER et al., 2012; LUCAS, 2013).

Com o intuito de avaliar e comparar a variagéo das taxas de deformagéo ao longo do
tempo, para as geometrias com e sem cateter, o valor médio das taxas de deformagéao
em diferentes planos foram plotadas ao longo do ciclo cardiaco, tal como apresentado
na FIGURA 103.
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FIGURA 103 Variagédo da taxa de deformacgé&o ao longo do ciclo cardiaco

Percebe-se, pela FIGURA 103, que as taxas de deformacdo apresentam valores
consideravelmente mais elevados no plano 07. Ressalta-se que os maiores valores
de tensao de cisalhamento ocorrem na parede do cateter, préximo ao orificio 07, tal
como demonstrado na FIGURA 86 e constatado por estudos na literatura (LUCAS et
al., 2014). No geral, as maiores diferencas nos valores de taxa de deformacéo entre
a geometria com e sem cateter ocorrem préximo ao instante de tempo em que o fluxo

na VCS se torna nulo, um pouco antes de ocorrer o fluxo reverso do ciclo cardiaco (t
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= 0,588s). Importante destacar que este instante de tempo resulta nos maiores tempos
maximos de exposi¢ao nas linhas de corrente do escoamento originado no cateter, tal

como demonstrado na FIGURA 89.

Observa-se, na FIGURA 103, que em todos os planos avaliados, exceto no Plano 03
(unico plano que ndo cruza o cateter), o sangue se comporta, predominantemente,
como fluido n&o-newtoniano ao longo do ciclo cardiaco (taxas de deformagéao
inferiores a 100 s'), quando na auséncia de cateter. Ja na presenca do cateter, o
sangue se comporta, predominantemente, como fluido newtoniano ao longo do ciclo
cardiaco. Assim, uma das alteracdes impostas pelo cateter no campo de escoamento,
diz respeito a mudanca do comportamento reoldgico do sangue. Esta mudanga no
padrao do comportamento reolégico amortiza as alteragdes impostas ao campo de
tensdo de cisalhamento, uma vez que o sangue apresenta o seu valor minimo de
viscosidade quando as taxas de deformacédo assumem valores maiores do que 100s"

' mantendo-se constante para valores superiores de taxa de deformacéo.

Com o intuito de avaliar e comparar a variagao das tensdes de cisalhamento ao longo
do tempo, para as geometrias com e sem cateter, os valores médios das tensdes
cisalhamento em diferentes planos horizontais (apresentados na FIGURA 98) foram

plotados ao longo do ciclo cardiaco e apresentados na FIGURA 104.
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FIGURA 104 Tenséo de cisalhamento média em planos horizontais ao longo do ciclo cardiaco
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Percebe-se, pela FIGURA 104, que as altera¢des na tensédo de cisalhamento geradas
pelo CVC sao mais significativas instantes apos a diastole, proximo ao inicio e fim do
ciclo cardiaco. Préximo a sistole (t=0,14s), estas alteragdes sdo menos significativas.
Ja as tensdes de cisalhamento sem o cateter sdo mais altas proximo ao instante de
tempo (t=0,3 s), instante em que a pressdao no atrio direito cresce até o seu
sobreenchimento contra a valvula tricuspiede, anteriormente a sua abertura. Neste
instante de tempo, a tensdo de cisalhamento na geometria sem cateter superou a

tensao de cisalhamento na geometria com cateter em varios planos avaliados.

A TABELA 26 apresenta, para a geometria com e sem cateter, os valores meédios no
ciclo cardiaco, da tensao de cisalhamento nos planos avaliados na FIGURA 104. A

TABELA 27 apresenta a comparagao entre os tempos maximos de exposigao nas
linhas de corrente do escoamento, em diferentes instantes de tempo do ciclo cardiaco,

para a geometria com e sem cateter.

TABELA 26 Tenséo de cisalhamento média, no ciclo cardiaco, em planos horizontais.

Tensao de Cisalhamento Média no Ciclo Cardiaco (Pa)

L Com Cateter Sem Cateter Aumento Percentual
Localizagao B . . .
nao-newtoniano nao-newtoniano (%)
P.O01 0,980 0,507 93,294%
P.0.2 0,761 0,549 38,620%
P.O4 0,597 0,550 8,545%
P.O.7 0,983 0,580 69,469%

TABELA 27 Tempo de exposi¢ao maximo nas linhas de corrente do escoamento.

Tempo Maximo de Exposi¢édo nas Linhas de Corrente (s)

Sem Cateter Com Cateter Aumento (%)
t=0,140s 0,6277 1,9305 208%
t=0,400 1,3836 3,4590 150%
t=0,500 1,4275 10,8445 660%
t= 0,580 43,9677 384,4340 774%
t=0,584 17,6370 1559,0500 8740%
t=0,588 52,5403 712,8730 1257%
t=0,620 11,3105 5,2070 -54%
t=0,800 2,9043 2,0410 -30%

Quando se compara os resultados apresentados na FIGURA 104 e nas TABELAS 27

e 28, com os resultados discutidos no item 4.6, percebe-se que a variagao das tencoes



206

de cisalhamento induzidas pelo cateter sdo percentualmente menos significativas e

expressivas do que as alteragdes no tempo de exposigao.

Estas constatagbes, reforgam a hipotese de que as alteragdes geradas pelo cateter
na estrutura global do campo de escoamento (recirculacdo, separagdo do
escoamento) sejam mais significativas, do ponto de vista trombogénico, do que as
alteragbes nos valores de tensdo de cisalhamento. Ressalta-se que, regides de
recirculagcao e separagao do campo de escoamento tendem a aumentar o tempo de
exposicao das particulas sanguineas e estao relacionadas a regides de tensao de
cisalhamento mais baixas (SHERIFF et al., 2010; RUBENSTEIN; YIN, 2010; YIN;
SHANMUGAVELAYUDAM; RUBENSTEIN, 2011; KIM et al., 2012; NESBITT et al.,
2009).

Ainda referente a FIGURA 104, é importante destacar que, a amortizagao nos valores
médios de tensao de cisalhamento pelo cateter, no instante de tempo (t=0,3 s), pode
estar relacionada a recirculagao e a disturbios no campo de escoamento gerados pelo
CVC, uma vez que regides de recirculagdo e separagdo no campo de escoamento
estdo associadas a baixas velocidades e tensdo de cisalhamento (SHERIFF et al.,
2010; RUBENSTEIN; YIN, 2010; YIN; SHANMUGAVELAYUDAM; RUBENSTEIN,
2011; KIM et al., 2012; NESBITT et al., 2009). .

Observa-se ainda, na FIGURA 104, que a consideragdo do sangue como fluido
newtoniano resultou em menores valores de tensdo de cisalhamento do que a
utilizacdo do modelo ndo-newtoniano. Este resultado € esperado, uma vez que a
viscosidade do sangue assume o seu valor minimo para taxas de deformacéo
superiores a 100s™', valor a partir do qual o sangue se comporta como fluido
newtoniano (viscosidade constante) (HA, Y. K. et al., 2020). O fato de a viscosidade
do sangue diminuir com o aumento das taxas de deformacdo e tensdo de
cisalhamento apresenta uma funcionalidade fisiolégica, uma vez que o efeito de
obstrucdes parciais sobre o campo de tensbes de cisalhamento tende a ser
minimizado devido a diminuicdo da viscosidade. (PEREIRA; FINZER; MAMAGONI,
2019).
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5. CONCLUSOES

Foi possivel desenvolver uma metodologia para a confeccdo de um modelo
representativo da geometria do sistema venoso central de um paciente especifico
utilizando a tecnologia de fundi¢do de silicone e impressao 3D (silicone casting e
impresséo 3D). O modelo do sistema venoso central obtido utilizando os dois tipos de
silicone: Sylgard 184, da DowCornig (silicone 6tico) e Silpuran 2420 da Polisil, resultou
em corpos de prova nao rigidos e transparentes. A utilizagcdo do silicone 6ptico
resultou em menor complacéncia do que a utilizagdo do silicone Silpuran 2420
(Polisil). Além deste fator, o silicone 6tico demanda um processo de fabricagao mais

delicado, o que compromete a reprodutibilidade do processo.

A partir do desenvolvimento do corpo de prova nao rigido, representativo da geometria
do sistema venoso central, foi possivel desenvolver um protocolo experimental, in
vitro, para avaliar os gradientes de pressdo no acesso venoso central para a
hemodialise. A bancada experimentou atendeu os requisitos esperados: baixo custo,
reprodutibilidade e possibilidade de utilizacdo futura de técnicas 6ticas, ndo invasivas,

de medigdo do campo de velocidades.

Com o procedimento experimental desenvolvido neste estudo, foi possivel avaliar os
gradientes de pressao no acesso venoso central para a hemodialise, considerando
diferentes valores de fluxo que ocorrem durante o ciclo cardiaco. A partir dos
resultados experimentais, foi possivel validar um modelo numérico destinado a
avaliagdo do ambiente hemodinamico no acesso venoso central, para a hemodialise.
Os erros numéricos obtidos com este modelo, em relacdo aos resultados

experimentais, estiveram abaixo de 13 % para todos os valores de vazao avaliados.

Surge entdo, como uma das principais contribuicdes deste trabalho, a proposta de
uma alternativa simples e de relativo baixo custo para a validacdo de modelos

numéricos destinados a avaliagdo de escoamento sanguineo.

A partir do modelo numérico desenvolvido e validado foi possivel avaliar diferentes
modelos de turbuléncia, assim como diferentes valores de vazao de dialise possiveis
de serem utilizadas no acesso venoso central. As vazdes de 250, 300 e 350 mL/min

resultaram em maior tempo de exposicao e em maior presenca de recirculagdo no
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campo de escoamento. A vazado de 300 mL/min foi a que resultou nos maiores tempos
de exposigao e maior extensdo das regides de recirculagdo. Ja a vazado de 400 mL/min
resultou nos menores tempos de exposigcao e extensao das regides de recirculagao,
porém apresentou os maiores valores de intensidade de turbuléncia e tensdo de

cisalhamento.

No geral, as tensbes de cisalhamento aumentam de maneira quadratica com o
aumento das vazdes de didlise no cateter. Entretanto, a sua variacdo ¢é
percentualmente menos significativa que a variagdo dos tempos maximos de
exposi¢cao ao longo das linhas de corrente. Esta constatagdo sugere que o tempo de
exposicao (devido as regides de recirculagao e disturbios no campo de escoamento)
represente um fator mais significativo para a formacao de trombos na regido do que a

tensao de cisalhamento.

Quando comparado o ambiente hemodinamico nas veias centrais com e sem cateter,
pbdde-se constatar que o cateter foi responsavel por elevar os valores de taxa de
deformagdo, tensdo de cisalhamento, bem como gerar regides de recirculagéo,
estagnacédo e separagdo do campo de escoamento. A comparagcdo da elevagéo
percentual dos valores de tensao de cisalhamento, em planos horizontais ao longo do
dominio da simulagao, e tempo maximo de exposi¢céo, ao longo das linhas de corrente
do escoamento, com e sem cateter, reforcam a hipétese de que a elevacido do tempo
maximo de exposi¢ao (devido a recirculagao e aos disturbios gerados pelo cateter no
campo de escoamento) seja mais significativo para a formacao de trombos na regiao

do que a elevagao da tensao de cisalhamento.

No geral, as maiores diferencas nos valores de taxa de deformacdo entre o
escoamento com e sem cateter ocorreram préximo ao instante de tempo em que o
fluxo na veia cava superior se torna nulo (um pouco antes de ocorrer o fluxo reverso
do ciclo cardiaco, t = 0,588 s). Este instante de tempo resulta nos maiores tempos
maximos de exposi¢ao nas linhas de corrente do escoamento originado no lumen
venoso do cateter, bem como em maiores regides de recirculagdo e disturbios no
campo de escoamento. Esta constatagao sugere que a elevacgao taxas de deformacgao
do escoamento esteja associada, principalmente, as regides recirculagao e disturbios

no campo de escoamento gerados pelo cateter.
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Importante destacar também que as regides de maiores recirculagdo e disturbios no
campo de escoamento (para a geometria com e sem cateter, assim como para todos
os valores de vazdo de dialise considerados) estdo associadas a baixos valores de

velocidade e tensao de cisalhamento.

O efeito da turbuléncia na formagao de trombos, especialmente préoximo aos orificios
venosos do cateter deve ser mais bem investigado, uma vez que vazdes mais altas
tendem a elevar a intensidade de turbuléncia proximo aos jatos de saida do cateter.
Assim como a tensdo de cisalhamento, a intensidade de turbuléncia também aumenta

de maneira quadratica com a vaz&o de didlise nos cateteres.

Quanto aos modelos de turbuléncia avaliados, os modelos k-w SST e k-w SST de
Transigdo resultaram na mesma distribuigdo geral da intensidade de turbuléncia e
tensao de cisalhamento, no entanto, o modelo de transi¢cao resultou na caracterizagao
de valores mais elevados destas grandezas proximo aos orificios venosos do CVC.
Isto sugere que o modelo de transicdo apresente maior capacidade de caracterizar as
flutuagbes de velocidade e, consequentemente, as intensidades de turbuléncia e
tensdo de cisalhamento proximas aos orificios venosos do cateter. Provavelmente isto
esta associado a maior robustez deste modelo e a sua maior capacidade de prever a

transi¢cao para a turbuléncia.
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6. SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

VI.

Utilizacado do procedimento experimental e da bancada de testes desenvolvida
neste estudo para a medi¢cao do campo de velocidades no modelo geométrico,

utilizando técnicas 6ticas, ndo invasivas, de medigdo do campo de velocidades.

Utilizacdo de técnicas oticas, ndo invasivas, de medicdo do campo de
velocidades para avaliar a intensidade de turbuléncia préximo aos orificios
venosos do cateter. Utilizar os modelos de turbuléncia k-w SST e k-w SST de
Transicdo para simular os experimentos e avaliar qual modelo melhor

caracteriza a intensidade de turbuléncia préximo aos orificios venosos do CVC.

Inserir, no modelo numérico desenvolvido neste estudo, equagdes para o
calculo do potencial hemolitico e de lise plaquetaria. Avaliar, quais das vazdes
de didlise consideradas no circuito do cateter, resultam em maiores danos as

células sanguineas.

Investigar o papel da turbuléncia na formagao de trombos préximo aos orificios
venosos do cateter. Avaliar, por meio de estudos in vivo, o efeito da utilizagao

de diferentes vazdes no cateter sobre a deposicao de plaquetas na regiao.

Caracterizar mecanicamente o silicone Silpuran 2420 (Polisil) e considerar, no

modelo numérico, as interacdes fluido-estruturais.

Projetar e instrumentalizar a bancada de testes desenvolvida neste estudo com
uma bomba de fluxo pulsatil. Avaliar de maneira numérica e experimental as
interacdes fluido-estruturais do corpo de prova em silicone com o campo de

escoamento.
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APENDICE 1

Neste apéndice, sdo apresentadas as tabelas com os resultados de medigao de

pressao.
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TABELA 28 — Dados de medigdo de pressao, escala do rotametro em 10 galées/h
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TABELA 29 - Dados de medigdo de pressao, escala do rotametro em 20 galdes/h
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TABELA 30 Dados de medicao de presséo, escala do rotdmetro em 30 galdes/h
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Dados de medigéo de presséo, escala do rotametro em 40 galdes/h

TABELA 31

[CO'8 00T 06L'6 coe's - ozE'D - 0T6'S - EZaaau]
CERT TLTE 08T 20°0T co'T CET CE'T £0°TT LTT OEIpEd 0lAS3(]
BEE'IB ZED'ERT 0LE0LT SE9°6E6T CTSFAT 199°7ITE 005 T0T 500°09¢T 09602 Elp2n
ZP0LE TIEZLT ECR'PLT rT°000T 0G'CRT BCO'BLTE 00°20T 00T'GLTT 00'TTE 0g
aTz'ETT FET/aT FrEORT GECCDOT 00'08T LO00°TLTE 05T0Z £88'CRTT 00°TTE 6T
cT8'L0T ZOE'EST LETT6E ¥/6'E86T 0081 9/2'/91e 00102 00T's42T 00'TTE 8T
QTz'ETT EGO'RET 606 TOE EBCBIET 0G'ER8T 94T [OTE 00°T0Z 61'08TT 05'T1E LT
Zr0L6 LELTAT 64857 TZEOTOT 00°48T BE0'BLTE 00°20Z 00T'SLTT 00'TTE ar
20808 EOCCHT TEF'OTT FOT /20T 00'88T JO0°TITE 05'T0T OEC'ECTT 00'60T cT
20808 EGO'BET 70G5'60T G/ ‘FRET 00'GET 6 ERTE 05°Z0T BTEVOTT 00°0TE I
980°0L ¥20'FeT 0L ToE 95/ "Fe6T 00581 T+#8'881¢ 0002 [26°857C 05'60¢ £ 8
EEVTOT CCEOST BBE'ECT rT°000T 0G'CRT ZOT'TGTE 05°66T QEC'ECTT 00'60T [
EEVTOT CCEOST 8BE'ECT GECCDOT 00'08T E6FOCTE 00°00Z {T6'BCTT 0G6'60T T
15076 TI6 /LT 705’607 F6'ERET 00'¥8T CRRTOTE 05'00T OEC'ECTT 00'60T ot
Er0LE TIELLT ECR'PLT COE'RRET 05'¥RT 94T [OTE 00°T0Z BTEVOTT 00°0TE B
YOE'6S TOEERT S09°TVE GESSDOT 00'98T TFa'88TE 00°E0Z T '8teT 05'80T ]
YOE'RS 9 66T 64 BCT T E'ERET 00'7RET 6 ERTE 0S'Z0T ECLTVET 00'80T £
Livcs TOEERT 64 BCT EBCBIET 0G'E8T CRE'TATE 05°00Z TOESETT 0G6'L0T a
T59°T6 ZOE'EST ES6'TLT T6T'EL6T 00'E8T £61'05TC 00002 1 '8tee 05802 S
Er0LE ¥E0PET LET'TET 60V Z06T 00°Z8T E6FOCTE 00°00Z QEC'ECTT 00'60T 14
0ET'EF LGE'IVE LEZT'TRT 6OFZ96T 00°Z8T 907" 0TZE 00°50Z QES'ESTT 00'60T £
980°0/ 2CT0TT FrE0RT 008°/06T 05'ZRT BC0'8LTE 00°20T P 'BFCT 05'80T [
Zr0L6 ¥E0PET Fird da (v EBCBIET 0G'E8T LO00°TLTE 05T0Z 604 '69ZT 0G'0TE T
Ir-ar R ERI s-ar (ed) oessaid (ww)oexapaq (ed) oessaid (ww)oexapyaq (ed) oessaid (ww) oexajyaq u
(ed) av Jopadns ene) epionbs3 1endjng eyaaq Je|ngnr




225

TABELA 32 Dados de medicdo de pressao, escala do rotametro em 50 galdes/h
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TABELA 33 Dados de medicao de pressao, escala do rotdametro em 60 galdes/h
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APENDICE 2

Neste apéndice é apresentada a tabela utilizada para a determinagéo dos coeficientes

de abrangéncia t-student.

TABELA 34 Coeficientes t-student (ALBERTAZZI, G.JR.; ROBERTO, S., 2008)

Faixa de abrangéncia / probabilidade

Grausde 1,96 o 2,00 0 2,58 0 3,00 o
liberdade  ggo79, 959 95,45%  99,00%  99,73%
1 1,837 12,706 13,968 63,656 235,811
2 1,321 4,303 4,527 9.925 19,206
3 1,197 3,182 3,307 5,841 9.219
4 1,142 2,776 2,869 4,604 6,620
5 1,111 2,571 2,649 4,032 5,507
& 1,091 2,447 2,517 3,707 4,904
7 1,077 2,365 2,429 3,499 4,530
8 1,067 2,306 2,366 3,355 4,277
9 1,059 2,262 2,320 3,250 4,094
10 1,053 2,228 2,284 3,169 3,957
11 1,048 2,201 2,255 3,106 3,850
12 1,043 2,179 2,231 3,055 3,764
13 1,040 2,160 2,212 3,012 3,694
14 1,037 2,145 2,195 2,977 3,636
15 1,034 2,131 2,181 2,947 3,586
16 1,032 2,120 2,169 2,921 3,544
17 1,030 2,110 2,158 2,898 3,507
18 1,029 2,101 2,149 2,878 3,475
19 1,027 2,093 2,140 2,861 3,447
20 1,026 2,086 2,133 2,845 3,422
25 1,020 2,060 2,105 2,787 3,330
30 1,017 2,042 2,087 2,750 3,270

{continua)
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{continuagdo)
_ Faixa de abrangéncia / probabilidade

Graus de o 1,96 ¢ 2,000 2,580 3,00 0
liberdade  gg27%  95% 95,45%  99,00%  99,73%
35 1,014 2,030 2,074 2,724 3,229
40 1,013 2,021 2,064 2,704 3,199
50 1,010 2,009 2,051 2,678 3,157
60 1,008 2,000 2,043 2,660 3,130
70 1,007 1,994 2,036 2,648 3,111
80 1,008 1,990 2,032 . 2,639 3,097
90 1,006 . 1,987 2,028 2,632 3,086
100 1,005 1,984 2,025 2,626 3,077
150 1,003 1,976 2,017 2,609 3,051
200 1,003 1,972 2,013 2,601 3,038
1000 1,000 1,962 2,003 2,581 3,008
10000 1,000 1,960 2,000 2,576 3,001
100000 1,000 1,960 2,000 2,576 3,000

{*) Algumas vezes denominado de “fator de a!:rangﬁnc.ia".



