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Para Dolores...



“Everything should be made as simple as possible, but no simpler.”
(Albert Einstein)

“The purpose of computing is insight, not numbers.”
(Cecil Hastings Jr.)

“All models are wrong, but some models are useful”
(George Box)



Resumo
O rompimento parcial ou total da membrana das hemácias, fenômeno conhecido como
hemólise, é um problema persistente para a dispositivos que entram em contato direto com
o sangue. O objetivo desse trabalho foi avaliar numericamente a hemólise em um filtro
de linha arterial utilizado em circuitos de circulação extracorpórea a partir da técnica
de fluidodinâmica computacional. O modelo de tensão de cisalhamento em formato de
lei de potências é um dos mais populares para estimar o dano às hemácias devido sua
aplicabilidade em várias geometrias. Nesse trabalho, diferentes implementações Eulerianas
e Lagrangianas foram comparadas em dois benchmarks para verificação e validação do
modelo: um escoamento com solução analítica e um escoamento em um equipamento
médico idealizado em forma de bocal. Porém ainda não é bem compreendido como o
tensor turbulento afeta diretamente as hemácias, não sendo recomendada a sua aplicação
no modelo de lei de potências. Desse modo, foi usado um modelo adicional baseado na
absorção da energia dos menores vórtices pela membrana dessas células e sua correlação
com sua ruptura. Paralelamente, um modelo numérico do escoamento no filtro foi criado e
validado com dados experimentais de perda de carga, visualização por corante e campos de
velocidade por velocimetria de imagens de partículas. Finalmente, a hemólise foi estimada
no escoamento no filtro a partir dos modelos apresentados. A geometria do filtro mostra que
a hemólise ocorre principalmente no canal de distribuição na zona de entrada a montante
do elemento filtrante devido a formação de um jato com altas velocidades e mudança de
direção perpendicular ao escoamento. Uma relação direta da hemólise com a vazão no
filtro foi levantada e ser usada em estudos comparativos ou de otimização do design.

Keywords: fluidodinâmica computacional. hemodinâmica. hemólise. filtro de linha arterial.
meio poroso.



Abstract
The partial or total rupture of the red cell membrane, a phenomenon known as hemolysis,
is a persistent problem for blood-wetted devices. The objective of this work was to evaluate
hemolysis numerically in an arterial line filter used in extracorporeal circulation circuits
with the computational fluid dynamics technique. The shear stress model in the power
law format is one of the most popular for estimating damage to red blood cells due to
its applicability in various geometries. In this work, different Eulerian and Lagrangian
implementations were compared in two benchmarks to verify and validate the model: a
flow with analytical solution and a flow in medical equipment idealized in the form of a
nozzle. However, it is still not well understood how the turbulent tensor directly affects
red blood cells, and its application in the power law model is not recommended. Thus, an
additional model was used based on the absorption of energy from the smallest eddies by
the membrane of these cells and their correlation with it’s rupture. In parallel, a numerical
model of filter flow was created and validated with experimental data on pressure drop,
dye visualization and velocity fields by particle image velocimetry. Finally, hemolysis was
estimated in the filter flow from the models presented. The geometry of the filter shows
hemolysis occurs mainly in the distribution channel in the entrance zone upstream of the
filter element due to the formation of a jet with high speeds and a change of direction
perpendicular to the flow. A direct relationship between hemolysis and the flow in the
filter was proposed and can be used in comparative or optimization studies of it’s design.

Keywords: computational fluid dynamics. hemodynamics. hemolysis. arterial line filter.
porous medium.
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1 Introdução

Um fator importante no desenvolvimento e análise de dispositivos para proces-
samento de sangue é evitar danos ao próprio sangue. A hemólise é um dano causado
pela quebra da membrana de hemácias seguida da liberação de hemoglobina, e pode ser
estimada através de correlações empíricas entre a concentração da hemoglobina livre no
plasma e as propriedades do escoamento (OSTADFAR, 2016; WESTERHOF et al., 2019).

A hemólise pode ser estimada baseando-se na solução numérica de modelos hemo-
líticos no escoamento através da Fluidodinâmica Computacional (CFD, Computational
Fluid Dynamics), um ramo da Mecânica dos Fluidos que usa análise numérica para resol-
ver problemas que envolvem escoamentos (MALALASEKERA; VERSTEEG; SHARMA,
2007).

O filtro de linha arterial é um dispositivo accessório de um Circuito de Circulação
Extracorpórea (CCE) que aumenta a margem de segurança com função básica de reter
êmbolos e evitando isquemia no paciente. A sua eficácia não pode ser questionada e nos
dias atuais a filtração é um adjunto da maior importância. Nos países do primeiro mundo,
a falta de um filtro na linha arterial pode constituir um fator agravante nas disputas legais
(SOUZA; ELIAS, 2006).

O presente estudo propõe a avaliação numérica da hemólise em um filtro de linha
arterial baseado em propriedades do escoamento. Para isso, serão analisadas implementações
do modelo de lei de potências (GIERSIEPEN et al., 1990) e menores vórtices (OZTURK;
O’REAR; PAPAVASSILIOU, 2015) no escoamento do filtro DMG FA-40 validado com
experimentos com uma mistura análoga ao sangue (HUEBNER, 2003), onde será possível
estimar as regiões do escoamento com maior tendência a destruição das hemácias e a
relação da hemólise com a vazão no dispositivo.

1.1 Objetivo geral
Avaliar numericamente a hemólise em um filtro arterial.

1.2 Objetivos específicos

• Implementar de forma Euleriana e Lagrangiana o modelo de hemólise no formato de
lei de potências;

• Verificar e validar as implementações do modelo anterior em dois benchmarks: um
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escoamento com solução analítica e um dispositivos médico genérico;

• Implementar um modelo hemolítico baseado em propriedades turbulentas;

• Implementar um modelo numérico do escoamento em um filtro de linha arterial,
validado a partir de medições experimentais;

• Aplicar os modelos de hemólise ao escoamento do filtro.
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2 Revisão da literatura

O capítulo de revisão bibliográfica foi dividido em cinco seções.

A seção 2.1 determina o fluido de trabalho – o sangue humano – e caracteriza suas
propriedades para implementação em modelos matemáticos do escoamento.

A hemólise e sua quantificação são determinadas na seção 2.2. Experimentos em
viscosímetros de Couette que levaram a uma relação da hemólise com a as tensões do
escoamento através de um modelo de lei de potências são descritos na seção 2.3 e é exposto
algumas das limitações do modelo. A relação entre turbulência e hemólise é discutida na
seção 2.4 e sugerido um modelo baseado na escala de Kolmogorov.

Por fim, na seção 2.5, é descrito o que são filtros de linha arterial e relacionado
alguns trabalhos relevantes sobre o estudo do escoamento em tais dispositivos.

2.1 O sangue humano
O corpo humano possui quatro tipos básicos de tecido: conjuntivo, epitelial, muscular

e nervoso. O sangue é um tecido conjuntivo especializado, composto de componentes imersos
em um fluido aquoso, o plasma, sendo classificado como um coloide do tipo sólido disperso
em líquido. Um adulto saudável possui 4, 5 − 6, 0 L de sangue, correspondendo a 6 − 8%
do peso corporal (GALDI et al., 2008).

A separação dos componentes sanguíneos pode ser feita por um processo de
centrifugação, onde sangue se divide em três frações – plasma, camada leuco-plaquetária
e hematócrito1 – conforme a Figura 1. O Plasma é a matriz desse tecido conjuntivo,
sendo constituído por água (cerca de 90%), proteínas, cátions (sódio, potássio, cálcio
e magnésio) e ânions (cloretos, bicarbonatos e fosfatos). Já os elementos celulares são
divididos basicamente em três tipos: plaquetas (trombócitos), células brancas (leucócitos)
e células vermelhas (hemácias ou eritrócitos). As hemácias são células flexíveis de foma
bicôncava, sem núcleo e organelas citoplasmáticas. Elas são compostas por água (65%
em massa), hemoglobina (32%), estrutura da membrana celular (3%, subdividida em
proteínas, colesterol e fosfolipídeos) e pequenas concentrações de sais inorgânicos (como
sódio, potássio, magnésio e cálcio) (SELDIN; SLOAN, 2015).

O sangue pode ser considerado um fluido incompressível, com valor típico de
densidade ρ = 1060 kg/m3 a 37◦C. Além disso, devido ao princípio de homeotermia do
corpo humano, não é necessário a avaliação da variação viscosidade quanto a temperatura e
1 O Hematócrito, hc, é a proporção volumétricas das hemácias em uma amostra de sangue (SELDIN;

SLOAN, 2015).
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pressão (TU; INTHAVONG; WONG, 2015). Porém a viscosidade varia consideravelmente
com o hematócrito. A Figura 2 demonstra esse comportamento, onde a curva foi feita
a partir de um modelo análogo ao sangue, baseado na viscosidade de uma suspensão
composta de partículas esféricas a 37◦C (LOPES, 2016).

Figura 1 – Composição volumétrica do sangue humano.

Fonte: Seldin e Sloan (2015).

Figura 2 – Variação da viscosidade do sangue com hematócrito.

Fonte: Lopes (2016).

O sangue se comporta de forma macroscópica como um pseudoplástico. Isso se
deve às características dos eritrócitos: sua tendência de formar agregados em baixas taxas
de deformação, sua deformabilidade e sua tendência de se alinhar com o escoamento
a altas taxas de deformação. Diversos modelos empíricos e teóricos já foram propostos
para relacionar a viscosidade do sangue com a taxa de deformação. Para ilustrar essa
característica, a Figura 3 mostra a viscosidade aparente em função da taxa de deformação,
onde uma amostra de sangue de uma paciente com 25 anos com hc ≈ 40% a 23◦C foi
submetida a um viscosímetro de Couette numa faixa de taxa de deformação de 0,06 a 128
s−1 e a um reômetro capilar para taxas de deformação maiores. A modelagem matemática
e as constantes empíricas usadas nos modelos estão relacionadas no Apêndice A.
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Figura 3 – Comparação do ajuste das curvas de diferentes modelos para a viscosidade do
sangue.

Fonte: Galdi et al. (2008).

É controverso o comportamento da viscosidade do sangue para taxas de deformação
próximas a zero. Para valores da ordem de 1 s−1 e maiores, ela tende a reduzir, até cerca de
50 s−1, a partir de onde o sangue pode ser aproximado de um fluido Newtoniano. O valor
para a viscosidade na faixa Newtoniana comumente usada é µ ≈ 0, 0035 Pa·s (GALDI et
al., 2008).

2.2 A hemólise e sua quantificação
A hemólise é uma destruição prematura das hemácias por rompimento da membrana

celular, resultando na liberação de hemoglobina. A hemoglobina é uma proteína com função
de conduzir oxigênio dos pulmões para os tecidos do corpo e é localizada basicamente no
interior das hemácias2. A presença de hemoglobina livre altera a aparência do plasma,
conforme a Figura 4, e pode ser medida por sua concentração em massa no mesmo (FUNG
et al., 2015).

A hemólise pode ocorrer por processos mecânicos, térmicos, químicos e biológicos e
pode ser causada por fatores internos ao corpo humano, normalmente ligados a problemas
congênitos, genéticos e condições clínicas e patológicas, ou por fatores externos, como a
2 A hemoglobina livre é filtrada pelos rins, provocando uma concentração quase nula no plasma em

condições saudáveis no paciente (GALDI et al., 2008).
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retirada do sangue, seu transporte, armazenamento ou por dano mecânico causado pelo
escoamento em dispositivos com superfícies artificiais (YU et al., 2017). A hemólise é
indesejável porque alguns problemas se apresentam com o excesso de substâncias anor-
mais resultantes no sangue, podendo causar falência renal, hepática inflamação no baço,
hipertensão e, como consequência, dificuldade respiratória aguda e insuficiência cardíaca
(LOPES, 2016).

Figura 4 – Plasma humano demonstrando como diferentes valores de hemoglobina livre
alteram sua aparência.

Fonte: Fung et al. (2015).

Para quantificar a hemólise, é introduzido o conceito de índice hemolítico, uma
medida da hemoglobina livre no sangue (NAITO; MIZUGUCHI; NOSÉ, 1994). O índice
tradicional de hemólise (Htrad) usa unidades por micrograma de hemoglobina liberada no
sangue (hblivre) em mg por dL de sangue, conforme a Equação 2.1.

Htrad = ∆hblivre (2.1)

onde ∆hblivre é a medida de hemoglobina livre no plasma de duas medidas sucessivas por
dL de sangue. O índice normalizado de hemólise (Hnorm) é normalizado por hematócrito,
conforme a Equação 2.2.

Hnorm = ∆hblivre × 100 − hc

100 (2.2)

em que o Hnorm considera que a quantidade de hemoglobina que pode ser liberada no
plasma é proporcional à concentração de células vermelhas, mas ainda tem dimensões
(mg/dL).

Finalmente, índice hemolítico modificado adimensional3 (H) é encontrado nor-
malizando Hnorm pela hemoglobina total do sangue4, hbtotal, conforme a Equação 2.3.

H = ∆hblivre

hbtotal

× 100 − hc

100 (2.3)
3 O índice hemolítico modificado adimensional será denominado desse ponto em diante simplesmente

como índice hemolítico.
4 A hemoglobina total do sangue corresponde à hemoglobina intracelular e extracelular, em mg/dL.
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2.3 Predição da hemólise por lei de potências
Blackshear, Dorman e Steinbach (1965) foram um dos pioneiros nos estudos da

hemólise5 usando sangue canino em experimentos com reômetros de cilindros concêntricos,
ou viscosímetro de Couette (Figura 5). Eles são dispositivos relativamente simples e úteis
para avaliação de hemólise, pois criam uma tensão de cisalhamento constante e conhecida,
permitindo relacionar a hemoglobina livre no sangue com a tensão do escoamento.

Figura 5 – Viscosímetro de cilindros concêntricos.

Fonte: Blackshear, Dorman e Steinbach (1965).

Leverett et al. (1972) usaram esse dispositivo e determinaram alguns fatores
preponderantes da hemólise, dentre eles a tensão de cisalhamento do escoamento. Sutera e
Mehrjardi (1975) fizeram uma análise a nível celular, onde eritrócitos humanos (hc = 20%)
foram submetidos à uma faixa de tensão cisalhante uniforme durante 4 min e fixados
em uma solução gelatinosa. Foi encontrado um limite crítico para hemólise de 250 Pa, a
partir do qual é possível observar a deformação e fragmentação das hemácias para valores
maiores que essa tensão, conforme demonstrado na Figura 6.

Uma relação bibliográfica com dezenas de experimentos quantificando uma tensão
mínima para o rompimento da membrana das hemácias em diferentes tipos de escoamento
pode ser encontrada em Myagmar (2011), Lopes (2016) e Faghih (2019), além de modelos
matemáticos relacionando a tensão de cisalhamento mínima com hemólise em Nerem
(1981), Hashimoto (1989) e Sharp e Mohammad (1998), porém essa análise foge do escopo
do presente trabalho, que pretende estudar uma correlação contínua para hemólise.

Uma lei de potências entre o índice hemolítico H, tensão de cisalhamento τ e o
tempo de exposição a essa tensão ∆t, foi sugerida por Giersiepen et al. (1990), baseado
nas pesquisas de Heuser e Opitz (1980), na forma da Equação 2.4.

H = Cτatb (2.4)
5 No presente trabalho será focada a hemólise induzida por dano mecânico proveniente das tensões do

escoamento, sendo esse tipo referenciado apenas por hemólise daqui em diante.
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Figura 6 – Eritrócitos humanos submetidos à uma tensão de cisalhamento constante

(a) 10 Pa (b) 200 Pa (c) 350 Pa (d) 450 Pa
Fonte: Sutera e Mehrjardi (1975).

Na Equação 2.4, as constantes encontradas para sangue humano foram C =
3, 62 × 10−6, a = 2, 416 e b = 0, 785, plotadas6 na Figura 7. O experimento foi conduzido
num reômetro de Couette em diferentes valores de tensão e tempo de exposição, variando
τ de 0 a 255 Pa e ∆t de 0 a 700 ms.

Figura 7 – Correlação entre hemólise, tensão de cisalhamento e tempo de exposição.

Fonte: Giersiepen et al. (1990).

Conforme Goubergrits e Affeld (2004), há algumas dúvidas sobre a validade dessas
constantes, onde estudos da época sugerem que superestimam valores de hemólise em uma
ordem de magnitude. A suspeita para esse equívoco é um dano adicional às células causado
por um selo mecânico usado no dispositivo. Porém a relação exponencial permanece válida,
6 Giersiepen et al. (1990) também relacionaram a tensão de cisalhamento e tempo de exposição com

formação de trombos na Figura 7 a partir da liberação de LDH (lactato desidrogenase) no sangue,
correlação não explorada no presente trabalho.
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o que sugere seu uso em estudos comparativos, inclusive fora dos parâmetros originais. Wu
et al. (2018) sugeriram que condições não ideais de experimentos em reômetros de Couette,
como a excentricidade do rotor e tempo de exposição e tensão de cisalhamento não são
idealmente uniformes, levam inerentemente a inexatidão da correlação. Outra fonte de
erros foi levantada por Craven et al. (2019), em que o ajuste da curva experimental pode
causar uma diferença de até duas ordens de grandeza nos coeficientes.

Outra dificuldade da experimentação está na maior disponibilidade de estudos com
sangue animal que humano. O hematócrito tem dimensões, concentração e propriedades
físicas diferentes entre as espécies. Ding et al. (2015) comparou o índice hemolítico de
sangue ovino, porcino, humano e bovino em mesmas condições experimentais, encontrando
valores de diferentes constantes a, b e C para a Equação 2.4. Elas foram comparadas com
os modelos de Heuser e Opitz (1980) e Giersiepen et al. (1990) na Tabela 1.

Tabela 1 – Relação de valores experimentais para as constantes da Equação 2.4.

Autor Espécie C a b

Heuser e Opitz (1980) Porcino 1, 800 × 10−6 1, 9910 0, 7650
Giersiepen et al. (1990) Humano 3, 620 × 10−7 2, 4160 0, 7850

Ding et al. (2015)

Ovino 1, 228 × 10−7 1, 9918 0, 6606
Porcino 6, 701 × 10−6 1, 0981 0, 2778
Humano 3, 458 × 10−8 2, 0639 0, 2777
Bovino 9, 772 × 10−7 1, 4445 0, 2076

Fonte: O autor.

2.3.1 Tratamento do tensor viscoso

Uma das limitações da Equação 2.4 é a redução do tensor viscoso ¯̄τ no valor escalar
τ . Um tensor viscoso pode ser descrito pelas suas componentes τij em forma cartesiana na
forma da Equação 2.5,

¯̄τ =


τxx τyx τzx

τxy τyy τzy

τxz τyz τzz

 (2.5)

onde suas componentes diagonais representam as tensões normais (de compressão ou
tração), e as não-diagonais representam a tensão de cisalhamento agindo na partícula
fluida (WHITE; CORFIELD, 2006). O tensor é simétrico (τij = τji) e pode ser caracterizado
pelos seus invariantes I1, I2 e I3, definidos na Equação 2.6.

I1 = tr
(
¯̄τ
)

= τxx + τyy + τzz

I2 = 1
2

(
tr2(¯̄τ) − tr(¯̄τ 2)

)
= τxxτyy + τyyτzz + τzzτxx − τ 2

xy − τ 2
yz − τ 2

zx

I3 = det(¯̄τ) = τxxτyyτzz − τxxτ 2
yz − τyyτ 2

zx − τzzτ 2
xy − 2τxyτyzτzx

(2.6)
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As tensões principais σ = (σ1, σ2, σ3) se relacionam com os invariantes pelo polinô-
mio descrito na Equação 2.7,

σ3 − I1σ
2 + I2σ − I3 = 0 (2.7)

em que uma solução analítica pode ser dada pela Equação 2.8 (FAGHIH, 2019).

ϕ = (1/3) cos−1
(
(2I3

1 − 9I1I2 + 27I3) /
(
2 (I2

1 − 3I2)3/2))
σ1 = I1/3 + (2/3)

√
I2

1 − 3I2 cos ϕ

σ2 = I1/3 + (2/3)
√

I2
1 − 3I2 cos (ϕ − 2π/3)

σ3 = I1/3 + (2/3)
√

I2
1 − 3I2 cos (ϕ − 4π/3)

(2.8)

Uma das formas de reduzir um tensor para um escalar é pela teoria da máxima
tensão cisalhante, com a tensão de Tresca, τT R, conforme a Equação 2.9 (PINOTTI, 1996).

τT R = 1
2 max (|σ1 − σ2|, |σ2 − σ3|, |σ3 − σ1|) (2.9)

Outra forma popular é calculado pela raiz quadrada do segundo invariante mul-
tiplicado por um fator negativo −n, no formato da Equação 2.10 (YU et al., 2017).

τn =
√

−nI2 (2.10)

Pela teoria da máxima energia de distorção temos a tensão de von Mises, τV M , com
n = 3, ou rearranjado na Equação 2.11 em função das tensões principais,

τV M =
√

1
2
[
(σ1 − σ2)2 + (σ2 − σ3)2 + (σ3 − σ1)2

]
(2.11)

Um critério extensivamente usado foi sugerido por Bludszuweit (1995), com n = 2
que, levando em conta a correção citada por Faghih e Sharp (2016), reduz o tensor a τBL,
simplificado na Equação 2.12.

τBL =
√

1
12 (τii − τjj)2 + 1

2τ 2
ij (2.12)

De formal alternativa, um fator n = 1 também é sugerida. Essa formulação tem a
elegante propriedade de que em um fluxo cisalhante unidimensional retorna a tensão de
cisalhamento uniforme, ao passo que os demais métodos retornam

√
n vezes esse valor, e

pode ser descrita pela Equação 2.13.

τ =
√

−I2 (2.13)
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2.3.2 Integração do modelo hemolítico

Dentre os modelos matemáticos para o cálculo da hemólise, o método de leis de
potências é o mais popular devido sua fácil implementação e aplicabilidade em uma grande
variedade de dispositivos, conforme a Equação 2.4. Porém não há um consenso quanto a
melhor forma de resolução do modelo considerando as características do escoamento. As
abordagens usadas podem ser de formulação Euleriana ou Lagrangiana, algumas discutidas
a seguir.

A formulação Euleriana proposta por Garon e Farinas (2004) corresponde à lineari-
zação do tempo na Equação 2.4, conforme a Equação 2.14.

∆H ′ = (∆H) 1
b = C

1
b τ

a
b ∆t (2.14)

onde H ′ é o índice hemolítico linearizado. Com isso é possível chegar na equação de
transporte em regime permanente definida na Equação 2.15.

(v⃗ · ∇) H ′ = C
1
b τ

a
b (2.15)

Existe um entrave à aplicação desse modelo em escoamentos não ideais. O termo
fonte no lado direito da Equação 2.15 foi simplificado desconsiderando a variação da
tensão de cisalhamento – devido ao paradoxo de uma variação negativa na tensão gerar
um aumento na hemólise – o que limita sua aplicação a escoamentos uniaxiais e tensão
constante (FAGHIH, 2019). Porém pode ser usada para calcular analiticamente a hemólise
em escoamentos simples, normalizando pela vazão Q, de acordo com a Equação 2.16,

HEA = C

Qb

(∫
V

τ
a
b dV

)b

(2.16)

onde HEA é o escoamento Euleriano analítico e a tensão τ tem forma conhecida. Com base
na Equação 2.16, é sugerido o primeiro método numérico de integração na Equação 2.17.

HE1 = C

Qb

(
N∑

i=1
τ

a
b

i ∆Vi

)b

(2.17)

onde HE1 é definido como índice hemolítico Euleriano 1, integrado no volume V de N

elementos i e volumes Vi.

Outra forma de usar a Equação 2.15 é a implementação direta da equação de
transferência e ponderar seu valor no plano de saída do volume de controle, conforme a
Equação 2.18

HE2 =
(∑N

i=1 H ′
iṁi∑N

i=1 ṁi

)b

(2.18)

onde mi e H ′
i são a vazão mássica e o índice hemolítico de cada face i do plano de saída e

HE2 é o segundo modelo Euleriano estudado nesse trabalho.
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Os métodos Lagrangianos trazem uma nova aproximação do problema, onde é
possível calcular o histórico da hemólise das hemácias. Linhas de trajetória7 são traçadas
da entrada até a saída do volume de controle e, apesar das linhas não reproduzirem o
movimento real das hemácias, são assumidas como trajetórias típicas e representativas do
escoamento. Apesar da tensão de cisalhamento variar ao longo das linhas, é proposto que
pode ser aproximada de um valor constante em pequenos passos de tempo, sendo possível
sua integração ao longo da linha e a média mássica ponderada da hemólise tomada na
saída, conforme a relação da Equação 2.19 (HARIHARAN et al., 2015),

HL =
∑N

i=1 HL,iṁi∑N
i=1 ṁi

(2.19)

onde o índice hemolítico lagrangiano total, HL, é dado pela média ponderada pela vazão
mássica das N linhas de valor individual HL,i para cada linha i.

Vale notar que comparação da Equação 2.19 e a Equação 2.18 mostra uma inconsis-
tência dos métodos Eulerianos com os Lagrangianos: o expoente b não é distributivo entre
os somatórios (i.e., ∑H ≠ (∑H1/b)b) (FAGHIH, 2019). Porém, pode-se igualar o índice
hemolítico linearizado na saída do volume de controle para um escoamento com tensão de
cisalhamento e passos de tempo uniformes, conforme a relação da Equação 2.20, onde H ′

E

e H ′
L são respectivamente os índices hemolíticos Euleriano e Lagrangiano linearizados na

formulação da Equação 2.14. Essa relação simples será importante adiante para mostrar a
equivalência dos modelos.

H ′
E2 = H ′

L (2.20)

Não há consenso quanto a melhor forma de integração das linhas de trajetória. O
método mais intuitivo é a aplicação da Equação 2.4 para N passos de tempo ∆ti, onde
i = 1 : N , considerando a tensão constante τi em cada passo de tempo, na forma da
Equação 2.21,

HL1 =
∫ L

0
Cτadtb ≈

N∑
i=1

Cτa
i ∆tb

i (2.21)

onde HL1, a primeira forma de integração Lagrangiana do índice hemolítico no presente
trabalho, segue a forma da integração direta.

Uma segunda solução proposta por Grigioni et al. (2005) foi a integração da
derivada de Equação 2.21, na forma da Equação 2.22,

HL2 =
N∑

i=1
bCτatb−1∆t (2.22)

onde HL2 é definido como índice hemolítico calculado pelo método. Uma falha do modelo
é não levar em conta o dano prévio sofrido pelas hemácias (i.e., a hemoglobina livre no
sangue fisicamente reduz a taxa de liberação de mais hemoglobina).
7 Linhas de trajetória são coincidentes com linhas de corrente para escoamentos em regime estacionário.
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Baseado nos estudos de Garon e Farinas (2004), também é proposto o HL3, uma
terceira forma de integração do índice hemolítico, conforme a Equação 2.23

HL3 = C

(
N∑

i=1
τ

a
b ∆t

)b

(2.23)

que possui a propriedade de reproduzir o comportamento do índice hemolítico linearizado
para um escoamento com tensão uniforme nas linhas de trajetória, porém possui a mesma
limitação do HL2 quanto ao histórico da hemólise.

Baseado na mesma lei de potência da Equação 2.22, Grigioni et al. (2005) também
propuseram um procedimento para levar em conta o histórico da hemólise. Primeiramente
é definido a dose mecânica Di para casa passo de tempo i, conforme a Equação 2.24,

Di = τ
a
b

i ∆ti (2.24)

e, tomando sua derivada temporal, o acúmulo do dado a cada passo de tempo é expresso
pela Equação 2.25,

HL4 =
N∑

i=1
bC

 i∑
j=1

τ(tj)
a
b ∆tj + Di(t0)

b−1

τ(ti)
a
b ∆ti (2.25)

onde o termo entre colchetes representa toda dose mecânica Di acumulada na trajetória
até o instante i. Como a Equação 2.23, ela reproduz os modelos Eulerianos para um
escoamento com tensão uniforme.

Goubergrits e Affeld (2004) propuseram uma forma diferente de levantar o histórico
de dano. Essa forma assume que a contribuição ao índice hemolítico no instante atual
t + ∆t é em função somente do dano no instante anterior t, independente de como esse
dano surgiu. É definido o tempo efetivo te na Equação 2.26 para essa correção,

te =
[

HL5(t)
Cτ(t + ∆t)a

] 1
b

(2.26)

onde HL5(t) é o índice hemolítico no instante anterior e HL5(t + ∆t) no instante atual,
definido pela Equação 2.27.

HL5(t + ∆t) = Cτ(t + ∆t)a(te + ∆t)b (2.27)

2.4 Turbulência e hemólise
A falta de uma descrição física definitiva dos mecanismos de hemólise em um

escoamento turbulento dificulta um método determinístico para sua previsão.
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Já foi demonstrado que sob algumas condições os vetores normais do tensor viscoso
chegam a ser maiores que suas componentes cisalhantes como, por exemplo, a tensão
normal à jusante de válvulas cardíacas artificiais chega a ser o dobro da tensão cisalhante
(NYGAARD et al., 1990; NYBOE et al., 2006).

Alguns trabalhos experimentais relacionaram diretamente as tensões de Reynolds
com a hemólise, porém sem relações empíricas conclusivas, mostrando que ainda não é
uma forma confiável de predição da hemólise (YEN et al., 2014; OZTURK; O’REAR;
PAPAVASSILIOU, 2016; JHUN et al., 2018).

Ainda não é bem compreendido como o tensor turbulento afeta diretamente as
hemácias, devido sua dificuldade de mensuração, e mesmo modelos numéricos não conse-
guem simular com precisão seu valor. Mas as tensões normais e cisalhantes que ocorrem
na fronteira dos vórtices de escalas dimensionais da ordem de grandeza das hemácias
(Figura 8) podem ter uma relação com hemólise, conforme sugerido por Pinotti e Braile
(1998) e Pinotti (2000) e aplicado ao escoamento de válvulas cardíacas em Faria (2000) e
Pinotti e Faria (2006).

Figura 8 – Dimensões típicas de um hematócrito humano.

Fonte: Faghih (2019).

Ozturk, O’Rear e Papavassiliou (2015) relacionaram a influência do tamanho dos
vórtices, onde valores menores que 8 µm em um viscosímetro de Couette e 10 µm em um
tubo capilar foram definidos como limites para a hemólise, valores que correspondem à
escala física das hemácias.

Inerentemente ao processo de turbulência está o conceito de formação de vórtices
em diferentes escalas. Durante o processo de cascata de energia, a energia é transferida de
vórtices maiores, com maior energia cinética (inercial) para vórtices menores. Esse processo
continua até que se atinja as menores escalas possíveis no escoamento onde a dissipação
viscosa da energia cinética domina (WHITE; CORFIELD, 2006). É possível estimar o
tamanho dos menores vórtices pelo modelo de microescalas de Kolmogorov, definida pela
Equação 2.28,

η =
(

ν3

ε

)1/4

(2.28)
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onde η é a escala de comprimento, ν a viscosidade cinemática e ε e a taxa de dissipação
da energia cinética turbulenta. Essa escala foi desenvolvida para um fluido contínuo,
e sua aplicabilidade para partículas (e.g., hemácias) é questionada. Vale ressaltar que
outros modelos podem ser sugeridos como formas alternativas à Equação 2.28, como de
microescalas de Taylor e escalas Batchelor, porém não se tem conhecimento de estudos
aplicados à hemólise.

2.5 Filtros de linha arterial
A fase moderna da cirurgia cardíaca pode ser considerada a partir do advento da

circulação extracorpórea. Essa tecnologia permitiu aos cirurgiões parar o coração, incisar
suas paredes, examinar detalhadamente o seu interior e corrigir as lesões existentes sob
visão direta. Esse dispositivo foi desenvolvido por pesquisadores na Alemanha (1885) e
Estados Unidos (1931) de forma independente (HURST; FYE; ZIMMER, 2003). Um
Circuito de Circulação Extracorpórea (CCE) é apresentado na Figura 9 .

Em um CCE, o sangue é desviado do sistema venoso até um reservatório, bombeado8

através de um circuito que realiza sua oxigenação9 e reinjetado no sistema arterial. Um
filtro é instalado no final desse circuito, com função básica de reter êmbolos10, evitando
isquemia11 no paciente.

Os filtros devem ser montados como o último elemento da linha arterial para o
paciente em um CCE. O dispositivo deve ser capaz de funcionar com fluxos de até 6
L/min, com um volume de enchimento entre 180 e 260 mL, área útil de filtração entre
500 e 1.800 cm2 e porosidade de 40 µm. Alguns fabricantes oferecem a opção de modelos
com porosidade de 20 µm que, contudo, oferecem mais resistência ao fluxo do sangue,
aumentando o dano às hemácias. O balanço adequado entre uma grande área útil de
filtração e um pequeno volume de enchimento é obtido pela acomodação do elemento
filtrante no seu interior em várias configurações, das quais a mais comum é em “fole” de
sanfona. A pressão da linha arterial medida no filtro é em torno de 120 a 130 mmHg e
a perda de carga máxima aceita é de cerca de 100 mmHg, onde acima desses níveis é
reportado hemólise acentuada (SOUZA; ELIAS, 2006).

A técnica de CFD é uma ferramenta apropriada para a investigação do escoamento
em filtros arteriais. Tung et al. (2002) fez uma análise numérica da configuração das fibras
do tecido de multifilamento usado como elemento filtrante, encontrando uma influência
8 O sangue é bombeado por uma bomba de roletes ou centrífuga.
9 A oxigenação é realizada por um oxigenador tipo membrana ou de bolhas.
10 Êmbolos são partículas que podem causar obstrução ou bloqueio súbito de um vaso sanguíneo (e.g.,

bolhas de ar, trombos, proteínas plasmáticas desnaturadas, partículas de plásticos dos oxigenadores,
reservatórios e tubos, grumos de silicone, gotículas de gorduras e grumos de fibrina, e outros materiais
estranhos ao sangue).

11 Isquemia é a morte do tecido devido falta de oxigenação adequada.
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Figura 9 – Esquema representativo de um circuito de circulação extracorpórea com oxige-
nador de membranas

1. reservatório; 2. oxigenador; 3. linha venosa; 4. linha arterial; 5. expurgo do filtro da
linha arterial; 6. filtro de linha arterial; 7. bomba arterial; 8. bombas aspiradoras; 9. bomba
de descompressão ventricular; 10. bomba de cardioplegia; 11. cardioplegia; 12. linha de
entrada de água; 13. linha de saída de água; 14. linha de gás.

Fonte: Souza e Elias (2006).

entre tamanho dos poros e forma de compactação do tecido e a perda de carga. Fiore et al.
(2009) usou o modelo DPM (do inglês Discrete Phase Model, Modelo de Fase Discreta) para
o estudo da influência do diâmetro dos microêmbolos na eficiência de remoção de gases.
Herbst e Najm (2012) e Herbst (2017) usaram análise computacional para a avaliação de
um novo design baseado na captura e remoção de microêmbolos. Uma análise experimental
de quatro designs de filtros foi feita por Huebner (2003) através de medições de perda de
carga, visualização do escoamento por corante e medição do campo de velocidades por PIV
e LDA que serviram como validação de modelos computacionais para a investigação do
dano ao sangue por Oliveira et al. (2008), Arenales et al. (2009), Roca e Huebner (2010),
Paula (2011) e mais recentemente por Almeida, Huebner e Viana (2019) e o presente
trabalho.
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3 Metodologia

A Fluidodinâmica Computacional (Computational Fluid Dynamics, CFD) é a
análise de sistemas envolvendo escoamento de fluidos, transferência de calor e fenômenos
associados através de modelos numéricos. Será focado nesse trabalho o Método dos
Volumes Finitos (Finite Volume Method, FVM), um método de resolução numérica de
equações diferenciais parciais de transporte em um volume de controle num meio contínuo
(MALALASEKERA; VERSTEEG; SHARMA, 2007).

Como mencionado, o objetivo principal dessa dissertação é o uso da técnica de
CFD para predição da hemólise em um filtro de linha arterial. Para atingir tal fim, foram
seguidos as seguintes etapas:

(a) Implementação de modelos hemolíticos baseados na tensão de cisalhamento viscosa
e no formato de uma lei de potências (Equação 2.4) e a aplicação a dois modelos de
credibilidade1: um escoamento com solução analítica (para a verificação2 numérica
do código) e um dispositivos médico genérico em forma de bocal (para a validação3

dos modelos de hemólise);

(b) Implementação de um modelo hemolítico baseado em propriedades turbulentas
(Equação 2.28);

(c) Implementação um modelo numérico do escoamento em um filtro de linha arterial,
com verificação e validação (V&V) a partir de dados experimentais;

(d) Finalmente, a aplicação dos modelos de hemólise definidos em (a) e (b) ao escoamento
filtro definido em (c).

Os códigos CFD podem ser divididos em três fases principais, assim estruturados
para descrever a metodologia aplicada no presente trabalho: pré-processamento (seção 3.1),
processamento (seção 3.2) e pós-processamento (seção 3.3).

1 A credibilidade de um modelo computacional se refere à confiança em sua capacidade preditiva. A
confiança pode ser estabelecida através da coleção de evidências de atividades de credibilidade. O
processo de estabelecer confiança inclui fazer a verificação e validação como evidência para dar apoio
ao uso do modelo (ASME, 2018).

2 Verificação é um processo puramente matemático usado para quantificar o erro numérico e não tem como
objetivo o fenômeno real (i.e., ele mede quão bem o modelo computacional é resolvido numericamente)
(ASME, 2009).

3 Validação é um processo puramente físico para quantificar o erro de modelagem (i.e., quão bem o
modelo físico representa a realidade) (ASME, 2009).
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3.1 Pré-processamento
A fase de pré processamento consiste na implementação do problema de escoamento

e sua transformação em uma aplicação de CFD, por meio de uma interface amigável ao
operador e a subsequente transformação dessa entrada em uma forma adequada para uso
pelo solver4. As atividades nessa fase envolveram a definição:

• das propriedades do fluido de trabalho (discutidas na seção 2.1), onde o sangue será
considerado um fluido Newtoniano incompressível nesse trabalho;

• dos modelos geométricos, a geração das malhas, das condições de contorno e das
atividades de credibilidade, tratados na subseção 3.1.1.

• da modelagem dos fenômenos envolvidos: escoamento (subseção 3.1.2), turbulência
(subseção 3.1.3) e meio poroso (subseção 3.1.4), além dos modelos hemolíticos basea-
dos na tensão de cisalhamento e menores escalas turbulentas (definidos anteriormente
nas Seções 2.3 e 2.4).

3.1.1 Modelagem do domínio computacional

Essa seção define os três modelos computacionais em estudo, escolhidos para dar
credibilidade aos modelos de hemólise e de escoamento no filtro. Para cada modelo foi
definido:

• a geometria da região fluida (o domínio computacional);

• a geração da malha, através da divisão do domínio em subdomínios menores e
sem sobreposição (os elementos ou volumes de controle), com a metodologia de
verificação descrita no Apêndice B;

• a especificação das condições de contorno apropriadas nas células que coincidem
ou tocam nos limites do domínio;

• os comparadores5 para atividades de V&V do escoamento em cada geometria.

4 Solver é a aplicação que transforma os modelos matemáticos em equações algébricas discretizadas e
resolve essas equações de forma numérica (MALALASEKERA; VERSTEEG; SHARMA, 2007)

5 Comparadores são dados usados como evidência para a validação do modelo computacional (ASME,
2018).
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3.1.1.1 Escoamento analítico

Os testes de um programa devem começar com problemas simples, que tenham
soluções analíticas ou tabeladas, e por partes (MALISKA, 2013). Para a padronização da
verificação dos modelos de hemólise baseados na lei de potências (Equação 2.4), soluções
analíticas são sugeridas por Hariharan et al. (2015), conforme orientações da ASME (2009).
Foi selecionado um escoamento de Hagen-Poiseuille para a avaliação numérica dos modelos
apresentados na seção 2.3.

As dimensões do escoamento são de uma ordem de grandeza compatível com
tubos usados em um CCE, conforme a Figura 10, onde o comprimento L = 0, 05 m,
o raio R = 0, 00635 m (1/4 pol) e a velocidade máxima da parábola é U = 1, 0 m/s,
correspondendo a uma vazão de Q = 0, 00423 m3/s (4, 23 L/min).

Figura 10 – Geometria do escoamento de Hagen-Poiseuille.

Fonte: o autor.

Foi gerada no software ANSYS DesignModeler 2020R1 uma malha estruturada
de 150 divisões no raio e 150 divisões no comprimento, totalizando 22.500 elementos. A
massa específica usada foi ρ = 1060 kg/m3 e a viscosidade µ = 0, 0035 Pa · s, conforme
seção 2.1. Para as condições de contorno, foi definido na parede do tubo a condição de
não deslizamento(i.e., v(R, z) = 0) e um eixo de simetria com v(0, z) = U . Na entrada e
na saída foi imposto um perfil de velocidade v(r) = U [1 − (r2/R2)].

Para a validação dos modelos, a hemólise total foi calculada analiticamente para o
escoamento de Hagen-Poiseuille na Equação 3.1 (conforme a Equação 2.16).

HA,HP = C(
2
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Para a estimativa analítica da variação do índice hemolítico Lagrangiano linearizado
para cada linha H ′

LA,i com o raio r, 150 linhas de trajetória i idealizadas, coincidentes
com o centroide das faces na entrada, foram calculadas diretamente pela Equação 2.14
conforme a Equação 3.2 a seguir,
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onde L é o caminho percorrido nas trajetórias (constante na geometria), ui a velocidade
média e τi a tensão de cisalhamento (constantes em cada linha).

Para a comparação entre os modelos Lagrangianos, estes serão relacionados com
HL3. Devido às condições ideais da malha e do escoamento, a razão entre HL1 e HL3 pode
ser reduzida à Equação 3.3 em função somente do número de passos de tempo N e da
constante b,

HL1

HL3
= N1−b (3.3)

e a razão entre HL2 e HL3 simplificada na Equação 3.4,

HL2

HL3
= b

N b

N∑
i=1

1
i1−b

(3.4)

onde o somatório ∑ 1/i1−b pode estimado pela Equação 3.5 para b ̸= 0 (CHLEBUS, 2009).

N∑
i=1

1
i1−b

≈ (2 − b)b + N b − 2
2b

+ 1
2 (3.5)

Os modelos HL4 e HL5 são esperados seguirem a curva de HL3 para um índice
hemolítico inicial nulo (TASKIN et al., 2012).

3.1.1.2 Bocal FDA

A necessidade de abordagens confiáveis para simulações numéricas é uma questão
crítica para o desenvolvimento e otimização de dispositivos biomédicos cardiovasculares.
O Estudo Computacional Interlaboratório 1 foi um esforço internacional para avaliação
do estado da arte em CFD para a área biomédica organizado pela FDA6. Foram criados
benchmarks de dispositivos médico genéricos, em que um deles consiste num bocal com uma
redução repentina no diâmetro numa extremidade de uma garganta e um cone na posição
oposta, conforme a Figura 11. A especificação do bocal, os resultados das simulações
e validações experimentais do escoamento estão disponíveis em NCI Hub Contributors
(2018) para consulta. Uma bibliografia selecionada para o estudo pode ser encontrada em
Hariharan et al. (2011), Stewart et al. (2013), Hariharan et al. (2017), Zmijanovic et al.
(2017) e Malinauskas et al. (2017).

A partir das especificações, foi modelada a geometria da região fluida do Bocal
FDA no ANSYS DesignModeler 2020R1 conforme Figura 12, onde as extremidades foram
estendidas em 0, 2 m para o desenvolvimento completo do escoamento.
6 Food and Drug Administration (Administração de Alimentos e Medicamentos), agência federal do

Departamento de Saúde e Serviços Humanos dos Estados Unidos para a regulamentação do setor.
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Figura 11 – Geometria do Bocal FDA.

Fonte: NCI Hub Contributors (2018).

Figura 12 – Modelagem geométrica do Bocal FDA.

Fonte: o autor.

Conforme o teste de malha descrito no Apêndice B, foram criadas três malhas
sucessivamente refinadas no ANSYS Meshing 2020R1, das quais o número de elementos n

é mostrado juntamente com cada plano de entrada na Figura 13. O fator de refinamento
(Equação B.2) para a Malha 2 foi de r21 = 1, 46 e para a Malha 3 de r32 = 1, 55.

Figura 13 – Refinamento das malhas para o Bocal FDA no plano de entrada.

(a) Malha 1 (n = 18.068) (b) Malha 2 (n = 56.080) (c) Malha 3 (n = 207.662)

Fonte: o autor.
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As malhas geradas foram não-estruturadas com elementos hexaédricos e refinadas
próximo às paredes e no eixo central, demonstrado no corte da Malha 3 na Figura 14. O
refinamento foi feito de forma iterativa durante a simulação, conforme convergência dos
resultados.

Figura 14 – Corte da Malha 3 do Bocal FDA.

Fonte: o autor.

As propriedades do sangue usadas foram ρ = 1056 kg/m3 e µ = 0, 0035 Pa · s. Para
as condições de contorno, foi definida a condição de não deslizamento para as paredes, um
perfil paraboloide de velocidade para o plano de entrada e uma pressão nula para o plano
de saída. As cinco vazões Q simuladas correspondem ao número de Reynolds na garganta
da geometria Regar, relacionados na Tabela 2.

Tabela 2 – Vazão Q correspondente ao número de Reynolds na garganta do Bocal FDA

Q [m3/s] Regar

5, 21 × 10−6 500
2, 08 × 10−5 2.000
3, 64 × 10−5 3.500
5, 21 × 10−5 5.000
6, 77 × 10−5 6.500

Fonte: NCI Hub Contributors (2018).

A escolha da faixa de número de Reynolds no experimento não foi por acaso: o
Regar cobre o regime laminar, de transição e turbulento. A partir de trabalhos derivados
do Estudo Computacional Interlaboratório 1, Hariharan et al. (2011) mostrou que existiu
nas simulações uma inexatidão no tamanho e velocidade do jato na saída da garganta, que
chegou a ∼ 60% para o regime transicional em Regar = 2000. Malinauskas et al. (2017)
mostrou que principalmente para Regar = 2000 a medição da velocidade no eixo teve grande
variabilidade entre experimentos realizados em diferentes laboratórios, sendo especialmente
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sensíveis às condições da entrada. Stewart et al. (2013) relacionou que a tensão de
cisalhamento a jusante da garganta variou em duas ordens de magnitude, com diferenças em
até 10 vezes mesmo em simulações que usaram os mesmos software e modelo de turbulência.
Também constatou que assimetrias foram observadas nas simulações tridimensionais que
não aparecem no escoamento nos experimentos, provavelmente de artefatos numéricos
resultantes de malhas não estruturadas (e.g., tetraédricas) ou características associadas ao
modelo de turbulência usado. Zmijanovic et al. (2017) constatou que após o descolamento
da camada limite à jusante do jato, a formação e decaimento dos vórtices mostrou uma
grande inconsistência entre as simulações, causada principalmente pelos métodos numéricos
implementados no solver (e.g., tamanho da malha, esquema de integração temporal e
passo de tempo) e perturbações na entrada do escoamento.

Para a validação do escoamento, foi usado o módulo das velocidade no eixo da
geometria em 12 pontos, comparado com a média de 5 experimentos independentes, na
localização descrita na Figura 15. O valor das velocidades foi relacionado no Anexo A,
onde foram comparados com os resultados da simulação.

Figura 15 – Pontos de medição da velocidade axial do Bocal FDA.

Fonte: o autor.

Para a validação dos modelos hemolíticos, foi usada a correlação dos resultados
de hemólise em 13 simulações independentes, relacionadas inicialmente em Stewart et
al. (2009) e disponíveis em NCI Hub Contributors (2018). Os dados se encontram na
comparação com os resultados da simulação na Figura 25.

3.1.1.3 Filtro DMG FA-40

O objeto de estudo desse trabalho é o filtro de linha arterial modelo DMG FA-40
produzido pela DMG Equipamentos Médicos Ltda, demonstrado na Figura 16. O corpo do
filtro é em policarbonato transparente, com volume de enchimento entre 200 e 280 mL, e
o elemento filtrante é constituído de monofilamento de poliéster com poros de 40 µm e
área de filtragem de cerca de 500 cm2. O conjunto do filtro dispõe de uma linha de bypass
para o desvio do sangue caso o filtro precise ser isolado do sistema e uma linha para purga
de gases (DMG, 2015).
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Figura 16 – Filtro DMG FA-40.

(a) Filtro com tubos de conexão. (b) Detalhe do corpo do filtro.
Fonte: DMG (2015).

O escoamento no DMG FA-40 é demonstrado na Figura 17. O sangue vindo do
CCE entra pelo conector de entrada na face inferior do filtro em sentido ascendente e
passa em sentido radial pelo elemento filtrante. O sangue filtrado continua fluindo em
sentido ascendente pelo canal interno até o canal externo, onde passa a escoar em sentido
descendente numa trajetória helicoidal até o conector de saída na face inferior e tangencial
ao corpo do filtro, de onde é reinfundido na circulação sistêmica do paciente.

Figura 17 – Escoamento no DMG FA-40.

Fonte: Huebner (2003).

A geometria do DMG FA-40 foi reproduzida no SolidWorks 2020 a partir de medi-
ções diretas dos componentes do filtro. A zona fluida foi extraída no ANSYS DesignModeler
2020R1, onde o volume de controle foi dividido em três partes: zona de entrada, zona do
elemento filtrante (com 1 mm de espessura) e zona de saída, conforme a Figura 18. Os
planos de entrada e saída foram estendidos em 100 mm para possibilitar o desenvolvimento
do escoamento, como demonstrado na Figura 19.

A partir do modelo geométrico, foram geradas três malhas refinadas de forma
gradativa (conforme o Apêndice B), relacionadas em corte na Figura 20 com os respectivos
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número de elementos n. O fator de refinamento (Equação B.2) da Malha 2 foi de r21 = 1, 306
e da Malha 3 de r32 = 1, 328. As malhas geradas foram não uniformes, compostas de
elementos tetraédricos e hexaédricos, e foram refinadas próximo às paredes e em regiões
com maiores gradientes de velocidade, processo feito de forma simultânea com a simulação,
julgando tempo de processamento e convergência dos resultados.

Figura 18 – Divisão das zonas fluidas do DMG FA-40.

(a) Zona de entrada. (b) Zona do elemento filtrante. (c) Zona de saída.
Fonte: o autor.

Figura 19 – Extensão dos planos de entrada e saída

Fonte: o autor.

Figura 20 – Comparação das malhas para o Bocal FDA.

(a) Malha 1, n = 565.809 (b) Malha 2, n = 1.260.640 (c) Malha 3, n = 2.952.592
Fonte: o autor.

Para a validação da simulação no filtro DMG FA-40 foram usados três experimentos
de Huebner (2003). Inicialmente, o fluido de trabalho utilizado foi estudado por Huebner,
Pinotti e Souza (2001) e definido como uma mistura Newtoniana análoga ao sangue,
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composta de solução aquosa com 40% de glicerina com densidade ρ = 1099, 5 ± 6, 7 kg/m3

e viscosidade µ = 0, 00382 ± 0, 00063 Pa · s. O comportamento reológico foi caracterizado
com um viscosímetro de Couette, impondo taxas de deformação de 200, 500 e 1000 s−1,
e a massa específica foi determinada usando um picnômetro e uma balança de precisão,
ambos experimentos realizados a condições ambientes de 25◦C.

O primeiro experimento usado para a validação da simulação no DMG FA-40 foi o
levantamento da relação entre a vazão Q e a perda de carga ∆P no filtro. Huebner (2003)
construiu uma bancada de testes no Laboratório de Medidas Ópticas da Università degli
Studi di Ancona, constituída de uma bomba de circulação extracorpórea, um reservatório,
o filtro arterial, um medidor de vazão tipo turbina e um manômetro de mercúrio com
resolução de 0, 5 mmHg (66, 7 Pa), interligados por meio de tubos flexíveis. O procedimento
de medida de perda de carga consistiu em variar a vazão do fluido de trabalho e observar
a variação de pressão no filtro, de 1, 5 a 4, 5 L/min, com incremento de 0, 5 L/min. Cada
valor de vazão foi repetido cinco vezes. Os resultados foram relacionados na Figura 21,
onde o maior erro da vazão foi de ±0, 036 L/min.

Figura 21 – Perda de carga experimental para o DMG FA-40.

Fonte: Huebner (2003).

A segunda atividade de credibilidade foi a visualização do escoamento por meio
de injeção de corante por Huebner (2003) e Huebner e Paone (2003), técnica que fornece
informações qualitativas das estruturas do escoamento. O fluido de trabalho utilizado
em uma variação bancada anterior foi água pura a 25◦C com uma vazão de 1, 33 L/min,
correspondendo a uma vazão de 4, 5 L/min para uma solução aquosa com 40% de glicerina
utilizando similaridade de Reynolds, assegurando a correlação das estruturas presentes no
escoamento. Registros fotográficos da injeção de corante em quatro pontos no canal externo
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estão comparadas com linhas de trajetória nos resultados da simulação na Figura 28.

Por fim, o terceiro teste para comparação com o modelo numérico foi a medida
do campo de velocidades em quatro planos do canal externo do DMG FA-40 a partir de
velocimetria por imagens de partículas (PIV, Particle Image Velocimetry) por Huebner
(2003) e Huebner e Paone (2003). A técnica de PIV se baseia na análise de imagens que
registram o movimento de partículas inseminantes e, a partir de duas imagens sucessivas
do escoamento, é medido o deslocamento de um grupo de partículas ao longo de um
intervalo de tempo conhecido, de onde é possível inferir o módulo e a direção da velocidade
através de um software de pós-processamento. As medições foram efetuadas em uma
adaptação bancada descrita anteriormente, com vazão de 4, 40 L/min, usando a solução
aquosa de 40% glicerina. Os campos de velocidade estão relacionados com os resultados
na subseção 4.2.3 e no Anexo B.

3.1.2 Modelo do escoamento

A conservação da massa é expressa em regime permanente pela Equação 3.6,

∂ui

∂xi

= 0 (3.6)

onde ui é a velocidade e xi a coordenada na direção i.

As equações de Navier-Stokes com média de Reynolds (RANS, Reynolds-averaged
Navier–Stokes), que exprimem a média temporal da quantidade de movimento, conside-
rando um escoamento em regime permanente para um fluido Newtoniano e incompressível,
e desconsiderando forças externas, podem ser expressas pela Equação 3.7,

∂ρuiuj

∂xj

= − ∂p

∂xi

+ ∂τij

∂xj

−
∂ρu′

iu
′
j

∂xj

(3.7)

sendo ρ a densidade do fluido, p a pressão, τij o tensor tensão viscosa e −ρu′
iu

′
j o tensor

de Reynolds, .

O termo ∂τij/∂xj pode ser reduzido à Equação 3.8

∂τij

∂xj

= µ2Sij (3.8)

para um fluido Newtoniano incompressível, sendo µ a viscosidade molecular do fluido e
Sij as componentes do tensor taxa de deformação, definido na relação da Equação 3.9,

Sij = 1
2

(
∂ui

∂xj

+ ∂uj

∂xi

)
(3.9)

em que pode ser reduzido para um escalar S com o mesmo procedimento definido na
subseção 2.3.1 para a Equação 3.8.
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Para modelar o tensor de Reynolds a aproximação de Boussinesq pode ser usada
conforme a Equação 3.10,

−ρu′
iu

′
j = µt2Sij + 2

3ρκδij (3.10)

para um fluido incompressível, onde a viscosidade turbulenta µt é introduzida como um
fator de proporcionalidade dependente do escoamento e análogo a viscosidade molecular µ.

O termo 2
3ρκδij da Equação 3.10 é definido como a pressão dinâmica turbulenta, u′

representa os componentes da flutuação de velocidade e κ é a energia cinética turbulenta,
definida como na Equação 3.11,

κ = 1
2u′

iu
′
i = 1

2
(
u′

i
2 + u′

j
2 + u′

k
2
)

(3.11)

Substituindo a Equação 3.10 na Equação 3.7 chegamos na relação da Equação 3.12

∂ρuiuj

∂xj

= − ∂p̂

∂xi

+ ∂

∂xj

[(µ + µt)2Sij] (3.12)

onde p̂ = p + 2
3ρκ é a pressão modificada, que inclui a pressão dinâmica turbulenta.

3.1.3 Modelo da turbulência

Devido à complexidade da descrição da turbulência, sua análise e quantificação
provavelmente nunca será completa. Porém, graças à técnicas experimentais, hoje se
conhece muito sobre sua estrutura e vários modelos matemáticos foram propostos, que
vão desde correlações algébricas até a simulação transiente das equações completas de
Navier-Stokes sem simplificações. Os modelos podem ser classificados conforme o número
de equações que são adicionadas às relações de conservação da massa e quantidade de
movimento (WHITE; CORFIELD, 2006).

Nesse trabalho foi usado o modelo κ-ω SST proposto por Menter (1994), usando
2 equações diferenciais para definir µt na aproximação expressa na Equação 3.12. Ele é
um modelo híbrido do κ-ω padrão próximo às paredes e do κ−ε na região turbulenta
desenvolvida, devido à baixa performance do modelo κ−ε nas regiões de camada limite
com gradiente de pressão adverso próximo às paredes. Isso é possível através da relação
entre a taxa de dissipação da energia cinética turbulenta ε, a energia cinética turbulenta κ

e a taxa específica de dissipação7 ω, conforme representado como na Equação 3.13,

ε = κω (3.13)

que, substituída nas equações diferenciais do modelo κ−ε, resultam em um termo adicional
de difusão cruzada em que são usados fatores de proporcionalidade para a transição entre
os dois modelos de turbulência.
7 da energia cinética turbulenta em energia térmica interna do fluido
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Em regime permanente, desconsiderando efeitos de empuxo e outras fontes ou
sumidouros de κ e ω, o modelo é dado pelas equações diferenciais parciais 3.14 e 3.15,

∂

∂xi

(ρκui) = ∂

∂xj

(
Γκ

∂κ

∂xj

)
+ Gκ − Yκ (3.14)

∂

∂xi

(ρωui) = ∂

∂xj

(
Γω

∂ω

∂xj

)
+ Gω − Yω (3.15)

onde Γ representa a difusividade efetiva, G a geração e Y a dissipação das propriedades.

A difusividade efetiva é dada pelas Equações 3.16 e 3.17,

Γκ = µ + µt

Prκ

(3.16)

Γω = µ + µt

Prω

(3.17)

onde Prκ e Prω são os Números de Prandtl8 para κ e ω respectivamente, computados
pelas Equações 3.18 e 3.19,

Prκ = 1
F1/Prκ,1 + (1 − F1)/Prκ2

(3.18)

Prω = 1
F1/Prω,1 + (1 − F1)/Prω2

(3.19)

com constantes Prκ,1 = 1, 176, Prκ,2 = 2, 0, Prω,1 = 1, 0 e Prω,2 = 1, 168. O fator de
acoplamento F1 é dado pelas Equações 3.20, 3.21 e 3.22,

F1 = tanh(ϕ4
1) (3.20)

ϕ1 = min
[
max

( √
κ

0, 09ωy
,
500µ

ρy2ω

)
,

4ρκ

σω,2D+
ω y2

]
(3.21)

D+
ω = max

(
2ρ

1
σω,2

1
ω

∂κ

∂xj

∂ω

∂xj

, 10−10
)

(3.22)

onde y é a distância até a superfície mais próxima e D+
ω é uma função de acoplamento dos

modelos κ-ε e κ-ω.

A viscosidade turbulenta µt é dada pela função limitadora representada na Equa-
ção 3.23,

µt = ρκ

ω

1
max

(
1

α∗ , SF2
α1ω

) (3.23)

8 Números de Prandtl é um adimensional que representa a difusão da quantidade de movimento e a
difusão de quantidade de calor dentro do próprio fluido (WHITE; CORFIELD, 2006).
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onde α1 = 0, 31 e α∗ é uma correção para baixos números de Reynolds dada pela Equa-
ção 3.24,

α∗ = α∗
∞

(
α∗

0 + Ret/Rκ

1 + Ret/Rκ

)
(3.24)

onde o número de Reynolds turbulento, Ret, é definido na Equação 3.25,

Ret = ρκ

µω
(3.25)

e o fator de acoplamento F2 pelas Equações 3.26 e 3.27,

F2 = tanh(ϕ2
2) (3.26)

ϕ2 = max
(

2
√

k

0, 09ωy
,
500µ

ρy2ω

)
(3.27)

sendo as constantes Rκ = 6, α∗
∞ = βi/3 e βi = 0, 072.

A geração de κ é modelada como na Equação 3.28,

Gκ = µtS
2 (3.28)

onde a taxa de deformação escalar S é definido a partir da Equação 3.9, e geração de ω

como a Equação 3.29
Gω = α

ω

κ
Gκ (3.29)

com a correção α dada pela Equação 3.30

α = α∞

α∗

(
α0 + Ret/Rω

1 + Ret/Rω

)
(3.30)

onde α∗
∞ = 1, α∞ = 0, 52, α0 = 1/9 e Rω = 2, 95.

A dissipação de κ é dada pela relação da Equação 3.31

Yκ = ρβ∗fβ∗κω (3.31)

onde fβ∗ é dado pelas Equações 3.32, 3.33, 3.34 e 3.35,

fβ∗ =
 1 χκ ≤ 0

(1 + 680χ2
κ)/(1 + 400χ2

κ) χκ > 0
(3.32)

χκ ≡ 1
ω3

∂κ

∂xj

∂ω

∂xj

(3.33)

β∗ = β∗
i [1 + ζ∗F (Mt)] (3.34)
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β∗
i = β∗

∞

[
4/15 + (Ret/Rβ)4

1 + (Ret/Rβ)4

]
(3.35)

com constantes ζ∗ = 1, 5, Rβ = 0, 8, β∗
∞ = 0, 09 e a função de compressibilidade F (Mt) = 0

para um fluido incompressível, tornando β∗ = β∗
i .

E, finalmente, a dissipação de ω é dada elas relações expressas nas Equações 3.36,
3.37, 3.38, 3.39 e 3.40,

Yω = ρβfβω2 (3.36)

fβ = 1 + 70χω

1 + 80χω

(3.37)

χω =
∣∣∣∣∣ΩijΩjkSki

(β∗
∞ω)3

∣∣∣∣∣ (3.38)

Ωij = 1
2

(
∂ui

∂xj

− ∂uj

∂xi

)
(3.39)

β = βi

[
1 − β∗

i

βi

χ∗F (Mt)
]

(3.40)

onde β = βi para F (Mt) = 0 e βi é definido como na 3.41,

βi = F1βi,1 + (1 − F1)βi,2 (3.41)

com constantes βi,1 = 0, 075 e βi,2 = 0, 0828.

3.1.4 Modelo do meio poroso

Na modelagem computacional, o meio poroso pode ser considerado uma região
fluídica que contém material sólido de espaços intersticiais pequenos demais para serem
discretizados por uma malha. Ele gera resistência ao escoamento, que se manifesta como
uma perda de carga direcional. Esta perda de carga poder ser uma função da velocidade
local do escoamento. Isso é possível através da introdução de um termo fonte quadrático
Si na Equação 3.7, desconsiderando os termos turbulentos, conforme a Equação 3.42,

∂ρuiuj

∂xj

= − ∂p

∂xi

+ ∂τij

∂xj

= −Si (3.42)

onde Si é definido como na Equação 3.43,

Si = 1
α

µui + 1
2C2ρ|u⃗|ui (3.43)

conhecida como lei de Darcy-Forchheimer para meios porosos, onde α é definido como a
permeabilidade e C2 o fator de resistência inercial do meio.
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Desconsiderando o termo viscoso (i.e., o tensor deviatórico) na Equação 3.42 e
aproximando o gradiente de pressão para −∂p/∂xi ≈ −∆Pfil/∆m, onde ∆m é a espessura
e ∆Pfil a perda de carga do elemento filtrante, podemos chegar à uma relação simplificada
na Equação 3.44,

∆Pfil = K1ūfil + K2ū
2
fil (3.44)

onde ūfil é a velocidade média no filtro e as constantes K1 = (µ/α)∆m e K2 = (C2ρ/2)∆m.
Essa relação pode ser comparada com medidas experimentais de vazão Qexp, e de perda de
carga total experimental ∆Pexp, para inferir os valores de α e C2 através do ajuste da curva
para K1 e K2. A velocidade média do filtro pode ser estimada por sua área superficial
média Āfil como na Equação 3.45,

ūfil = Qexp

Āfil

(3.45)

e o ∆Pfil pode ser calculado de forma iterativa, descrita a seguir. Primeiro é simulado o
escoamento sem resistências viscosa e inercial no meio poroso (i.e., α → ∞ e C2 = 0). Com
os valores da perda de carga numérica na zona de entrada ∆Pent e na zona de saída ∆Psai

(zonas estas definidas para o filtro na Figura 18), é possível estimar ∆Pfil pela relação
expressa na Equação 3.46.

∆Pexp = ∆Pent + ∆Pfil + ∆Psai (3.46)

As constantes α e C2 extrapoladas geram uma mudança no escoamento na nova
iteração da simulação devido a uma perda de carga diferente no elemento filtrante e novos
∆Pent e ∆Psai, sendo necessário uma nova simulação para um novo ajuste de K1 e K2 até
convergência da Equação 3.44.

3.2 Processamento
O processamento tem como objetivo a integração das equações governantes do

escoamento sobre os volumes de controle do domínio. Isso é possível através da discretização
das equações integrais resultantes dos modelos em um sistema de equações algébricas, e
da solução dessas equações em elementos discretos por um método iterativo. Os modelos
implementados nessa fase foram de conservação da massa (Equação 3.6), conservação
da quantidade de movimento (Equação 3.7), turbulência (Equações 3.14 e 3.15), meio
poroso (Equações 3.42 e 3.43), além de um escalar para o índice hemolítico linearizado
(Equação 2.15). A sistemática numérica será descrita a seguir, conforme Malalasekera,
Versteeg e Sharma (2007) e (Ansys Inc., 2020).

As equações da conservação da quantidade de movimento mostram uma dependência
da velocidade com pressão. Foi usado nesse trabalho foi o SIMPLEC, método desenvolvido
por Doormaal e Raithby (1984), baseado no algoritmo SIMPLE de Patankar (1980), em
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que resolve essas equações de maneira sequencial, onde um campo de pressão é obtido e
corrigido pela conservação da massa. O SIMPLEC discretiza as equações de quantidade
de movimento omitindo alguns termos menos significantes, o que aumenta sua velocidade
de processamento apesar do mesmo número de equações resolvidas que o SIMPLE.

O fluxo líquido em cada volume de controle pode ter contribuições advectivas e
difusivas. Para estimar o fluxo total em cada elemento o esquema de discretização upwind
foi usado. Ele considera que direção de propagação da informação no fluxo é unidirecional,
usando os valores a montante do fluxo para a função de interpolação.

As equações discretizadas definidas anteriormente foram resolvidas usando o Al-
goritmo de Matriz Tridiagonais (TDMA, Tridiagonal Matrix Algorithm). A solução para
cada elemento da malha – representada em uma matriz diagonal com os valores dos
elementos vizinhos – é feita linha a linha, usando uma eliminação Gaussiana simplificada
para matrizes diagonais.

Como as equações usadas são não-lineares, coeficientes de sub-relaxação foram
usados. Valores menores reduzem a velocidade de convergência da solução, porém diminui
a oscilação do resíduo9 das variáveis. O ajuste dos coeficientes de sub-relaxação deve foi
feito de forma iterativa durante o processamento, ponderando o tempo de processamento
com os limites máximos estipulados para os resíduos. Os valores iniciais foram 0,7 para a
velocidade, 0,8 para as variáveis turbulentas e 0,5 para a equação de transporte de H ′. O
sistema foi considerado convergido com resíduos menores que 10−3 para a velocidade e
10−4 para as demais variáveis.

Os modelos foram implementados no solver ANSYS Fluent versão 2020 R1. O
hardware usado foi um computador pessoal com 16 GB de RAM e processador Intel Core
i5-6600 (3, 30 GHz e 4 núcleos).

3.3 Pós-processamento
Na fase de pós-processamento ocorre a tradução dos resultados altamente detalhados

do solver em um formato claro para o operador. Os resultados podem ser reportados de
forma objetiva para avaliação e julgamento ou mesmo tratados para expressar grandezas
derivadas das calculadas (MALALASEKERA; VERSTEEG; SHARMA, 2007).

Os resultados do presente estudo foram analisadas na aplicação CFD Post 2020R1,
de onde foram extraídas as propriedades do escoamento necessárias para a V&V das
três geometrias em estudo (i.e., o Escoamento analítico, o Bocal FDA e o Filtro DMG
FA-40). O modelo de vórtices da Equação 2.28 e as implementações Eulerianas do modelo
hemolítico da Equação 2.4 foram calculados diretamente no pós-processador. Para os
9 valor da assimetria das equações discretizadas em cada iteração
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métodos Lagrangianos, linhas de trajetória representativas do escoamento foram exportadas
do solver para integração numérica no MATLAB R2020a conforme modelos apresentados
na subseção 2.3.2.
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4 Resultados e discussão

Esse capítulo relaciona os resultados do presente estudo. Na seção 4.1 será de-
monstrado como foi definido a V&V das implementações numéricas do modelo hemolítico
proposto por Giersiepen et al. (1990). Na seção 4.2 será determinado como a simulação do
escoamento filtro DMG FA-40 foi verificada numericamente e validada conforme experi-
mentos de Huebner (2003). Por fim, na seção 4.3 os modelos de hemólise definidos foram
aplicados ao escoamento do filtro, além de um modelo adicional baseado em propriedades
turbulentas.

4.1 Verificação e validação do modelo de hemólise mecânica

4.1.1 Escoamento analítico

Para a verificação do modelo de hemólise baseado em experimentos em viscosímetros
de Couette e em forma de lei de potências (Equação 2.4) foi usado um escoamento de
Hagen-Poiseuille (com dimensões descritas na Figura 10). A presente análise tem como
objetivo avaliar a consistência matemática das implementações numéricas sugeridas na
subseção 2.3.2 e sumarizadas na Tabela 3.

Os resultados dos modelos anteriores foram relacionados na Tabela 4 e comparados
diretamente com a solução analítica definida na Equação 3.1, em que o índice hemolítico
analítico foi de HA,P H = 1, 989 × 10−8. Para a comparação direta entre os modelos
Eulerianos e Lagrangianos, a relação de linearização da Equação 2.20 foi usada na primeira
coluna. Como dito anteriormente, o escoamento foi discretizado em uma malha estruturada
de 150 por 150 elementos. Para os cálculos Lagrangianos, 150 trajetórias iniciadas no
centroide de cada elemento do plano de entrada foram usadas, com 150 passos de tempo
cada.

Devido às condições ideais do escoamento, o cálculo do GCI (Equação B.6) foi
julgado desnecessário, uma vez que a malha de 25.500 elementos resultou na diferença
máxima com o resultado analítico de 1% na linearização (excluindo L1). Os resíduos
chegaram à ordem de 10−22, faixa correspondente ao erro de ponto flutuante de precisão
simples (IEEE Computer Society, 2008).

A escolha da constante b é fundamental para a consistência dos modelos. Conforme
Hariharan et al. (2015), a medida que b → 1 os resultados Eulerianos e Lagrangianos
convergem assintoticamente para os mesmos valores. Para b = 0, 785, os modelos Eulerianos
sobrestimaram a hemólise em cerca de 27%, como esperado.
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Tabela 3 – Modelos para implementação numérica da Equação 2.4

Modelo Formulação Equação

E1a HE1 = C
Qb

(∑N
i=1 τ

a
b

i ∆Vi

)b

(2.17)

E2b HE2 =
(∑N

i=1 H ′
iṁi/

∑N
i=1 ṁi

)b
(2.18)

L1c HL1 = ∑N
i=1 Cτa

i ∆tb
i (2.21)

L2c HL2 = ∑N
i=1 bCτatb−1∆t (2.22)

L3c HL3 = C
(∑N

i=1 τ
a
b ∆t

)b
(2.23)

L4c HL4 = ∑N
i=1 bC

[∑i
j=1 τ(tj)

a
b ∆tj + Di(t0)

]b−1
τ(ti)

a
b ∆ti (2.25)

Di = τ
a
b

i ∆ti (2.24)

L5c HL5(t + ∆t) = Cτ(t + ∆t)a(te + ∆t)b (2.27)
te = [HL5(t)/(Cτ(t + ∆t)a)]

1
b (2.26)

aintegração no volume de controle.
bintegração da Equação 2.14 no plano de saída do volume de controle.
cintegração em cada trajetória e ponderado conforme a Equação 2.19.

Fonte: o autor.

Tabela 4 – Relação de H para o escoamento de Hagen-Poiseuille.

Linearizado Ponderado

E1 1, 989 × 10−8 0,0% 1, 989 × 10−8 0,0%
E2 1, 989 × 10−8 0,0% 1, 989 × 10−8 0,0%
L1 5, 847 × 10−8 193,9% 4, 291 × 10−8 115,7%
L2 1, 973 × 10−8 -0,8% 1, 448 × 10−8 -27,2%
L3 1, 991 × 10−8 0,1% 1, 461 × 10−8 -26,6%
L4 1, 973 × 10−8 -0,8% 1, 448 × 10−8 -27,2%
L5 1, 980 × 10−8 -0,4% 1, 454 × 10−8 -26,9%
*o erro correspondente a HA,P H = 1, 989 × 10−8

Fonte: o autor.
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Comparando os modelos Lagrangianos com HL3, usando b = 0, 785 e N = 150 nas
Equações 3.3 e 3.4, chegamos analiticamente à HL1/HL3 = 2, 9367 e HL2/HL3 = 0, 9907.
Com os resultados numéricos relacionados na Tabela 4, essa relação é de HL1/HL3 = 2, 9370
e HL2/HL3 = 0, 9911, o que adiciona confiabilidade à implementação dos modelos. Vale
ressaltar que o modelo L2 correspondeu numericamente aos resultados devido ao valor
de b e N , porém conforme a relação expressa na Equação 3.4, esse não é sempre o caso.
Quanto aos modelos L4 e L5 que levam em conta o histórico da hemólise no sangue, para
uma hemólise inicial nula (i.e., D0 = 0 para o HL4(0) e HL5(0) = 0) seguem o mesmo
comportamento que o modelo L3.

Continuando a investigação, uma análise foi feita através da relação entre o índice
hemolítico linearizado e o raio na saída da geometria, demonstrado na Figura 22. Para os
modelos Eulerianos, foi integrado uma faixa de 1 × 150 elementos, correspondendo a cada
uma das linhas. Os modelos Lagrangianos foram calculados diretamente para cada linha
como descrito na Tabela 3.

Figura 22 – Comparação do perfil dos modelos linearizados de hemólise na saída do
escoamento analítico.
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Fonte: o autor.
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Com isso, são feitas as seguintes observações:

(a) Modelo L1 foi o único que não seguiu a curva analítica para as condições do problema,
sobrestimando a hemólise.

(b) O L2 apresentou comportamento consistente, porém foi devido às condições impostas
ao problema, conforme Equação 3.4.

(c) O modelo Lagrangiano L3 linearizado é consistente com os modelos Eulerianos E1 e
E2 devido sua formulação equivalente.

(d) Os modelos L4 e L5 seguiram a curva analítica e acompanharam numericamente o
modelo L3.

Desse modo, os modelos de integração do modelo hemolítico variaram entre si
dependendo de problemas inerentes em seu formato, das constantes do modelo de lei de
potências e da discretização do tempo de residência. O escoamento ideal analisado ajudou
a avaliar algumas diferenças intrínsecas entre alguns modelos Eulerianos e Lagrangianos
encontrados na literatura e também verificou a implementação numérica dos modelos no
presente trabalho.

4.1.2 Bocal FDA

Para a validação dos modelos hemolíticos definidos na subseção 2.3.2 foi utilizado
o modelo de um equipamento médico idealizado no formato de um bocal definido na
subseção 3.1.1.2.

Inicialmente, o escoamento nas três malhas mostradas na Figura 13 foi resolvido
numericamente conforme o Capítulo 3 nas cinco vazões definidas na Tabela 2, sendo
essas vazões caracterizadas pelo número de Reynolds na garganta da geometria Regar.
O escoamento resultante foi analisado na Figura 23, através da comparação do módulo
da velocidade axial numérica e experimental nos doze pontos indicados na Figura 15. O
GCI (Equação B.6) da Malha 3 e o RM95% (Equação C.3) dos cinco escoamentos foram
omitidos para melhor visualização do gráfico, sendo relacionados no Anexo A.

Na Tabela 5 são correlacionados os resultados experimentais e numéricos anteriores
através do R2 (Equação C.4). A análise CFD mostrou nos regimes laminar e de transição
uma baixa correlação com os experimentos, porém o modelo de turbulência κ-ω SST
no formato usado é recomendado para uso em regime turbulento desenvolvido (Ansys
Inc., 2020). Para a faixa de regime turbulento, a correlação R2 ≈ 1, mostrando uma
boa representação dos experimentos. A análise das simulações numéricas do escoamento
do Bocal FDA no estudo interlaboratorial mostrou que o campo de velocidade, mesmo
em um modelo simples de fluxo constante, pode apresentar diversas dificuldades já que
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muitas das simulações foram incapazes de prever com precisão as propriedades na zonas
de recirculação a jusante da garganta, conforme discutido na subseção 3.1.1.2. Com isso o
escoamento foi considerado suficiente para a análise dos modelos hemolíticos.

Figura 23 – Comparação da velocidade axial experimental com a numérica para o Bocal
FDA nas cinco vazões simuladas.

Fonte: o autor.

Tabela 5 – Correlação entre os resultados numéricos e os experimentais para o Bocal FDA.

Regar R2

Regime laminar 500 0,5436
Regime de transição 2000 0,7655
Regime turbulento 3500 0,9493
Regime turbulento 5000 0,9924
Regime turbulento 6500 0,9972

Fonte: o autor.
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A partir do escoamento numérico definido para o Bocal FDA, foi calculado no
pós-processamento o índice hemolítico conforme sumarizado na Tabela 3. Para os modelos
Lagrangianos, 600 linhas de trajetória foram definidas para as cinco vazões, demonstradas
na Figura 24, onde é possível observar a formação e crescimento de dois vórtices simétricos
a jusante da garganta formando uma área de recirculação, levando a necessidade de limitar
o número de passos de tempo em cada vazão pois algumas trajetórias ficaram presas nos
vórtices, sobrestimando o resultado de hemólise.

Figura 24 – Trajetórias usadas para o cálculo dos índices hemolíticos lagrangianos no
Bocal FDA.

(a) Reg = 500

(b) Reg = 2000

(c) Reg = 3500

(d) Reg = 5000

(e) Reg = 6500
Fonte: o autor.

O resultado das implementações se encontra na Figura 25. Foi usado o índice
hemolítico relativo Hrel, normalizado para Regar = 3000, devido a grande variabilidade
entre as simulações interlaboratoriais de hemólise. A correspondência dos resultados
do presente trabalho nas cinco vazões mostra que os sete modelos hemolíticos foram
implementados de forma coerente com a bibliografia, podendo ser usados, então, para a
estimativa de hemólise no filtro DMG FA-40.
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Figura 25 – Comparação do índice hemolítico relativo no Bocal FDA da presente simulação
com os resultados do Estudo Computacional Interlaboratório 1
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Fonte: o autor.

4.2 Verificação e validação do modelo do escoamento no DMG
FA-40
Para a estimativa da hemólise no filtro definido na subseção 3.1.1.3, primeiro foi

desenvolvido um modelo numérico para o escoamento, apresentado a seguir.

4.2.1 Perda de carga

Através da sistemática discutida na subseção 3.1.4, foi ajustado os fatores de
permeabilidade α e resistência inercial C2 da Equação 3.43 para corresponder a curva de
perda de carga experimental levantada por Huebner (2003) demontrada na Figura 21. Os
valores encontrados foram de α = 1, 30 × 10−11 m2 e C2 = 3, 35 × 108 m−1, correspondendo
aos resultados de perda de carga numérica no filtro relacionados a seguir na Tabela 6 e
plotados os com valores experimentais na Figura 26.
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Tabela 6 – GCI absoluto para o DMG FA-40.

Q ∆PEXP ∆PM1 ∆PM2 ∆PM3 p Erro
L/min Pa Pa Pa Pa Pa

1,61 789,1 726,2 725,7 723,3 6,2 0,8
2,13 1110,7 1108,9 1109,8 1111,8 3,1 1,5
2,62 1502,3 1539,2 1539,4 1550,2 16,0 0,2
3,11 1963,4 2023,5 2028,5 2050,1 5,6 8,1
3,54 2442,7 2506,5 2513,9 2545,6 5,6 12,1
4,03 3008,0 3119,2 3122,8 3165,0 9,3 5,8
4,40 3690,9 3621,0 3625,8 3679,2 9,1 7,9

Fonte: o autor.

Figura 26 – Perda de carga experimental e numérica para o DMG FA-40.

Fonte: o autor.

O maior GCI (Equação B.6) encontrado foi de 1, 0% e o quadrado do coeficiente
de Pearson (Equação C.4) foi de R2 = 0, 9960, demonstrando o bom ajuste da curva de
perda de carga da simulação.

Esse processo é um exemplo de calibração da simulação, que pode ser descrito
nesse trabalho como o procedimento de otimização das variáveis α e C2 para maximizar a
correspondência com a curva experimental Qexp × ∆P exp. Conforme Oberkampf (2010), a
calibração pode ser usada para ajuste do modelo computacional, porém uso do procedimento
para validação é questionável, sendo necessários outros parâmetros para dar confiabilidade
aos resultados de uma simulação.
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4.2.2 Visualização do escoamento

A visualização do escoamento desempenha um papel importante na compreensão dos
fenômenos hidrodinâmicos, fornecendo informações qualitativas do escoamento. Conforme
experimento descrito na subseção 3.1.1.3, foi usada a técnica de injeção de corante nos
pontos definidos na Figura 27 e comparados com linhas de trajetória do escoamento
numérico na Figura 28. Pode ser observado que a simulação reproduziu o movimento
helicoidal do fluido no canal externo, seguindo em direção ao conector de saída tangencial
ao corpo do filtro.

Figura 27 – Pontos de injeção do corante no DMG FA-40.

Fonte: o autor.

Figura 28 – Comparação da técnica experimental de injeção de corante com linhas de
trajetória do escoamento numérico no canal externo do DMG FA-40.

(a) Ponto O. (b) Ponto L.

(c) Ponto S. (d) Ponto N.
Fonte: Huebner (2003) e o autor.
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4.2.3 Campos vetoriais de velocidade

As velocidade em quatro planos da zona de saída do DMG FA-40 (região fluida
demonstrada na Figura 18) foi levantada a partir da técnica de PIV por Huebner (2003).
Os planos avaliados foram representados na Figura 29 a seguir.

Figura 29 – Definição dos planos de velocidade medidos por PIV no DMG FA-40.

Fonte: o autor.

No Anexo B estão relacionados resultados da simulação com a velocidade axial,
a velocidade radial e o módulo da velocidade das medições nos planos definidos, dados
usados para construção do campo vetorial na Figura 30. A comparação entre a simulação e
o experimento foi feita de forma semi-quantitativa, onde a escala de velocidade da solução
numérica foi ajustada de modo a apresentar consistência com a estrutura do escoamento
dos dados experimentais.

Na Figura 30, é visível a parede que separa o canal interno do canal externo
na zona de saída do filtro. Os quatro planos medidos mostraram um comportamento
semelhante. O canal interno, imediatamente a jusante do elemento filtrante, demonstra um
escoamento acendente e baixas velocidades. Já o canal externo apresentou um movimento
descendente, além uma redução nas velocidades axial e tangencial aos planos na parte
inferior, mostrando que há uma mudança de sentido em direção ao conector de saída. Na
parte superior da parede pode ser observado nos quatro planos uma região com maiores
velocidades e uma mudança abrupta de direção. O menor valor de pico de velocidade nos
resultados numéricos se deu devido a uma distribuição mais uniforme do escoamento nos
planos em análise, porém mantendo as mesmas estruturas apresentadas nos experimentos.



Capítulo 4. Resultados e discussão 63

Figura 30 – Comparação do campo vetorial de velocidade experimental com o numérico
para Q = 4, 40 L/min.

(a) Plano O (b) Plano L

(c) Plano S (d) Plano N
Fonte: Huebner (2003) e o autor.
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4.3 Predição da hemólise no DMG FA-40

4.3.1 Descrição do escoamento

O modelo numérico do escoamento no filtro apresentou concordância com os
experimentos na seção 4.2. A partir dele foram definidos cinco planos para a avaliação do
escoamento, representados na Figura 31. O campo vetorial de velocidades correspondente
a cada um dos planos é mostrado na Figura 32.

Figura 31 – Planos definidos para o estudo do escoamento no filtro.

Fonte: o autor.

O Plano 1 e o Plano 2 se encontram no eixo da geometria e foram rotacionados
em 45◦ dos planos definidos anteriormente na Figura 29. É possível visualizar a mudança
repentina da direção do escoamento e formação de jatos com alta velocidade a montante
do elemento filtrante e alinhados com o Plano 1. Os jatos se formam devido à aberturas no
canal de entrada para a distribuição do sangue na superfície da malha do filtro. Também é
possível constatar uma região de baixa velocidade na parte superior do filtro e direcionada
para o conector de saída. Essa região se mostra propícia ao acúmulo de gases, que podem
ser removidos pela linha de expurgo para o reservatório do CCE.

O Plano 3 foi definido no eixo do conector de saída. Pode-se observar o direciona-
mento do escoamento e o aumento da velocidade devido a redução do diâmetro. O Plano
4 é uma área de separação no canal externo, onde parte do escoamento vindo do canal
interno se divide e circunda o filtro até a saída do volume de controle.

Por fim, o Plano 5 é a área imediatamente sobre a parede que separa o canal
interno do externo na zona de saída do filtro. É possível observar a mudança brusca de
direção em toda a circunferência da parede, conforme observado anteriormente em perfil
na Figura 30.
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Figura 32 – Campo vetorial de velocidade numérico para Q = 4, 40 L/min.

(a) Plano 1 (b) Plano 2

(c) Plano 3 (d) Plano 4

(e) Plano 5

Velocidade

Fonte: o autor.
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4.3.2 Zonas críticas para hemólise do escoamento

Para a avaliação das regiões hemolíticas no filtro foi usado a equação de transporte
para H ′, definida na Equação 2.15. O modelo foi implementado diretamente no solver
e calculado durante o processamento, conforme descrito na seção 3.2. Os cinco planos
descritos na Figura 31 da seção anterior foram analisados, dos quais o Plano 1 e o Plano
2 apresentaram maiores valores para o índice hemolítico linearizado e foram demonstrados
na Figura 33 nas sete vazões simuladas.

A partir da análise dos resultados é possível inferir que os jatos formados na zona
de entrada para distribuição do sangue, logo a montante do elemento filtrante e alinhados
com o Plano 1, são as regiões do escoamento com maior tendência para a ocorrência de
hemólise em todas as vazões. Existe nessa região uma mudança de ∼ 90◦ na direção do
escoamento, além das maiores velocidades e tensões de cisalhamento devido ao menor
diâmetro do canal de admissão relativo à geometria.

Figura 33 – Variação da geração de H ′ com a vazão nos planos axiais.

(a) Q = 1, 61 L/min (b) Q = 2, 13 L/min (c) Q = 2, 62 L/min

(d) Q = 3, 11 L/min (e) Q = 3, 54 L/min (f) Q = 4, 03 L/min

(g) Q = 4, 40 L/min

H ′

Fonte: o autor.
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4.3.3 Variação da hemólise com a vazão

As implementações do modelo de hemólise baseado em lei de potências, definidas
na seção 2.3 e avaliadas na seção 4.1, foram aplicadas ao escoamento numérico do filtro
definido na seção 4.2. Os modelos foram sumarizados anteriormente na Tabela 3. Conforme
o Capítulo 3, o modelo Euleriano E1 foi calculado na fase de pós processamento e o E2
diretamente no solver. Para os cinco modelos Lagrangianos foram usadas 1996 linhas de
trajetória, relacionadas no Anexo C. Os resultados para o DMG FA-40 nas sete vazões Q

foram sumarizado anteriormente na Tabela 7 e plotados na Figura 34.

Tabela 7 – Resultado das implementações da Equação 2.4.

Q [L/min] E1 E2 L1 L2 L3 L4 L5

1,61 5,59E-07 6,45E-07 7,16E-05 2,23E-05 1,21E-05 1,21E-05 1,21E-05
2,13 1,12E-06 1,25E-06 1,03E-04 3,12E-05 1,74E-05 1,74E-05 1,74E-05
2,62 9,81E-06 2,04E-05 1,23E-04 4,29E-05 2,08E-05 2,08E-05 2,08E-05
3,11 1,93E-05 1,96E-05 1,80E-04 5,84E-05 3,01E-05 3,00E-05 3,01E-05
3,54 3,60E-05 4,09E-05 2,14E-04 7,54E-05 3,64E-05 3,63E-05 3,64E-05
4,03 1,99E-05 3,15E-05 2,85E-04 9,49E-05 4,96E-05 4,95E-05 4,96E-05
4,40 4,57E-05 2,96E-05 3,42E-04 1,15E-04 5,97E-05 5,96E-05 5,97E-05

Fonte: o autor.

Os modelos Eulerianos E1 e E2 apresentaram um comportamento instável com
o aumento da vazão e resultados inferiores aos modelos Lagrangianos. Uma fonte de
erros está relacionada intrinsecamente à forma dos modelos, pois o tempo de exposição
local e a variação da tensão de cisalhamento são desconsiderados, conforme discutido na
subseção 2.3.2.

Os modelos Lagrangianos L1 e L2 sobrestimaram a hemólise em comparação com
os outros modelos. Esse desempenho era esperado, conforme as Equações Equação 3.3 e
Equação 3.4 eles possuem inconsistências em sua formulação, dependentes das constantes
usadas no modelo de lei de potências e da quantidade de passos de tempo usados em cada
linha de trajetória.

Os modelos L3, L4 e L5 se comportaram numericamente idênticos para o escoamento
do filtro. Vale ressaltar que os modelos L4 e L5, que levam em conta o histórico do dano,
foram avaliados nesse trabalho com hemólise inicial nula e reagem de maneira diferente
para outros valores iniciais.
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Figura 34 – Comparação dos modelos numéricos de hemólise para o DMG FA-40.

Fonte: o autor.

Baseado nas observações anteriores, o modelo Lagrangiano L3 apresentou resultados
coerentes em uma formulação simples. Assim, é proposta uma dependência direta entre o
índice hemolítico Lagrangiano HL3 e a vazão Q, em L/min, para o filtro DMG FA-40 na
Equação 4.1.

HL3 = 4, 96e0,5678·Q (4.1)

Essa relação pode ser usada para comparação do desempenho entre diferentes
designs de filtros de linha arterial, principalmente para avaliar mudanças na geometria.
Porém necessita de validação experimental, sendo uma primeira aproximação que pode ser
usada em simulações computacionais na concepção de novos projetos.
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4.3.4 Influência da turbulência na hemólise

Na formulação anterior baseada na tensão de cisalhamento não foi incluído as
componentes do tensor de Reynolds (definido na Equação 3.7) para o cálculo da tensão
escalar. Conforme discutido na seção 2.4, os fenômenos físicos que podem levar a hemólise
em um escoamento turbulento ainda não são compreendidos. No entanto, foi sugerida a
relação entre vórtices do tamanho das hemácias e a quebra da membrana dessas células
para avaliação de áreas críticas do design.

A escala de Kolmogorov, representada na Equação 2.28, foi usada para a estimativa
da região com menores vórtices no filtro, demonstrado na Figura 35 nas sete vazões
simuladas no Plano 1 (definido na Figura 31). Foi constatado que os menores vórtices no
escoamento do DMG FA-40 são da ordem de 100 µm, uma ordem de grandeza superior ao
tamanho das hemácias. Esses vórtices se concentram no canal de distribuição na zona de
entrada, com uma região que aumenta de tamanho com o aumento da vazão.

Figura 35 – Vórtices menores que 100 µm na zona de entrada

(a) Q = 1, 61 L/min (b) Q = 2, 13 L/min (c) Q = 2, 62 L/min

(d) Q = 3, 11 L/min (e) Q = 3, 54 L/min (f) Q = 4, 03 L/min

(g) Q = 4, 40 L/min
Fonte: o autor.
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5 Conclusão

O presente trabalho teve como objetivo avaliar o dano hemolítico causado pelo
escoamento no filtro de linha arterial DMG FA-40 utilizando a técnica de CFD.

O modelo hemolítico no formato de lei de potências (i.e., H = Cτatb) foi avaliado
em um escoamento de Hagen-Poiseuille e em um bocal idealizado, demonstrando que
implementações Eulerianas e Lagrangianas diferem por problemas inerentes em sua formu-
lação, das formas de integração no volume, do método de redução do tensor viscoso para
uma tensão escalar, das constantes empíricas escolhidas e do processo de discretização do
tempo. Também não é bem compreendido como o tensor turbulento afeta diretamente as
hemácias, não sendo recomendada a sua aplicação direta na formulação anterior, sendo
sugerido o uso de um modelo adicional baseado nos menores vórtices do escoamento para
avaliação da influência das propriedades turbulentas na hemólise.

Um modelo numérico do escoamento do filtro DMG FA-40 foi desenvolvido e
validado com experimentos, onde os modelos hemolíticos foram aplicados. A região na
zona de entrada a montante do elemento filtrante se mostrou com maior tendência para
hemólise, devido a uma formação de jatos com alta velocidade através das aberturas no
canal de entrada para a distribuição do sangue na superfície do elemento filtrante. Foi
proposto também uma dependência direta entre o índice hemolítico e a vazão para o filtro
(i.e., H = 4, 96e0,5678·Q).

A metodologia aplicada nesse trabalho pode contribuir para o desenvolvimento e
otimização de dispositivos biomédicos a partir da análise do dano às células sanguíneas
causado pelo escoamento.

Com base no estudo, são feitas algumas sugestões para pesquisas futuras:
(a) a avaliação de outros modelos para o escoamento, levando em conta outras formulações
para viscosidade, turbulência e meio poroso; (b) a avaliação do comportamento dos modelos
de hemólise em outros escoamentos com solução analítica, em especial com variação na
tensão de cisalhamento nas linhas de trajetória; (c) a aplicação em outros benchmarks para
validação, como bombas de sangue; (d) a avaliação de mudanças na geometria do filtro
estudado e a simulação de outros filtros para comparação usando a mesma metodologia;
(e) o uso de outros modelos físicos relevantes ao escoamento de um filtro arterial, como a
remoção de microbolhas e o processo trombogênico.
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APÊNDICE A – Modelos de viscosidade para
o sangue humano

As constantes experimentais dos modelos para a viscosidade do sangue relacionados
na Figura 3 se encontram na Tabela 8, onde a, m, n e λ são constantes de proporcionalidade,
η a viscosidade aparente e γ̇ a taxa de deformação (conforme nomenclatura do autor).

Tabela 8 – Relação de constantes para os métodos Newtonianos generalizados para visco-
sidade do sangue com constantes correspondentes à Figura 3.

Fonte: Galdi et al. (2008).
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APÊNDICE B – Definição do intervalo de
confiança numérico

O refinamento sistemático da malha é a base da verificação tanto do código quanto
da solução de uma simulação por CFD. A verificação da qualidade das malhas pode ser
realizada através do Índice de Convergência de Malha (Grid Convergence Index, GCI).
Ele representa o intervalo de 95% de confiança da solução exata dos sistemas de equações,
ou seja, a incerteza expandida da solução numérica para a discretização (ASME, 2009).

O tamanho representativo, h, é usado para quantificar a qualidade da malha para
uma determinada geometria. Ele e é definido para malhas tridimensionais não-estruturadas
conforme a Equação B.1,

h = 3

√√√√ 1
N

N∑
i=1

∆Vi (B.1)

onde N é o número total de elementos e ∆Vi o volume do elemento i. O teste de malha é
feito a partir de no mínimo três malhas sucessivamente refinadas, onde é recomendado
para o fator de refinamento r (Equação B.2) um valor maior que 1, 3.

r = hgrosseira

hrefinada

(B.2)

O erro de discretização, Eh, é definido como a diferença entre a solução discreta
f(h) e a solução exata (contínua) f , ou seja, Eh = f(h) − fp, onde p é a ordem de
convergência da incerteza. Usando a extrapolação de Richardson conforme Roache (1998),
e considerando h1 < h2 < h3, r21 = h2/h1 e r32 = h3/h2, p pode ser estimado por iteração
de ponto fixo das Equações B.3, B.4 e B.5,

p = 1
ln(r21)

(
ln
∣∣∣∣ε32

ε21

∣∣∣∣+ q
)

(B.3)

q = ln
(

rp
21 − s

rp
32 − s

)
(B.4)

s = 1 · sign
(

ε32

ε21

)
(B.5)

onde ε32 = φ3 − φ2, ε21 = φ2 − φ1 e φk é o valor da variável para a k-ésima malha. É
sugerido limitar o valor de p entre 1 e 2 para não subestimar ou sobrestimar o erro. Com
isso, é possível calcular o GCI da malha refinada através da Equação B.6
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GCI = FS · 1
rp

21 − 1 · e21 (B.6)

onde o erro da malha refinada, e21, pode ser relativo, e21 = |(φ1 − φ2)/(φ1)|, ou absoluto,
e21 = |φ1 − φ2|. O valor recomendado para o fator de segurança FS é de 1, 25.
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APÊNDICE C – Definição do intervalo de
confiança experimental e de sua correlação com

os resultados numéricos

A seguinte metodologia foi adaptada de Triola (2017). O resultado de uma medição
RM pode ser considerado como o valor médio das amostras V M acompanhado das
incertezas IN , conforme a Equação C.1.

RM = V M ± IN (C.1)

Uma distribuição normal é uma forma de distribuição contínua de probabilidades
para uma variável real aleatória. Numa curva normal, o desvio padrão DP é uma medida
da variação ou dispersão de um conjunto de amostras e pode ser estimado para uma
amostragem discreta pela Equação C.2, onde x é o valor de cada amostra, x̄ a média das
amostras e n o número de elementos.

DP =
√∑ (x − x̄)2

n − 1 (C.2)

O valor do intervalo de confiança de 95% dos resultados em uma distribuição
normal pode ser estimado por 1,96 desvios padrão da média, conforme a Equação C.3.

RM95% = V M ± 1, 96DP (C.3)

Para a validação das simulações a partir da correlação com dados experimentais,
foi usado o quadrado do coeficiente de correlação de Pearson R2, um número de 0 a 1 que
revela com que precisão os valores estimados para a linha de tendência correspondem aos
dados reais, com R definido na Equação C.4, onde y representa os dados comparados e ȳ

a média desses valores.
R =

∑ (x − x̄) (y − ȳ)√∑ (x − x̄)2∑ (y − ȳ)2
(C.4)
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ANEXO A – Validação do escoamento
numérico do Bocal FDA

Nas Tabelas 9, 10, 11, 12 e 13 a seguir, o RM95% (Equação C.3) de 5 medições
experimentais independentes (NCI Hub Contributors, 2018) e o GCI (Equação B.6) da
simulação de 3 malhas (Figura 13) para o Bocal FDA estão relacionados em 12 pontos
(Figura 15) e 5 vazões (Tabela 2), sumarizados na Figura 23 e correlacionados por R2

(Equação C.4) na Tabela 5.

Tabela 9 – RM95% e GCI para Rerestrição = 500.

Fonte: o autor.
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Tabela 10 – RM95% e GCI para Rerestrição = 2000.

Fonte: o autor.

Tabela 11 – RM95% e GCI para Rerestrição = 3500.

Fonte: o autor.
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Tabela 12 – RM95% e GCI para Rerestrição = 5000.

Fonte: o autor.

Tabela 13 – RM95% e GCI para Rerestrição = 6500.

Fonte: o autor.
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ANEXO B – Campos de velocidade
experimental e numérico do DMG FA-40

Estão relacionados a seguir a comparação dos experimentos de PIV relatados na
subseção 3.1.1.3 com os resultados da simulação do presente trabalho. Os planos O, L, S e
N foram definidos na Figura 29. Está representado na Figura 36 a velocidade axial, na
Figura 37 a velocidade radial e na Figura 38 o módulo da velocidade, dados usados para
construção do campo vetorial apresentado na Figura 30.

Figura 36 – Comparação do módulo da velocidade axial experimental com o numérico
para Q = 4, 40 L/min.

(a) Plano O (b) Plano L

(c) Plano S (d) Plano N
Fonte: Huebner (2003) e o autor.
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Figura 37 – Comparação do módulo da velocidade radial experimental com o numérico
para Q = 4, 40 L/min.

(a) Plano O (b) Plano L

(c) Plano S (d) Plano N
Fonte: Huebner (2003) e o autor.
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Figura 38 – Comparação do módulo da velocidade experimental com o numérico para
Q = 4, 40 L/min.

(a) Plano O (b) Plano L

(c) Plano S (d) Plano N
Fonte: Huebner (2003) e o autor.
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ANEXO C – Trajetórias do DMG FA-40

Essa seção mostra a representação gráfica da velocidade nas linhas de trajetórias
em 5 vazões usadas para o cálculo da hemólise com modelos lagrangianos (sumarizados
na Tabela 3). A Figura 39 mostra a vista isométrica (restrita a n = 200 para melhor
visualização do escoamento) e a Figura 40 a vista superior (com todas as n = 1996 linhas
usadas para o cálculo da Tabela 7) nas 7 vazões simuladas, onde é possível observar o jato
formado no canal de entrada.

Figura 39 – Vista isométrica da velocidade nas trajetórias para o DMG FA-40 (n reduzido
para 200 linhas para melhor visualização).

(a) Q = 1, 61 L/s (b) Q = 2, 13 L/s (c) Q = 2, 62 L/s

(d) Q = 3, 11 L/s (e) Q = 3, 54 L/s (f) Q = 4, 03 L/s

(g) Q = 4, 40 L/s

Velocidade

Fonte: o autor.
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Figura 40 – Vista superior da velocidade nas trajetórias para o DMG FA-40 (n = 1996)

(a) Q = 1, 61 L/s (b) Q = 2, 13 L/s

(c) Q = 2, 62 L/s (d) Q = 3, 11 L/s

(e) Q = 3, 54 L/s (f) Q = 4, 03 L/s

(g) Q = 4, 40 L/s

Velocidade

Fonte: o autor.
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