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

“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 hemacias, fendmeno conhecido como
hemolise, é um problema persistente para a dispositivos que entram em contato direto com
o sangue. O objetivo desse trabalho foi avaliar numericamente a hemoélise em um filtro
de linha arterial utilizado em circuitos de circulacao extracorporea a partir da técnica
de fluidodinamica computacional. O modelo de tensao de cisalhamento em formato de
lei de poténcias é um dos mais populares para estimar o dano as hemacias devido sua
aplicabilidade em vérias geometrias. Nesse trabalho, diferentes implementacoes Eulerianas
e Lagrangianas foram comparadas em dois benchmarks para verificagao e validacao do
modelo: um escoamento com solu¢ao analitica e um escoamento em um equipamento
médico idealizado em forma de bocal. Porém ainda nao é bem compreendido como o
tensor turbulento afeta diretamente as hemacias, ndo sendo recomendada a sua aplicacao
no modelo de lei de poténcias. Desse modo, foi usado um modelo adicional baseado na
absorcao da energia dos menores vortices pela membrana dessas células e sua correlagao
com sua ruptura. Paralelamente, um modelo numérico do escoamento no filtro foi criado e
validado com dados experimentais de perda de carga, visualizagao por corante e campos de
velocidade por velocimetria de imagens de particulas. Finalmente, a hemolise foi estimada
no escoamento no filtro a partir dos modelos apresentados. A geometria do filtro mostra que
a hemolise ocorre principalmente no canal de distribuicao na zona de entrada a montante
do elemento filtrante devido a formacao de um jato com altas velocidades e mudancga de
direcao perpendicular ao escoamento. Uma relacao direta da hemolise com a vazao no

filtro foi levantada e ser usada em estudos comparativos ou de otimizacao do design.

Keywords: fluidodindmica computacional. hemodinamica. hemolise. 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 Introducao

Um fator importante no desenvolvimento e andalise de dispositivos para proces-
samento de sangue é evitar danos ao proprio sangue. A hemolise é um dano causado
pela quebra da membrana de hemécias seguida da liberacao de hemoglobina, e pode ser

estimada através de correlagoes empiricas entre a concentracao da hemoglobina livre no
plasma e as propriedades do escoamento (OSTADFAR, 2016; WESTERHOF et al., 2019).

A hemolise pode ser estimada baseando-se na solugdo numérica de modelos hemo-
liticos no escoamento através da Fluidodinamica Computacional (CFD, Computational
Fluid Dynamics), um ramo da Mecénica dos Fluidos que usa andlise numérica para resol-
ver problemas que envolvem escoamentos (MALALASEKERA; VERSTEEG; SHARMA,
2007).

O filtro de linha arterial é um dispositivo accessorio de um Circuito de Circulacao
Extracorpérea (CCE) que aumenta a margem de seguranga com fungao bésica de reter
émbolos e evitando isquemia no paciente. A sua eficicia nao pode ser questionada e nos
dias atuais a filtragdo é um adjunto da maior importancia. Nos paises 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 propoe a avaliagdo numérica da hemélise em um filtro de linha
arterial baseado em propriedades do escoamento. Para isso, serao analisadas implementacoes
do modelo de lei de poténcias (GIERSIEPEN et al., 1990) e menores vortices (OZTURK;
O’REAR; PAPAVASSILIOU, 2015) no escoamento do filtro DMG FA-40 validado com
experimentos com uma mistura aniloga ao sangue (HUEBNER, 2003), onde serd possivel
estimar as regides do escoamento com maior tendéncia a destruicao das hemacias e a

relacdo da hemolise com a vazao no dispositivo.

1.1 Objetivo geral

Avaliar numericamente a hemoélise em um filtro arterial.

1.2 Objetivos especificos

o Implementar de forma Euleriana e Lagrangiana o modelo de hemélise no formato de

lei de poténcias;

o Verificar e validar as implementacoes do modelo anterior em dois benchmarks: um
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escoamento com solugao analitica e um dispositivos médico genérico;
e Implementar um modelo hemolitico baseado em propriedades turbulentas;

e Implementar um modelo numérico do escoamento em um filtro de linha arterial,

validado a partir de medi¢oes experimentais;

o Aplicar os modelos de hemolise ao escoamento do filtro.
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2 Revisao da literatura

O capitulo de revisao bibliogréfica foi dividido em cinco se¢oes.

A secao 2.1 determina o fluido de trabalho — o sangue humano — e caracteriza suas

propriedades para implementacao em modelos matematicos do escoamento.

A hemolise e sua quantificagao s@o determinadas na secao 2.2. Experimentos em
viscosimetros de Couette que levaram a uma relagdo da hemolise com a as tensoes do
escoamento através de um modelo de lei de poténcias sdo descritos na se¢ao 2.3 e é exposto
algumas das limitagdes do modelo. A relagao entre turbuléncia e hemdlise é discutida na

secao 2.4 e sugerido um modelo baseado na escala de Kolmogorov.

Por fim, na se¢ao 2.5, é descrito o que sao 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 basicos 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 sélido disperso
em liquido. Um adulto saudédvel possui 4,5 — 6,0 L de sangue, correspondendo a 6 — 8%
do peso corporal (GALDI et al., 2008).

A separagao dos componentes sanguineos pode ser feita por um processo de
centrifugacao, onde sangue se divide em trés fragoes — plasma, camada leuco-plaquetaria
e hematécrito! — conforme a Figura 1. O Plasma é a matriz desse tecido conjuntivo,
sendo constituido por dgua (cerca de 90%), proteinas, citions (sédio, potéassio, cdlcio
e magnésio) e anions (cloretos, bicarbonatos e fosfatos). Ja os elementos celulares sao
divididos basicamente em trés tipos: plaquetas (trombdcitos), células brancas (leucocitos)
e células vermelhas (hemdcias ou eritrdcitos). As hemacias sdo células flexiveis de foma
biconcava, sem nucleo e organelas citoplasmaticas. Elas sao compostas por agua (65%
em massa), hemoglobina (32%), estrutura da membrana celular (3%, subdividida em
proteinas, colesterol e fosfolipideos) e pequenas concentragoes de sais inorganicos (como
sédio, potdssio, magnésio e cdlcio) (SELDIN; SLOAN, 2015).

O sangue pode ser considerado um fluido incompressivel, com valor tipico de
densidade p = 1060 kg/m?3 a 37°C. Além disso, devido ao principio de homeotermia do

corpo humano, nao é necessario a avaliagdo da variacao viscosidade quanto a temperatura e

1 O Hematécrito, he, é a proporgdo volumétricas das heméacias em uma amostra de sangue (SELDIN;

SLOAN, 2015).
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pressao (TU; INTHAVONG; WONG, 2015). Porém a viscosidade varia consideravelmente
com o hematocrito. A Figura 2 demonstra esse comportamento, onde a curva foi feita
a partir de um modelo analogo ao sangue, baseado na viscosidade de uma suspensao
composta de particulas esféricas a 37°C' (LOPES, 2016).

Figura 1 — Composi¢ao volumétrica do sangue humano.

55%— -Plasma
<1%— -Camada leuco-plaquetaria
45%— -Hematocrito

Fonte: Seldin e Sloan (2015).

Figura 2 — Variacao da viscosidade do sangue com hematdécrito.
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Fonte: Lopes (2016).

O sangue se comporta de forma macroscopica como um pseudoplastico. Isso se
deve as caracteristicas dos eritrocitos: sua tendéncia de formar agregados em baixas taxas
de deformacao, sua deformabilidade e sua tendéncia de se alinhar com o escoamento
a altas taxas de deformacao. Diversos modelos empiricos e tedricos ja foram propostos
para relacionar a viscosidade do sangue com a taxa de deformacao. Para ilustrar essa
caracteristica, a Figura 3 mostra a viscosidade aparente em funcao da taxa de deformagao,
onde uma amostra de sangue de uma paciente com 25 anos com hec =~ 40% a 23°C foi
submetida a um viscosimetro de Couette numa faixa de taxa de deformacao de 0,06 a 128
s7! e a um redmetro capilar para taxas de deformacao maiores. A modelagem matematica

e as constantes empiricas usadas nos modelos estao relacionadas no Apéndice A.
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Figura 3 — Comparacao do ajuste das curvas de diferentes modelos para a viscosidade do

sangue.
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Fonte: Galdi et al. (2008).

E controverso o comportamento da viscosidade do sangue para taxas de deformacio
proéximas a zero. Para valores da ordem de 1 s™! 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 p =~ 0,0035 Pa-s (GALDI et
al., 2008).

2.2 A hemdlise e sua quantificacao

A hemolise é uma destruicdo prematura das hemécias por rompimento da membrana
celular, resultando na liberacao de hemoglobina. A hemoglobina é uma proteina com funcao
de conduzir oxigénio dos pulmoes para os tecidos do corpo e é localizada basicamente no
interior das hemdcias®. A presenca de hemoglobina livre altera a aparéncia do plasma,
conforme a Figura 4, e pode ser medida por sua concentra¢ao em massa no mesmo (FUNG
et al., 2015).

A hemodlise pode ocorrer por processos mecanicos, térmicos, quimicos e bioldgicos e
pode ser causada por fatores internos ao corpo humano, normalmente ligados a problemas

congénitos, genéticos e condi¢oes clinicas e patoldgicas, ou por fatores externos, como a

2 A hemoglobina livre é filtrada pelos rins, provocando uma concentracio quase nula no plasma em

condigoes sauddveis no paciente (GALDI et al., 2008).
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retirada do sangue, seu transporte, armazenamento ou por dano mecanico causado pelo
escoamento em dispositivos com superficies artificiais (YU et al., 2017). A hemolise é
indesejavel porque alguns problemas se apresentam com o excesso de substancias anor-
mais resultantes no sangue, podendo causar faléncia renal, hepatica inflamagao no bago,
hipertensao e, como consequéncia, dificuldade respiratoria aguda e insuficiéncia cardiaca
(LOPES, 2016).

Figura 4 — Plasma humano demonstrando como diferentes valores de hemoglobina livre
alteram sua aparéncia.

Fonte: Fung et al. (2015).

Para quantificar a hemolise, é introduzido o conceito de indice hemolitico, uma
medida da hemoglobina livre no sangue (NAITO; MIZUGUCHI; NOSE, 1994). O indice
tradicional de hemolise (Hyrqq) usa unidades por micrograma de hemoglobina liberada no

sangue (hby,re) em mg por dL de sangue, conforme a Equacao 2.1.

Htrad = Ahblivre (21)

onde Ahby,r. ¢ a medida de hemoglobina livre no plasma de duas medidas sucessivas por
dL de sangue. O indice normalizado de hemélise (H,,,) é normalizado por hematdcrito,
conforme a Equagao 2.2.

100 — hc

Hyorm = A ivre I — 2.2
hbl X 100 ( )

em que o H,,., considera que a quantidade de hemoglobina que pode ser liberada no

plasma é proporcional a concentragao de células vermelhas, mas ainda tem dimensoes
(mg/dL).
Finalmente, indice hemolitico modificado adimensional® (H) é encontrado nor-

malizando H,,,, pela hemoglobina total do sangue?®, hbsq, conforme a Equacio 2.3.

Ahbiyre 100 — he
H= X
hbiotar 100

O indice hemolitico modificado adimensional sera denominado desse ponto em diante simplesmente
como indice hemolitico.
A hemoglobina total do sangue corresponde & hemoglobina intracelular e extracelular, em mg/dL.

(2.3)

3

4
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2.3 Predicao da hemdlise por lei de poténcias

Blackshear, Dorman e Steinbach (1965) foram um dos pioneiros nos estudos da
hemélise® usando sangue canino em experimentos com redémetros de cilindros concéntricos,
ou viscosimetro de Couette (Figura 5). Eles sdo dispositivos relativamente simples e tteis
para avaliacao de hemolise, pois criam uma tensao de cisalhamento constante e conhecida,

permitindo relacionar a hemoglobina livre no sangue com a tensao do escoamento.

Figura 5 — Viscosimetro de cilindros concéntricos.
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Fonte: Blackshear, Dorman e Steinbach (1965).

Leverett et al. (1972) usaram esse dispositivo e determinaram alguns fatores
preponderantes da hemoélise, dentre eles a tensao de cisalhamento do escoamento. Sutera e
Mehrjardi (1975) fizeram uma andlise a nivel celular, onde eritrécitos humanos (he = 20%)
foram submetidos a uma faixa de tensao cisalhante uniforme durante 4 min e fixados
em uma solucao gelatinosa. Foi encontrado um limite critico para hemolise de 250 Pa, a
partir do qual é possivel observar a deformacao e fragmentacao das hemécias para valores

maiores que essa tensao, conforme demonstrado na Figura 6.

Uma relagdo bibliografica com dezenas de experimentos quantificando uma tensao
minima para o rompimento da membrana das hemacias em diferentes tipos de escoamento
pode ser encontrada em Myagmar (2011), Lopes (2016) e Faghih (2019), além de modelos
matematicos relacionando a tensao de cisalhamento minima com hemoélise em Nerem
(1981), Hashimoto (1989) e Sharp e Mohammad (1998), porém essa analise foge do escopo

do presente trabalho, que pretende estudar uma correlagdo continua para hemolise.

Uma lei de poténcias entre o indice hemolitico H, tensao de cisalhamento 7 e o
tempo de exposicao a essa tensao At, foi sugerida por Giersiepen et al. (1990), baseado

nas pesquisas de Heuser e Opitz (1980), na forma da Equagao 2.4.

H = 7" (2.4)

5 No presente trabalho seré focada a hemélise induzida por dano mecénico proveniente das tensdes do

escoamento, sendo esse tipo referenciado apenas por hemélise daqui em diante.
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Figura 6 — Eritrocitos humanos submetidos a uma tensao de cisalhamento constante

(b) 200 Pa
Fonte: Sutera e Mehrjardi (1975).

Na Equacgao 2.4, as constantes encontradas para sangue humano foram C' =
3,62 x 1075, @ = 2,416 e b = 0, 785, plotadas® na Figura 7. O experimento foi conduzido
num redémetro de Couette em diferentes valores de tensao e tempo de exposicao, variando
7 de 0 a 255 Pa e At de 0 a 700 ms.

Figura 7 — Correlacao entre hemolise, tensao de cisalhamento e tempo de exposicao.
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Fonte: Giersiepen et al. (1990).

Conforme Goubergrits e Affeld (2004), hé algumas dividas sobre a validade dessas
constantes, onde estudos da época sugerem que superestimam valores de hemélise em uma
ordem de magnitude. A suspeita para esse equivoco é um dano adicional as células causado

por um selo mecanico usado no dispositivo. Porém a relagao exponencial permanece valida,

6 Giersiepen et al. (1990) também relacionaram a tensdo de cisalhamento e tempo de exposigdo com

formacao de trombos na Figura 7 a partir da liberagdo de LDH (lactato desidrogenase) no sangue,
correlagdo nao explorada no presente trabalho.
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0 que sugere seu uso em estudos comparativos, inclusive fora dos parametros originais. Wu
et al. (2018) sugeriram que condigbes nao ideais de experimentos em reémetros de Couette,
como a excentricidade do rotor e tempo de exposicao e tensao de cisalhamento nao sao
idealmente uniformes, levam inerentemente a inexatidao da correlagao. Outra fonte de
erros foi levantada por Craven et al. (2019), em que o ajuste da curva experimental pode

causar uma diferenca de até duas ordens de grandeza nos coeficientes.

Outra dificuldade da experimentacao esta na maior disponibilidade de estudos com
sangue animal que humano. O hematocrito tem dimensoes, concentragao e propriedades
fisicas diferentes entre as espécies. Ding et al. (2015) comparou o indice hemolitico de
sangue ovino, porcino, humano e bovino em mesmas condi¢oes experimentais, encontrando
valores de diferentes constantes a, b e C' para a Equacao 2.4. Elas foram comparadas com
os modelos de Heuser e Opitz (1980) e Giersiepen et al. (1990) na Tabela 1.

Tabela 1 — Relacao de valores experimentais para as constantes da Equacao 2.4.

Autor Espécie C a b

Heuser e Opitz (1980)  Porcino 1,800 x 1075 11,9910 0, 7650
Giersiepen et al. (1990) Humano 3,620 x 10~ 2,4160 0, 7850
Ovino 1,228 x 10~7 11,9918 0, 6606
Porcino 6,701 x 10°° 1,0981 0,2778
Humano 3,458 x 10~% 2,0639 0,2777
Bovino 9,772 x 10~7 11,4445 0,2076

Ding et al. (2015)

Fonte: O autor.

2.3.1 Tratamento do tensor viscoso

Uma das limitacdes da Equacio 2.4 é a reducao do tensor viscoso 7 no valor escalar
7. Um tensor viscoso pode ser descrito pelas suas componentes 7;; em forma cartesiana na
forma da Equacao 2.5,
Tex Tyxz Tzx
Ty Tyy Tzy (2.5)

Tez Tyz Tzz

onde suas componentes diagonais representam as tensoes normais (de compressao ou
tragdo), e as nao-diagonais representam a tensao de cisalhamento agindo na particula
fluida (WHITE; CORFIELD, 2006). O tensor é simétrico (7;; = 7;;) e pode ser caracterizado

pelos seus invariantes I, Is e I3, definidos na Equacao 2.6.

Il = tr (7’) = Tgr+ Tyy + 7.,
_ 1 (123 =N 2 2 2

L = 35 (tr (T) — tr(7 )) = TuaTyy + TyyTez + TezTae = Tay = Toe — Tog (2.6)
_ = _ 2 2 2

Iy = det(7) = TaaTyyTez = TaaTyz = TyyTie = TeaTay = 2TayTy:Tow
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As tensoes principais 0 = (071, 09, 03) se relacionam com os invariantes pelo poliné-

mio descrito na Equacao 2.7,

03_[102+[20_13:0 (27)

em que uma solugao analitica pode ser dada pela Equagao 2.8 (FAGHIH, 2019).

¢ = (1/3)cos™ (21} — 9Ty + 2715) / (2 (17 — 31,)*"%))

op = 1/3+(2/3)\/I} — 31ycos ¢ (2.8)
oy = I/3+(2/3)\/I? — 31, cos (¢ — 21 /3) '
o3 = 11/3+(2/3)/I} — 31y cos (¢ — 41/3)

Uma das formas de reduzir um tensor para um escalar é pela teoria da maxima

tensao cisalhante, com a tensao de Tresca, 7rg, conforme a Equacao 2.9 (PINOTTI, 1996).

1
TTR:5max(|01—02!,\02—U3|a’<73_01|) (2.9)

Outra forma popular é calculado pela raiz quadrada do segundo invariante mul-

tiplicado por um fator negativo —n, no formato da Equacao 2.10 (YU et al., 2017).

Tn =/ —nls (2.10)

Pela teoria da maxima energia de distorcao temos a tensao de von Mises, 7y37, com

n = 3, ou rearranjado na Equacao 2.11 em funcao das tensoes principais,

Tym = \/; (01— 02)* + (02 — 03)° + (03 — 1)’ (2.11)

Um critério extensivamente usado foi sugerido por Bludszuweit (1995), com n = 2
que, levando em conta a corregao citada por Faghih e Sharp (2016), reduz o tensor a 71,

simplificado na Equagao 2.12.

1 o 1,
TR = \/12 (13 — 7j5)" + §Tij (2.12)

De formal alternativa, um fator n = 1 também ¢é sugerida. Essa formulacao tem a
elegante propriedade de que em um fluxo cisalhante unidimensional retorna a tensao de
cisalhamento uniforme, ao passo que os demais métodos retornam /n vezes esse valor, e

pode ser descrita pela Equacao 2.13.

T=1/—I (2.13)
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2.3.2 Integracao do modelo hemolitico

Dentre os modelos matematicos para o calculo da hemolise, o método de leis de
poténcias ¢ o mais popular devido sua facil implementacao e aplicabilidade em uma grande
variedade de dispositivos, conforme a Equacao 2.4. Porém nao ha um consenso quanto a
melhor forma de resolu¢cdo do modelo considerando as caracteristicas do escoamento. As
abordagens usadas podem ser de formulacao Euleriana ou Lagrangiana, algumas discutidas

a seguir.

A formulagdo Euleriana proposta por Garon e Farinas (2004) corresponde a lineari-

zacao do tempo na Equacao 2.4, conforme a Equacao 2.14.

AH' = (AH)b = Crri At (2.14)

onde H' é o indice hemolitico linearizado. Com isso é possivel chegar na equacao de

transporte em regime permanente definida na Equacao 2.15.

(7-V)H = Cirh (2.15)

Existe um entrave a aplicacao desse modelo em escoamentos nao ideais. O termo
fonte no lado direito da Equacgao 2.15 foi simplificado desconsiderando a variacao da
tensao de cisalhamento — devido ao paradoxo de uma variagdo negativa na tensao gerar
um aumento na hemolise — o que limita sua aplicacdo a escoamentos uniaxiais e tensao
constante (FAGHIH, 2019). Porém pode ser usada para calcular analiticamente a hemolise

em escoamentos simples, normalizando pela vazao @), de acordo com a Equacao 2.16,

Hpp= < </V T‘idv>b (2.16)

onde Hg4 é o escoamento Euleriano analitico e a tensao 7 tem forma conhecida. Com base
na Equacao 2.16, é sugerido o primeiro método numérico de integracao na Equacao 2.17.

b

C N
Hp = (Z 7 AV;) (2.17)
Q =1

e

onde Hg; é definido como indice hemolitico Euleriano 1, integrado no volume V de N

elementos ¢ e volumes V.

Outra forma de usar a Equacao 2.15 é a implementacao direta da equacao de

transferéncia e ponderar seu valor no plano de saida do volume de controle, conforme a

N i \°
Hpy = | 55— 2.18
" ( Sy ) (218)

onde m; e H! sdo a vazdo massica e o indice hemolitico de cada face ¢ do plano de saida e

Equacao 2.18

Hpo € 0 segundo modelo Euleriano estudado nesse trabalho.
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Os métodos Lagrangianos trazem uma nova aproximacao do problema, onde é
possivel calcular o histérico da hemolise das hemdcias. Linhas de trajetéria” sdo tracadas
da entrada até a saida do volume de controle e, apesar das linhas nao reproduzirem o
movimento real das hemacias, sdo assumidas como trajetorias tipicas e representativas do
escoamento. Apesar da tensao de cisalhamento variar ao longo das linhas, é proposto que
pode ser aproximada de um valor constante em pequenos passos de tempo, sendo possivel
sua integracao ao longo da linha e a média méssica ponderada da hemolise tomada na
saida, conforme a relagdo da Equagao 2.19 (HARIHARAN et al., 2015),

N N
. Z’i:l HL,imi

Hp,
N .
Zi:1 m;

(2.19)
onde o indice hemolitico lagrangiano total, H;, ¢ dado pela média ponderada pela vazao

méssica das N linhas de valor individual Hy ; para cada linha i.

Vale notar que comparacao da Equacao 2.19 e a Equacao 2.18 mostra uma inconsis-
téncia dos métodos Eulerianos com os Lagrangianos: o expoente b nao é distributivo entre
os somatérios (i.e., 3 H # (X H'/*)*) (FAGHIH, 2019). Porém, pode-se igualar o indice
hemolitico linearizado na saida do volume de controle para um escoamento com tensao de
cisalhamento e passos de tempo uniformes, conforme a relagdo da Equagao 2.20, onde Hj,
e H} sao respectivamente os indices hemoliticos Euleriano e Lagrangiano linearizados na
formulacao da Equagao 2.14. Essa relacao simples serd importante adiante para mostrar a
equivaléncia dos modelos.

Hy, = H} (2.20)

Nao ha consenso quanto a melhor forma de integragdo das linhas de trajetéria. O
método mais intuitivo é a aplicacao da Equacao 2.4 para N passos de tempo At;, onde
1 =1 : N, considerando a tensdo constante 7; em cada passo de tempo, na forma da
Equagao 2.21,

L N
Hyy = / Credt &~ S CreAL (2.21)
0 i=1
onde Hyq, a primeira forma de integracao Lagrangiana do indice hemolitico no presente

trabalho, segue a forma da integragao direta.

Uma segunda solugdo proposta por Grigioni et al. (2005) foi a integragao da

derivada de Equacao 2.21, na forma da Equacgao 2.22,

N
Hps =Y bOT*" ' At (2.22)

i=1
onde Hps é definido como indice hemolitico calculado pelo método. Uma falha do modelo
é nao levar em conta o dano prévio sofrido pelas hemacias (i.e., a hemoglobina livre no

sangue fisicamente reduz a taxa de liberacado de mais hemoglobina).
7

Linhas de trajetéria sdo coincidentes com linhas de corrente para escoamentos em regime estacionario.
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Baseado nos estudos de Garon e Farinas (2004), também é proposto o Hyz, uma

terceira forma de integracao do indice hemolitico, conforme a Equacao 2.23
N b
Hpz=C (Z TZAt> (2.23)
i=1

que possui a propriedade de reproduzir o comportamento do indice hemolitico linearizado
para um escoamento com tensao uniforme nas linhas de trajetéria, porém possui a mesma

limitacao do Hyo quanto ao historico da hemolise.

Baseado na mesma lei de poténcia da Equacao 2.22, Grigioni et al. (2005) também
propuseram um procedimento para levar em conta o histérico da hemolise. Primeiramente

¢é definido a dose mecanica D; para casa passo de tempo i, conforme a Equacao 2.24,

D; = At (2.24)

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

b—1

N i
Hps=) b0C >, T(tj)%Atj + Di(to) ()b At (2.25)
j=1

=1

onde o termo entre colchetes representa toda dose mecanica D; acumulada na trajetoria
até o instante . Como a Equacao 2.23, ela reproduz os modelos Eulerianos para um

escoamento com tensiao uniforme.

Goubergrits e Affeld (2004) propuseram uma forma diferente de levantar o histérico
de dano. Essa forma assume que a contribuicao ao indice hemolitico no instante atual
t + At é em funcao somente do dano no instante anterior ¢, independente de como esse

dano surgiu. E definido o tempo efetivo ¢, na Equacdo 2.26 para essa correcio,

[ Hp@) 1
t, = [C’T(t—l—At)] (2.26)

onde Hy5(t) é o indice hemolitico no instante anterior e Hy5(t + At) no instante atual,

definido pela Equacao 2.27.

Hips(t 4 At) = O1(t + At)*(t, + At) (2.27)

2.4 Turbuléncia e hemdlise

A falta de uma descricao fisica definitiva dos mecanismos de hemolise em um

escoamento turbulento dificulta um método deterministico para sua previsao.
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Ja foi demonstrado que sob algumas condigoes os vetores normais do tensor viscoso
chegam a ser maiores que suas componentes cisalhantes como, por exemplo, a tensao
normal & jusante de valvulas cardiacas artificiais chega a ser o dobro da tensao cisalhante
(NYGAARD et al., 1990; NYBOE et al., 2006).

Alguns trabalhos experimentais relacionaram diretamente as tensdes de Reynolds
com a hemodlise, porém sem rela¢des empiricas conclusivas, mostrando que ainda nao é
uma forma confidvel de predigdo da hemodlise (YEN et al., 2014; OZTURK; O'REAR,;
PAPAVASSILIOU, 2016; JHUN et al., 2018).

Ainda nao é bem compreendido como o tensor turbulento afeta diretamente as
hemaécias, devido sua dificuldade de mensuracao, e mesmo modelos numéricos nao conse-
guem simular com precisao seu valor. Mas as tensoes normais e cisalhantes que ocorrem
na fronteira dos vortices de escalas dimensionais da ordem de grandeza das hemacias
(Figura 8) podem ter uma relagdo com hemolise, conforme sugerido por Pinotti e Braile
(1998) e Pinotti (2000) e aplicado ao escoamento de valvulas cardiacas em Faria (2000) e
Pinotti e Faria (2006).

Figura 8 — Dimensoes tipicas de um hematécrito humano.

2,58+0,27 um
0,81+0,35 um

7,82+0,62 ym

Fonte: Faghih (2019).

Ozturk, O’Rear e Papavassiliou (2015) relacionaram a influéncia do tamanho dos
vortices, onde valores menores que 8 ym em um viscosimetro de Couette e 10 ym em um
tubo capilar foram definidos como limites para a hemolise, valores que correspondem a

escala fisica das hemécias.

Inerentemente ao processo de turbuléncia estd o conceito de formacao de vortices
em diferentes escalas. Durante o processo de cascata de energia, a energia é transferida de
vértices maiores, com maior energia cinética (inercial) para vortices menores. Esse processo
continua até que se atinja as menores escalas possiveis no escoamento onde a dissipagao
viscosa da energia cinética domina (WHITE; CORFIELD, 2006). E possivel estimar o

tamanho dos menores vortices pelo modelo de microescalas de Kolmogorov, definida pela

3\ /4
)= () (2.28)

Equacao 2.28,
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onde 7 é a escala de comprimento, v a viscosidade cinemética e € e a taxa de dissipagao
da energia cinética turbulenta. Essa escala foi desenvolvida para um fluido continuo,
e sua aplicabilidade para particulas (e.g., hemdcias) é questionada. Vale ressaltar que
outros modelos podem ser sugeridos como formas alternativas a Equacao 2.28, como de
microescalas de Taylor e escalas Batchelor, porém nao se tem conhecimento de estudos

aplicados a hemolise.

2.5 Filtros de linha arterial

A fase moderna da cirurgia cardiaca pode ser considerada a partir do advento da
circulagao extracorpérea. Essa tecnologia permitiu aos cirurgioes parar o coragao, incisar
suas paredes, examinar detalhadamente o seu interior e corrigir as lesdes existentes sob
visao direta. Esse dispositivo foi desenvolvido por pesquisadores na Alemanha (1885) e
Estados Unidos (1931) de forma independente (HURST; FYE; ZIMMER, 2003). Um

Circuito de Circula¢ao Extracorpérea (CCE) é apresentado na Figura 9 .

Em um CCE, o sangue é desviado do sistema venoso até um reservatério, bombeado®
através de um circuito que realiza sua oxigenacdo’ e reinjetado no sistema arterial. Um
filtro é instalado no final desse circuito, com funcao bésica de reter émbolos!'?, evitando

11

isquemia“" no paciente.

Os filtros devem ser montados como o ultimo 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, area til de filtracao entre
500 e 1.800 cm? e porosidade de 40 pum. Alguns fabricantes oferecem a opcao de modelos
com porosidade de 20 pum que, contudo, oferecem mais resisténcia ao fluxo do sangue,
aumentando o dano as hemaécias. O balanco adequado entre uma grande area tutil de
filtracao e um pequeno volume de enchimento é obtido pela acomodacao do elemento
filtrante no seu interior em varias configuragoes, das quais a mais comum é em “fole” de
sanfona. A pressao da linha arterial medida no filtro é em torno de 120 a 130 mmHg e

a perda de carga maxima aceita é de cerca de 100 mmH g, onde acima desses niveis é
reportado hemélise acentuada (SOUZA; ELIAS, 2006).

A técnica de CFD é uma ferramenta apropriada para a investigagdo do escoamento
em filtros arteriais. Tung et al. (2002) fez uma analise numérica da configuracao das fibras

do tecido de multifilamento usado como elemento filtrante, encontrando uma influéncia

8
9

O sangue é bombeado por uma bomba de roletes ou centrifuga.

A oxigenagao é realizada por um oxigenador tipo membrana ou de bolhas.

10 Embolos sdo particulas que podem causar obstrucio ou bloqueio stibito de um vaso sanguineo (e.g.,
bolhas de ar, trombos, proteinas plasméaticas desnaturadas, particulas de plasticos dos oxigenadores,
reservatorios e tubos, grumos de silicone, goticulas de gorduras e grumos de fibrina, e outros materiais
estranhos ao sangue).

' Jsquemia é a morte do tecido devido falta de oxigenacdo adequada.
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Figura 9 — Esquema representativo de um circuito de circulacao extracorpdrea com oxige-
nador de membranas
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1. reservatoério; 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 descompressao ventricular; 10. bomba de cardioplegia; 11. cardioplegia; 12. linha de
entrada de agua; 13. linha de saida de agua; 14. linha de gas.

Fonte: Souza e Elias (2006).

entre tamanho dos poros e forma de compactacao do tecido e a perda de carga. Fiore et al.
(2009) usou o modelo DPM (do inglés Discrete Phase Model, Modelo de Fase Discreta) para
o estudo da influéncia do didmetro dos microémbolos na eficiéncia de remogao de gases.
Herbst e Najm (2012) e Herbst (2017) usaram andlise computacional para a avaliagdo de
um novo design baseado na captura e remocao de microémbolos. Uma andlise experimental
de quatro designs de filtros foi feita por Huebner (2003) através de medigoes de perda de
carga, visualizacao do escoamento por corante e medicao do campo de velocidades por PIV
e LDA que serviram como validagdo de modelos computacionais para a investigacao 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 Fluidodindmica Computacional (Computational Fluid Dynamics, CFD) é a
analise de sistemas envolvendo escoamento de fluidos, transferéncia de calor e fendmenos
associados através de modelos numéricos. Sera focado nesse trabalho o Método dos
Volumes Finitos (Finite Volume Method, FVM), um método de resolugdo numérica de

equagoes diferenciais parciais de transporte em um volume de controle num meio continuo

(MALALASEKERA; VERSTEEG; SHARMA, 2007).

Como mencionado, o objetivo principal dessa dissertacao é o uso da técnica de
CFD para predicao da hemolise em um filtro de linha arterial. Para atingir tal fim, foram

seguidos as seguintes etapas:

(a) Implementagao de modelos hemoliticos baseados na tensao de cisalhamento viscosa
e no formato de uma lei de poténcias (Equacao 2.4) e a aplicagdo a dois modelos de
credibilidade': um escoamento com solucao analitica (para a verificagio® numérica
do c6digo) e um dispositivos médico genérico em forma de bocal (para a validagao®

dos modelos de hemolise);

(b) Implementagdo de um modelo hemolitico baseado em propriedades turbulentas
(Equagao 2.28);

(¢) Implementagao um modelo numérico do escoamento em um filtro de linha arterial,

com verificagdo e validagao (V&V) a partir de dados experimentais;

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

Os c6digos CFD podem ser divididos em trés fases principais, assim estruturados
para descrever a metodologia aplicada no presente trabalho: pré-processamento (segao 3.1),

processamento (se¢ao 3.2) e pds-processamento (se¢ao 3.3).

L A credibilidade de um modelo computacional se refere & confianca em sua capacidade preditiva. A

confianga pode ser estabelecida através da colecdo de evidéncias de atividades de credibilidade. O
processo de estabelecer confianga inclui fazer a verificacao e validagdo como evidéncia para dar apoio
ao uso do modelo (ASME, 2018).

Verificagdo é um processo puramente matematico usado para quantificar o erro numérico e ndo tem como
objetivo o fenémeno real (i.e., ele mede quao bem o modelo computacional é resolvido numericamente)
(ASME, 2009).

Validagdo é um processo puramente fisico para quantificar o erro de modelagem (i.e., qudo bem o
modelo fisico representa a realidade) (ASME, 2009).
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3.1 Pré-processamento

A fase de pré processamento consiste na implementagao do problema de escoamento
e sua transformacao em uma aplicagao de CFD, por meio de uma interface amigével ao
operador e a subsequente transformacao dessa entrada em uma forma adequada para uso

pelo solver?. As atividades nessa fase envolveram a definicao:

o das propriedades do fluido de trabalho (discutidas na se¢ao 2.1), onde o sangue sera

considerado um fluido Newtoniano incompressivel nesse trabalho;

« dos modelos geométricos, a geracao das malhas, das condigoes de contorno e das

atividades de credibilidade, tratados na subsecao 3.1.1.

« da modelagem dos fendmenos envolvidos: escoamento (subsegao 3.1.2), turbuléncia
(subsegao 3.1.3) e meio poroso (subsegao 3.1.4), além dos modelos hemoliticos basea-
dos na tensao de cisalhamento e menores escalas turbulentas (definidos anteriormente

nas Segoes 2.3 e 2.4).

3.1.1 Modelagem do dominio computacional

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

« a geometria da regiao fluida (o dominio computacional);

e a geracao da malha, através da divisao do dominio em subdominios menores e
sem sobreposi¢ao (os elementos ou volumes de controle), com a metodologia de

verificagdo descrita no Apéndice B;

» a especificacao das condigbes de contorno apropriadas nas células que coincidem

ou tocam nos limites do dominio;

« os comparadores® para atividades de V&V do escoamento em cada geometria.

Solver é a aplicagdo que transforma os modelos matematicos em equagoes algébricas discretizadas e
resolve essas equagoes de forma numérica (MALALASEKERA; VERSTEEG; SHARMA, 2007)
Comparadores sdo dados usados como evidéncia para a validagdo do modelo computacional (ASME,
2018).
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3.1.1.1 Escoamento analitico

Os testes de um programa devem comecar com problemas simples, que tenham
solugoes analiticas ou tabeladas, e por partes (MALISKA, 2013). Para a padronizagao da
verificagdo dos modelos de hemélise baseados na lei de poténcias (Equagao 2.4), solugoes
analiticas sao sugeridas por Hariharan et al. (2015), conforme orienta¢oes da ASME (2009).
Foi selecionado um escoamento de Hagen-Poiseuille para a avaliacao numérica dos modelos

apresentados na secao 2.3.

As dimensoes do escoamento sdao de uma ordem de grandeza compativel 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 méaxima da pardbola é U = 1,0 m/s,
correspondendo a uma vazao de Q = 0,00423 m?/s (4,23 L/min).

Figura 10 — Geometria do escoamento de Hagen-Poiseuille.
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Fonte: o autor.

Foi gerada no software ANSYS DesignModeler 2020R1 uma malha estruturada
de 150 divisoes no raio e 150 divisdes no comprimento, totalizando 22.500 elementos. A
massa especifica usada foi p = 1060 kg/m? e a viscosidade p = 0,0035 Pa - s, conforme
secao 2.1. Para as condig¢oes de contorno, foi definido na parede do tubo a condigao de
nao deslizamento(i.e., v(R, z) = 0) e um eixo de simetria com v(0,z) = U. Na entrada e

na safda foi imposto um perfil de velocidade v(r) = U [1 — (r?/R?)].

Para a validagdo dos modelos, a hemolise total foi calculada analiticamente para o

escoamento de Hagen-Poiseuille na Equacao 3.1 (conforme a Equacao 2.16).

C 2uUN\® (R’
gl G )
(2rU) b

Para a estimativa analitica da variacdo do indice hemolitico Lagrangiano linearizado
para cada linha H} ,, com o raio r, 150 linhas de trajetéria i idealizadas, coincidentes
com o centroide das faces na entrada, foram calculadas diretamente pela Equacao 2.14
conforme a Equagao 3.2 a seguir,

/LA,i(T) = C%Ti%£ =Ci (4MU z) b L (3.2)
v

T
U; R?
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onde L é o caminho percorrido nas trajetérias (constante na geometria), u; a velocidade

média e 7; a tensao de cisalhamento (constantes em cada linha).

Para a comparacao entre os modelos Lagrangianos, estes serao relacionados com
H3. Devido as condigoes ideais da malha e do escoamento, a razao entre Hy, e Hyrz pode
ser reduzida a Equacao 3.3 em funcao somente do niimero de passos de tempo N e da
constante b,
Hry

— =N'"" 3.3
T, (3:3)

e a razao entre Hyy e Hy3 simplificada na Equacao 3.4,
Hy b &1
=N 3.4
Hps N°b ; =t (34)

onde o somatério 3° 1/i*~° pode estimado pela Equacao 3.5 para b # 0 (CHLEBUS, 2009).

N1 (2-bP+N—2 1
Z j1-b ~ 2 + 5 (3.5)

i=1

Os modelos Hy4 e Hys sao esperados seguirem a curva de Hpz para um indice
hemolitico inicial nulo (TASKIN et al., 2012).

3.1.1.2 Bocal FDA

A necessidade de abordagens confidaveis para simulagoes numéricas é uma questao
critica para o desenvolvimento e otimizacao de dispositivos biomédicos cardiovasculares.
O FEstudo Computacional Interlaboratorio 1 foi um esforgo internacional para avaliagao
do estado da arte em CFD para a drea biomédica organizado pela FDA®. Foram criados
benchmarks de dispositivos médico genéricos, em que um deles consiste num bocal com uma
reducao repentina no didmetro numa extremidade de uma garganta e um cone na posicao
oposta, conforme a Figura 11. A especificacdo do bocal, os resultados das simulagoes
e validacoes experimentais do escoamento estao disponiveis 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 especificagoes, foi modelada a geometria da regidao 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 (Administragdo de Alimentos e Medicamentos), agéncia federal do

Departamento de Saide e Servigos Humanos dos Estados Unidos para a regulamentacao do setor.
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Figura 11 — Geometria do Bocal FDA.
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Fonte: NCI Hub Contributors (2018).

Figura 12 — Modelagem geométrica do Bocal FDA.
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Fonte: o autor.

Conforme o teste de malha descrito no Apéndice B, foram criadas trés malhas
sucessivamente refinadas no ANSYS Meshing 2020R1, das quais o nimero de elementos n
¢ mostrado juntamente com cada plano de entrada na Figura 13. O fator de refinamento

(Equacao B.2) para a Malha 2 foi de 791 = 1,46 e para a Malha 3 de r3; = 1,55.

Figura 13 — Refinamento das malhas para o Bocal FDA no plano de entrada.
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(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 nao-estruturadas com elementos hexaédricos e refinadas
proximo as paredes e no eixo central, demonstrado no corte da Malha 3 na Figura 14. O
refinamento foi feito de forma iterativa durante a simulacao, conforme convergéncia dos

resultados.

Figura 14 — Corte da Malha 3 do Bocal FDA.

Fonte: o autor.

As propriedades do sangue usadas foram p = 1056 kg/m?3 e u = 0,0035 Pa - s. Para
as condigoes de contorno, foi definida a condigdo de nao deslizamento para as paredes, um
perfil paraboloide de velocidade para o plano de entrada e uma pressao nula para o plano
de saida. As cinco vazoes ) simuladas correspondem ao nimero de Reynolds na garganta

da geometria Regy,,, relacionados na Tabela 2.

Tabela 2 — Vazao @) correspondente ao niimero de Reynolds na garganta do Bocal FDA

Q [m*/s]  Regar

521 x 107 500
2,08 x 1075 2.000
3,64 x 1075 3.500
5,21 x 1075 5.000
6,77 x 10~ 6.500

Fonte: NCI Hub Contributors (2018).

A escolha da faixa de nimero de Reynolds no experimento nao foi por acaso: o
Regq, cobre o regime laminar, de transicao e turbulento. A partir de trabalhos derivados
do Estudo Computacional Interlaboratorio 1, Hariharan et al. (2011) mostrou que existiu
nas simulagoes uma inexatidao no tamanho e velocidade do jato na saida da garganta, que
chegou a ~ 60% para o regime transicional em Regy,, = 2000. Malinauskas et al. (2017)
mostrou que principalmente para ey, = 2000 a medicao da velocidade no eixo teve grande

variabilidade entre experimentos realizados em diferentes laboratorios, sendo especialmente
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sensiveis as condigoes da entrada. Stewart et al. (2013) relacionou que a tensdo de
cisalhamento a jusante da garganta variou em duas ordens de magnitude, com diferengas em
até 10 vezes mesmo em simulagoes que usaram os mesmos software e modelo de turbuléncia.
Também constatou que assimetrias foram observadas nas simulagoes tridimensionais que
nao aparecem no escoamento nos experimentos, provavelmente de artefatos numéricos
resultantes de malhas ndo estruturadas (e.g., tetraédricas) ou caracteristicas associadas ao
modelo de turbuléncia usado. Zmijanovic et al. (2017) constatou que apds o descolamento
da camada limite a jusante do jato, a formacao e decaimento dos vortices mostrou uma
grande inconsisténcia entre as simulagoes, causada principalmente pelos métodos numéricos
implementados no solver (e.g., tamanho da malha, esquema de integragao temporal e

passo de tempo) e perturbagoes na entrada do escoamento.

Para a validacao do escoamento, foi usado o moédulo das velocidade no eixo da
geometria em 12 pontos, comparado com a média de 5 experimentos independentes, na
localizagao descrita na Figura 15. O valor das velocidades foi relacionado no Anexo A,

onde foram comparados com os resultados da simulacao.

Figura 15 — Pontos de medi¢ao da velocidade axial do Bocal FDA.
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Fonte: o autor.

Para a validagao dos modelos hemoliticos, foi usada a correlagao dos resultados
de hemolise em 13 simulac¢oes independentes, relacionadas inicialmente em Stewart et
al. (2009) e disponiveis em NCI Hub Contributors (2018). Os dados se encontram na

comparagao com os resultados da simulagao 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 constituido de monofilamento de poliéster com poros de 40 pum e
drea de filtragem de cerca de 500 em?. O conjunto do filtro dispoe 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).



Capitulo 3. Metodologia 42

Figura 16 — Filtro DMG FA-40.
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(a) Filtro com tubos de conexao. (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 trajetoria helicoidal até o conector de saida na face inferior e tangencial

ao corpo do filtro, de onde é reinfundido na circulacao sistémica do paciente.

Figura 17 — Escoamento no DMG FA-40.
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Fonte: Huebner (2003).

A geometria do DMG FA-40 foi reproduzida no Solid Works 2020 a partir de medi-
coes diretas dos componentes do filtro. A zona fluida foi extraida no ANSYS DesignModeler
2020R1, onde o volume de controle foi dividido em trés partes: zona de entrada, zona do
elemento filtrante (com 1 mm de espessura) e zona de saida, conforme a Figura 18. Os
planos de entrada e saida foram estendidos em 100 mm para possibilitar o desenvolvimento

do escoamento, como demonstrado na Figura 19.

A partir do modelo geométrico, foram geradas trés malhas refinadas de forma

gradativa (conforme o Apéndice B), relacionadas em corte na Figura 20 com os respectivos
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niumero de elementos n. O fator de refinamento (Equacao B.2) da Malha 2 foi de 791 = 1,306
e da Malha 3 de r3; = 1,328. As malhas geradas foram nao uniformes, compostas de
elementos tetraédricos e hexaédricos, e foram refinadas préximo as paredes e em regioes
com maiores gradientes de velocidade, processo feito de forma simultanea com a simulagao,

julgando tempo de processamento e convergéncia dos resultados.

Figura 18 — Divisao das zonas fluidas do DMG FA-40.

(a) Zona de entrada. (b) Zona do elemento filtrante. (¢) Zona de saida.
Fonte: o autor.

Figura 19 — Extensao dos planos de entrada e saida

Fonte: o autor.

Figura 20 — Comparacao 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 validagao da simulagao no filtro DMG FA-40 foram usados trés experimentos
de Huebner (2003). Inicialmente, o fluido de trabalho utilizado foi estudado por Huebner,

Pinotti e Souza (2001) e definido como uma mistura Newtoniana andloga ao sangue,
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composta de solugao aquosa com 40% de glicerina com densidade p = 1099,5 + 6,7 kg/m?
e viscosidade 1 = 0,00382 £ 0,00063 Pa - s. O comportamento reoldgico foi caracterizado
com um viscosimetro de Couette, impondo taxas de deformacao de 200, 500 e 1000 s~!,
e a massa especifica foi determinada usando um picnémetro e uma balanca de precisao,

ambos experimentos realizados a condigdes ambientes de 25°C.

O primeiro experimento usado para a validagao da simulacao no DMG FA-40 foi o
levantamento da relagao entre a vazao @) e a perda de carga AP no filtro. Huebner (2003)
construiu uma bancada de testes no Laboratério de Medidas Opticas da Universita degli
Studi di Ancona, constituida de uma bomba de circulagdo extracorpérea, um reservatorio,
o filtro arterial, um medidor de vazao tipo turbina e um manémetro de merctrio com
resolugdo de 0,5 mmHg (66,7 Pa), interligados por meio de tubos flexiveis. O procedimento
de medida de perda de carga consistiu em variar a vazao do fluido de trabalho e observar
a variacao de pressao no filtro, de 1,5 a 4,5 L/min, com incremento de 0,5 L/min. Cada
valor de vazao foi repetido cinco vezes. Os resultados foram relacionados na Figura 21,

onde o maior erro da vazao foi de £0,036 L/min.

Figura 21 — Perda de carga experimental para o DMG FA-40.
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Fonte: Huebner (2003).

A segunda atividade de credibilidade foi a visualizacdo do escoamento por meio
de inje¢ao de corante por Huebner (2003) e Huebner e Paone (2003), técnica que fornece
informagoes qualitativas das estruturas do escoamento. O fluido de trabalho utilizado
em uma variagdo bancada anterior foi 4gua pura a 25°C' com uma vazao de 1,33 L/min,
correspondendo a uma vazao de 4,5 L/min para uma solu¢ao aquosa com 40% de glicerina
utilizando similaridade de Reynolds, assegurando a correlagdo das estruturas presentes no

escoamento. Registros fotograficos da inje¢ao de corante em quatro pontos no canal externo
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estdo comparadas com linhas de trajetéria nos resultados da simulagao na Figura 28.

Por fim, o terceiro teste para comparacao 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 particulas (PIV, Particle Image Velocimetry) por Huebner
(2003) e Huebner e Paone (2003). A técnica de PIV se baseia na analise de imagens que
registram o movimento de particulas inseminantes e, a partir de duas imagens sucessivas
do escoamento, é medido o deslocamento de um grupo de particulas ao longo de um
intervalo de tempo conhecido, de onde é possivel inferir o médulo e a direcao da velocidade
através de um software de pés-processamento. As medi¢oes foram efetuadas em uma
adaptacao bancada descrita anteriormente, com vazao de 4,40 L/min, usando a soluc¢ao
aquosa de 40% glicerina. Os campos de velocidade estao relacionados com os resultados

na subsecao 4.2.3 e no Anexo B.
3.1.2 Modelo do escoamento
A conservacao da massa é expressa em regime permanente pela Equacao 3.6,

8ui
81’1‘

=0 (3.6)

onde u; é a velocidade e x; a coordenada na direcao 1.

As equagoes 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 incompressivel,

e desconsiderando forcas externas, podem ser expressas pela Equacao 3.7,

dpugu;  Op | Ory;  Opuju

(3.7)

al'j _axl 8:1:]- 0xj

sendo p a densidade do fluido, p a pressao, 7;; o tensor tensao viscosa e —pu;u; o tensor

de Reynolds, .
O termo 07;;/0x; pode ser reduzido a Equacao 3.8

87‘U o
d; p2S;; (3.8)

para um fluido Newtoniano incompressivel, sendo p a viscosidade molecular do fluido e
Si; as componentes do tensor taxa de deformacao, definido na relacao da Equacao 3.9,

1 8u2 an
5= 3 (g + 2] (39

em que pode ser reduzido para um escalar S com o mesmo procedimento definido na

subsecao 2.3.1 para a Equacgao 3.8.
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Para modelar o tensor de Reynolds a aproximacao de Boussinesq pode ser usada
conforme a Equacao 3.10,
- 2
—puiul = (12555 + gp/ﬂ%j (3.10)
para um fluido incompressivel, onde a viscosidade turbulenta p; é introduzida como um

fator de proporcionalidade dependente do escoamento e analogo a viscosidade molecular p.

O termo % pro;; da Equagio 3.10 é definido como a pressdo dinamica turbulenta, v’
representa os componentes da flutuacao de velocidade e k é a energia cinética turbulenta,
definida como na Equacao 3.11,

— P

; (uf? + 5 + i) (3.11)

1
2
Substituindo a Equacao 3.10 na Equacao 3.7 chegamos na relacao da Equacao 3.12

Opugu;  Op i B

onde p=p+ % pk € a pressao modificada, que inclui a pressao dindmica turbulenta.

3.1.3 Modelo da turbuléncia

Devido a complexidade da descricao da turbuléncia, sua analise e quantificacao
provavelmente nunca serd completa. Porém, gracas a técnicas experimentais, hoje se
conhece muito sobre sua estrutura e varios modelos matematicos foram propostos, que
vao desde correlagoes algébricas até a simulacao transiente das equacgdes completas de
Navier-Stokes sem simplificagbes. Os modelos podem ser classificados conforme o ntimero
de equagoes que sao adicionadas as relagoes de conservagao da massa e quantidade de
movimento (WHITE; CORFIELD, 2006).

Nesse trabalho foi usado o modelo k-w SST proposto por Menter (1994), usando
2 equacoes diferenciais para definir y; na aproximacao expressa na Equacao 3.12. Ele é
um modelo hibrido do x-w padrao préximo as paredes e do k—e na regiao turbulenta
desenvolvida, devido a baixa performance do modelo k—e nas regides de camada limite
com gradiente de pressao adverso proximo as paredes. Isso é possivel através da relagao
entre a taxa de dissipacao da energia cinética turbulenta ¢, a energia cinética turbulenta x

e a taxa especifica de dissipacdo’ w, conforme representado como na Equacao 3.13,

€ = KW (3.13)

que, substituida nas equacoes diferenciais do modelo k—¢, resultam em um termo adicional
de difusao cruzada em que sao usados fatores de proporcionalidade para a transicdo entre

os dois modelos de turbuléncia.

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 k e w, o modelo é dado pelas equacoes diferenciais parciais 3.14 e 3.15,

0 0 Ok
) = — — -Y, .14
('3352- (p/{uz) é?xj (Fn 8:)@) + GH " (3 )
0 0 Ow
i) — A& wa w T Tw 1
o (pwu;) o, (F 8%) +G, -Y, (3.15)

onde I' representa a difusividade efetiva, G a geracao e Y a dissipacao das propriedades.

A difusividade efetiva é dada pelas Equagoes 3.16 e 3.17,

He
r, = 3.16
[ Pr. ( )

Mt
r, = 3.17
o+ Pr. ( )

onde Pr, e Pr, sao os Ntmeros de Prandtl® para x e w respectivamente, computados

pelas Equagoes 3.18 e 3.19,

1
Pr, = 3.18
" B /Pres+ (1— F))/Pr., (3.18)

1
Pr,, (3.19)

" R /Pros+ (1— Fy)/Pry,

com constantes Pr.;, = 1,176, Pr,o = 2,0, Pr,; = 1,0 e Pr,o = 1,168. O fator de
acoplamento F ¢ dado pelas Equacoes 3.20, 3.21 e 3.22,

F} = tanh(¢)) (3.20)

VE 500,u> 4pk ] (3.21)

¢1 = min [max (O, ngy, py2w , (waD:ij

1 10k Ow
Df =max [ 2p———=—=—,10"1 3.22
@ ( '00%2 w Oz Ox; ( )
onde y é a distancia até a superficie mais préxima e D} é uma funcdo de acoplamento dos

modelos k- e k-w.

A viscosidade turbulenta p; é dada pela fungao limitadora representada na Equa-
¢ao 3.23,

PR 1
e = — . Sk (323)
s (2 55)

8 Ntmeros de Prandtl é um adimensional que representa a difusdo da quantidade de movimento e a

difusio de quantidade de calor dentro do préprio fluido (WHITE; CORFIELD, 2006).
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onde a1 = 0,31 e a* é uma correcao para baixos nimeros de Reynolds dada pela Equa-
cao 3.24,
. . [ab+ Rei/R,
= _ 3.24
“ &°°<1+Ret/RK (3:24)
onde o nimero de Reynolds turbulento, Re;, é definido na Equacao 3.25,

Re, = % (3.25)

Hw

e o fator de acoplamento F; pelas Equagoes 3.26 e 3.27,

F, = tanh(¢3) (3.26)
k500
¢y = max | 2 vk Rk (3.27)
0,09wy’ py’w
sendo as constantes R, = 6, o, = (;/3 e 3; = 0,072.
A geragao de k é modelada como na Equagao 3.28,
Gy = S? (3.28)

onde a taxa de deformagao escalar S é definido a partir da Equagao 3.9, e geracao de w
como a Equacgao 3.29

G, = a%Gn (3.29)

com a correcao « dada pela Equacao 3.30

s [+ Rey/R,
= - 3.30
R ( 1+ Re;/ R, (3.30)
onde o, =1, o = 0,52, ap = 1/9 e R, = 2,95.
A dissipagao de k é dada pela relagdo da Equacao 3.31
Y, = pfB” fskw (3.31)
onde fg- ¢ dado pelas Equacoes 3.32, 3.33, 3.34 e 3.35,
1 Xr <0
(1+680x;)/(1+400xz) xx>0
1 0k 0O
= (3.33)

Xe = 05 o 0,

p7 =0 1+ F(M)] (3.34)
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4/15 + (Ret/ng)‘l
1+ (Ret/Rp)*

Bi = B (3.35)

com constantes (* = 1,5, Rg = 0,8, 8% = 0,09 e a fungdo de compressibilidade F'(M;) =0

para um fluido incompressivel, tornando * = ;.

E, finalmente, a dissipacao de w é dada elas rela¢oes expressas nas Equacoes 3.36,
3.37, 3.38, 3.39 e 3.40,

Y, = pBfaw’ (3.36)
1+ 70x,

fs = T+ 80y, (3.37)
125828 Shi

Xo = |( B (3.38)

55 [1- Fron) (3.0

onde = f3; para F(M;) =0 e f3; é definido como na 3.41,

Bi = Fifin+ (1 — F1)Bi2 (3.41)

com constantes [3;; = 0,075 e 3,2 = 0, 0828.

3.1.4 Modelo do meio poroso

Na modelagem computacional, o meio poroso pode ser considerado uma regiao
fluidica que contém material soélido de espacos intersticiais pequenos demais para serem
discretizados por uma malha. Ele gera resisténcia ao escoamento, que se manifesta como
uma perda de carga direcional. Esta perda de carga poder ser uma funcao da velocidade
local do escoamento. Isso é possivel através da introdugao de um termo fonte quadratico

S; na Equacao 3.7, desconsiderando os termos turbulentos, conforme a Equacgao 3.42,

Opugu;  Op n 0T;j

— = -5, 3.42
8% 8$Z 8Ij ( )
onde S; ¢ definido como na Equacao 3.43,
Si = L ius + ~Copli (3.43)
i — — U, — u|\u; .
aM 9 20

conhecida como lei de Darcy-Forchheimer para meios porosos, onde « é definido como a

permeabilidade e Cy o fator de resisténcia inercial do meio.
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Desconsiderando o termo viscoso (i.e., o tensor deviatérico) na Equagao 3.42 e
aproximando o gradiente de pressdo para —dp/0x; =~ —APy;/Am, onde Am é a espessura
e APy; a perda de carga do elemento filtrante, podemos chegar & uma relagao simplificada
na Equacao 3.44,

APpy = Kyligy + Koty (3.44)

onde uy; ¢ a velocidade média no filtro e as constantes K1 = (u/a)Am e Ky = (Cop/2)Am.
Essa relagao pode ser comparada com medidas experimentais de vazao (Qcqp, € de perda de
carga total experimental AP,,,, para inferir os valores de ae e Cy através do ajuste da curva
para K; e K,. A velocidade média do filtro pode ser estimada por sua area superficial

média A £il como na Equacao 3.45,

l_Lfil = —= (345)

e o APy; pode ser calculado de forma iterativa, descrita a seguir. Primeiro é simulado o
escoamento sem resisténcias viscosa e inercial no meio poroso (i.e., a« = 0o e Cy = 0). Com
os valores da perda de carga numérica na zona de entrada AP,,; e na zona de saida AP,,;
(zonas estas definidas para o filtro na Figura 18), é possivel estimar APy; pela relacao

expressa na Equagao 3.46.

AP@I;D = AP + Asz'l + AP, (3.46)

As constantes a e Cy extrapoladas geram uma mudanca no escoamento na nova
iteragdo da simulacao devido a uma perda de carga diferente no elemento filtrante e novos
AP,,; e AP,,;, sendo necessario uma nova simulagao para um novo ajuste de K; e Ky até

convergéncia da Equacao 3.44.

3.2 Processamento

O processamento tem como objetivo a integracao das equagoes governantes do
escoamento sobre os volumes de controle do dominio. Isso é possivel através da discretizacao
das equagoes integrais resultantes dos modelos em um sistema de equagoes algébricas, e
da solucao dessas equagoes em elementos discretos por um método iterativo. Os modelos
implementados nessa fase foram de conservagao da massa (Equacao 3.6), conservagao
da quantidade de movimento (Equacao 3.7), turbuléncia (Equagdes 3.14 e 3.15), meio
poroso (Equagoes 3.42 e 3.43), além de um escalar para o indice hemolitico linearizado
(Equagao 2.15). A sistemdtica numérica serd descrita a seguir, conforme Malalasekera,
Versteeg e Sharma (2007) e (Ansys Inc., 2020).

As equagoes da conservacao da quantidade de movimento mostram uma dependéncia
da velocidade com pressao. 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 equagoes de maneira sequencial, onde um campo de pressao é obtido e
corrigido pela conservagao da massa. O SIMPLEC discretiza as equacoes de quantidade
de movimento omitindo alguns termos menos significantes, o que aumenta sua velocidade

de processamento apesar do mesmo nimero de equagoes resolvidas que o SIMPLE.

O fluxo liquido em cada volume de controle pode ter contribuicoes advectivas e
difusivas. Para estimar o fluxo total em cada elemento o esquema de discretizagdo upwind
foi usado. Ele considera que direcao de propagacao da informacao no fluxo é unidirecional,

usando os valores a montante do fluxo para a fungao de interpolacao.

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

para matrizes diagonais.

Como as equagoes usadas sao nao-lineares, coeficientes de sub-relaxacao foram
usados. Valores menores reduzem a velocidade de convergéncia da solugdo, porém diminui
a oscilacdo do residuo’ das varidveis. O ajuste dos coeficientes de sub-relaxacao deve foi
feito de forma iterativa durante o processamento, ponderando o tempo de processamento
com os limites maximos estipulados para os residuos. Os valores iniciais foram 0,7 para a
velocidade, 0,8 para as variaveis turbulentas e 0,5 para a equacao de transporte de H'. O
sistema foi considerado convergido com residuos menores que 1072 para a velocidade e

10~* para as demais variaveis.

Os modelos foram implementados no solver ANSYS Fluent versao 2020 R1. O
hardware usado foi um computador pessoal com 16 GB de RAM e processador Intel Core
15-6600 (3,30 GHz e 4 ntcleos).

3.3 Pos-processamento

Na fase de pos-processamento ocorre a tradugao dos resultados altamente detalhados
do solver em um formato claro para o operador. Os resultados podem ser reportados de

forma objetiva para avaliacao e julgamento ou mesmo tratados para expressar grandezas
derivadas das calculadas (MALALASEKERA; VERSTEEG; SHARMA, 2007).

Os resultados do presente estudo foram analisadas na aplicacao CFD Post 2020R1,
de onde foram extraidas as propriedades do escoamento necessarias para a V&V das
trés geometrias em estudo (i.e., o Escoamento analitico, o Bocal FDA e o Filtro DMG
FA-40). O modelo de vértices da Equagao 2.28 e as implementagoes Eulerianas do modelo

hemolitico da Equacao 2.4 foram calculados diretamente no pés-processador. Para os

9 valor da assimetria das equacoes discretizadas em cada iteracéo
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métodos Lagrangianos, linhas de trajetoria representativas do escoamento foram exportadas

do solver para integragao numérica no MATLAB R2020a conforme modelos apresentados

na subsecao 2.3.2.
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4 Resultados e discussao

Esse capitulo relaciona os resultados do presente estudo. Na secao 4.1 serd de-
monstrado como foi definido a V&V das implementagoes numéricas do modelo hemolitico
proposto por Giersiepen et al. (1990). Na se¢ao 4.2 sera determinado como a simulagao do
escoamento filtro DMG FA-40 foi verificada numericamente e validada conforme experi-
mentos de Huebner (2003). Por fim, na se¢ao 4.3 os modelos de hemélise definidos foram
aplicados ao escoamento do filtro, além de um modelo adicional baseado em propriedades

turbulentas.

4.1 Verificacao e validacao do modelo de hemdlise mecanica

4.1.1 Escoamento analitico

Para a verificagdo do modelo de hemoélise baseado em experimentos em viscosimetros
de Couette e em forma de lei de poténcias (Equagao 2.4) foi usado um escoamento de
Hagen-Poiseuille (com dimensdes descritas na Figura 10). A presente andlise tem como
objetivo avaliar a consisténcia matematica das implementacoes numéricas sugeridas na

subsecao 2.3.2 e sumarizadas na Tabela 3.

Os resultados dos modelos anteriores foram relacionados na Tabela 4 e comparados
diretamente com a solugao analitica definida na Equacao 3.1, em que o indice hemolitico
analitico foi de Hapy = 1,989 X 1078, Para a comparacao direta entre os modelos
Eulerianos e Lagrangianos, a relacao de linearizacao da Equacao 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 calculos Lagrangianos, 150 trajetorias iniciadas no
centroide de cada elemento do plano de entrada foram usadas, com 150 passos de tempo

cada.

Devido as condigoes ideais do escoamento, o célculo do GCI (Equacao B.6) foi
julgado desnecessario, uma vez que a malha de 25.500 elementos resultou na diferenca
maxima com o resultado analitico de 1% na linearizacdo (excluindo L1). Os residuos
chegaram a ordem de 10722, faixa correspondente ao erro de ponto flutuante de precisao
simples (IEEE Computer Society, 2008).

A escolha da constante b é fundamental para a consisténcia 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 hemdlise em cerca de 27%, como esperado.
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Tabela 3 — Modelos para implementagao numérica da Equacao 2.4

Modelo Formulagao Equacao
El® Hp=5 ( N Tﬁmfi)b (2.17)
B2 Hp = (SN, i/ SN, m,) (2.18)
Lic  Hp =YY Creat (2.21)
L2°  Hpy =N, bCratd LAt (2.22)
L3 Hy=C (XX, riAt) (2.23)
e Ho= SO (S )b AL + Dite)] T r(t)EAL (2:25)

D; = 1 At; (2.24)
Ly Hus(t+ At) = Cr(t+ At)(te + At)® (2.27)
te = [Hps(t)/(CT(t + At)*)]® (2.26)

“integragao no volume de controle.

bintegracdo da Equacio 2.14 no plano de saida do volume de controle.

“integracdo em cada trajetéria e ponderado conforme a Equagao 2.19.

Fonte: o autor.

Tabela 4 — Relacao de H para o escoamento de Hagen-Poiseuille.

| Linearizado ‘ Ponderado

FE1 1,989 x 1078 0,0% | 1,989 x 108 0,0%
E2 | 1,989 x 1078 0,0% | 1,989 x 1078 0,0%
L1 | 5,847 x 1078 193,9% | 4,291 x 10~% 115,7%
L2 1,973 x10°%  -0,8% | 1,448 x 10°% -27.2%
L3 {1,991 x 1078 0,1% | 1,461 x 1078 -26,6%
L4 11,973 x 1078  -0,8% | 1,448 x 1078  -27,2%
L5 1,980 x 107%  -0,4% | 1,454 x 1078  -26,9%

*0 erro correspondente a Ha py = 1,989 x 1078

Fonte: o autor.
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Comparando os modelos Lagrangianos com Hps, usando b = 0,785 e N = 150 nas
Equagoes 3.3 e 3.4, chegamos analiticamente & Hy,/Hps = 2,9367 e Hyo/Hps = 0,9907.
Com os resultados numéricos relacionados na Tabela 4, essa relacao é de Hp,/H s = 2,9370
e Hro/Hps = 0,9911, o que adiciona confiabilidade & implementagao dos modelos. Vale
ressaltar que o modelo L2 correspondeu numericamente aos resultados devido ao valor
de b e N, porém conforme a relagao expressa na Equacao 3.4, esse nao é sempre o caso.
Quanto aos modelos L4 e L5 que levam em conta o histérico da hemolise no sangue, para
uma hemélise inicial nula (i.e., Dy = 0 para o Hr4(0) e Hz5(0) = 0) seguem o mesmo

comportamento que o modelo L3.

Continuando a investigacao, uma analise foi feita através da relacao entre o indice
hemolitico linearizado e o raio na saida da geometria, demonstrado na Figura 22. Para os
modelos Eulerianos, foi integrado uma faixa de 1 x 150 elementos, correspondendo a cada
uma das linhas. Os modelos Lagrangianos foram calculados diretamente para cada linha

como descrito na Tabela 3.

Figura 22 — Comparagao do perfil dos modelos linearizados de hemodlise na saida do
escoamento analitico.

0 ¥z 25 7l f
10714 10712 10710 10°8 10°® 107
log(H")

Fonte: o autor.
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Com isso, sao feitas as seguintes observagoes:

(a) Modelo L1 foi o tinico que nao seguiu a curva analitica para as condigdes do problema,

sobrestimando a hemolise.

(b) O L2 apresentou comportamento consistente, porém foi devido as condigoes impostas

ao problema, conforme Equacao 3.4.

(¢) O modelo Lagrangiano L3 linearizado ¢ consistente com os modelos Eulerianos E1 e

E2 devido sua formulagao equivalente.

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

Desse modo, os modelos de integracao do modelo hemolitico variaram entre si
dependendo de problemas inerentes em seu formato, das constantes do modelo de lei de
poténcias e da discretizagao do tempo de residéncia. O escoamento ideal analisado ajudou
a avaliar algumas diferencas intrinsecas entre alguns modelos Eulerianos e Lagrangianos
encontrados na literatura e também verificou a implementacao numérica dos modelos no

presente trabalho.

4.1.2 Bocal FDA

Para a validagdo dos modelos hemoliticos definidos na subsecao 2.3.2 foi utilizado
o modelo de um equipamento médico idealizado no formato de um bocal definido na

subsecao 3.1.1.2.

Inicialmente, o escoamento nas trés malhas mostradas na Figura 13 foi resolvido
numericamente conforme o Capitulo 3 nas cinco vazoes definidas na Tabela 2, sendo
essas vazoes caracterizadas pelo nimero de Reynolds na garganta da geometria Reyq, .
O escoamento resultante foi analisado na Figura 23, através da comparacao do médulo
da velocidade axial numérica e experimental nos doze pontos indicados na Figura 15. O
GCI (Equagao B.6) da Malha 3 e 0 RMys% (Equacao C.3) dos cinco escoamentos foram

omitidos para melhor visualizacao do grafico, sendo relacionados no Anexo A.

Na Tabela 5 sao correlacionados os resultados experimentais e numéricos anteriores
através do R? (Equagao C.4). A andlise CFD mostrou nos regimes laminar e de transigio
uma baixa correlacdo com os experimentos, porém o modelo de turbuléncia k-w SST
no formato usado é recomendado para uso em regime turbulento desenvolvido (Ansys
Inc., 2020). Para a faixa de regime turbulento, a correlagio R* ~ 1, mostrando uma
boa representacao dos experimentos. A andlise das simula¢ées 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 ja que
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muitas das simulagoes foram incapazes de prever com precisao as propriedades na zonas
de recirculacao a jusante da garganta, conforme discutido na subse¢ao 3.1.1.2. Com isso o

escoamento foi considerado suficiente para a andlise dos modelos hemoliticos.

Figura 23 — Comparacao da velocidade axial experimental com a numérica para o Bocal

FDA nas cinco vazoes simuladas.
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Fonte: o autor.

Tabela 5 — Correlagdo entre os resultados numéricos e os experimentais para o Bocal FDA.

6,0
Velocidade axial experimental [m/s]

Regr  R?
Regime laminar 500  0,5436
Regime de transicao 2000 0,7655
Regime turbulento 3500  0,9493
Regime turbulento 5000 0,9924
Regime turbulento 6500  0,9972

Fonte: o autor.

8,0
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A partir do escoamento numérico definido para o Bocal FDA, foi calculado no
pos-processamento o indice hemolitico conforme sumarizado na Tabela 3. Para os modelos
Lagrangianos, 600 linhas de trajetoria foram definidas para as cinco vazoes, demonstradas
na Figura 24, onde é possivel observar a formagao e crescimento de dois vértices simétricos
a jusante da garganta formando uma area de recirculagao, levando a necessidade de limitar
o numero de passos de tempo em cada vazao pois algumas trajetérias ficaram presas nos

voértices, sobrestimando o resultado de hemolise.

Figura 24 — Trajetorias usadas para o calculo dos indices hemoliticos lagrangianos no
Bocal FDA.

(e) Reg = 6500
Fonte: o autor.

O resultado das implementacoes se encontra na Figura 25. Foi usado o indice
hemolitico relativo H,¢;, normalizado para Regq, = 3000, devido a grande variabilidade
entre as simulagoes interlaboratoriais de hemolise. A correspondéncia dos resultados
do presente trabalho nas cinco vazoes mostra que os sete modelos hemoliticos foram
implementados de forma coerente com a bibliografia, podendo ser usados, entao, para a
estimativa de hemolise no filtro DMG FA-40.
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Figura 25 — Comparacao do indice hemolitico relativo no Bocal FDA da presente simulagao
com os resultados do Estudo Computacional Interlaboratorio 1
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Fonte: o autor.

4.2 Verificacao e validacao do modelo do escoamento no DMG
FA-40

Para a estimativa da hemolise no filtro definido na subsecao 3.1.1.3, primeiro foi

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

4.2.1 Perda de carga

Através da sistemdtica discutida na subsecao 3.1.4, foi ajustado os fatores de
permeabilidade « e resisténcia inercial Cy da Equacao 3.43 para corresponder a curva de
perda de carga experimental levantada por Huebner (2003) demontrada na Figura 21. Os
valores encontrados foram de o = 1,30 x 1071t m? e Cy = 3,35 x 10® m ™!, 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 APEXP APMl APMQ APMg P Erro
L/min Pa Pa Pa Pa Pa

1,61 789,1 726,2 7257 7233 6,2 08
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 56 8,1
3,54 24427 2506,5 2513,9 25456 5,6 121
4,03  3008,0 3119,2 3122,8 31650 9,3 5,8
4,40  3690,9 3621,0 3625,8 3679,2 91 7,9

Fonte: o autor.

Figura 26 — Perda de carga experimental e numérica para o DMG FA-40.
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Fonte: o autor.

O maior GCI (Equagao B.6) encontrado foi de 1,0% e o quadrado do coeficiente
de Pearson (Equagao C.4) foi de R? = 0,9960, demonstrando o bom ajuste da curva de

perda de carga da simulacao.

Esse processo é um exemplo de calibracao da simulacao, que pode ser descrito
nesse trabalho como o procedimento de otimizacao das varidveis o e Cy para maximizar a
correspondéncia com a curva experimental (Qeyp X AP,,,. Conforme Oberkampf (2010), a
calibracao pode ser usada para ajuste do modelo computacional, porém uso do procedimento
para validacao é questionavel, sendo necessarios outros parametros para dar confiabilidade

aos resultados de uma simulacao.
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4.2.2 \Visualizacdo do escoamento

A visualizagao do escoamento desempenha um papel importante na compreensao dos
fendmenos hidrodindmicos, fornecendo informagdes qualitativas do escoamento. Conforme
experimento descrito na subse¢ao 3.1.1.3, foi usada a técnica de injecdo de corante nos
pontos definidos na Figura 27 e comparados com linhas de trajetéria do escoamento
numérico na Figura 28. Pode ser observado que a simulagdo reproduziu o movimento
helicoidal do fluido no canal externo, seguindo em direcao ao conector de saida tangencial

ao corpo do filtro.

Figura 27 — Pontos de inje¢ao do corante no DMG FA-40.

Fonte: o autor.

Figura 28 — Comparacao da técnica experimental de injecao de corante com linhas de
trajetoria do escoamento numérico no canal externo do DMG FA-40.

(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 saida do DMG FA-40 (regiao 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 — Defini¢ao dos planos de velocidade medidos por PIV no DMG FA-40.

Fonte: o autor.

No Anexo B estao relacionados resultados da simulagao com a velocidade axial,
a velocidade radial e o médulo da velocidade das medigoes nos planos definidos, dados
usados para construgao do campo vetorial na Figura 30. A comparacao entre a simulacao e
o experimento foi feita de forma semi-quantitativa, onde a escala de velocidade da solucgao
numérica foi ajustada de modo a apresentar consisténcia com a estrutura do escoamento

dos dados experimentais.

Na Figura 30, é visivel a parede que separa o canal interno do canal externo
na zona de saida 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. Ja o canal externo apresentou um movimento
descendente, além uma reducgao nas velocidades axial e tangencial aos planos na parte
inferior, mostrando que hd uma mudanca de sentido em direcao ao conector de saida. Na
parte superior da parede pode ser observado nos quatro planos uma regiao com maiores
velocidades e uma mudanca abrupta de dire¢ao. O menor valor de pico de velocidade nos
resultados numéricos se deu devido a uma distribuicao mais uniforme do escoamento nos

planos em andlise, porém mantendo as mesmas estruturas apresentadas nos experimentos.
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Figura 30 — Comparacao do campo vetorial de velocidade experimental com o numérico
para Q = 4,40 L/min.

0.237 0.140 0.159 0.110
0.213 0.143 0.099
0.190 0.127 0.088
0.166 0.111 0.077
0.142 0.095 0.066
0.119 0.079 0.055

- 0.095 ' 0.064 - 0.044
0.071 0.048 0.033
0.047 0.032 0.022
0.024 0.016 0.011
0.000 0.000 0.000

[m s™-1] [m s?-1] [m s?-1]

(a) Plano O (b) Plano L
0.186 0.120 0199 Sm, 0.110
0.167 0.108 0179 P g 0.099
0.149 0.096 0.159 !!é | 0.088
0.130 0.084 0.139 .—sg fty 0.077

- 0.112 0.072 - 0.119 'g’f | o0o0es

0.093 0.060 0.100 . 0.055
0.074 0.048 0.080 é’% 0.044
0.056 0.036 0.060 :

0.037 0.024 0.040
0.019 0.012 0.020

0.000 0.000 0.000

[m s*1] i : -, [mst1] [m s*1]

(c) Plano S (d) Plano N

Fonte: Huebner (2003) e o autor.
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4.3 Predicao da hemdlise no DMG FA-40

4.3.1 Descricao do escoamento

O modelo numérico do escoamento no filtro apresentou concordancia com os
experimentos na secao 4.2. A partir dele foram definidos cinco planos para a avaliagdo 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. E possivel visualizar a mudanca
repentina da direcao do escoamento e formagcao de jatos com alta velocidade a montante
do elemento filtrante e alinhados com o Plano 1. Os jatos se formam devido a aberturas no
canal de entrada para a distribuicao do sangue na superficie da malha do filtro. Também é
possivel constatar uma regiao de baixa velocidade na parte superior do filtro e direcionada
para o conector de saida. Essa regidao se mostra propicia ao acimulo de gases, que podem

ser removidos pela linha de expurgo para o reservatério do CCE.

O Plano 8 foi definido no eixo do conector de saida. Pode-se observar o direciona-
mento do escoamento e o aumento da velocidade devido a reducao do diametro. O Plano
4 é uma area de separacao no canal externo, onde parte do escoamento vindo do canal

interno se divide e circunda o filtro até a saida do volume de controle.

Por fim, o Plano 5 é a area imediatamente sobre a parede que separa o canal
interno do externo na zona de saida do filtro. E possivel observar a mudanca brusca de
dire¢ao em toda a circunferéncia 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.
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Fonte: o autor.
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4.3.2 Zonas criticas para hemélise do escoamento

Para a avaliacao das regioes hemoliticas no filtro foi usado a equagao de transporte
para H’, definida na Equacao 2.15. O modelo foi implementado diretamente no solver
e calculado durante o processamento, conforme descrito na secao 3.2. Os cinco planos
descritos na Figura 31 da se¢ao anterior foram analisados, dos quais o Plano 1 e o Plano
2 apresentaram maiores valores para o indice hemolitico linearizado e foram demonstrados

na Figura 33 nas sete vazoes simuladas.

A partir da andlise dos resultados é possivel inferir que os jatos formados na zona
de entrada para distribuicdo do sangue, logo a montante do elemento filtrante e alinhados
com o Plano 1, sao as regioes do escoamento com maior tendéncia para a ocorréncia de
hemolise em todas as vazoes. Existe nessa regiao uma mudanca de ~ 90° na direcao do
escoamento, além das maiores velocidades e tensoes de cisalhamento devido ao menor

didmetro do canal de admissao relativo a geometria.

Figura 33 — Variacao da geracao de H' com a vazao nos planos axiais.

(e) @ = 3,54 L/min (f) @ = 4,03 L/min
H/
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1.0e-09

(g) Q@ =4,40 L/min
Fonte: o autor.
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4.3.3 Variacao da hemdlise com a vazao

As implementagoes do modelo de hemélise baseado em lei de poténcias, definidas
na secao 2.3 e avaliadas na secao 4.1, foram aplicadas ao escoamento numérico do filtro
definido na sec¢ao 4.2. Os modelos foram sumarizados anteriormente na Tabela 3. Conforme
o Capitulo 3, o modelo Euleriano E1 foi calculado na fase de pds processamento e o £2
diretamente no solver. Para os cinco modelos Lagrangianos foram usadas 1996 linhas de
trajetoria, relacionadas no Anexo C. Os resultados para o DMG FA-40 nas sete vazoes )

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

Tabela 7 — Resultado das implementagoes da Equacao 2.4.

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

1,61  559E-07 645E-07 7,16E-05 2,23E-05 1,21E-05 1,21E-05 1,21E-05
213 1,12E-06 1,25E-06 1,03E-04 3,12E-05 1,74E-05 1,74E-05 1,74FE-05
262  981E-06 2,04E-05 1,23E-04 4,20E-05 2,08E-05 2,08E-05 2,08E-05
3,11 1,93E-05 1,96E-05 1,80E-04 584E-05 3,01E-05 3,00E-05 3,01E-05
354  3,60E-05 4,09E-05 2,14E-04 7,54E-05 3,64E-05 3,63E-05 3,64E-05
403  1,99E-05 3,15E-05 2.85E-04 9.49E-05 4,96E-05 4,95E-05 4,96E-05
440  4,57E-05 2,96E-05 3,42E-04 1,15E-04 597E-05 5,96E-05 5,97E-05

Fonte: o autor.

Os modelos Eulerianos E1 e E2 apresentaram um comportamento instavel com
o aumento da vazao e resultados inferiores aos modelos Lagrangianos. Uma fonte de
erros esta relacionada intrinsecamente a forma dos modelos, pois o tempo de exposicao
local e a variagao da tensao de cisalhamento sdao desconsiderados, conforme discutido na

subsecao 2.3.2.

Os modelos Lagrangianos L1 e L2 sobrestimaram a hemolise em comparacao com
os outros modelos. Esse desempenho era esperado, conforme as Equagoes Equagao 3.3 e
Equagao 3.4 eles possuem inconsisténcias em sua formulacao, dependentes das constantes
usadas no modelo de lei de poténcias e da quantidade de passos de tempo usados em cada

linha de trajetoria.

Os modelos L3, L4 e L5 se comportaram numericamente idénticos para o escoamento
do filtro. Vale ressaltar que os modelos L4 e L5, que levam em conta o histérico do dano,
foram avaliados nesse trabalho com hemdlise inicial nula e reagem de maneira diferente

para outros valores iniciais.
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Figura 34 — Comparacao dos modelos numéricos de hemolise para o DMG FA-40.
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Fonte: o autor.

Baseado nas observagoes anteriores, o modelo Lagrangiano L3 apresentou resultados
coerentes em uma formulacao simples. Assim, é proposta uma dependéncia direta entre o
indice hemolitico Lagrangiano Hs3 e a vazao @), em L/min, para o filtro DMG FA-40 na
Equacao 4.1.

Hps = 4,96e™7078@ (4.1)

Essa relagao pode ser usada para comparacao do desempenho entre diferentes
designs de filtros de linha arterial, principalmente para avaliar mudancas na geometria.
Porém necessita de validagao experimental, sendo uma primeira aproximagao que pode ser

usada em simulagdes computacionais na concepc¢ao de novos projetos.
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4.3.4 Influéncia da turbuléncia na hemdlise

Na formulagdo anterior baseada na tensao de cisalhamento nao foi incluido as
componentes do tensor de Reynolds (definido na Equagao 3.7) para o calculo da tensao
escalar. Conforme discutido na secao 2.4, os fendmenos fisicos que podem levar a hemolise
em um escoamento turbulento ainda nao sao compreendidos. No entanto, foi sugerida a
relagao entre vértices do tamanho das hemécias e a quebra da membrana dessas células

para avaliacao de areas criticas do design.

A escala de Kolmogorov, representada na Equacao 2.28, foi usada para a estimativa
da regiao com menores vortices no filtro, demonstrado na Figura 35 nas sete vazdes
simuladas no Plano 1 (definido na Figura 31). Foi constatado que os menores vértices no
escoamento do DMG FA-40 sdo da ordem de 100 gm, uma ordem de grandeza superior ao
tamanho das hemacias. Esses vortices se concentram no canal de distribui¢do na zona de

entrada, com uma regiao que aumenta de tamanho com o aumento da vazao.

Figura 35 — Vértices menores que 100 pm na zona de entrada
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(g) Q@ =4,40 L/min
Fonte: o autor.
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5 Conclusao

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

O modelo hemolitico no formato de lei de poténcias (i.e., H = C7") foi avaliado
em um escoamento de Hagen-Poiseuille e em um bocal idealizado, demonstrando que
implementacoes Eulerianas e Lagrangianas diferem por problemas inerentes em sua formu-
lacao, das formas de integracao no volume, do método de redugao do tensor viscoso para
uma tensao escalar, das constantes empiricas escolhidas e do processo de discretizacao do
tempo. Também nao ¢ bem compreendido como o tensor turbulento afeta diretamente as
hemacias, nao sendo recomendada a sua aplicacao direta na formulacao anterior, sendo
sugerido o uso de um modelo adicional baseado nos menores vortices do escoamento para

avaliacao da influéncia das propriedades turbulentas na hemolise.

Um modelo numérico do escoamento do filtro DMG FA-40 foi desenvolvido e
validado com experimentos, onde os modelos hemoliticos foram aplicados. A regiao na
zona de entrada a montante do elemento filtrante se mostrou com maior tendéncia para
hemoélise, devido a uma formacao de jatos com alta velocidade através das aberturas no
canal de entrada para a distribuicdo do sangue na superficie do elemento filtrante. Foi

proposto também uma dependéncia direta entre o indice hemolitico e a vazao para o filtro

(ie., H = 4,96e05678Q)

A metodologia aplicada nesse trabalho pode contribuir para o desenvolvimento e
otimizacao de dispositivos biomédicos a partir da anélise do dano as células sanguineas

causado pelo escoamento.

Com base no estudo, sao feitas algumas sugestOes para pesquisas futuras:
(a) a avaliacao de outros modelos para o escoamento, levando em conta outras formulagoes
para viscosidade, turbuléncia e meio poroso; (b) a avaliagdo do comportamento dos modelos
de hemolise em outros escoamentos com solucao analitica, em especial com variacao na
tensao de cisalhamento nas linhas de trajetéria; (c) a aplicagdo em outros benchmarks para
validacao, como bombas de sangue; (d) a avaliacdo de mudangas na geometria do filtro
estudado e a simulagao de outros filtros para comparagao usando a mesma metodologia;
(e) o uso de outros modelos fisicos relevantes ao escoamento de um filtro arterial, como a

remocao de microbolhas e o processo trombogénico.
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APENDICE 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 A\ sao constantes de proporcionalidade,

n a viscosidade aparente e 4 a taxa de deformagao (conforme nomenclatura do autor).

Tabela 8 — Relagao de constantes para os métodos Newtonianos generalizados para visco-
sidade do sangue com constantes correspondentes a Figura 3.

M~ Nos
Modelo T Constantes
To — Moo
) :.-;inlfl()\{.-} 1o = 60.2mPa-s,
Powell Eyring oo = 64.9mPa-s, A = 1206.5 s
Powell Evri I v 1o = H7.46mPa-s,
OW?_ ynng n(l;m’} Moo = 4.93mPars,
modificado (M) A=597s, m=1.16
1 1o = 73.0mPa-s,
. e . = s a.Q — 481 <
Cross simplificado Tr s oo = D.18mPa-s, A 1.84 s
1o = 87.5mPa-s,
;_m Moo = 4.70mPa-s;, A = 8.00 s,
Cross 14 (M) m = 0.801
1 1o = 63.9mPa-s,
Carreau [+ (/\H}}z}(l—n)/z Too = ‘:1.‘-151111";1‘-5. A=10.3 s,
n = 0.350
1 1o = 65.7mPa-s,
Carreau Yasuda [1 (N }‘(l](l—ll)/‘(], Moo = 4.4TmPa-s,
‘ A=104s, n=0.34, a=1.76

Fonte: Galdi et al. (2008).
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APENDICE B - Definicdo do intervalo de

confianca numérico

O refinamento sistematico da malha é a base da verificacao tanto do cédigo quanto
da solug¢ao de uma simulagao por CFD. A verificagdo da qualidade das malhas pode ser
realizada através do Indice de Convergéncia de Malha (Grid Convergence Indez, GCI).
Ele representa o intervalo de 95% de confianca da solucao exata dos sistemas de equacoes,

ou seja, a incerteza expandida da solu¢ao numérica para a discretizacao (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 nao-estruturadas

h=1 =Y AV (B.1)
Ni=

onde N é o nimero total de elementos e AV, o volume do elemento i. O teste de malha é

conforme a Equacao B.1,

feito a partir de no minimo trés malhas sucessivamente refinadas, onde é recomendado

para o fator de refinamento r (Equacdo B.2) um valor maior que 1, 3.

r = hgrosseira (BQ)
hrefinada

O erro de discretizacao, Ej, é definido como a diferenca entre a solucao discreta
f(h) e a solugdo exata (continua) f, ou seja, E, = f(h) — fP, onde p é a ordem de
convergéncia da incerteza. Usando a extrapolagdo de Richardson conforme Roache (1998),
e considerando hy < hy < hs, r91 = ho/hy € 735 = h3/hsy, p pode ser estimado por iteragao
de ponto fixo das Equacoes B.3, B.4 e B.5,

1 €32
= In |—|+ ) B.3
p 1H(T21) < €921 4 ( )
Ty, — 8
=1 B4
q=1n ( - ) (B.4)
s=1-sign (532> (B.5)
€21

onde €30 = Y3 — Y9, €91 = Py — P € i ¢ o valor da variavel para a k-ésima malha. E
sugerido limitar o valor de p entre 1 e 2 para nao subestimar ou sobrestimar o erro. Com

isso, é possivel calcular o GCI da malha refinada através da Equacao B.6
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1

D
o — 1

onde o erro da malha refinada, ey, pode ser relativo, es; = |(p1 — ¢2)/(¢1)], ou absoluto,

ea1 = |1 — pa|. O valor recomendado para o fator de seguranca F'S é de 1, 25.
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APENDICE C - Definicio do intervalo de

conflanca experimental e de sua correlacao com

os resultados numéricos

A seguinte metodologia foi adaptada de Triola (2017). O resultado de uma medigao
RM pode ser considerado como o valor médio das amostras VM acompanhado das

incertezas I N, conforme a Equacao C.1.

RM =VM + IN (C.1)

Uma distribui¢cao normal é uma forma de distribui¢do continua de probabilidades
para uma variavel real aleatoria. Numa curva normal, o desvio padrao DP é uma medida
da variacao ou dispersao de um conjunto de amostras e pode ser estimado para uma
amostragem discreta pela Equacao C.2, onde x é o valor de cada amostra, z a média das

amostras e n o numero de elementos.

> (z—x)?

n—1

DP = (C.2)
O valor do intervalo de confianca de 95% dos resultados em uma distribuicao

normal pode ser estimado por 1,96 desvios padrao da média, conforme a Equacao C.3.

RMgsp = VM +1,96DP (C.3)

Para a validacao das simulagoes a partir da correlacao com dados experimentais,
foi usado o quadrado do coeficiente de correlacdo de Pearson R?, um nimero de 0 a 1 que
revela com que precisao os valores estimados para a linha de tendéncia correspondem aos
dados reais, com R definido na Equacao C.4, onde y representa os dados comparados e y

a média desses valores.

_ S@E@- -9
VE (@ =2 % (y — )

R (C4)



ANEXO A - Validacao do escoamento

Nas Tabelas 9, 10, 11, 12 e 13 a seguir, o RMy5y% (Equagao C.3) de 5 medigoes
experimentais independentes (NCI Hub Contributors, 2018) e o GCI (Equacao B.6) da

numérico do Bocal FDA

81

simula¢ao de 3 malhas (Figura 13) para o Bocal FDA estao relacionados em 12 pontos

(Figura 15) e 5 vazoes (Tabela 2), sumarizados na Figura 23 e correlacionados por R?
(Equagao C.4) na Tabela 5.

Tabela 9 — RMygs e GCI para Reyestrigao = 900.

Velocidade experimental [m/s]

Velocidade numérica [mfs]

z [mm] I I n v v Média | RMgsy M1 M2 M3 cGl
-4g| 0,088 0,083 0,093 0,088 0,083 0,087 0,008] 0,089 0,000 0,078 0,159
-24) 0,089 0,085 0,089 0,089 0,087 0,088 0,004 0,093 0,001 0,073 0,251

-4 0,192 0,190 0,190 0,189 0,236 0,200 0,040 0,218 0,189 0,136 0,392
0| 0,686 0,661 0,381 0,681 0,658| 0,614 0,256 0,699 0,685 0,496 0,382

4 0,743 0,702 0,715 0,752 0,702 0,723 0,046 0,731 0,727 0,528 0,377
32 0,750 0,715 0,768 0,753 0,709 0,739 0,050 0,738 0,747 0,542 0,377
40 0,731 0,739 0,713 0,740 0,693 0,723 0,039 0,672 0,723 0,524 0,380
48 0,714 0,721 0,726 0,707 0,671 0,708 0,043 0,532 0,692| 0,486 0,424
56 0,677 0,668 0,629 0,671 0,651 0,659 0,038 0,344 0,593 0,352 0,683
72 0,654 0,643 0,610 0,635 0,628 0,634 0,032 0,183 0,395 0,174 1,264
100 0,587 0,444 0,599 0,570 0,525 0,545 0,123 0,080 0,072 0,029 1,432
120 0,442 0,417 0,558 0,513 0464| 0,479 0,111 0,086 0,074 0,031 1,369

Fonte: o autor.
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Tabela 10 — RMysy € GCI para Reyestricao = 2000.
Velocidade experimental [m/s] Velocidade numérica [m/s]

z [mm] | I 1] v v Meédia RMgsg M1 M2 M3 oc]]
-48| 0,356 0,356 0,354 0,346 0,356 0,354 0,009 0,250 0,304 0,304 0,002
-24) 0,357 0,359 0,349 0,354 0,365 0,357 0,011 0,290 0,309 0,308 0,004

-4 0,714 0,770 0,690 0,701 0,905 0,756 0,174 0,208 0,679 0,674 0,007
0 2,222 2,276 1,375 2,209 2,305 2,077 0,773 2,401 2,275 2,231 0,020
4 2,423 2,424 2,293 2,397 2,420 2,301 0,109 2,506 2,398 2,348 0,021
32| 2,446 2,476 2,338 2,393 2,425 2,416 0,104 2,546 2,460 2,415 0,019
40 2,442 2,534 2,276 2,405 2,410 2,413 0,181 2,455 2,440 2,418 0,009
43 2,408 2,538 2,353 2,362 2,418 2,416 0,145 2,195 2,322 2,300 0,032
56 2,397 2,519 2,325 2,420 2,401 2,412 0,136 1,579 1,741 2,022 0,139
72| 2,388 2,510 2,329 2,470 2,400 2,419 0,140 0,964 1,001 1,141 0,122
100 1,907 0,624 2,325 1,625 0,785 1,453 1,430 0,294 0,240 0,238 0,009
120 0,516 0,293 1,733 0,547 0,246 0,667 1,196 0,279 0,247 0,244 0,009
Fonte: o autor.
Tabela 11 — RMoysy, e GCI para Reyestricao = 3900.
Velocidade experimental [m/s] Velocidade numérica [m/fs]

z [mm] | 1l 1] v v Média RMgzs M1 M2 M3 Cal
-48| 0,626 0,626 0,880 0,605 0,631 0,674 0,227 0,337 0,487 0,484 0,008
- 24 0,628 0,627 a,880 0,617 0,651 0,681 0,220 0,387 0,495 0,490 0,010

-4 1,263 1,298 1,734 1,211 1,606 1,422 0,456 1,134 1,148 1,140 0,006

0 3,739 3,775 3,439 3,734 3,971 3,732 0,373 3,374 3,751 3,678 0,020

4 3,941 3,929 5,356 3,866 4,097 4,238 1,236 3,512 3,886 3,804 0,022
32| 3,943 4,012 5,492 3,875 4,005 4,266 1,348 3,573 3,989 3,910 0,020
A0 3,948 4,069 5,484 3,882 4,021 4,281 1,325 3,494 3,965 3,022 0,011
A8 3,882 4,062 3,521 3,832 3,997 4,250 1,394 3,212 3,787 3,883 0,025
56 3,840 4,001 3,447 3,897 3,973 3,332 0,440, 2,486 2,858 3,179 0,101
72| 3,663 3,618 2,193 3,592 3,240 3,261 1,216 1,648 1,660 1,780 0,067
100 0,626 0,624 1,352 0,606 0,533 0,748 0,666 0,453 0,404 0,400 0,010
120 0,374 0,379 0,649 0,381 0,378 0,432 0,238 0,399 0,409 0,405 0,010

Fonte: o autor.
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Tabela 12 — RMysy € GCI para Reyestricao = 9000.
Velocidade experimental [m/s] Velocidade numérica [m/s]

z [mm] | I 1] v v Meédia RMgsg M1 M2 M3 oc]]
-48| 0,891 0,900 0,880 0,880 0,926 0,895 0,037 0,627 0,665 0,658 0,010
-24) 0,911 0,900 0,830 0,839 0,954 0,907 0,056 0,634 0,677 0,668 0,013

-4 1,778 1,709 1,734 1,753 1,922 1,779 0,165 1,683 1,611 1,602 0,006
0 5,230 5,368 3,439 5,224 5,618 4,976 1,713 4,883 5,190 5,074 0,023
4 5424 5,607 5,356 3,428 5,601 5,483 0,224 5,072 5424 5,244 0,034
32| 5,488 5,670 5,492 5,432 5,447 5,506 0,187 5,159 5,588 5,304 0,036
40 5,463 5,707 5,484 5,358 5,567 5,516 0,255 4,366 5,559 5,416 0,026
43 5,395 5,688 5,521 5,284 5,514 5,480 0,297, 3,532 5,306 5,374 0,013
56 5,279 5,470 3,447 5,120 5,124 4,888 1,604 2,351 4,011 4,567 0,122
72| 3,468 3,837 2,193 3,423 3,300 3,284 1,238 1,436 2,346 2,601 0,098
100 0,662 0,673 1,352 0,699 0,657 0,809 0,596 0,562 0,565 0,561 0,007
120 0,514 0,528 0,649 0,525 0,534 0,550 0,110 0,551 0,568 0,562 0,010
Fonte: o autor.
Tabela 13 — RMoysy e GCI para Reyestricao = 6500.
Velocidade experimental [m/s] Velocidade numérica [m/s]

z [mm] | 1l 1] v v Média RMgsq M1 M2 M3 caGl
-48) 1,085 0,976 1,118 0,908 1,022 0,190 0,659 0,842 0,832 0,012
-24) 1,154 0,994 1,117 1,142 0,961 1,074 0,176 0,630 0,856 0,844 0,015

-4 2,302 2,226 2,230 2,214 3,023 2,399 0,687 1,997 2,072 2,061 0,005

0 6,832 6,874 4,438 6,804 7.5313 6,492 2,323 5,851 6,835 6,436 0,034

4 6,971 6,950 6,925 6,975 7,715 7,107 0,667 6,062 6,955 6,683 0,041
32| 7,077 6,394 6,993 6,964 7,497 7,085 0,469 6,163 7,172 6,879 0,043
40 7,019 6,974 6,948 7,210 7,449 7,120 0,413 6,059 7,146 6,913 0,034
43 6,850 7,138 7,015 6,856 7,463 7,064 0,496/ 5,395 6,835 6,864 0,004
56| 6,300 6,668 3,952 6,207 6,215 5,868 2,132 4,020 5,192 5,045 0,127
72| 3,851 4,558 2,454 3,792 4,284 3,788 1,587 2,684 3,052 3,419 0,107
100 0,814 0,816 1,502 0,861 0,853 0,969 0,585 0,845 0,726 0,722 0,006
120 0,670 0,687 0,801 0,684 0,704 0,709 0,104 0,700 0,725 0,717 0,011

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

Estao relacionados a seguir a comparacgao dos experimentos de PIV relatados na
subsecao 3.1.1.3 com os resultados da simulacao do presente trabalho. Os planos O, L, S e
N foram definidos na Figura 29. Esta representado na Figura 36 a velocidade axial, na
Figura 37 a velocidade radial e na Figura 38 o médulo da velocidade, dados usados para

construcao do campo vetorial apresentado na Figura 30.

Figura 36 — Comparacao do médulo da velocidade axial experimental com o numérico
para () = 4,40 L/min.

s 0.153 0.139 0.169 0.100
e . [0.126 l0.117 0.149 0.085
% 0.099 0.095 0.129 0.069
i € - 0.072 - 0.073 0.109 ‘ 0.054
3 0.045 0.051 0.090 0.039
( 0.018 0.029 0.070 ‘ 0.024
; -0.009 0.007 0.050 0.008
‘ -0.036 -0.015 0.030 ‘ -0.007
1 -0.062 -0.036 0.010 -0.022
‘ -0.089 -0.058 -0.010 -0.037
| -0.116 -0.080 -0.030 -0.053
-0.143 -0.102 -0.050 -0.068
-0.170 -0.124 -0.069 -0.083
-0.197 -0.146 -0.089 -0.098
-0.224 -0.168 -0.109 -0.114
-0.251 -0.190 -0.129 -0.129
[m s”-1] [m s?-1] [m s?-1] [m s?-1]
(a) Plano O (b) Plano L
0.135 0.100 y R 0.152 0.100
I 0.113 I 0.084 I 0.128 0.083
0.091 0.068 0.104 0.067
0.069 0.052 0.080 0.050
0.047 - 0.036 0.055 ‘ 0.033
0.025 0.020 0.031 0.017
0.003 0.004 0.007 ‘ 0.000
-0.019 -0.012 -0.017 -0.017
-0.042 -0.028 -0.041 ‘ -0.033
-0.064 -0.044 -0.065 -0.050
-0.086 -0.060 -0.089 ‘ -0.067
-0.108 -0.076 -0.113 -0.083
-0.130 -0.092 -0.138 -0.100
-0.152 -0.108 -0.162 -0.117
-0.174 -0.124 -0.186 -0.133
-0.196 -0.140 -0.210 -0.150
- _.i [m s?-1] [m s?-1] [m s?-1] [m s”-1]
(c) Plano S (d) Plano N

Fonte: Huebner (2003) e o autor.
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Figura 37 — Comparacao do médulo da velocidade radial experimental com o numérico
para () = 4,40 L/min.

0.091 0.045 0.093 0.080
0.073 0.031 [ 0.081 0.068
0.055 0.016 0.069 0.056
0.036 0.002 - 0.057 0.044
0.018 -0.012 0.044 0.032
0.000 -0.027 0.032 0.020
-0.018 -0.041 0.020 0.008
-0.036 -0.055 0.008 -0.004
-0.055 -0.070 -0.004 -0.016
-0.073 -0.084 -0.016 -0.028
-0.091 -0.098 -0.028 -0.040
-0.109 -0.113 -0.040 -0.052
-0.127 -0.127 -0.053 -0.064
| -0.146 -0.141 -0.065 -0.076
-0.164 -0.156 -0.077 -0.088
-0.182 -0.170 -0.089 -0.100
[m s”-1] [m s”-1] [m s”-1] [m s?-1]
(a) Plano O (b) Plano L
0.064 0.010 0.167 0.110
0.047 ) 0.003 0.147 0.094
0.030 ‘ -0.005 0.128 0.078
0.013 -0.012 0.108 - 0.062
-0.004 -0.019 0.088 0.047
-0.021 -0.027 0.069 0.031
-0.038 -0.034 0.049 0.015
-0.055 -0.041 0.029 -0.001
-0.072 -0.049 0.010 -0.017
-0.089 -0.056 -0.010 -0.033
-0.106 -0.063 -0.030 -0.049
-0.123 -0.071 -0.049 -0.065
-0.140 -0.078 -0.069 -0.080
-0.157 -0.085 -0.089 -0.096
-0.174 -0.093 -0.108 -0.112
-0.191 n -0.100 -0.128 -0.128
[m s?-1] [m s?-1] [m s?-1] [m s”-1]
(c) Plano S (d) Plano N

Fonte: Huebner (2003) e o autor.
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Figura 38 — Comparagao do médulo da velocidade experimental com o numérico para
Q = 4,40 L/min.

0.237 0.145

I 0.221 I 0.135
0.205 0.126

- 0.190 - 0.116

0.174 - 0.106
0.158 0.097
0.142 I 0.087
0.126 0.077
0.111 I 0.068
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0.000 0.000
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(a) Plano O
0.186 0.110

I 0.174 I 0.103
0.161 0.095
0.149 0.088

~ 0.136 r 0.081

0.124 0.073

l 0.112 l 0.066
0.099 0.059
0.087 0.051
0.074 0.044
0.062 0.037
0.050 0.029
0.037 0.022
0.025 0.015
0.012 0.007
0.000 0.000

[m s?-1] [m s-1]

(c) Plano S

0.159
g
0.138

0.106
I 0.095
0.085

F 0127
F0.117

- 0.074
0.064
0.053
0.042
0.032
0.021
0.011
0.000

[m s”-1]

(b) Plano L

0.198
0.185
0.172
0.158
0.145
0.132
0.119
0.106
0.092
0.079
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0.040
0.026
0.013
0.000

[m s?-1]

(d) Plano N

Fonte: Huebner (2003) e o autor.
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ANEXO C - Trajetoérias do DMG FA-40

Essa secao mostra a representacao grafica da velocidade nas linhas de trajetérias
em 5 vazoes usadas para o calculo da hemélise com modelos lagrangianos (sumarizados
na Tabela 3). A Figura 39 mostra a vista isométrica (restrita a n = 200 para melhor
visualizagao do escoamento) e a Figura 40 a vista superior (com todas as n = 1996 linhas
usadas para o cdlculo da Tabela 7) nas 7 vazoes simuladas, onde é possivel observar o jato

formado no canal de entrada.

Figura 39 — Vista isométrica da velocidade nas trajetérias para o DMG FA-40 (n reduzido
para 200 linhas para melhor visualizagao).

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

I 0.3

0.2

0.0

(g) @ =4,40 L/s (m s™-1]
Fonte: o autor.
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Figura 40 — Vista superior da velocidade nas trajetérias para o DMG FA-40 (n = 1996)

(g) @ =4,40 L/s

Fonte: o autor.

(f) @ =4,03 L/s
Velocidade

I 0.3

0.2
0.2
0.1

0.0
[m s?-1]
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