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RESUMO

O uso de cateter venoso central por periodos prolongados suscita a formag@o de trombos
que podem gerar varias complicagdes como a trombose no local proximo ao acesso
vascular, a formagdo de émbolos, trombose venosa profunda e possivel
desenvolvimento de isquemia cardiaca. Varios sdo os fatores que contribuem para a
formagfo de trombos, mas ainda nfio sdo totalmente esclarecidos na literatura. Essa tese
teve o objetivo de avaliar as influéncias hemodindmicas no processo de formagéo de
trombos, usando simulagdo numérica do escoamento dentro do vaso sanguineo com e
sem a inser¢do do cateter venoso central. Para validar experimentalmente esse modelo
numérico foi desenvolvido um novo protocolo de fabricagdo de modelos experimentais
de vasos sanguineos especifico de paciente, esse capaz de produzir modelos que
possuam, simultaneamente, uma espessura definida de parede e alta complexidade
geométrica. Usando o modelo experimental foi apresentada uma nova abordagem de
validag@o in vitro de simulagdes de dindmica dos fluidos computacional, que consistiu
em utilizar uma plataforma de udltima geracdo para medigdo de escoamento por
ultrassom. Foram realizadas simula¢des com interacdo de fluido e estrutura, transientes,
usando modelo ndo-newtoniano para o sangue, € modelo de turbuléncia k-® SST para
os casos da veia jugular interna sem presenga do cateter, € com e sem vazao no cateter
venoso central inserido. Os resultados mostraram alta correlagdo (r = 0,996) entre
regides de altas tensdes de cisalhamento e regides de incidéncia de trombos encontrados
na literatura, no caso com vazdo no cateter. O cateter venoso central alterou a
hemodinadmica na veia criando regides de recirculagio e baixa velocidade, além de
tensdes de cisalhamento ndo fisioloégicas (>100 Pa) capazes de ativar plaquetas e
aumentar a agregacdo plaquetaria. Além disso, os resultados possibilitaram melhorar a
compreensdo de como as alteragdes hemodinadmicas causadas pela inser¢do do cateter

influenciam no processo de formagao e crescimento de trombos.

Palavras-Chave: Cateter venoso central, CFD, VFI-Ultrassom, Interagdes fluido

estrutura, Formagéo de trombo, Bioengenharia, Hemodialise.



ABSTRACT

The use of a central venous catheter for prolonged periods leads to thrombus generation that
can cause several complications, such as thrombosis at the vascular access site, emboli,
deep venous thrombosis, and possible development of cardiac ischemia. Several factors
contribute to thrombus generation, but they are not fully understood yet, in the literature.
This thesis aimed to evaluate the process of thrombus formation in a central venous catheter
caused by the hemodynamic influence of the catheter, using numerical simulation of the
flow. In order to experimentally validate this numerical model, a new fabrication protocol
of patient-specific experimental models of blood vessels was developed. Which is capable
of manufacture models that simultaneously have a defined wall thickness and high
geometric complexity. Using this experimental model, a new approach for in vitro
validation of computational fluid dynamics simulations was presented, which consisted of
using a state-of-the-art framework for flow measurement using ultrasound techniques.
Simulations were performed with fluid-structure interaction, transients flow, using a non-
Newtonian model for blood, and a k-m SST turbulence model for cases of the internal
jugular vein without the presence of the catheter, and with and without flow in the inserted
catheter. The results showed a high correlation (r = 0.996) between regions of high wall
shear stresses and regions of incidence of thrombus found in the literature. The central
venous catheter changed the hemodynamics in the vein creating zones of recirculation at
low flow rate, in addition to non-physiological shear stresses (>100 Pa) capable of
activating platelets and increasing platelet aggregation. Moreover, the results give some
insights of how the hemodynamic changes caused by the catheter insertion influence the

process of thrombus formation and growth.

Keywords: Central venous catheter, CFD, VFI-Ultrasound, Fluid structure interactions,

Thrombus generation, Bioengineering, Hemodialysis.
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1 INTRODUCAO

Cateter venoso central, fistula arteriovenosa e enxerto arteriovenoso sdo principais
formas de acesso vascular para pacientes com doencga renal cronica. O cateter venoso
central ¢ uma estrutura tubular que € inserida nas veias centrais do torax através da veia
jugular interna (VJI), subclavia ou femoral (MISANOVIC et al., 2015). Embora a
fistula arteriovenosa e o enxerto arteriovenoso tenham preferéncias para o acesso
vascular, o cateter venoso central fornece uma alternativa importante para pacientes em
hemodialise que tém uma condi¢fo vascular ruim, ou que estdo aguardando a maturagéo
de um acesso alternativo (MISANOVIC et al., 2015; PENG et al., 2017).

FIGURA 1-1 Principais formas de acesso vascular para pacientes com doenga renal cronica:
A-Cateter venoso central, B-Fistula arteriovenosa e C-Enxerto arteriovenoso.
Fonte: http://enfermagem-a-arte-de-cuidar.blogspot.com/2016/04/implantacao-e-manutencao-do-

cateter.html?m=1

O percentual estimado de pacientes em hemodidlise com acesso por cateter venoso
central tem aumentado ao longo dos tltimos anos, alcangando 20,5% no Brasil em 2016
(curta permanéncia: aproximadamente 9,4% e longa permanéncia: 11,2%; SESSO et al.,
2017), isso porque o cateter venoso central tem vantagens sobre o0s acessos
arteriovenosos, incluindo a relativa facilidade de inser¢fio, remog&o, substituicdo e o
acesso imediato a circulagdo (LUCAS, 2013). Os cateteres inseridos percutaneamente
numa veia central nfo deveriam exceder duas semanas no interior da veia (LUCAS;
TESSAROLO; VENIERO; et al., 2014; MCGEE; GOULD, 2003; ZENG; ZHAO,
2011). Entretanto, na pratica clinica, permanece por um periodo maior que dois meses
no interior da veia dos pacientes. Geralmente, esta pratica ¢ adotada devido as
necessidades terapéuticas associadas a morbidades como diabetes, hipertenséo,

patologias imunologicas e neuroldgicas, os quais fazem com que os cateteres centrais se
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tornem o Unico acesso sanguineo durante todo o periodo de tratamento e internagéo

(LUCAS, 2013).

O uso de cateter venoso central ¢ acompanhado por uma maior incidéncia de infecgdo e
trombose em comparagdo com outros meios de acesso vascular, como enxertos ou
fistulas. Segundo estudos, os eventos adversos de causas mecanicas ocorrem em 5 a
19% dos pacientes em uso de cateter venoso central, os eventos adversos infecciosos em
5 a 26% e a trombose em 2 a 26% (FRANCESCHI; CUNHA, 2010). Outro estudo
quantificou que 53,3% das disfungdes relacionadas ao cateter venoso central em seus
pacientes foram causadas em consequéncia da formacgdo de trombos (PENG et al.,
2017).

A trombose relacionada ao cateter ¢ uma complicacdo grave que prejudica a capacidade
do limen venoso central de se manter desobstruido, o desempenho do cateter e pode
resultar na disfuncdo do cateter. Além disso, o desprendimento do trombo pode resultar
em embolia pulmonar, em que a maioria das mortes associadas ocorre em questdo de
horas (LEUNG et al., 2015; PENG et al., 2017). Os fatores de risco para trombose
relacionada ao cateter venoso central incluem a localizagdo do cateter, tempo
permanéncia do cateter, o grau de dano das células endoteliais, profundidade da lesdo
vascular, hipercoagulabilidade, diametro do cateter, cateterismo repetido, diabetes,
idade superior a 65 anos, hipoalbuminemia, nivel elevado de lipoproteina, sexo
feminino, alteragdes nos genes que regulam a cascata de coagulagdo e
hiperhomocisteinemia (LEUNG et al., 2015; MCGEE; GOULD, 2003; PENG et al.,
2017). Entretanto, muitos resultados s@o inconsistentes ou conflitantes quanto a

associacéo entre os fatores de risco e trombose relacionada ao cateter venoso central.

De fato, até o momento, o mecanismo definitivo e os fatores de risco responsaveis pela
iniciagdo e progressdo da trombose relacionada ao cateter venoso central sdo pouco
conhecidos, portanto ainda ndo existe uma maneira eficaz de reduzir o risco de
trombose. Apesar disso, ¢ bem aceito que a hemodindmica desempenha um papel
importante no inicio e na progressao da trombose em sistemas cardiovasculares (LIN er
al., 2003; LUCAS; TESSAROLO; JAKITSCH; ef al., 2014; MAREELS et al., 2007,
PARK et al., 2020; PENG et al., 2017).
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O acesso vascular provoca alteragdes hemodinamicas, causando padrdes anormais de
tensdes de cisalhamento no local (LIN ef al., 2003; LUCAS; TESSAROLO; VENIERO;
et al., 2014; MAREELS et al., 2007; PARK et al., 2020; PENG et al., 2017). Por
exemplo, a nova tensdo de cisalhamento na parede pode danificar a camada endotelial
da parede do vaso sanguineo e levar a hiperplasia da intima (aumento do tamanho da
tinica intima), estenose e, por fim, a trombose. Além disso, a vazdo utilizada no cateter
pode gerar mais ou menos tensdes de cisalhamento que influenciardo no processo de

formagéo de trombo.

A dinamica dos fluidos computacional permite a investigagdo de fatores
hemodindmicos como velocidade, pressdo e tensdo de cisalhamento para avaliar a
aceleracdo, modulagdo e progressdo da formagdo do trombo (HOSSEINZADEGAN;
TAFTI, 2017; WU, Wei-Tao Tao et al., 2017). Estudos numéricos avaliaram o
escoamento sanguineo nas veias jugulares quando na presenga de cateteres venosos de
hemodialise e na saida do cateter (LIN er al., 2003; LUCAS; TESSAROLO;
VENIERO; et al., 2014; MAREELS et al., 2007, PARK et al., 2020; PENG et al.,
2017). Entretanto, muitas informagdes ainda podem ser extraidas com o estudo da
hemodindmica envolvida nesse processo, e com avangos na metodologia numérica

utilizada.
1.1 Justificativa

Com o objetivo de avaliar o que provoca a formagdo de trombo apds a insercdo do
cateter venoso central na veia, serd comparado o ambiente hemodindmico nas veias
centrais antes e apds a insercdo do cateter venoso central, simulados numericamente
utilizado um modelo especifico de uma veia com cateter venoso central baseado em
imagens de angiografia por tomografia computadorizada. Além de validar o modelo
numérico para fornecer maior confiabilidade aos resultados obtidos. Estudos sobre a
hemodinamica local dos cateteres podem fornecer informagdes sobre como os cateteres
podem ser otimizados para reduzir a tensdo de cisalhamento e zonas de estagnacéo,

levando assim a cateteres possivelmente menos trombogénicos.
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1.2 Objetivos

1.2.1 Objetivo geral

Avaliar numericamente quais mecanismos fluidos dindmicos influenciam no processo
de formagdo de trombos em veias com cateter venoso central, com validacéo
experimental desse modelo numérico. A originalidade do trabalho consiste na utilizagdo
de simula¢des com interagdo fluido estrutura para avaliar o escoamento no interior da
veia jugular interna com o cateter venoso central, usando geometria real, especifica de

paciente, da veia jugular interna.

1.2.2 Objetivos especificos

e Simular numericamente, utilizando dindmica de fluidos computacional e interagdes
de fluido estrutura, o escoamento venoso turbulento ndo newtoniano com e sem
presenga de cateter.

e Projetar, construir e avaliar modelo tridimensional de veia jugular interna com
material flexivel, e geometria complexa similar ao real retirado de tomografia
computadorizada, a ser utilizada na bancada de testes experimentais.

e Realizar experimento em bancada e validar campo de velocidade do modelo
numérico utilizado.

e Desenvolver e utilizar método Euleriano para estimativa do potencial trombogénico

do escoamento.



2 FUNDAMENTOS

2.1 Anatomia e fisiologia das veias
A parede das veias é formada basicamente por trés camadas (FIGURA 2-1):

e Tunica intima: é a camada interna e possui uma constituigdo mais delgada,
composta por células planas sobre uma membrana basal fina de tecido
conjuntivo;

o Tunica média: é a camada mais resistente ¢ formada por tecidos elastico e
muscular;

e Tunica adventicia: ¢ a camada mais externa ¢ formada por uma fina camada de
tecido conjuntivo laxo e flexivel, que nutrem as outras duas tnicas e fixam as

veias aos tecidos que as rodeiam.

FIGURA 2-1 Estrutura basica de uma veia.
Fonte: Wikipedia, Kelvinsong,2013.

Vélvula

Tanica intima
Tecido conjuntivo —————— &
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Tunica adventicia

Outro aspecto da anatomia das veias € a existéncia das valvulas venosas, que agem
unidirecionalmente para evitar o contrafluxo causado pela gravidade. Estas valvulas
unidirecionais sdo constituidas de musculo esfincter ou de duas ou trés dobras
membranosas, além de uma fina camada externa de coldgeno, que auxilia na
manutengdo da pressdo sanguinea e na prevencdo de um actimulo de sangue (FUNG,
2013).
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Por sofrerem uma pressdo menor do que a sofrida pelas artérias, as veias possuem as
paredes mais delgadas. Isso aumenta sua capacidade de se contrair e expandir

permitindo que as veias armazenem sangue e disponibilizem-no quando necessario.

Em algumas regides a pressdo transmural (diferenca entre pressdo interna e externa)
agindo sobre a veia gera situagdes Unicas de escoamento sanguineo. Quando a pressdo
transmural € positiva a veia estara aberta, quando ela ¢ negativa além do limite critico
de flambagem a veia ird colabar. Em uma terceira possibilidade a pressdo pode ser
positiva na entrada, porém negativa na saida e excedendo o limite critico de flambagem.
Nesse caso, a parte final da saida ira colabar e interromper o fluxo, a queda de pressdo
se tornara zero fazendo com que todo o interior tenha pressdo igual a pressio na entrada,
causando novamente a abertura da veia e iniciando o escoamento, mas quando o
escoamento iniciar a pressdo ira cair novamente, possivelmente fechando a saida, o que
podera levar ao fendmeno dindmico de flutter, ou a redugdo da area transversal da veia,

chamada de vaso constri¢do (FUNG, 2013).
2.2 Hematologia e reologia do sangue

O sangue representa entre 6 a 8% do peso total do individuo, sendo que a maior parte
das pessoas tem entre 4,5 a 6,0 L de sangue (FALLIS, 2013). A massa especifica é
ligeiramente maior do que a da 4gua, sendo aproximadamente 1060 kg/m?, além de que

essa pode também variar com a concentragdo de gldbulos vermelhos.

O sangue consiste em 45% em massa de elementos na sua formagdo: como globulos
vermelhos ou eritrécitos, glébulos brancos ou leucdcitos, e plaquetas suspensos no
plasma (cerca de 60% do volume do sangue). O plasma é um liquido transparente, de
cor ambar, em que os componentes celulares do sangue estdo suspensos, além disso, ele

ainda contém proteinas, eletrdlitos, hormonios e nutrientes (FALLIS, 2013).
2.2.1 Eritrécitos

Os eritrocitos, conhecidos também como hemécias, transportam a hemoglobina que, por
sua vez, leva oxigénio do pulmio para os tecidos. Outra fungdo dos eritrécitos €
catalisar a reacdo reversivel entre didxido de carbono e 4gua para formar acido

carbonico. Isso possibilita o transporte de grandes quantidades de didxido de carbono no
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sangue na forma de ion bicarbonato, que € convertido em diéxido de carbono nos

pulmdes.

Quanto as dimensdes, os eritrocitos sdo discos biconcavos com didmetro médio de
7,8 um e espessura de 2,5 um em sua area mais espessa e de 1 wm ou menos no centro
(FALLIS, 2013). Sua extensa area superficial facilita a difusdo entre o citoplasma do
eritrocito e o plasma em volta. A forma dos eritrécitos pode variar bastante conforme as
células sejam comprimidas ao passarem pelos capilares. O formato biconcavo e a
elasticidade caracteristica da célula permitem a associacdo e dissociacdo de pilhas
(denominadas rouleaux) de eritrocitos; que passam incdlumes pelos didmetros

diminutos dos capilares.

2.2.2  Plaquetas

As plaquetas sdo corpusculos anucleados, procedentes dos megacariocitos — células
gigantes da medula 6ssea, como podem ser observadas na FIGURA 2-2. As plaquetas
estimulam coagulacdo do sangue e ajudam na reparagdo dos vasos sanguineos,

permanecendo no sangue entre 10 e 12 dias.

FIGURA 2-2 Megacariocito e plaquetas.

Fonte: http://ddcnovasprespectivas.blogspot.com/2013/01/volumeplaquetario-medio-as-plaquetas.html
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Ao agruparem-se no local lesionado, as plaquetas formam um tampéao temporario que reduz
a velocidade da perda sanguinea durante a coagulagéo, processo chamado de hemostase. O

processo de coagulagdo sera mais bem detalhado na se¢éo 2.4.
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2.2.3 Viscosidade do sangue

O sangue ¢ um fluido ndo newtoniano com viscosidade que varia com a intensidade de
deformagdo aplicada, e com a duragdo da deformagdo (VERSTEEG;
MALALASEKERA, 2007; ZENG; ZHAO, 2011). Dessa forma, a viscosidade do

sangue ndo € constante ao longo do escoamento.

Existem diversas equagOes constitutivas para modelar os fluidos n&o-newtonianos
(BOYD; BUICK; GREEN, 2007; SHIBESHI; COLLINS, 2005; SRIVASTAVA;
SAXENA, 1995; ZENG; ZHAO, 2011). Muitas dessas expressoes sdo determinadas
empiricamente, de acordo com o comportamento do fluido num escoamento submetido
a determinada tensdo de cisalhamento, o que torna essas relagdes limitadas aos

experimentos realizados, e extrapola¢des devem ser feitas com cautela.

O modelo de Carreau-Yasuda (C-Y) é mais robusto que o Power law, ja que modela
também valores muito baixos e muito altos de taxa de deformag&o. Isso € possivel por meio
da utiliza¢do de dois pardmetros, 1, € 1., que limitamos valores da viscosidade. O modelo

de Carreau-Yasuda ¢ descrito pela Equagdo (2-1):

n—1

NN [1+ (A7) ¢ @2-1)

M= New

Em que n e A s@o pardmetros de ajuste da curva, e  é a viscosidade aparente. Para o caso
de n=1 ou =0, tem-se o comportamento de um fluido newtoniano. O pardmetro a lida

com a transigdo entre 7, e a regido de Power law (BOYD; BUICK; GREEN, 2007).

Um estudo que vale a pena destacar, foi realizado por SOULIS et al. (2008) em que se
testou as limitagdes dos varios modelos de viscosidade ndo-newtoniana, no qual sdo
importantes para a avaliagdo da tensdo de cisalhamento e do gradiente de tensdo de
cisalhamento. Simulou-se a geometria intravascular da coronaria esquerda com o cateter
de ultrassom intracoronario. A velocidade foi assumida como uniforme, num
escoamento em repouso de 0,17 m/s, moderado de 0,34 m/s e no exercicio 0,68 m/s.

encontrou-se que, os modelos Power law, Casson e C-Y tiveram comparavel
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viscosidade molecular, tensdo e gradiente de tensdo de cisalhamento. A distribuicdo da

tensdo de cisalhamento mostrou-se constante nos varios modelos.

Foi encontrada alta viscosidade molecular e baixa tensdo de cisalhamento e gradiente de
tensdo de cisalhamento na bifurcag@o principal da artéria corondria esquerda. Quando
comparado ao modelo newtoniano, este apresentou boa aproximagéo para médias e altas
taxas de deformacdo. No entanto, a aplicagdo de um modelo ndo-newtoniano foi
essencial para alcangar resultados aceitaveis e proximos ao real (SOULIS et al., 2008).
Sendo assim, o modelo ndo-newtoniano explicou melhor as variaveis hemodindmicas

do escoamento sanguineo.

No que se refere a magnitude da viscosidade molecular na regido de bifurcacdo
principal, o modelo de Power law apresentou uma escala de 0,004 a 0,114 Pa-s,
enquanto C-Y obteve uma faixa de 0,003 Pa-s a 0,006 Pa-s, que sdo valores mais
proximos dos fisioldgicos normais da viscosidade sanguinea. O modelo de Power law
subestimou a drea média da tens@o de cisalhamento fisioldgica e ndo foi suficiente para
descrever as caracteristicas do sangue (SOULIS et al., 2008). Por outro lado, o modelo
de C-Y definiu valores aproximados das caracteristicas de viscosidade sanguinea e de

tensdo de cisalhamento fisiologica.

Outra caracteristica importante da reologia do sangue é que, escoando em vasos de
grande calibre e em velocidades relativamente altas, o sangue se comporta como um
meio continuo. Nesse caso, varia¢cdes na velocidade do escoamento produzem alteracdes
muito pequenas nas viscosidades (LIU ef al., 2011; ZENG; ZHAO, 2011).

O sangue exibe um comportamento de um fluido ndo-newtoniano devido ao grande
nimero de componentes sanguineos, principalmente os eritrocitos (BERNSDORF;
WANG, 2009; LIU er al, 2011; ZENG; ZHAO, 2011). As modificagées do
comportamento reologico do sangue também sugerem mudangas no processo de adesdo
de varias espécies de proteinas nas paredes dos vasos o qual pode induzir a formagéo de
trombos. A viscosidade aparente varia com a concentracdo de células sanguineas
vermelhas e da sua distribui¢do espacial. Diante de uma baixa taxa de deformacéo ou
tensdo de cisalhamento a viscosidade aparente é alta, ao passo que a viscosidade

aparente diminui com o aumento da deformagéo e aproxima a um valor minimo sob alta
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tensdo de cisalhamento (BERNSDORF; WANG, 2009; LIU er al, 2011; ZENG;
ZHAO, 2011). O sangue que apresenta valores altos no hematdcrito (proporg¢do em
volume de gldbulos vermelhos no sangue) exibe uma maior resisténcia interna quando
comparado ao sangue com valores baixos no hematdcrito (ZENG; ZHAO, 2011). Isso é
atribuido principalmente a grande quantidade de hemacias flutuantes e a sua agregacéo
em diferentes condi¢des de escoamento sanguineo. Logo, a medida da viscosidade esta

relacionada a uma taxa de deformag@o especifica.

A uma baixa taxa de deformag@o, as células sanguineas tendem a se agregar, levando a
um aumento da resisténcia interna, devido ao aumento da viscosidade (PENG ef al.,
2017; ZENG; ZHAO, 2011). Um distarbio no escoamento também contribui para a
modificagdo da viscosidade, uma vez que, ocorre maior transporte de massa e maior
concentragdo celular de elementos, como por exemplo, na presenga de voértices, maior
concentracdo de hemacias e plaquetas esta concentrada nessa regifo, o que aumenta a
viscosidade, e diminui a tensdo de cisalhamento local. Dessa forma, as interagdes entre

os componentes do sangue determinam o seu comportamento reoldgico.
2.3 Cateter venoso central

Os cateteres venosos centrais (CVC) sdo cateteres cuja ponta se localiza numa veia de
grosso calibre. A inser¢do do cateter pode ser por puncdo de veia jugular, subclavia,
axilar ou femural. Este tipo de cateter tem por finalidade permitir uma terapia adequada
em doentes que necessitem de intervengdes terapéuticas complexas, e sdo geralmente
utilizados em casos de emergéncia, unidade de cuidados intensivos, pods-operatorio
imediatos de cirurgias complexas e patologias que requerem medidas terapéuticas
prolongadas, como a doenga renal cronica (LUCAS, 2013). A posicdo ideal de
localizagdo do CVC para hemodialise é considerada ao nivel da jungdo da veia cava

superior e o atrio direito (RUESCH; WALDER; TRAMER, 2002).

Os CVCs devem permitir alta vazédo e pequena queda de presséo durante a hemodialise,
causar 0 minimo de trauma a parede do vaso para evitar trombos, e possuir alguma
resisténcia a oclusdo pela bainha de fibrina. O seu material deve ser de boa
biocompatibilidade, resistente a quebra, radiopaco e evitar a migragdo de bactérias. A

FIGURA 2-3 mostra alguns dos diferentes modelos de cateter que podem ser
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encontrados, cada um com sua vantagem e desvantagem de projeto, que dependem da

aplicag@o.

A hemodialise ¢ um processo realizado em pacientes com doenga renal cronica,
comumente utilizando CVC, com o objetivo de remover liquidos e produtos residuais
urémicos do corpo, quando o rim ndo € capaz de fazé-lo. Em geral, a hemodialise ¢
realizada trés vezes por semana, em sessdes com duragdo média de trés a quatro horas e
em clinicas especializadas. Uma maquina de dialise e um acesso vascular (cateter ou
fistula) sdo necessarios para conectar o sistema vascular do paciente. E iniciada com o
acesso da circulagdo sanguinea, permitindo que o sangue do paciente seja impulsionado
por meio da via arterial até o interior de um filtro (dialisador) e retorne pela via venosa

estabelecendo uma circulag@o extracorpodrea continua (BESARAB; PANDEY, 2011).

FIGURA 2-3 Diferentes tipos de cateter venoso central para dialise

Fonte: ASH, 2008.
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A vazdo média preconizada que circula no interior do CVC deve ser no minimo
300 ml/min sendo possivel para alguns cateteres, o alcance de valores de 500 ml/min

(BESARAB; PANDEY, 2011). Valores menores de vazdo podem favorecer a
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recirculagdo e ineficiéncia na didlise. A pressdo arterial média, no CVC, deve ser em
torno de — 250 + 10 mmHg e a pressdo venosa em torno de 250 + 10 mmHg

(BESARAB; PANDEY, 2011).

Valores que estdo acima ou abaixo desses pardmetros podem estar associados a alguma
disfuncdo do cateter venoso. A disfun¢do que ocorre devido a uma obstrucdo
trombotica, pode ocorrer dentro de 24 horas apds a inser¢do do cateter ou apds um
tempo de permanéncia prolongado (BESARAB; PANDEY, 2011). Na presenga de
trombos, a resisténcia interna ao escoamento aumenta e pode ocorrer um escoamento
menor que 300 ml/min, e uma pressdo arterial mais negativa que -250 mmHg
(BESARAB; PANDEY, 2011). Deve-se estar atento a tentativas mecanicas de
manipulagdo do cateter, a fim de melhorar o escoamento sanguineo devido a uma
disfungdo no CVC, uma vez que, tal procedimento pode causar uma perturbagdo do
sistema fibrinolitico e promover processos inflamatérios e ativagdo da cascata de
coagulacdo (BESARAB; PANDEY, 2011).

2.4 Mecanismo de coagulacio com a presenca do cateter venoso central

O processo de coagulacdo se inicia com a adsor¢do de proteinas plasmaticas, como o
fibrogénio, albumina, gama-globina e o fator de von Willebrand (vWf). Ao se aderirem
ao cateter, as proteinas ativam as vias de coagulagdo intrinseca e extrinsecas e respostas
inflamatorias. As proteinas podem se ligar a superficie do material através de interagdo
eletrostatica entre os dominios das proteinas e superficies carregadas com cargas
opostas, por ligacdo de hidrogénio ou por interacdes hidrofobicas (CHEN et al., 2008;
WU et al., 2008). A adesdo de leucécitos e plaquetas ao cateter ocorre imediatamente
apds a adsor¢dio de proteinas (CHEN, Hong ef al., 2008; GREENWALT et al., 1992;
WU, Yuguang et al., 2008). A FIGURA 2-4 apresenta um resumo esquematico das vias

de coagulagdo extrinseca e intrinseca em presenca de biomaterial na corrente sanguinea.

O fibrinogénio € a proteina com maior facilidade de adesdo ao material, seguida de
gama-globulina e albumina, bem como fatores de coagulagdo (CHEN et al., 2008). O
fibrinogénio se liga ao receptor contido nas membranas das plaquetas denominado
integrina (XU; RUNT; SIEDLECKI, 2010) e pode dar inicio a via de coagulacdo
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intrinseca. As gama-globulinas promovem a adesdo de leucocitos que ddo inicio a

mediacdo do processo inflamatdrio e da coagulagdo extrinseca.

O contato do sangue com o material polimérico representa um estimulo potencial para
induzir a expressdo do Fator Tecidual (FT) em neutrofilos e monocitos. Tais leucdcitos,
sdo provenientes de respostas inflamatdrias, tornam-se ativados ao se ligarem a gama-

globulina, expressam o FT e estimulam a via de coagulacio extrinseca (LUCAS, 2013).

FIGURA 2-4 Resumo esquematico das vias de coagulagdo na presenga do cateter.

Fonte: LUCAS, 2013.
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O vWf € um polimero sintetizado na regido subendotelial do vaso e em megacariécitos
(células da medula dssea responsaveis pela produgdo de plaquetas) e estimulador da
adesdo plaquetaria, por meio de uma ponte molecular entre as plaquetas e o colageno
(RUGGERI et al., 2006; YUAN et al., 2012). O vWT se liga ao cateter e este se liga as
plaquetas por meio do receptor especifico de glicoproteina contidos nas membranas das

plaquetas (COSEMANS et al., 2011; GREENWALT et al., 1992; WU et al., 2008).
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O fator XII € catalisado quando as proteinas sanguineas entram em contato com o
material polimérico. O fator XII transforma-se em fator Xlla e inicia-se uma série de
reagdes da via de coagulagdo intrinseca até a geragdo de trombina. Na via extrinseca o
fator plasmatico VII se liga ao FT, tornam-se ativados (VIla), formam um complexo

TF-Vlla e inicia-se a via de coagulagéo extrinseca.

O fator de coagulacdo V € um fator comum de ambas as vias de coagulagdo e com a
presenca do célcio ativa a protrombina em uma enzima denominada trombina que por
sua vez ativa o fator XIII (fator estabilizador da fibrina ativada) e o fibrinogénio. O fator
XIII ativado pela trombina estabiliza o codgulo, formando liga¢cdes cruzadas e

polimerizadas de fibrinas insolaveis.

O processo de adsor¢éo de proteinas ao polimero pode se tornar irreversivel e, mesmo
com a introducdo de agentes fibrinoliticos, a dissolu¢do do tecido torna-se ineficaz,
devido as ligagGes covalentes fortes entre as proteinas plasmaticas e a parede do cateter
(BESARAB; PANDEY, 2011; JACKSON, 2006). As complicagdes devido a formacgéo
de trombos nos orificios laterais dos cateteres ocorrem mesmo com o uso de
anticoagulantes, o que refor¢a a inerente trombogenicidade dos materiais poliméricos

quando inseridos na corrente sanguinea (LUCAS, 2013).

2.4.1 Influéncia do escoamento venoso na formacéo do trombo

O material polimérico do CVC em contato com o sangue ativa a adsor¢do em sua
superficie em baixas ou altas taxas de deformagéo e tensdes de cisalhamento. Em ambos
0s casos o processo de coagulagdo ¢ intensificado aumentando a formacéo de fibrinas
(COSEMANS et al., 2011; LIU et al., 2011). Em condi¢cdes de baixa taxa de
deformagdo (<300 s') o fibrinogénio efetivamente medeia a adesdo e agregacio
plaquetéria, mas a alto valores de taxa de deformagdo (>1000s™") o vWf é conhecido
como o ligante unico que conduz a agregacdo e adesdo de plaquetas (KULKARNI et al.,
2000). O vWTf se liga ao receptor de glicoproteina das plaquetas (GPIba-vWf) e inicia

agregacdo plaquetaria.

Em baixa taxa de deformagdo, a adesdo ¢ controlada pelo transporte de massa de

plaquetas se a taxa de reag@o € muito maior que o transporte por difusio (COSEMANS



30

etal,?2011; LIU et al., 2011). Nesse caso, as plaquetas alcancam a superficie de forma
mais lenta e o transporte convectivo domina sobre a reagéo cinética. Em altos valores de
tensdo de cisalhamento, a adesdo ¢ controlada pela reagdo cinética de interagdo entre os
receptores plaquetarios e as proteinas de adesdo da parede do vaso (KULKARNI et al.,
2000). A medida que a taxa de deformag@o aumenta o transporte convectivo de
plaquetas e plasma aumenta e o processo de adesdo ao polimero aumenta de modo

correspondente (WOHNER et al., 2012).

No estudo de WU er al. (2008) analisou-se o efeito da adsor¢do do vWf e do
fibrinogénio no polietileno e no poliuretano in vitro sob variaveis condi¢des de taxa de
deformagdo. Observou-se que, a quantidade de proteinas adsorvidas tanto de
fibrinogénio quanto de vWf aumentou com as altas das taxas de deformagdes (340 s™! e
500 s') impostas, aumentando assim a adesdo plaquetdria no biomaterial. No
escoamento venoso a taxa de deformagcdo fisiologica varia entre 20 a 200 s”! e a tensdo
de cisalhamento varia de 0,14 a 6,0 Pa (KULKARNI et al., 2000, WOHNER et al.,
2012). O vWT € necessario para a adesdo de plaquetas em situacdes de alta tensdo de
cisalhamento (BERNY e al, 2010; LEE er al, 2013; TOKAREV; BUTYLIN;
ATAULLAKHANOV, 2011; YUAN et al., 2012). Tanto o fibrinogénio quanto vWf sdo
necessarios para a estabilidade do trombo, agindo de acordo com a taxa de deformagéo
no sangue (KIM et al., 2012; TOKAREV; BUTYLIN; ATAULLAKHANOV, 2011;
YUAN et al., 2012).

Em condi¢des de alta taxa de deformagfo, as plaquetas sdo transportadas para a
superficie de adesdo de uma forma muito mais rapida do que sob condi¢des de baixa
taxa de deformacdo. Os eritrocitos influenciam na distribuicdo das plaquetas no interior
do vaso (RUESCH; WALDER; TRAMER, 2002). A distribui¢do dos eritrécitos no
escoamento sanguineo ndo € considerada homogénea, os eritrocitos migram em diregdo
ao centro do vaso a medida que aumenta a taxa de deformagdo. As plaquetas colidem
com as células sanguineas vermelhas e sdo transportadas para a parede do vaso. Assim,
a rotagdio das células sanguineas vermelhas movimenta as plaquetas para a superficie do
vaso. Como consequéncia, aumenta a concentragéo local de plaquetas proxima a parede
do vaso, com o aumento da taxa de deformag@o. A concentragdo das plaquetas, em

resposta as células sanguineas vermelhas, pode aumentar em até trés vezes de
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magnitude (BERNY e al., 2010; RUESCH; WALDER; TRAMER, 2002; TOKAREV;
BUTYLIN; ATAULLAKHANOV, 2011).

Além disso, estudos tém demonstrado que a agregacdo de plaquetas ocorre
preferencialmente em regides de distirbio de escoamento (separagdo de escoamento,
zona de estagnagdo, vortices) em que o escoamento sanguineo passa por zonas de
aceleragfo seguidas por zonas de desaceleracdo (CHIU; CHIEN, 2011; KAMOCKA et
al., 2010; SHERIFF et al., 2010; WOHNER et al., 2012).

2.4.2 Formacio e modelagem do trombo a altas taxas de deformacéo

Uma sequéncia de eventos que demonstra a formagdo de trombose de alto cisalhamento
com placas ateroscleroticas, comparavel com o mecanismo de formagéo de trombo com
na superficie do CVC, é ilustrada na FIGURA 2-5. A ruptura da parede do vaso expde a
superficie trombogénica, especificamente o colageno. O proprio biomaterial do CVC
pode funcionar como essa superficie trombogénica (FIGURA 2-5a), além de que a sua
presenga na veia pode ocasionar as altas taxas de cisalhamento. As altas taxas de
cisalhamento no fluxo sanguineo aumentam a difusividade e concentragdo do vWF e da
plaqueta para a parede e, se alto o suficiente, é capaz de desdobrar a molécula de vVWF
(FIGURA 2-5b). Os filamentos do vWF alongados s@o adsorvidos na superficie do
colageno, ou biomaterial, e se entrelagam para formar redes (FIGURA 2-5c¢). A
difusividade e a marginalizacdo plaquetaria aumentada agem para transportar as
plaquetas para a parede do vaso (FIGURA 2-5d), onde as plaquetas circulantes ndo
ativadas se ligam reversivelmente ao vWF ligado por adesdo a superficie por meio da
GPIb (FIGURA 2-5e). Apos a adesdo, as plaquetas sdo ativadas, provavelmente por
uma combinag@o de ligagdo e alto cisalhamento nas plaquetas aderidas. A ativagéo leva
a uma ligacdo irreversivel via integrina allbp3 em vWF e conversdo de fibrinogénio em
fibrina. A ativacdo também libera granulos de plaquetas contendo vWF, o que aumenta
a concentracdo de vVWF em até 50 vezes localmente na regido de trombose (FIGURA
2-5f). Este processo inicia um sistema de feedback positivo em que as plaquetas no
trombo liberam mais vVWF que se alonga sob o cisalhamento da parede para capturar as
plaquetas circulantes, levando ao crescimento acelerado do trombo (FIGURA 2-5g-i), a
ativagdo da integrina allbp3 para estabilidade do trombo, e, em ultima instancia, a

oclusdo do vaso.
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FIGURA 2-5 Esquema da formacao de trombo em alta tensdo de cisalhamento:

(a) As regides estendticas induzem altas taxas de cisalhamento da parede. (b) Alto cisalhamento resulta
em alongamento do fator de von Willebrand (vWF). (c) O vWF alongado ¢ adsorvido as superficies. (d)
Aumento da difusividade e marginac@o de plaquetas para a parede do vaso. (e) Plaquetas ndo ativadas
ligam-se ao VWF. (f) A ativago plaquetaria libera o contetido dos granulos (VWF) e ativa a integrina
IIbP3. (g, h) O vWF ¢ adsorvido ao trombo em crescimento e novas plaquetas sdo continuamente
capturadas e ativadas. (i) A formacdo de trombos em grande escala leva a oclusdo ou embolizacdo.

Fonte: Modificado de CASA; DEATON; KU (2015).
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Vérios estudos anteriores tentaram desenvolver modelos para prever a
trombogenicidade e a formacdo de trombos (BOSI et al., 2018; CITO; MAZZEO;
BADIMON, 2013; WANG:; KING, 2012). No entanto, poucos modelos preditivos para
a formagdo de trombo foram validados, e a maioria ndo € capaz de modelar o
crescimento do trombo em grandes escalas oclusivas (CITO; MAZZEO; BADIMON,
2013). Muitos dos modelos baseavam-se nos tempos de exposi¢do das plaquetas como o
principal mecanismo para a formagdo do trombo. Além disso, o foco final era
frequentemente a adesdo plaquetaria, independentemente da agregacdo plaquetaria ou

das taxas de acumulagéo.
2.5 Modelo de potencial trombogénico

O aumento ou reducfio do potencial de um escoamento sanguineo em ativar o processo
de formacdo de trombo pode ser quantificado medindo parametros importantes no
escoamento, como o tempo de permanéncia do sangue e a tensdo de cisalhamento

(MAREELS et al., 2007).
O tempo de permanéncia pode ser modelado pela Equagdo (2-2):

a(uit) -1

ox; 2-2)

Onde u;, x; sdo componentes da velocidade e da coordenada no escoamento. Essa
equacdo ¢ uma forma especifica da equacdo de continuidade para a variavel tempo (t).
Os valores de t na entrada s@o zero, e a condicdo de contorno imposta é de nenhum
escoamento em todas as outras superficies. Isso resulta em um valor de t em todo o
dominio que indica em qualquer local o tempo decorrido desde que o fluido nesse local

entrou no dominio (tempo de permanéncia) (MAREELS et al., 2007).

A tensdo total o (também chamada de tensdo verdadeira) para um fluido pode ser

separada entre o componente hidrostatico (—plI) e o viscoso (1), Equagdo (2-3):
oc=-pl+7 (2-3)

Para um fluido newtoniano o valor dos componentes em diferentes diregdes da tenséo

de cisalhamento ¢ dado pela Equagéo (2-4):
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aui
Tl'j = T]a_x] (2-4)

E preferivel escolher um tUnico pardmetro capaz de caracterizar adequadamente as
condigdes de cisalhamento multidimensionais, descritas por um tensor de tensdo ;.
Porém, existe uma grande dificuldade em definir essa tensdo equivalente (YU et al.,
2017), o primeiro considerado foi utilizar o critério de von Mises T,,,, calculado

conforme Equacgao (2-5) (BLUDSZUWEIT, 1995; YU et al., 2017):

Tym = \/1 [ (01 — 02)% + (07 — 03)? + (07 — 03)? ] (2-5)

2

Outro critério altamente utilizado ¢ o introduzido por BLUDSZUWEIT (1995)

conforme Equacdo (2-6):

7= jZ(m—rﬂ-)2+Z(m)z @)

i#j i#j

Além dessas, varias outras propostas de medidas podem ser encontradas na literatura.
Por exemplo, o critério Tresca que utiliza os valores extremos das tensdes principais

(PINOTTI; ROSA, 1995), e pode ser calculado conforme Equagéo (2-7):

1
T = Emax(lal —0yl,l0; — 03], |0y — a3]) (2-7)

A escolha do critério influencia grandemente na grandeza da tensdo de cisalhamento, e
deve ser considerada com cautela. Porém varios trabalhos mostram que quando
utilizadas comparativamente produzem resultados com diferengas irrelevantes a escolha
do critério de calculo das tensdes (BLUDSZUWEIT, 1995; FARINAS et al., 2006;
LACASSE; GARON; PELLETIER, 2007; YU et al., 2017). Alguns autores sugerem
utilizar diferentes critérios simultaneamente como uma forma de delimitar limites
inferiores superiores a previsdo da tensdo de cisalhamento (LACASSE; GARON;

PELLETIER, 2007; YU et al., 2017).
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Para quantificar o potencial de formagdo de trombo pode ser utilizando o indice de lise
de plaquetas (PLI) (GIERSIEPEN er al., 1990; GOUBERGRITS; AFFELD, 2004;
WURZINGER et al., 1985), dado pela Equagdo (2-8). Essa equagdo, similar ao indice
de hemolise, foi criada por WURZINGER ez al. (1985), e leva em conta a combinagdo
entre a grandeza da tensdo de cisalhamento com tempo de exposi¢do a essa tensdo,

sendo correlacionada com constantes definidas experimentalmente.
PLI = 3,31 x 1076¢077¢3.075 (2-8)

Embora a equacdo esteja configurada para a lise de plaquetas, pode ser usado para

avaliar a possivel ativagdo, ja que os mesmos determinantes sdo aplicaveis.
2.6 Mediciao de escoamento por ultrassom

A modalidade de ultrassom mais utilizada para estimar velocidade de escoamento
sanguineos ¢ o uso do ultrassom de Doppler pulsado. Nessa modalidade, a velocidade
axial € estimada pelo calculo da mudanga de fase entre pulsos consecutivos no local de
interesse, conforme métodos no dominio da fase. Em particular, a mudanga na fase A¢
entre pulsos consecutivos na profundidade de interesse z, € linearmente proporcional a
velocidade v do dispersor acustico, em um angulo de 6 em relagdo ao transdutor. A
mudanga de fase por unidade de tempo € essencialmente uma mudanga na frequéncia

central f; dos pulsos recebidos, referido como o Efeito Doppler (COBBOLD, 2006).

vcoso 1A 2fovcost
Loveose . _ 186 2

Ap =4 = =
¢ Co d 2w At Co

(2-9)

Onde f, ¢ frequéncia central da onda de ultrassom e ¢, € a velocidade do som no meio.

Na pratica, normalmente ha um conjunto de dispersores na regido de interesse que irdo
sobrepor os ultrassons refletidos, consequentemente, os sinais recebidos conterdo uma
distribuicdo de mudangas de fase por quadro, em outras palavras, um espectro de

frequéncias.
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FIGURA 2-6 Exemplo de medig¢do de escoamento: espectrograma Doppler pulsado.
Eixo vertical mostra a velocidade em cm/s em fungo do tempo (eixo horizontal), observe a largura de
banda espectral (seta vermelha) resultante das sobreposi¢des do espectro de frequéncias medidos.

Fonte: Préprio autor.

Apesar de ser usada rotineiramente, a modalidade Doppler pulsado tem fontes
significativas de erro. Em primeiro lugar, ¢ evidente a partir da Equagédo (2-9) que a
velocidade real do fluxo s6 pode ser medida se o angulo entre o feixe e o fluxo for
conhecido. Medir a velocidade maxima real, portanto, requer que operador estime
manualmente esse angulo de escoamento, levando a medi¢des dependentes do operador.
Em segundo lugar, o espectro Doppler € frequentemente contaminado pelo alargamento

espectral que € intrinseco a sonda e a configuracdo da imagem (FIGURA 2-6).

Embora o Doppler pulsado seja clinicamente importante, ele é limitado em revelar as
caracteristicas espaciais do escoamento, pois o usudrio pode selecionar apenas uma
regido por vez. Para revelar essas informagdes espacialmente e ajudar na identificagdo
das regides de interesse, pode ser usado modo imagem Doppler colorido. O Doppler
colorido revela o perfil de fluxo espacial a cada quadro, realizando uma varredura de
medi¢Ges em uma determinada regifio de interesse, apresentando a velocidade central do
espectro em cada pixel codificado nas cores azul e vermelho para denotar a velocidade

na dire¢do em relagéo ao transdutor, conforme mostrado na FIGURA 2-7.

A desvantagem desta técnica €, no entanto, um limite relativamente menor na
velocidade maxima mensuravel (Equagéo (2-10)), em relagdo aos métodos no dominio
do tempo. Isso emerge dos principios de amostragem de Nyquist aplicados ao sinal
amostrado em varias emissdes. Se o escoamento for muito rapido, a mudanga de fase
excede o limite de Nyquist e mede valores errados para essa regido. Esse tipo de erro é

conhecido como Aliasing da velocidade.
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__PRF * ¢
Vmax = 4—f0 (2-10)

PRF ¢ a frequéncia de repeti¢do de pulsos das ondas de ultrassom.

FIGURA 2-7 Imagem Doppler colorido de um modelo de bifurcagéo carotidea, mostrando a velocidade
de fluxo em relagdo ao transdutor que nesta imagem estaria verticalmente acima da carotida. Como tal, o
fluido no ramo superior estaria se movendo em dire¢do ao transdutor, por isso em vermelho. No ramo
inferior, o sangue estaria se afastando do transdutor, em azul.

Fonte: Préprio autor.

2.6.1 Proxima geracdo de estimativa de escoamento por ultrassom

Conforme descrito anteriormente, as sondas atuais medem apenas a velocidade do
escoamento em relagdo ao transdutor, com a velocidade real do escoamento apenas
atingivel assumindo certo angulo entre o feixe e o escoamento, que ¢ uma fonte
significativa de erro. Para superar esse problema, as técnicas de estimativa de
escoamento por ultrassom foram estendidas para derivar o escoamento nas diregdes
lateral e axial (JENSEN et al., 2016a, b). Seguindo a mesma classificagdo, as técnicas
de estimativa de escoamento vetorial também podem ser classificadas como baseadas

em fase ou baseadas no tempo.
2.6.1.1 Técnicas no dominio do tempo

A estimativa de escoamento vetorial pode ser derivada por métodos de dominio no
tempo que exploram a correlagdo entre quadros dos sinais de ultrassom refletidos para
estimar o movimento, usando técnicas de processamento de imagem muito similares as

usadas em estimativa de escoamento Optico (JENSEN er al, 2016b). Devido a
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interferéncia de ondas refletidas de vérios dispersores, surgem padrdes de manchas. A
medida que os dispersores se movem ao longo do limen, o padrdo de manchas é
amplamente conservado, desde que a imagem seja feita em uma alta taxa de quadros e
com um feixe amplo. A estimativa de velocidade pode, portanto, ser feita
correlacionando os sinais de manchas recebidos entre quadros em multiplas dire¢Ges
(DI TANNI et al., 2017; HANSEN et al., 2017; JENSEN et al., 2016a), frequentemente
aplicando algoritmos de velocimetria de imagem de particula. Em sua forma mais
simples, o rastreamento de manchas pode ser feito usando a correspondéncia entre
blocos (block matching). Por exemplo, considere o modelo de bifurcagdo carotideo
mostrado na FIGURA 2-8. Depois de filtrar o sinal para excluir tecido, os padroes de
manchas resultantes de dispersores de fluxo sanguineo podem ser visualizados. Para
uma determinada regido, a velocidade v pode ser derivada encontrando o vetor de
deslocamento d = [Ax, Ay] T de uma janela k x k entre o quadro t e (t + At). A

velocidade € entdo dada por v = d/At.

FIGURA 2-8 A correspondéncia de blocos pode ser usada para rastrear o movimento da mancha. Para
cada pixel de interesse na imagem mancha, de tamanho k x k no quadro t ¢ correspondida no proximo
quadro (t + At). A nova localizag@o desta regido corresponde entdo ao deslocamento dos padrdes de
manchas e, consequentemente, a velocidade.

Fonte: Préprio autor.

Estimativas de escoamento vetorial usando técnicas como rastreamento de manchas ndo
sdo limitadas idealmente na velocidade maxima. Na pratica, porém, a qualidade dos
padrdes de manchas in vivo torna o rastreamento de manchas ndo confiavel sem agentes

de contraste.
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2.6.1.2 Técnicas no dominio da fase

O principal principio da estimativa Doppler de multiplos angulos é a estimativa da
diferenca de fase entre pulsos de ultrassom consecutivos, amostrados na regido de
interesse, de duas ou mais diregdes (JENSEN er al., 2016a; YIU; YU, 2016). Isso é feito
por meio da formagdo de feixe das ondas de ultrassom tanto na transmissdo quanto na
recepgdo, controlando a abertura e os atrasos por elemento usado para emitir a onda,
ilustrados na FIGURA 2-9a. A velocidade dos dispersores em relagdo as diferentes
diregdes pode ser calculada e isso pode ser usado para derivar o vetor de velocidade.
Finalmente isso € repetido para toda a visualizagdo de imagem para gerar um mapa de

escoamento vetorial, mostrado na FIGURA 2-9b.

Séo necessarias pelo menos duas diregdes, porém mais podem ser usadas para aumentar
a robustez do estimador através do uso de otimizagdo de minimos quadrados (YIU; YU,
2016). Especificamente, para cada angulo de transmissdo 8: e dngulo de recepgdo ¢r, 0
deslocamento de frequéncia Doppler medido ftr no local estd relacionado com a

velocidade do escoamento do local por v r por:

c
Ut,r—z(coset + 005¢r) + Ve r—x(send; + seng,) = f_zft,r (2-11)

onde vt r -z ¢ a velocidade de escoamento axial, vt r - x é a velocidade de escoamento
lateral, c, € a velocidade do som no meio e f; € a frequéncia central do pulso emitido.
Da mesma forma, a partir de N combinac¢des de angulos de transmissdo e recepcéo,

podem-se construir N equagdes lineares.

Av =u, (2-12)

cos6, + cos¢p; senf, + sen¢; v, ¢ fi
A= ' ’ '”_[vx]'”zﬁ :
cosOy + cospy senfy + sendy fn

O sistema sobre determinado pode ser resolvido derivando a velocidade ideal v/ com a

otimizagfo de erro minimo quadratico usando o pseudo-inverso de 4 (YIU; YU, 2016).

H=(ATA)AT u (2-13)
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FIGURA 2-9 Estimativa de escoamento vetorial Doppler de multiplos angulos:

A) S@o necessarias pelo menos duas transmissdes em angulo para estimativa de escoamento vetorial
Doppler de multiplos angulos. Cada transmissdo estima o componente do vetor de velocidade na dire¢do
do feixe. Eles podem entdo ser combinados para derivar o vetor completo. B) Se isso for aplicado em toda
a regido de escoamento, um mapa vetorial do escoamento pode ser produzido para indicar a velocidade e
a direcéo do escoamento.

Fonte: Préprio autor.
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Em comparacdo ao rastreamento de manchas, as técnicas baseadas em fase, sio menos
sensiveis ao ruido e podem ser aplicadas sem contraste. Porém, o requisito de multiplas
emissoes em diferentes dngulos reduz efetivamente a frequéncia de repeti¢do de pulsos
e, portanto, torna o aliasing ainda mais proeminente. Um estudo recente mostrou que
certas combina¢des de transmissdo e recep¢do provaram ser mais confidveis, e
propuseram o uso de rastreamento de manchas para diferenciar entre padrdes de
aliasing, uma plataforma que eles chamaram de Extended Least Squares-Vector
Doppler (ELS-VD) (EKROLL et al., 2016). Isso foi capaz de expandir a taxa de
velocidade mensuravel em 5 vezes acima do limite de Nyquist, apesar do grande esfor¢o

computacional exigido.
2.6.1.3 Imagens de ultrassom de alta taxa de quadros

As taxas de quadros de imagem dos sistemas convencionais de ultrassom sdo
insuficientes para capturar a complexa dindmica do escoamento transiente (JENSEN er
al., 2016a). A taxa de quadros € limitada principalmente pelas estratégias de formacéo
de feixes empregadas nessas sondas, geralmente consistindo em uma linha de onda que
rastreia a visualizacdo da imagem para construir a imagem linha por linha (ver FIGURA
2-10a) (COBBOLD, 2006). Isso normalmente ¢ feito para maximizar a relagdo sinal-

ruido e pode gerar taxas de quadros tdo baixas quanto 10 por segundo. Para superar essa
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limitagdo, novas estratégias de imagem, especificamente de formagdo da onda
(beamforming), foram concebidas aumentando a regifio de agdo da onda de ultrassom.
Ondas desfocadas, como ondas divergentes ou ondas planas (FIGURA 2-10b & c),
foram usadas para visualizar toda a regido da imagem com um pulso, permitindo
imagem de ultrassom de alta taxa de quadros (YIU; YU, 2013). Embora a resolucéo da
imagem e a relagdo sinal-ruido possam cair, a taxa de quadros da imagem € ordens de

magnitude maior (>1000 fps), pois todo o campo de visdo é excitado com uma emisséo.

FIGURA 2-10 Tipos de formagdes de onda de ultrassom.

Fonte: Préprio autor

a) Onda b) Onda c) Onda
A focada I\ H divergente I\ H plana I\

Especificamente, dois tipos de emissdes sem foco sdo usados: divergentes e planas
(FIGURA 2-10b-c). Nas ondas divergentes, o ponto focal da emissdo é colocado atras
do transdutor, de forma que a onda se espalhe a medida que avanca insonificando uma
grande area no processo. Alternativamente, as ondas planas (FIGURA 2-10c) colocam o
ponto focal a uma distancia infinita e, portanto, a frente de onda permanece consistente.
Em comparagdo com as ondas divergentes, as ondas planas podem insonificar uma
regido menor, mas tem um perfil de fase mais consistente que torna o processamento
mais facil, o que por sua vez torna a estimativa do vetor de velocidade do escoamento
mais simples. Em todas essas técnicas, a relacdo sinal-ruido e resolugdo podem ser
significativamente melhoradas pela média das imagens de emissGes multiplas, que por

sua vez reduz a taxa de quadros efetiva (YIU; YU, 2013).

Ultrassom de alta taxa de quadros tem sido crucial para tornar pratica a imagem vetorial
do escoamento. Por exemplo, o rastreamento de manchas se beneficiou da técnica, ja
que a insonificagdo de toda a visualizagdo da imagem cria um padrdo coerente de

manchas para a visualizagdo inteira da imagem, que pode ser rastreado de forma mais
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confiavel. Além disso, a taxa de quadros aumentada permite que o movimento seja
capturado antes que ocorra um movimento fora do plano de medigéo. Por outro lado, a
razdo sinal-ruido reduzida frequentemente necessita de uma média significativa de
diferentes quadros para que o rastreamento de manchas possa ser feito de forma

confiavel, reduzindo a quantidade final de quadros por segundo.
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3 REVISAO BIBLIOGRAFICA

3.1 Simulac¢do numérica das alteracées do escoamento venoso causadas pelo

cateter venoso central

Varios estudos ja foram realizados para avaliar o escoamento induzido pelo cateter,
principalmente no seu interior e nas regides proximas as suas entradas e saidas (CLARK
et al, 2015; LIN et al, 2003; LUCAS; TESSAROLO; JAKITSCH; et al., 2014;
LUCAS; HANIEL; HUEBNER, 2019; MAREELS et al., 2007; PARK et al., 2020;
PENG et al., 2017).

No trabalho de LIN er al. (2003) foi analisado, usando dindmica de fluidos
computacional (CFD), o escoamento que ocorre nas saidas de cateteres com orificios
laterais, visando encontrar influéncias que causam os bloqueios, preferencialmente nos
orificios mais proximais. Com o modelo CFD, os autores calcularam que 58% da massa
total de fluido escoa pelo par de orificios mais proximais do cateter e que mais de 80%
escoam pelos dois primeiros pares de orificios mais proximais dentro de um cateter de

oito orificios.

Estes resultados foram verificados experimentalmente usando duas metodologias
diferentes. Como a maioria do escoamento entra nos orificios mais proximais do cateter,
os bloqueios geralmente ocorrem nessa posigdo e, diferentemente dos bloqueios nos
orificios distais, a oclusdo dos orificios proximais resulta em falha completa do cateter.
Partindo desse resultado, novos desenhos que incorporaram variadas distribuicdes de
padrdes de orificios e dimensdes de tamanho do cateter ventricular foram concebidos e
testados usando os dois modelos (FIGURA 3-1). Estas mudangas nas caracteristicas
geométricas alteraram significativamente a distribuicdo da vazio massica de entrada.
Em conclusio, novos desenhos em cateteres ventriculares proximais com didmetros de
orificios varidveis ao longo da ponta do cateter permitiram que o fluido penetrasse no
cateter de maneira mais uniforme ao longo do seu comprimento, reduzindo assim a

chance do mesmo sofrer oclusdo (LIN ez al., 2003).
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FIGURA 3-1 Resultados da simulagdo CFD com cateter comum (esquerda), e com o cateter modificado
(direita).
Fonte: LIN et al., 2003.

Flow

MAREELS et al. (2007) fez uma abordagem numérica e experimental avaliando a
tensdo de cisalhamento e zonas de baixo fluxo na ponta de um CVC de hemodiélise,
buscando por influéncias do escoamento na formagdo de trombos. O estudo CFD foi
validado com velocimetria por imagem de particula comparando velocidades e tensdes
de cisalhamento numéricas e experimentais em trés tipos geométricos de cateteres:
cilindrica e com ponta (1) cortada reta, (2) cortada em angulo ou (3) corte reto com uma

entrada lateral.

Foram simulados nestes tipos a tensdo de cisalhamento, o tempo de permanéncia do
sangue e o indice de ativagdo de plaquetas (PLI), que combina a influéncia da
intensidade de tensdo de cisalhamento e o tempo de exposig¢do. Os autores concluiram
que uma ponta de corte reto e, possivelmente, dois orificios laterais sdo preferidos
quando se objetivam tensdo de cisalhamento e tempo de permanéncia minimos. Os
resultados s@o exemplificados na FIGURA 3-2, e mostram as diferengas no campo de
velocidade e tensdo de cisalhamento na ponta dos trés tipos de cateteres analisados
(MAREELS et al., 2007).



45

FIGURA 3-2 Os resultados de CFD e PIV da velocidade e da tensdo do plano normal (A) e transversal
(B) na ponta de trés modelos de cateter (Corte em linha reta, angulo de corte e corte em linha reta com

uma entrada lateral).

Fonte: MAREELS et al., 2007.
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Outro estudo avaliou a influéncia da inser¢do do CVC na criagdo de um ambiente
hemodinamico critico que pode favorecer a deposi¢do de fibrina e a formagdo de
trombos (LUCAS; TESSAROLO; JAKITSCH; et al., 2014). Este estudo comparou o
escoamento sanguineo e analisou a influéncia da tensfo de cisalhamento e da taxa de
deformagdo na deposicdo de fibrina e formagdo de trombos em cateteres de hemodidalise
ndo tunelizados com orificios laterais desobstruidos, e com alguns orificios laterais

obstruidos por trombos sanguineos.

O resultado mostrou regides de vortice e separacdo de fluxo que foram encontradas
principalmente na regido dos orificios laterais de saida do cateter (orificios venosos)
(FIGURA 3-3). Ainda foi verificada uma correlacdo entre a caracterizagdo de trombos

quanto a estrutura de fibrina em amostras de pacientes e o escoamento sanguineo

simulado.
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FIGURA 3-3 Linhas de corrente no interior da veia com a presenga do CVC com orificios desobstruidos

(esquerda), e com orificios obstruidos por trombos (direita). Nas laterais sdo apresentadas vistas

A EN

aproximadas dos orificios venosos (V) e arteriais (A).

Fonte: LUCAS; TESSAROLO; JAKITSCH,; et al., 2014.
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Outro resultado foi que, sob condigdes de escoamento laminar, a tensdo de cisalhamento
da parede perto da borda dos orificios aumentou de 87,3 = 0,2 Pa no dispositivo
desobstruido para 176,2 + 0,5 Pa no dispositivo obstruido. Sob condig¢des de
escoamento turbulento, a tensdo de cisalhamento aumentou em 47% ao comparar o
cateter obstruido com o desobstruido. As taxas de cisalhamento encontradas foram
geralmente superiores a 5000 s™1 e, portanto, suficientes para induzir a deposi¢do de

fibrina (LUCAS; TESSAROLO; JAKITSCH; ef al., 2014).

Recentemente, um trabalho procurou avaliar numericamente quais pardmetros
hemodindmicos podem estar relacionados ao inicio e a formagdo de trombos apds a
inser¢do do CVC. Comparando possiveis pardmetros hemodindmicos, como tensdo de
cisalhamento e taxa de cisalhamento, com as probabilidades de ocorréncia de trombose

obtidas experimentalmente (PENG et al., 2017).

Os resultados revelaram que a inser¢cdo do CVC levou a um aumento significativo da
resisténcia hidraulica, a uma tensdo de cisalhamento na parede anormalmente elevada e
a uma grande perda de rotag@o helicoidal do escoamento na veia. Além disso, os dados
clinicos mostraram que a trombose ocorreu principalmente nas seg¢des da veia jugular
interna e da veia cava superior, 0o que correlacionou apenas com as regides onde o
escoamento sanguineo perdeu helicidade apos a inser¢do do CVC, mas nenhuma
correlagdo foi observada entre a ocorréncia de trombose e a velocidade do escoamento

ou a tensdo de cisalhamento na parede (PENG ef al., 2017).
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Os autores especularam sobre a relagdo entre a helicidade do escoamento e a formagéo
de trombos em torno do CVC, e como a manutenc¢éo do escoamento em espiral com a
inser¢cdo do CVC pode possivelmente ajudar a proteger a veia de trombose. A FIGURA
3-4 mostra um resumo dos resultados apresentados, com os campos de velocidade
(FIGURA 3-4c) e de helicidade (FIGURA 3-4b) comparados com as regides com
maiores incidéncias de trombos (FIGURA 3-4d).

FIGURA 3-4 Comparagdo do pardmetro hemodindmico nas se¢des transversais indicadas com a taxa de
incidéncia de trombose; (LNH: Helicidade local normalizada).

Fonte: PENG et al., 2017.
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Vale ressaltar que nesse estudo foi considerada parede rigida, escoamento em regime
permanente e laminar, o sangue como fluido newtoniano com viscosidade dindmica de
3,5x10° kg/m-s, além de desconsiderar fluxo imposto pelo cateter (foi simulado um
tubo macigo), que sdo simplificagdes que podem alterar a consideravelmente os

resultados.

O mesmo grupo publicou outro estudo com algumas melhorias na metodologia da
simulag¢do (PARK et al., 2020), como a condi¢des de contorno transiente conforme
pulso cardiaco na regifio e uso de trés diferentes geometrias especificas de paciente.
Nessas simulagdes foram comparados os valores de diferentes indices derivados da

tensdo de cisalhamento na parede, como a média temporal da tensdo de cisalhamento na
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parede, o indice de oscilagdo da tensdo, o tempo de residéncia relativo, e a tensdo de
cisalhamento na parede transversa e normalizada (PARK et al., 2020). A FIGURA 3-5
mostra o resultado da comparagdo dos valores encontrados para esses indices em
diferentes regides da veia com inser¢do do cateter, comparando com o percentual de
ocorréncia de trombo na regido observada experimentalmente. Apesar da tensdo de
cisalhamento na parede aumentar consideravelmente apds a inser¢do do CVC, os
autores ndo encontraram nenhuma correlagdo 6bvia entre nenhum dos parametros

hemodinamicos e as regides de ocorréncia de trombos (PARK ez al., 2020).

FIGURA 3-5 Seis se¢des (S1 — S6) no modelo de veia central (esquerda) e os valores da média temporal
da tensdo de cisalhamento na parede (TAWSS), indice de oscilagdo da tensdo (OSI), tempo de residéncia
relativo (RRT) e tensdo de cisalhamento na parede transversa e normalizada (transWSS) em cada segdo
comparados com a taxa de incidéncia de trombose.

Fonte: PARK et al., 2020.
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Assim como nos trabalhos apresentados anteriormente, é bastante raro uma abordagem
numérica mais complexas considerando importantes aspectos, como principalmente as
interacdes de fluido estrutura (FSI), bem como escoamento transiente e turbulento com
entrada pulsatil, e o fluido ndo newtoniano. Isso acontece principalmente por causa das
dificuldades numéricas relacionadas, e custo computacional elevado. Até o0 momento de
elaboracdo desta tese, ndo havia um trabalho que envolva todos esses aspectos do
escoamento sanguineo no interior da veia com inser¢do do CVC e considerando a vazéo

interna do CVC.



49

3.2 Validaciao experimental de simulacées CFD hemodinimicas

A falta de validacdo experimental para a simulagdo numérica, limita a aplicabilidade
dos resultados obtidos (MCHALE; FRIEDMAN; KARIAN, 2009). Dados
experimentais para validagdes hemodinamicas em casos especificos de pacientes podem
ser obtidos in vivo usando imagem de ressondncia magnética de contraste de fase, com
as desvantagens de alto custo e baixa resolucgéio espacial, que ¢ um sério fator limitante
considerando as pequenas dimensdes comumente consideradas em estudos de
escoamento sanguineo (ROLOFF et al., 2019). Alternativas comumente adotadas sdo os
métodos de medicdo dtica de escoamento, como a velocimetria de imagem de particulas
(PIV) e a anemometria doppler a laser (LDA), que sdo realizadas exclusivamente in
vitro. Eles podem fornecer dados com alta preciséo, resolugdo espacial e temporal para
validagdo (ROLOFF et al., 2019; LI et al., 2020). As dificuldades desses experimentos
dependem das configuragdes, como a fabricagdo de um modelo experimental
transparente e realista, bem como o controle das condi¢des de contorno como a pressao

fisiologica e o escoamento sanguineo.

Medicdes de escoamento vetorial, adquirida por meio de ultrassom com alta frequéncia
de aquisicdo, ¢ uma técnica emergente para a aquisicdo de campo de velocidade
bidimensional, independente do angulo e com alta resolugdo temporal, o que permite
que seja utilizada para acessar escoamentos complexos (YIU; LAIL;, YU, 2014; YIU;
YU, 2016). Nesta técnica, a série de feixes de ultrassom nao-focados sdo transmitidos
em diferentes angulos de direcdo (EKROLL et al., 2016; JENSEN et al., 2016a; YIU;
YU, 2016). Os vetores de velocidade s@o calculados com base no deslocamento da
frequéncia central por efeito Doppler dos sinais recebidos de ondas planas, combinando
as velocidades provenientes desta série de ondas transmitidas por meio de um algoritmo
de combinagdo dos diferentes angulos de transmissdo (YIU; TSANG; YU, 2011; (YIU;
LAIL; YU, 2014; YIU; YU, 2016).

Outra vantagem ¢ a possibilidade de usar modelos experimentais feitos de criogel de
alcool polivinilico (PVA). O PVA é amplamente utilizado como material para imitar a
parede do vaso (CHEE er al., 2016; DONG; ZHANG; LEE, 2020), possui alta
compatibilidade acustica e elastica com valores in vivo além da possibilidade de ajustar

sua rigidez (CHEE ef al., 2016, 2018). Varios artigos mostram a produgdo de
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escoamento fantasmas em modelos sem parede (DONG; ZHANG; LEE, 2020; HO et
al., 2017), e com parede de espessura controlada, fabricados colocando um nucleo com
a forma do vaso sanguineo em um molde e injetando o PVA no vazio formado entre o
ntcleo ¢ o molde (CHEE et al., 2016; DONG; ZHANG; LEE, 2020; POEPPING et al.,
2004; WATTS et al., 2007). Essa técnica normalmente usa um molde bipartido ou
multipartido (MORALIS et al., 2017). Para isso, o vaso deve ter uma simetria coplanar,
ou pelo menos uma curvatura simplificada (WATTS et al., 2007), para permitir a
retirada do modelo apds a cristalizacdo. Porém, essas geometrias simplificadas ndo

condizem com a maioria das geometrias dos vasos sanguineos reais.



4 METODOLOGIA

O capitulo de metodologia, assim como o de resultados e discussdes, foi dividido em

trés partes:

1) A primeira parte descreve o protocolo de fabricacdo da modelo experimental da veia.
A geometria completa da veia utilizada é geralmente chamada nesse trabalho de VIJI,
mas contém as veias jugulares internas esquerda e direita (onde ¢ comumente feita a
insercdo do CVC) seguindo até o final da veia cava superior, passando pela regido de
jungdo FIGURA 4-3. O objetivo do protocolo é permitir fabricar modelo experimentais
de vasos sanguineos com geometria realisticas, de alta complexidade tridimensional
baseadas em imagem médicas, e com espessura, propriedades mecénicas e acusticas

controladas.

2) Na segunda parte a veia fabricada foi utilizada para criar um escoamento
experimental, que foi medido usando técnicas de medigdo vetorial por ultrassom, com o
objetivo de validar a simulagdo numérica da VJI. Nessa parte ¢ apresentada a
metodologia de uma plataforma para validagdo de simula¢gdes CFD-FSI. Para isso foi
montada uma bancada experimental e realizado experimentos de medi¢do do campo de
velocidade no interior da veia para servir de base de dados para validar os resultados da

simulag¢do numérica.

3) Apos a validagdo do método numérico, a simulag@o pode ser ligeiramente modificada
para simular situagdes mais realisticas e semelhantes ao que acontece no paciente,
diferentemente da simulagdo realizada na segunda parte que objetivou em imitar as
mesmas condi¢des dos experimentos. As modifica¢gdes foram as condi¢gdes de contorno
pulsateis, espessura da veia estrutural (de espessura constante da parte dois para
espessura variavel conforme fisiologia) e a adicdo de modelo de viscosidade ndo-
Newtoniana para o fluido. Todos os demais parametros, configuragdes e métodos foram
mantidos 0s mesmos em todas as simulagdes CFD-FSI, sendo mais bem detalhados
nessa terceira secdo. Ao final os resultados da simulagdo da terceira parte ¢ usado para
as analises da influéncia do CVC, e suas alteracdes hemodinamicas, na formacgio de

trombo e no potencial trombogénico do escoamento.
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Além disso, ¢ importante salientar que as atividades de fabricacdo do modelo
experimental e os experimentos de validagdo foram realizados durante o intercambio na
Universidade de Waterloo (Waterloo, ON-Canadd). No Laboratory on Innovative

Technology in Medical UltraSound (LITMUS) sob supervisdo do Prof. Dr. Alfred Yu.
4.1 Desenvolvimento da veia experimental

A veia experimental é uma pega de material flexivel que possui geometria similar a veia
real analisada. Ela foi responsavel por fornecer um escoamento in vitro similar ao real,
de forma a fornecer dados para validagdo das simulagdes desse trabalho. Para validacéo
de simulag@o com FSI a veia experimental deve possuir uma espessura que, juntamente
com a elasticidade do material, seja capaz de replicar a complacéncia do vaso
sanguineo. Foi utilizada técnica de medicdo de velocidade do escoamento por
ultrassom, por isso o material da veia experimental possui propriedades acusticas
conhecidas e similares as propriedades acusticas de tecidos humanos, para os quais as

sondas ultrassom sdo previamente configurados.

Foi criado um protocolo de fabricagdo de modelos de vasos sanguineos para medig¢do de
escoamento in vitro que permite a fabricacdo de modelos com geometrias complexas
realistas e especificas de paciente, permitindo até mesmo variacdo controlada da
espessura de parede. O protocolo estd delineado na FIGURA 4-1 e compreende as
seguintes etapas: (1) Criar uma superficie CAD, em formato de STL, da VII; (2)
Projetar um modelo da VJI sélida adicionando uma espessura desejada a superficie; (3)
Produzir um molde em peca uUnica com uma cavidade interna delimitada por a
geometria do modelo, que foi fabricado com tecnologia de impressdo 3D; (4) Injetar o
PVA no molde, seguido de sua cristalizacdo em um processo de congelamento e
descongelamento; (5) Remover o modelo de PVA dissolvendo o molde em um solvente
apolar. Os detalhes da metodologia usada para fabricar o modelo experimental para

escoamento da VJI sdo descritos nas se¢des a seguir.
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FIGURA 4-1 Esquema do método de fabricacdo do modelo experimental com geometria especifica de
paciente.
Fonte: Préprio autor.
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4.1.1 Obtencdo da geometria da veia jugular interna

Para gerar o modelo tridimensional da veia jugular interna, que foi utilizado para a
simulacdo numérica e para os experimentos de bancada, foram usados os dados de uma
angiografia de tomografia computadorizada de um paciente saudavel, do sexo
masculino e com 74 anos na data do exame. O procedimento foi aprovado pelo Comité
de Etica em Pesquisa/Universidade Federal de Minas Gerais (CEP-UFMG) - processo
numero CAAE02405712.5.1001.5149.

Os arquivos DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine), formato
utilizado nos exames de tomografia, foram importados para um programa de
processamento de imagens médicas (InVesalius3). A imagem da tomografia possui
1100 camadas, espacadas em 0,5 mm, e resolucdo de 512x512 pixel. Essas imagens

foram segmentadas e filtradas utilizando o InVesalius, que também ¢ capaz de exportar
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a superficie gerada para o formato STL. A tomografia foi segmentada para uma faixa de
densidade personalizada (segmentag@o por thresholding) que correspondeu aos vasos

sanguineos, alguns ruidos indesejaveis, além de parte da superficie do tecido dsseo.

FIGURA 4-2 Exemplo do processo de segmentagdo no [nVesalius, a superficie gerada no programa ainda

precisa de edi¢des e remogdes de regides indesejadas.

Fonte: Préprio autor.

A superficie foi limpa, removendo regides indesejaveis, mantendo apenas a VJI na
extensdo de interesse, como mostrado na FIGURA 4-2. Para essa finalidade, foi
utilizado o programa Autodesk Meshmixer que possibilita a edicdo de superficie STL.
Além da limpeza, esse programa também foi responsavel por pequenas edi¢cdes de
ajuste como a suavizagdo da superficie, remocdo de possiveis imperfei¢cdes, melhoria da
malha superficial; e adaptagdes da regido de interesse, realizando remogéo suavizada de
ramificagdes que serdo desprezadas (ex. veias jugulares externas e subclavias), e

preenchimento de cavidade omitidas.

A FIGURA 4-3 mostra a edi¢do da superficie da VJI no programa de modelagem 3D
Autodesk Meshmixer. Nesse ponto, a geometria da VJI em STL foi a mesma usada para
os procedimentos de criacdo das geometrias para a simulacdo numérica, e para o

desenvolvimento da veia experimental.
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FIGURA 4-3 Superficie do didmetro externo da VII editada com Autodesk Meshmixer.

Fonte: Proprio autor.
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4.1.1.1 Geometrias para simulagdo numérica

A geometria removida da tomografia computadorizada ¢ referente ao didmetro interno
da veia. Para a simulagdo numérica da estrutura foi necessario criar uma espessura para
essa geometria. Para isso considerou uma relagdo de proporg¢do médias em veias de alto
calibre, em que a espessura da veia corresponde a aproximadamente 5% do seu
diametro interno (FALLIS, 2013; FUNG, 2013). Dessa forma, utilizando o proprio
Autodesk Meshmixer a V]I foi dividida em trés regides para criar superficie internas
com offset equivalente a espessura, e igual a 5% didmetro médio da regido, gerando
espessuras que variam entre 0,6 a 0,9 mm. Ao final as regides foram unidas novamente

suavizando o encaixe, em ambas as superficies.

Essas duas superficies, interna e externa, da VJI foram usadas no programa de
modelagem de solidos CAD (computer-aided design) ANSYS SpaceClaim Direct
Modeler (ANSYS Inc., Lebanon, EUA) para criar dois solidos, a VJI e seu limen. Para
isso, foram utilizadas ferramentas de engenharia reversa, skin surface, e volume extract
presente no ANSYS SpaceClaim Direct Modeler, que permitem transformar uma
superficie STL em solido com excelente precisdo geométrica. Essas geometrias foram
finalmente usadas para gerar as malhas de simulagdo numérica do fluido e da estrutura.

A geometria da veia pode ser vista na FIGURA 3-4.
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FIGURA 4-4 Geometria da VJI e Limen usado na simulagdo numérica ANSYS 19.

Fonte: Proprio autor.
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4.1.2 Projeto do modelo 3

da veia jugular interna

O modelo 3D da VIJI foi criado conforme metodologia descrita na se¢do 4.1.1.1, com
excecdo de que nesse modelo a espessura da parede escolhida foi constante de 0,8 mm,
por ser uma espessura limite para fabricagdo evitando falhas por presenga de bolhas ou
que o material fique muito fragil apos a cristalizagdo. A geometria da veia pode ser
observada na FIGURA 4-5a & b. Vale ressaltar que conexdes de tamanhos padrdo (2
polegada nas entradas e 1 polegada na saida) foram adicionadas nas extremidades do
modelo para permitir a correta fixa¢8o aos tubos. Essas conexdes foram projetadas com
uma espessura maior (8 mm) para evitar ruptura. Além disso, foi adicionada uma
estrutura conectando as extremidades direita e esquerda para impedir o modelo de torcer

durante esta fixacdo. Este solido foi usado para gerar o vazio no molde.
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FIGURA 4-5 Geometria do modelo da VJI e locais de medic@o para verificacdo do modelo experimental:
a) Vista sagital do modelo da VJI. b) Visdo coronal do modelo da VII. As linhas amarelas mostram a
posic¢do dos planos de varredura transversais para imagens em B-mode. A linha branca mostra a posi¢ao
de um plano longitudinal onde as imagens Doppler colorido foram adquiridas. Grande angulo de
inclinagdo na regido da jungdo, representado pela linha vermelha em relagdo ao dngulo de 45 graus (linha
preta). ¢) Correcéo realizada com inclinag@o de 20 graus (no plano coronal), resultando em angulos
menores que 45 graus, representados pela linha azul.

Fonte: Proprio autor.
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4.1.3 Projeto e fabrica¢do do molde de bloco tnico

O molde foi fabricado por impressora 3D de filamentos, o que requereu alguns cuidados
fossem considerados durante o seu projeto. O molde consistiu em um Unico bloco com
uma cavidade interna limitada pelas superficies externa e interna da VJI. Esta cavidade
foi projetada utilizando a ferramenta de subtragdo booleana entre o bloco e a geometria
do VJI criado na secdo anterior (FIGURA 4-1). Este projeto de um molde em forma de
bloco faz com que o infill da impressdo sirva como um suporte externo para sustentar a
impressdo vertical e evitar falhas devido a impressdo sobre espagos vazios. O infill
também € impresso na parte interna do limen, o que também facilita seu suporte, uma
vez que o modelo ¢ fixado apenas em suas extremidades (na VJI, apenas a extremidade

da veia cava é fixada durante a maior parte da impressdo). No entanto, a porcentagem
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de preenchimento do infill deve ser pequena o suficiente para permitir uma dissolugéo
rapida que ocorre no processo subsequente (foi usada 3% no estilo “arredondado™). O
tamanho do bloco deve conter toda a geometria do vaso dentro de seu volume, e foi de
138x76x270 mm, com algumas bordas arredondadas (como mostrado na FIGURA 4-6)

para reduzir o volume excessivo e o tempo de impresséo.

FIGURA 4-6 Desenho geométrico do molde:

a) Vista em perspectiva translicida para mostrar a geometria da VII e seus trés dutos. b) Vista em corte
mostrando que o molde consiste em um bloco s6lido com uma cavidade interna no formato da VJI com
sua espessura.

Fonte: Proprio autor.
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Nao é possivel habilitar o suporte de impressdo para ndo modificar sua cavidade vazia,
portanto, grandes inclinagdes de parede devem ser evitadas. A FIGURA 4-5b mostra
que na regido de juncgdo entre os ramos direito e esquerdo da VJI apresentam inclinagédo
com angulo superior a 45 graus quando posicionados verticalmente, o que poderia
causar falhas durante a impresséo. Por isso, a cavidade da VJI foi inclinada em 20 graus,
distribuindo melhor a inclinagdo (FIGURA 4-5c¢), para que a parede pudesse se apoiar

durante toda a impressdo do molde. E importante notar que algumas impressoras sdo
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capazes de imprimir em angulos de inclinagdo da parede superiores a 45 graus sem

causar falhas.

Trés dutos (8,0 mm de diametro) foram adicionados para permitir a injecdo do PVA na
cavidade do molde e na saida de ar (FIGURA 4-6). O duto de entrada foi conectado a
cavidade da VJI em sua regido mais baixa, e os dutos de saida foram conectados nas

regides superiores, evitando o aprisionamento interno de ar.

Na preparacdo para a impressdo 3D do molde, seu arquivo do ANSYS SpaceClaim foi
exportado como um arquivo de formato STL que foi subsequentemente compilado em
um arquivo de G-code usando software livre (KISSlicer versdo 1.6). O arquivo G-code
representa as instrugdes para a impressora 3D. O molde foi entdo impresso usando um
sistema de deposicdo fundida de cddigo aberto como impressora 3D (Modelo DX;
Creatbot 3D Printer, Zhengzhou, CHN) com um filamento termoplastico de poliacido
lactico (PLA). O uso de um molde de peca unica dificulta o acabamento da superficie
pbés-impressdo e requer resolucdo de impressdo de alta qualidade (usado 0,25 mm e
0,1 mm para resolugdo horizontal e vertical, respectivamente). No entanto, o
acabamento quimico foi realizado com a insercdo de 20 ml de solvente de acetona
(34850; Sigma-Aldrich, St. Louis, EUA) na cavidade do molde, agitando por alguns
segundos, seguida da remogdo completa com agua. Isso permitiu a remogao de alguns

fios indesejados criados durante a impressao.

4.14 Moldagem do PVA

A mistura de PVA foi preparada para ser injetada no molde, servindo como material de
base para o modelo experimental da VJI. A composi¢do da mistura foi 10% (em peso)
de solugdo de PVA (341584; Sigma-Aldrich, St. Louis, EUA) que foi misturada com
agua a 90 °C, a mesma utilizada em outros estudos (CHEE et al., 2016), também
adicionado 1% grafite (282863; Sigma-Aldrich, St. Louis, EUA), que serviu de
dispersor para experimentos de imagem de ultrassom e 0,3% de sorbato de potassio
(85520; Sigma-Aldrich, St. Louis, EUA) para preservacdo. A mistura foi entdo mantida
a temperatura ambiente por 12 horas, seguido por 30 minutos em uma cémara de vacuo

para remocdo das bolhas de ar.
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Em seguida, a mistura de PVA foi lentamente injetada no molde pelo duto de entrada
usando uma seringa para preencher a cavidade interna do molde. A injecdo foi realizada
até que a mistura transbordasse em ambos os dutos de saida. Posteriormente, os dutos
foram selados, e o molde preenchido com a mistura foi submetido a trés ciclos de
congelamento e descongelamento. Em cada ciclo, o molde foi primeiro colocado em um
freezer a —20 °C por 24 horas e entdo descongelado dentro de um refrigerador a 5 °C
por 24 horas. Isso permitiu que a mistura de PVA cristalizasse e adquirisse propriedades
elasticas do material desejado para imitar o IVJ (106,1 & 3,6 kPa; CHEE ef al., 2018). A
velocidade acuistica e o coeficiente de atenuagdo deste material foram previamente
caracterizados 1535 m/s e 0,229 dB/(cm). A velocidade actistica ¢ o coeficiente de
atenuacdo deste material foram previamente caracterizados 1535 m/s e

0,229 dB/(cm - MHz), respectivamente (HO et al., 2017).

4.1.5 Remocdo do modelo experimental do molde

O molde de PLA foi dissolvido para remover o modelo experimental, o que permite o
uso de um molde de peca unica e elimina preocupagdes sobre como remover geometrias
complexas em moldes bipartidos ou multipartidos. O cloroférmio (372 978; Sigma-
Aldrich, St. Louis, EUA) foi usado por ser um solvente a base de cloro capaz de
dissolver o PLA sem afetar o PVA cristalizado. Para facilitar a dissolugdo, a parede
externa e a parte externa do infill do molde foram cuidadosamente removidas com um
alicate, evitando danificar ou cisalhar a fina parede do modelo de VJI. O molde
remanescente foi entdo submerso em cloroférmio e mantido em uma capela quimica por
24 horas para dissolver o PLA. Apo6s 24 horas, o PLA restante era flexivel e fragil o
suficiente para ser removido com cuidado. Finalmente, a superficie e o limen do
modelo experimental foram enxaguados com agua destilada e, apds a limpeza, foram

mantidos em 4gua para evitar a desidratagdo antes da montagem.

4.1.6 Experimento de verificacdo do modelo experimental da veia

Imagens em B-mode foram obtidas em planos longitudinais e transversais nas regides
da VII direita, VJI esquerda, jungdo e veia cava superior da veia (as posigoes especificas
sdo representadas pelas linhas amarelas na FIGURA 4-5b) para comparar com a

geometria do modelo 3D. Para isso, foi utilizada uma pequena pressdo positiva de saida
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(200 Pa), suficiente para encher o vaso sem distendé-lo excessivamente, além disso, o
escoamento foi nulo durante essas medigdes. Um conjunto de experimentos de imagem
de ultrassom foi realizado para demonstrar a aplicabilidade do modelo experimental em
experimentos in vitro com distensdo dos vasos sanguineos em condigdes fisiologicas.
Os experimentos foram realizados sob trés diferentes pressdes de saida (-300, 0 e
300 Pa) e uma vazdo constante de 15 ml/s em ambas as entradas, que representa uma
vazdo simplificada da sistole (LUCAS; TESSAROLO; JAKITSCH; ef al., 2014). As
medicdes também foram realizadas para vazdo nula em ambas as entradas. Todas as
medi¢des foram realizadas apds atingir o estado estacionario. Os dados de imagem
foram adquiridos usando uma sonda de ultrassom comercial (SonixTouch; Analogic
Ultrasound, Peabody, EUA) equipado com um transdutor linear de 128 elementos (L.14-
5; Ultrasonix Analogic Ultrasound, Peabody, EUA). Foi utilizada uma frequéncia de
imagem de 6,6 MHz e foco de transmissdo de 4,0 cm. As areas transversais foram
medidas por um codigo préprio programado em Python (versdo 2.7, Python Software

Foundation).

O escoamento interno sob diferentes pressoes de saida foi caracterizado usando o modo
Doppler colorido do equipamento SonixTouch. Imagens de Doppler colorido foram
adquiridas em um plano longitudinal na veia cava superior (linha branca na FIGURA
4-5b) para visualizar o perfil espacial do escoamento. Os seguintes parametros do
sistema foram usados: frequéncia de ultrassom de 5 MHz; frequéncia de repeti¢do de
pulso de 3,3 kHz; 16 amostras para montagem; frequéncia de corte do filtro de parede
de 750 Hz; e correcdo do angulo Doppler de 15 graus. Na mesma posi¢éio, imagens em

M-mode foram adquiridas para avaliar o movimento da parede sob escoamento pulsatil.
4.2 Validacio experimental do modelo CFD-FSI da veia jugular interna

Neste trabalho, foi utilizado uma técnica de ondas planas em multiplos angulos
(EKROLL et al., 2016; JENSEN ef al., 2016a; YIU; YU, 2016) para estimar a
velocidade vetorial do escoamento por efeito de Doppler. As subsecdes a seguir
detalham as preparagGes e configuragdes realizadas para medi¢des experimentais e as

simulagGes numéricas especificas para validagéo.
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4.2.1 Bancada experimental

A bancada experimental foi montada conectando cada entrada da VJI a uma bomba de
engrenagens independente (HO et al., 2017) (FIGURA 4-7). A saida foi conectada a um
reservatorio que fornece o fluido para as entradas de ambas as bombas. Dessa forma, foi
possivel controlar a pressdo de saida alterando a altura manométrica entre a saida do
modelo e o reservatdrio, que foi importante para controlar a distensdo do modelo
experimental flexivel de PVA. Para os experimentos com a inser¢do do CVC na VJI
direita (FIGURA 3-9a), uma terceira bomba de engrenagens foi utilizada conectando
diretamente a entrada e saida da bomba a saida e entrada do CVC, respectivamente.
Uma mistura de 38% (em volume) de glicerina (15514-029; Thermo Fisher Scientific,
Waltham, EUA) em a&gua destilada foi usada como fluido de trabalho, cujas
propriedades sdo semelhantes as do sangue humano (4,1 mPas de viscosidade dindmica
e 1108 kg/m> de densidade & 22 °C (HO et al., 2017)), adicionando 0,7 g por litro de

amido de milho que serviu de dispersor acustico.

FIGURA 4-7 Layout da bancada experimental com modelo experimental da VII (1), caixa (2), sonda de
ultrassom (3), reservatorio de fluido (4), plataforma de altura ajustavel (5) para controlar a pressdo de
saida e bombas de engrenagens programaveis (6 e 7) para vazdo de entrada.

Fonte: Préprio autor.

Uma caixa de topo aberto (dimensdes internas de 321x147x103 mm e espessura de

parede de 4 mm) foi fabricada para medigdes experimentais da VJI. A caixa foi
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projetada no ANSYS SpaceClaim Direct Modeler com o auxilio do modelo 3D da VJI
com duas janelas laterais (FIGURA 4-8) para permitir medi¢des da vista lateral. Esta
caixa foi fabricada usando impressdo 3D (Modelo DX; Impressora Creatbot 3D,
Zhengzhou, CHN). Uma fina camada de resina epoxi foi aplicada para garantir a
impermeabilidade e selar as duas janelas laterais com uma lamina de polietileno
tereftalato (PET) transparente (I mm de espessura). Além disso, conectores de cobre
padrdo de % polegadas para as entradas (VJI direita e esquerda) e um conector de 1
polegada na saida (veia cava superior) foram instalados. Apos a montagem, a caixa foi
preenchida com 4gua destilada para permitir a medi¢éo de ultrassom sem contato direto

entre a sonda e o modelo experimental.

FIGURA 4-8 Vista lateral da caixa montada com modelo experimental e com sonda posicionada para
medicoes de ultrassom.

Fonte: Préprio autor.

42.2 Medigdes de ultrassom

O perfil do escoamento dentro do modelo experimental da VJI foi mapeado usando
técnica de estimativa por Doppler em multiplos angulos de ondas planas, conhecida
como Vector Flow Imaging (VFI) (YIU; LAIL; YU, 2014; YIU; YU, 2016), uma
descrigdo da técnica pode ser vista na se¢do 2.6.1.2. Os dados foram adquiridos usando
um sistema de ultrassom para fins de pesquisa, que consistiu no transmissor de pulsos
programavel (SonixTouch; Ultrasonix Analogic Ultrasound, Peabody, EUA) equipado
com um transdutor linear de 128 elementos (L14-5; Ultrasonix Analogic Ultrasound,

Peabody, EUA ) e um sistema de aquisi¢do de dados pré-formatado (SonixDAQ;
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Ultrasonix Analogic Ultrasound, Richmond, CA) (CHEUNG et al., 2012) (FIGURA
3-9b).

FIGURA 4-9 a) Demonstragdo da montagem com inser¢do do CVC por fora do modelo experimental da
VII. b) Equipamento de medigdo por ultrassom utilizado, SonixTouch ¢ um equipamento clinico adaptado
para fins de pesquisa com possibilidade de obter os sinais crus medido pelos transdutores usando o

sistema de aquisicdo SonixDAQ (seta).

Fonte: Préprio autor.
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O pulso de onda plana, com frequéncia central de 5 MHz e trés ciclos de duragdo de
pulso, foi realizada sequencialmente na frequéncia de repeticdo de pulso de 10 kHz
dividida em trés angulos de direcdo (=10 °, 0 ° e + 10 °) (YIU; YU, 2016), e canal de
dados ndo formatados dos feixes foram coletados para 2.687 amostras de medigdo de
cada pixel (2 GB). Os dados brutos foram transferidos para calcular os componentes de
velocidade axial e lateral para cada pixel (400 x 380 pixels com resolugdo de 0,1 mm),
usando um script préprio programado em Matlab (v.2016a; Mathworks Inc., Natick,
EUA). Este algoritmo, usando unidades de processamento gréficos, realizou a
estimativa vetorial do escoamento pelo método de minimos quadrados (YIU; YU,
2016), com a configuragio de trés angulos de transmissio, trés de recepcdo (—10°, 0° e
+10°). O desempacotamento da fase também foi realizado para estender a faixa

espectral da velocidade efetiva (EKROLL er al., 2016), removendo o aliasing. As
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estimativas de velocidade do escoamento foram apresentadas, usando Matlab, sob
imagens B-mode geradas usando composi¢do espacial dos quadros de dados da onda
plana (YIU; TSANG; YU, 2011).

4.2.3 Experimentos de validag¢io

Os experimentos foram realizados para casos com e sem inser¢do de CVC (Hemo-
cath 11,5 Fr; MedComp, Harleysville, EUA; FIGURA 4-10). Eles foram realizados com
escoamento constante, porém considerando duas condi¢des de contorno diferentes, com
os valores de vazdo de entradas e pressdo medidas nos instantes de sistole e diastole
com base em ciclos cardiacos que foi usado nas simulagdes desse trabalho. A Tabela
4-1 resume os valores dos parametros usados nos experimentos. Além disso, foi
utilizado vazdo constante de 5 ml/s no CVC, valor dentro da faixa recomendada para
hemodialise (BESARAB; PANDEY, 2011; LUCAS; TESSAROLO; JAKITSCH; et al.,
2014). As vazdes de entrada da VJI foram mantidas as mesmas para comparar situagdes
com e sem CVC. O niumero de Reynolds médio nos experimentos ¢ de 259, chegando a
1020 no interior do CVC.

Tabela 4-1 Resumo das condi¢des de contorno usadas nos experimentos e simulagdes CFD-FSI de

validagao.
Vazao de entrada Vazio de
[ml/s] Pressio de entrada e
VJI VJI saida [kPa] | saida do CVC
direita | esquerda [ml/s]
Sistole 18,7 15,0 0,63
5,0
Diastole 9,4 6,6 0,55

FIGURA 4-10 Vista de corte do CVC Hemo-cath (11,5 Fr) com um limen venoso com trés orificios
laterais de saida (1, 2, 3) e um segundo lumen arterial com quatro orificios laterais de entrada (4, 5, 6, 7).

Fonte: Préprio autor.
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4.2.3.1 Defini¢do das regides de interesse

Para a andalise comparativa das medi¢des de ultrassom com os valores de CFD, foram
definidos cinco planos, conforme mostrado na FIGURA 3-11. Estes planos foram
escolhidos devido a relevancia do escoamento, procurando perfis de escoamento
distintos para validar o modelo, previamente verificados nos resultados das simula¢des
CFD. Dessa forma, o plano 1 foi escolhido no topo da VJI direita devido a presencga de
pequena estenose que altera o escoamento, planos 2, 3 e 4 proximos a regido de juncéo
entre as VJI direita e esquerda, e o plano 5 posicionado na veia cava superior. Os planos
selecionados evitam cruzar o CVC, quando este estava inserido, para reduzir as

interferéncias dos reflexos acusticos do CVC nas medicdes.

FIGURA 4-11 Posi¢des dos planos de medicdo: Plano 1-Vista vertical da VJI direita; Plano 2-Vista
vertical da VII esquerda préxima a regido de juncdo; Plano 3-Vista horizontal da VJI direita proximo a
regido de jungdo; Plano 4-Vista inclinada (45°) da regido de juncdo; Plano 5-Vista vertical proximo a
saida da veia cava superior.

Fonte: Préprio autor.
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4.2.4 Simulacdo numérica

Foram realizadas simula¢des especificas para validagdo do modelo numérico para
calculo das velocidades de escoamento na VJI com ¢ sem inser¢do do CVC. Essas
simulacdes tiveram o objetivo de se aproximarem ao maximo das condi¢cdes dos

experimentos que, possuem algumas diferencas em relag@o a situagdo in vivo, sendo a
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principal diferenca em relacdo ao escoamento em regime permanente experimental
diferente do ciclo pulsatil nas veias reais. Outras diferencas sdo a veia de espessura
constante e fluido de trabalho newtoniano. As simulagdes CFD foram realizadas
acopladas 2 vias aos calculos de deformacgdo estrutural da parede da VJI, ou seja,
considerando a elasticidade do modelo experimental e sua influéncia no escoamento. As
simulagtes foram realizadas no software ANSYS 19 (ANSYS Inc., Lebanon, EUA),
sendo que o ANSYS Fluent foi responsavel pelo célculo das equacdes de Navier-Stokes
e de conservagdo de massa e ANSYS Mechanical APDL (Transient Structural) para
resolver a equagdo de conservagdo de momento. A FSI foi instrumentado pela
infraestrutura System Coupling disponivel no ANSYS 19 (CHIMAKURTHI et al.,
2018), que ¢ responsavel pela transferéncia de dados (pressdo e deformagéo na parede),

mapeamento de superficies compartilhadas e verificagdo de convergéncia.

As condicdes de contorno foram as mesmas estabelecidas para o experimento, conforme
resumido na Tabela 4-1. Portanto, quatro simula¢des foram realizadas em regime
permanente, duas condigdes de contorno diferentes referentes a sistole e didstole, além
dos casos com e sem cateter em cada. As propriedades do fluido e da veia correspondem
as dos materiais usados no experimento. A densidade e a viscosidade do fluido que se
assemelham ao do sangue foram, respectivamente, 1037 kg/m> e 4,ImPa-s (CHEE et
al., 2018). A densidade estrutural do solido da VJI foi 1190 kg/m>. O modelo de
Mooney-Rivlin com 5-pardmetros (Equagao (4-1)) foi usado para modelar a elasticidade
hiperelastica da VJI, os valores constantes foram definidos para corresponder a
complacéncia do PVA, e que estd dentro da faixa de elasticidade esperada para a VJI
(CHEE et al., 2016; FAMAEY et al., 2015; LI, Wenguang, 2018; RASSOLI;
FATOURAEE; SHAFIGH, 2015). Essas constantes de material foram:
C10 = 0,133 MPa; Co1 = —=10,38 kPa; C2 = 10,34 kPa; C11 =-0,218 kPa; Co2 = 3,04 Pa.
As simulagdes foram realizadas utilizando um modelo turbulento viscoso (K- SST),
devido as regides de separagdo de alta velocidade e fluxo gerados pelo CVC. A malha, a
posi¢do do CVC e todas as geometrias sdo as mesmas usadas em todo trabalho dessa

tese.
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W = Cio(I; — 3)+ Cou(l — 3) + Cao(ly — 3)?
+ Ci(h = 3)(U; = 3) + Cpp(I; — 3)? (4-1)

Sendo W a funcdo de energia de deformacio do modelo Mooney-Rivlin, e I;, I, e I3
sdo, respectivamente, as variagdes relativas em comprimento area de superficie e

volume do material.

4.2.5 Abordagem de validacio

Os resultados medidos experimentalmente e os calculados na simulagdo foram
comparados a fim de validar a simulagdo e estimar seus erros (MCHALE; FRIEDMAN;
KARIAN, 2009). Para isso, os mesmos planos foram obtidos em ambos os métodos e
comparados de forma subjetiva e estatisticamente. Primeiro, os resultados do CFD
foram reposicionados para melhor se ajustarem aos planos VFI correspondentes, usando
uma implementacdo no Matlab do algoritmo Iterative Closest Point (GLIRA et al.,

2015), com uma rejeicdo de 20% dos piores pontos.

Para a comparagdo quantitativa, os vetores de velocidade resultantes de ambos os
métodos foram associados em aproximadamente 200.000 pontos semelhantes
(considerando todos os planos combinados). Em cada ponto foram calculados o indice
de similaridade (IS) (ROLOFF et al., 2019) entre os diferentes dados, que € o produto
entre o indice de similaridade angular (ISA) e o indice de similaridade de magnitudes
(ISM), de acordo com a Equacdo (4-2). Para andlise estatistica, o coeficiente de
determinagio (R?; Equacio (4-3)), o erro percentual médio (EMP; Equagdo (4-4)), o
erro médio percentual absoluto (EMPA; Equagfo (4-4)) e a raiz do erro quadratico

médio (RMSE; Equagédo (4-5)) foram calculados para os mesmos pontos associados.

Vepp * U min(|Vcgp|, |V
IS = ISA - ISM = [0.5 . (1 +— CFD _I)/FI )] ) [ ( _)CFDl | _)VFID (4-2)
|Verpl - [Vypl max(|Vcgpl, [Vyrl)
- - 2
R2—1_ 2UVcrpl = [Byril) (4-3)

>(1Pcen| = Perpl)
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|v 1Vcrpl — 1Vyrrl | = 1Dyl (4-4)

1Y —|v
EMP = — Zl CFDI | VFIl’ EMPA = — Z
N [Verpl N |vCFD|

XVUBcrpl = 1Vvri])? (4-5)

RMSE =
N

4.3 Simula¢ées CFD-FSI de analise influéncia da insercio do cateter venoso

central no escoamento

Ap6s a validagdo, foram realizadas simulagdes para analise da influéncia da inser¢do do
CVC no escoamento na VJI e, consequentemente, avaliar as causas da formagdo de
trombos na VJI apos inser¢do do CVC. Foram usadas as mesmas geometrias validadas
obtidas conforme descrito na secdo 4.1.1.1. Para esse estudo foram realizadas
simulagdes CFD com FSI, em regime transiente e condi¢des de contorno de um ciclo
cardiaco. Além disso foram simuladas trés diferentes situa¢cdes para comparagio, o
escoamento na VJI sem presenca do CVC, o escoamento na VJI com inser¢do do CVC
sem vazdo no cateter, ¢ o escoamento na VJI com presenca do CVC durante
hemodialise, isto €, com vazdo no CVC. Os detalhes da metodologia e configuragdo das

simulagdes sdo descritos nas subsegdes seguintes.
4.3.1 Malha

As malhas do limen e estrutural para as simulagdes da VJI foram definidas realizando o
seu refinamento até alcangar uma independéncia relativa dos resultados em relagéo a
malha. Esta independéncia foi considerada quando a duplicagdo do numero de
elementos causou variagdes menores que 5% nos valores médios de velocidades,
pressdo e tensdo de cisalhamento nos planos de interesse no limen, e deformacgéo média
na superficie interna da malha estrutural; conforme o procedimento sugerido para teste
de malha na norma ASME V&V 20 (MCHALE; FRIEDMAN; KARIAN, 2009). O
mesmo procedimento foi realizado para malha com e sem a presenga do cateter. A
FIGURA 4-12 mostra a malha gerada para geometria venosa podendo ver na parede as

regides mais refinadas, onde se concentram os gradientes da tensdo de cisalhamento.
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FIGURA 4-12 Malha gerada para geometria venosa com cateter, imagem ampliada da entrada da VJI
direita, e detalhe da malha na regido dos orificios arteriais.
Fonte: Préprio autor.
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A regido prismatica (proxima a parede) tem profundidade de aproximadamente
0,15 mm, fator de expansio de 1,1, garantindo que a primeira camada possuisse y* = 1,
e um total de 8 camadas. Para o teste de malha foram realizadas simulagdes em regime
permanente com condigdes de contorno equivalentes a sistole do ciclo pulsatil (ver

se¢do 4.3.2.3 e GRAFICO 4-1), as demais configuragdes foram iguais ao da simulago.

A malha de fluido final consistiu em elementos hexaédricos e prismatico com dimensdo
média de 6,1x10™* m, totalizando 1,9x10° elementos. Os pardmetros de qualidade da
malha de fluido foram 0,44 e 0,55 para skewness médio e qualidade ortogonal,
respectivamente. O skewness maximo foi 0,88 e a qualidade ortogonal minima foi 0,12.
A malha da estrutural teve uma dimensdo média de 1,0x107 m e 1,87x10° nos. Seus
parametros de qualidade foram 0,42 e 0,57 para a skewness médio e qualidade
ortogonal, respectivamente (0,78 para skewness méaximo e 0,29 para a qualidade

ortogonal minima).
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A simulag@o FSI usa uma malha dindmica, isto €, que se adapta a geometria da parede
em cada passo de acoplamento, e requer uma malha de alta qualidade para evitar a
divergéncia dos calculos (CHIMAKURTHI ez al., 2018). Isso so foi possivel, com um
niamero razoavel de elementos de malha, posicionando o CVC relativamente
centralizado no vaso, evitando que a malha fosse distorcida nas regides de proximidade

da parede.

4.3.2 Condig¢des de contorno ¢ ferramenta de simulaco

O programa ANSYS-Fluent 19 (ANSYS Inc., Lebanon, EUA) foi utilizado para
resolver as equagdes de quantidade de movimento em escoamentos transientes,
incompressiveis, € com a parede do vaso sanguineo flexivel, para isso foram realizadas
interagdes entre o campo de pressdo e a deformacdo na parede calculado pelo ANSYS-
Mechanical Transient 19 (ANSYS Inc., Lebanon, EUA). Usando a ferramenta System
Coupled para acoplar e verificar a convergéncia dos resultados de ambos os softwares.
Cada software dispde de recursos para discretizar o dominio em varios volumes, ou

seja, permite a defini¢do independente da malha que foi utilizada na simulag&o.

As equagdes de quantidade de movimento e conservagdo de massa, dependentes do

tempo, para escoamento incompressivel e laminar estdo apresentadas nas

Equagdes (4-6) e (4-7):
V:-U=0 (4-6)

o) o(Ul;) _

: 47
P ot TP oy, VT 7

Onde o tensor da tensdo de cisalhamento T esta relacionado com a taxa de deformacdo y

por,

T= —pl+2uy (4-8)
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y =1/2(VU + (vU)T) (4-9)

Onde u ¢ a viscosidade, U = (uy,u,, u3) o vetor velocidade do escoamento, p ¢é a

pressdo interna e p a densidade.

A equacdo basica de movimento resolvida pela andlise transiente dindmica da estrutura

¢ derivada da segunda lei de Newton, dada pela Equagéo (4-10):

2

X
psﬁ_V'T:fs (4-10)

em que ps € a densidade da estrutura e f; € a for¢a por unidade de volume na estrutura.
A relagdo entre a tensdo (T) e a deformagdo ¢ dada pelas equagdes constitutivas do

material.

O acoplamento da FSI foi realizado usando o particionamento de Dirichlet-Neumann
(CHIMAKURTHI et al., 2018), em que as equagdes do fluido estéo sujeitas a condi¢éo

de contorno cinematica (Equacdo (4-11)) nas superficies de FSI.
U=x (4-11)

De forma similar a equagdo estrutural estd sujeita & condi¢do de contorno dindmica
(Equagdo (4-12)) nas superficies de FSL, ny e ng séo vetores unitarios normais a

superficie FSI no fluido e sélido, respectivamente.
T ny =T ng (4-12)

4.3.2.1 Modelo de turbuléncia

Para o escoamento turbulento a equagdo turbulenta de médias de Reynolds (Unsteady
Reynolds-averaged Navier—Stokes equation (URANS)) foi usada conforme equagdo

geral apresentada na Equagdo (4-13). O elemento critico da modelagem URANS ¢ a
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representacdo das tensdes de Reynolds ou tensdes turbulentas que descrevem os efeitos

das flutuagGes turbulentas de pressdo e velocidade.

6ui a(uiuj) ap a a [
O Oww) _op 0 .0 (o 4-1
P TP ax, 3, 3 () * g () (“4-13)

A solugdo das Equacdes (4-14) e (4-15) alcanga os valores de energia cinética
turbulenta k, e a taxa de dissipacdo especifica ® no modelo SST e s@o dadas por
(ANSYS, 2011):

4 d _ A 4 Heurp ok
37 P+ 3 o) = G = Bupkoo + 5 [(u o) ax,.] (4-14)
d(pw)  d(puw) , 0 Uenrp 0@ 1 0k dw
ot + ox; = Go = Bope +6x,- (,u+ a, )axj +20 Fl)pg“"zwaxj 0x; (4-15)
A viscosidade turbulenta € dada por:
pk 1
Heurd =77~ T SFy\ (4-16)
w —_ 22
ma (a*’alw)

Onde Fi1 e F2 ¢ uma fungdo de mistura no modelo SST (ANSYS, 2011), P termo de
produgdo do modelo de turbuléncia, S ¢ a magnitude da taxa de deformacdo, u;
velocidade local, x; tensor de dire¢@o das coordenadas, 8; B, sdo constantes do modelo
SST, G, e G, os termos de produgdo de k e w(ANSYS, 2011). A intensidade turbulenta
foi configurada em 5% nas entradas no método de especificacdo de intensidade e

didmetro hidraulico.

Foi utilizado o modelo de turbuléncia k- Shear Stress Transport (SST) com corre¢do
para pequeno numero de Reynolds, a turbuléncia é esperada nas regides de alta
velocidade causadas pela presenca do CVC, principalmente nos orificios do cateter, e
esperado que o modelo seja necessario para melhorar a estimativa das tensdes de

cisalhamento nessas regides (BOZZI et al., 2020). Esse modelo ¢ adequado para prever
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a variagdo da tensdo de cisalhamento nessa regido e possui habilidade de lidar com
escoamento turbulento na faixa de transicdo (VERSTEEG; MALALASEKERA, 2007).
O modelo k-o SST supera as limitagdes do modelo k-o original possibilitando uma
melhor acuracia nas condi¢des de entrada e na quantidade de separagdo de escoamento
em gradientes de pressdo adverso, pela inclusdo dos efeitos de transporte dentro da
formulagdo vorticidade-viscosidade; além de que restringir o valor da viscosidade
turbulenta, evitando sua superestimagdo. Os modelos de turbuléncia so métodos
semiempiricos e as equacdes de conservacdo de quantidade de movimento, fornecem o

comportamento médio do escoamento (ANSYS, 2011).

As constantes do modelo utilizado sdo apresentadas na Tabela 4-2:

Tabela 4-2 Distribuicdo das constantes do modelo k- SST (LUCAS, 2013).

al, Aoo @ B Rg Ry
1,0 0,52 0,11111 0,09 8 6
Ry, a, Bi1(in) Bi2 (out) Op,1 (in) oy 2 (out)
2,95 0,31 0,075 0,0828 1,176 1
04,1 (in) 0,2 (out) PLCF
2 1,168 10

4.3.2.2 Modelo de sangue ndo-newtoniano

Para o célculo da viscosidade ndo-newtoniana foi adotado o modelo C-Y, representado
pela Equagdo (2-1). Todas as constantes utilizadas pelo modelo s&o apresentadas na Tabela

4-3.

Tabela 4-3 Pardmetros para modelo de C-Y (SHIBESHI; COLLINS, 2005).

Parimetro Notacao Valor
Viscosidade para y, nulo Mo 0,056 Pa-s
Viscosidade para y,, infinito Neo 0,0035 Pa's
Constante de tempo A 3,313 s
Indice Power-Law n 0,3568
Expoente de Yasuda a 2
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Medicdes experimentais presente na literatura estabelecem valores médios para a
densidade do sangue entre 1043 e 1060 kg/m* (FOGELSON; GUY, 2008; LIU ef al.,
2011), o valor utilizado foi de 1060 kg/m°.

4.3.2.3 Condi¢des de contorno do fluido

Foram simuladas trés situagGes diferentes para comparagdo do escoamento interno na

veia:
e Veia jugular interna sem insercio do cateter venoso central
Com as condigdes de contorno de entrada e saida apresentadas no GRAFICO 4-1.

e Veia jugular interna com inser¢io do cateter venoso central, sem vazio no

cateter

As condi¢des de contorno sio as mesmas (GRAFICO 4-1), porém a geometria do CVC
(o cateter possui didmetro de 11,5 Fr, ou seja, 3,8 mm) estd inserida na VJI com vazéo
nula na entrada e saida do CVC. Essa situagfo simula o ciclo em que o paciente esta

com o CVC, mas ndo esta realizando o procedimento de hemodialise.

e Veia jugular interna com insercio do cateter venoso central e com vazio

constante no cateter

Novamente as mesmas condi¢des de contorno para a VJI (GRAFICO 4-1), o CVC
inserido também possui uma vazio massica interna de 0,00525 kg s™! na entrada e saida
(correspondente a uma vazdo de 300 mL/min). Simulando o escoamento durante a

realiza¢do da hemodialise.

As condi¢des de entrada e saida foram adaptadas de LUCAS (2013) baseadas em
vazdes encontradas na literatura (CLARK er al., 2015). A duragdo do ciclo cardiaco foi
assumida como 0,8 s alcancando uma taxa de batimento cardiaco de 75 batidas por
minuto. O periodo para a sistole e a diastole foram 50% do ciclo cardiaco, com a

pressdo variando entre 3 e 7,5 mmhg.
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GRAFICO 4-1 Condigdes de contorno para a veia no escoamento transiente. Esquerda: Perfil das curvas
de velocidade de entrada nas veias jugulares internas direita e esquerda. Direita: Perfil da pressdo de saida
no atrio direito. S corresponde a sistole, D corresponde a diastole, A corresponde a contrag@o do atrio e V
representa a curva de transi¢do do sobre enchimento do 4trio contra a valvula tricuspide.

Fonte: Proprio autor.
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As curvas do GRAFICO 4-1 mostram o pulso de velocidade nas veias jugulares internas
direitas e de pressdo no atrio no decorrer do ciclo cardiaco. Foram feitas equagdes em
série de Fourier para representar as curvas de condigdes de contorno de entrada e saida,
usando o programa Matlab (v. 2016a; Mathworks Inc., Natick, EUA). As curvas de
velocidades de entradas e pressio de saida foram uma aproximagdo das curvas
encontradas na literatura, de acordo com medi¢des obtidas em ultrassonografia venosa
de Doppler colorido (ABURAHMA; BANDYK, 2012). Os escoamentos venosos
diastdlicos e sistdlicos sdo descritos em seu retorno cardiaco em diregdo ao atrio direito.
Na parede do vaso sanguineo ¢ do CVC foi considerada a condigdo de ndo

deslizamento.
4.3.2.4 Configuragdes do método CFD

Foi utilizado upwind de segunda ordem para a discretizagdo espacial da quantidade de
movimento, energia cinética turbulenta e taxa de dissipagdo especifica. Além disso, foi
utilizado o método Green-Gauss Node Based e PRESTO! para discretizacdo espacial
dos gradientes e da pressdo, respectivamente. Foi configurado o esquema “Coupled”
para o acoplamento das varidveis de pressdo e velocidade, com coeficientes de

relaxacgdo explicitos de 0,75 para quantidade de movimento e presséo.
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A malha dindmica foi habilitada para funcionar com os métodos de Smoothing (por
difus@o) e Remeshing, (segundo critérios verificados nos elementos e na face da malha)
que permitiu a renovagdo implicita da malha durante a FSI, mantendo a qualidade e
dimensdes médias da malha original. A superficie externa, correspondente a parede da
veia, foi configurada como superficie de acoplamento de fluido-estrutura com
estabilizador de solugdo de 28000 usando método baseado em volume

(CHIMAKURTHI et al., 2018).

A formulacdo transiente utilizou um esquema implicito de segunda ordem, usando
também 6 interacdes maximas por passo de tempo, lembrando que em caso de ndo
satisfagdo dos critérios de convergéncia os calculos seguem para um novo passo de
acoplamento de fluido-estrutura e nfo diretamente para o proximo passo de tempo, o
que explica o pequeno valor de interagdo maxima utilizado. Foi utilizado passo de
tempo de At = 0,0025 s, totalizando 320 passos de tempo por ciclo cardiaco. Este
passo de tempo forneceu um numero de Courant médio abaixo de 1 no dominio do

escoamento, garantindo resultados mais precisos em cada passo de tempo.

A convergéncia maxima residual foi de 10 foi definida para controlar a precisio da
solugdo na faixa de relevéncia fisiologica. Foram calculados dois ciclos cardiacos para
que o primeiro funcionasse apenas como condi¢do inicial para o segundo ciclo,
descartando o primeiro ciclo dos resultados. As simulagdes foram realizadas utilizando
um computador desktop com processador Intel® Core™ i7-4790 com 8 nticleos de

3,6 GHz e 16,0 GB de memoédria RAM.
4.3.2.5 Condig¢des de contorno da estrutura

Devido a fatores como a complexidade estrutural do material biologico na realidade e a
dificuldade de medigéo dessas caracteristicas, a escolha dos valores que caracterizam o
material solido da veia cava superior e da veia jugular € complexa. Diversos valores sdo
encontrados na literatura (FAMAEY et al., 2015; PUKACKI et al., 2000; ZOCALO et
al., 2008), com grande divergéncia entre si, o que faz com que a escolha do valor para o
madulo de elasticidade, por exemplo, dependa bastante de diversos fatores como idade,

sexo, peso do paciente. No caso das simulagdes desse trabalho serdo realizadas varias
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simplificagdes para limitar a complexidade desse material, porém com o objetivo de que

as deformacdes possuam pequenas divergéncias dos valores reais.

Primeiramente, a veia foi simplificada em um material Gnico e continuo, e sem
diferencas entre caracteristicas de regides diferentes como a veia cava superior ou a veia
jugular interna ou entre diferentes tinicas. O valor do médulo de elasticidade deve estar
entre os valores encontrado para a elastina e para o colageno, que sdo respectivamente
0,5 MPa e 0,5 GPa, e funcionam com limite inferior e superior para o valor escolhido

(FALLIS, 2013; FUNG, 2013).

Foi utilizado o mesmo modelo de elasticidade hiperelastica usado no modelo
experimental (modelo de Mooney-Rivlin com 5-parametros (Equacdo (4-1)) -
C10=0,133 MPa; C01 =-10,38 kPa; C20 =10,34 kPa; C11=-0,218 kPa;
C02 = 3,04 Pa), com conferéncia da complacéncia da veia simulada com medi¢des de
complacéncia da veia real usando ultrassom (variagdo de volume ou didmetro durante
um ciclo cardiaco; didmetro maximo = 10,271 mm, didmetro minimo = 9,003mm,

AD = 1,27 mm).

A densidade do material usado foi de 1190 kg/m>. A estrutura foi fixada nas suas trés

extremidades, a pressdo recebida do fluido € aplicada na parede interior da estrutura.

4.3.3 Potencial de formacgfo de trombo

Para avaliar o potencial de formagdo de trombos em altas tensdes de cisalhamento, foi
utilizado a forma Euleriana do PLI (HANIEL; LUCAS; HUEBNER, 2019), que leva
em consideracdo tanto a tensdo de cisalhamento quanto o tempo que a particula foi

exposta a essa tensdo.

A equacdo para PLI originalmente desenvolvida para ser resolvida no método
Lagrangiano, sofreu alteragdes matematicas para ser resolvida no método Euleriano.
Essas alteragdes foram previamente desenvolvidas para o indice de hemdlise (GARON;
FARINAS, 2004; LACASSE; GARON; PELLETIER, 2007), e serviram de inspiracdo

para essas manipula¢des matematicas.
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1
Primeiramente tornamos a Equagéo (2-8) linear no tempo, aplicando a poténcia 1077 na

expressdo de PLI, criando o indice de lise de plaquetas linear (PLI;):

1 13,075
PLI, = PLIO77 = (3,31 » 1076)0777 077 ¢ (4-17)

Considerando que a equagéo foi criada originalmente com base experimental em um
escoamento de Couette (WURZINGER er al., 1985), a tensdo de cisalhamento é
constante no volume do material, e a derivada no tempo ao longo de uma linha de

corrente pode ser dado por:

D _1 3075
Dr (PLL) = (3,31« 107)0,77¢ 077 (4-18)

Aplicando o teorema de transporte de Reynolds para expressar a variagéo local de PLI; :

d 1_ 3075
o7 (PLI) + (W.W)PLI, = 6[(3,31 x 1074)077¢ 077 (4-19)

Resolvendo a Equagdo (4-19) no dominio computacional ird resultar em um campo de
PLI;, que sera conhecido em cada ponto do dominio o coeficiente § foi adicionado para
representar a tensdo de cisalhamento de corte (t5) abaixo da qual a plaqueta ndo é
ativada mesmo com tempo de permanéncia muito alto, conforme Equagdo (4-20):

6={Ose‘t< T (4-20)

lset > 14

O valor de 7, foi desconsiderado (5 =0 Pa) para avaliar o potencial de todas as tensdes

de cisalhamento presentes.

A equagdo de transporte (4-19) foi aplicada diretamente a simulagdo CFD-FSI
adicionando o calculo de uma nova escalar (HANIEL; LUCAS; HUEBNER, 2019), as

condi¢des de contorno foram o valor nulo de PLI nas entradas, e fluxo nulo de PLI nas
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paredes e nas saidas. O valor do escalar da tensdo de cisalhamento (7) foi calculado

conforme Equacdo (4-21) (ANSYS, 2011).

.D (4-21)

N =
Sl

T=nNy =1

suy gu bup

6x 6x ox
= " = Su su ou
onde D é o tensor de taxa de deformagio [ D = [— —= —
sy &y by
Sus  Sup  Sus

6z 5z 6z

O PLI pode ser avaliado em todo dominio, e seu valor final é medido pela média

ponderada pela vazdo massica do PLI na saida do dominio, conforme a Equagéo (4-22).

0.77 .5
Zsal’da PLII Meey

PLI = -
Zsal’da Moy

(4-22)



5 RESULTADOS E DISCUSSOES

5.1 Fabricacio do modelo experimental da veia jugular interna

5.1.1 O protocolo de fabricacdo pode produzir um modelo experimental especifico do

paciente de espessura fina

O modelo experimental da VJI fabricado possuiu alta similaridade geométrica com o
modelo 3D do vaso sanguineo obtido da angiografia de ressonancia magnética. Em
geral, o modelo experimental apresentou as mesmas curvaturas, principalmente na
regido de juncdo, conforme se pode observar comparando as imagens do modelo 3D

(FIGURA 4-5) com as imagens do modelo experimental fabricado (FIGURA 5-1).

FIGURA 5-1 Modelo experimental da VJI final montado na bancada experimental:
Vista superior (a) e vista lateral (b). As setas indicam as regides com furos que foram corrigidos com
adesivo instantaneo.

Fonte: Prdprio autor.
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O modelo experimental de PVA foi construido com espessura constante de 0,8 mm,
confirmada por imagens B-mode (FIGURA 5-2). O uso de espessuras muito pequenas
deixou o modelo experimental mais proximo da espessura real de uma veia, porém o
processo de injecdo tornou-se mais vulneravel a presenga de bolhas. Apds a montagem
do modelo experimental, foram encontrados dois pequenos furos, localizados na VJI
esquerda, causando pequenos vazamentos de fluido interno sob altas pressdes. Para lidar
com este problema, os furos foram selados com adesivo instantaneo. As regides com
aplicacdo do adesivo podem ser visualizadas na FIGURA 5-1 (regides esbranquigadas

indicadas pelas setas).

FIGURA 5-2 Comparagdo geométrica detalhada entre o modelo experimental e o modelo 3D da VIJI.
Cada linha mostra as visualizagdes em eixo longitudinal e radial para quatro regides diferentes da VII
(respectivamente VII direita, VII esquerda, Jungdo e Veia cava superior). Cada par de imagens mostra a
forma geométrica da vista de corte, com respectivas dimensdes, do modelo experimental de PVA
(esquerda; imagem B-mode) e seu modelo 3D (direita), a ultima coluna mostra as posi¢des dos planos de
vista.

Fonte: Préprio autor.
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A FIGURA 5-2 mostra a comparagdo detalhada entre as geometrias do modelo 3D e o
modelo experimental da VJI. Imagens B-mode de cortes longitudinais e axiais foram
obtidas em quatro posi¢des diferentes (VJI direita, VJI esquerda, jungdo e veia cava
superior), e as dimensdes em diferentes posi¢cdes sdo apresentadas para comparagao.
Qualitativamente, foi possivel encontrar perfis semelhantes em todas as imagens
comparativas apresentadas na FIGURA 5-2. Quantitativamente, as dimensdes
apresentaram apenas pequenas variagdes (<6%), o que ainda pode ser justificado pela
dificuldade de se obter exatamente o mesmo plano de corte e deformagdes devido a

pequena pressdo transmural positiva.

Os modelos experimentais (também conhecidos como flow phantons) especificos do
paciente e com parede fina sfo ferramentas praticas que permitem investigacdes
experimentais dos escoamentos sanguineos, que por sua vez t€m grande potencial para
promover novas descobertas dos mecanismos fisiologicos por tras de doengas
vasculares. Devido as limitacdes técnicas, os modelos experimentais anteriores
desconsideravam a elasticidade da parede (LAI ef al., 2013; MACKLE et al., 2019;
POEPPING et al., 2004; YAZDI et al., 2018) ou utilizavam uma geometria simplificada
que permita a fabricacdo em moldes bipartidos (CHEE et al., 2016; DONG; ZHANG;
LEE, 2020; MORALIS et al., 2017; POEPPING et al., 2004; WATTS et al., 2007). O
protocolo apresentado permite a fabricagdo de modelos experimentais de parede fina
usando modelos de vasos sanguineos realistas, isto €, com alta complexidade
geométrica, incluindo ramificagdes, estenose e aneurismas. Os resultados mostraram
que a geometria do modelo experimental da VJI esta de acordo com a geometria 3D
obtida por ressonancia magnética. O uso da impressdo 3D para confeccdo do molde
pode ser considerado o principal motivo para a precisdo encontrada. Além disso, este
protocolo usa modelagem 3D computacional para criar o molde e o modelo, tornando
possivel integrar ou remover novas caracteristicas ao vaso sanguineo na fase de

modelagem 3D, como aneurismas, estenose ou outras caracteristicas patologicas.

O vazio entre as superficies interna e externa do molde (FIGURA 4-6) determina a
espessura do modelo experimental, no modelo da VJI foi utilizada uma espessura

constante de 0,8 mm. Se desejado, esta espessura pode ser variavel, dependendo do
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modelo, porém deve-se considerar que quanto menor a espessura, mais dificil serd a

injecdo e cristalizagdo do PV A sem ocorréncia de falhas.

5.1.2 O modelo experimental com parede fina € capaz de simular o comportamento da

veia sob a variagfo da pressio transmural

A FIGURA 5-3 mostra as mudancas de 4area nas se¢Oes transversais da veia
experimental em trés posicdes (VII direita, VJI esquerda e veia cava superior; posicdes
mostradas pelas linhas amarelas na FIGURA 4-5b) e sob diferentes pressdes de saida
(=300, 0 e 300 Pa). Além disso, para cada pressdo foi considerada situagdes sem e com
fluxo nas entradas (15 ml/s em cada). O valor da area da sec¢do transversal foi

apresentado para cada caso.

FIGURA 5-3 Imagens de ultrassom do modelo experimental sob trés diferentes pressdes de saida (-300, 0
e 300 kPa). Cada par de imagens mostra a vista de se¢do transversal do modelo sem fluxo (esquerda) e
com fluxo (direita). A area medida na vista em corte transversal é mostrada em cada imagem.

Fonte: Préprio autor.
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De maneira geral, é possivel verificar a influéncia da pressdo de saida no
comportamento estrutural da parede do modelo e sua area transversal. Em situa¢es sem
fluxo, a pressdo transmural do vaso (diferenga entre a pressdo interna e externa) é
aproximadamente igual a pressdo de saida. Portanto, as areas foram colapsadas sob
pressdo de saida negativa quando as bombas estavam desligadas (FIGURA 5-3a, g &

m). O escoamento gera uma pressdo interna que for¢a o aumento da area da segdo
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transversal, entretanto, a influéncia dessa pressdo interna causada pelo escoamento

diminui com o aumento da presséo de saida.

A sensibilidade do formato da veia de PVA a pressdo também influencia o escoamento
resultante. A FIGURA 5-4 mostra imagens de Doppler colorido do escoamento na veia
cava superior sob diferentes pressdes de saida. Com a reducdo da pressdo de saida e
consequentemente a diminui¢do da area da segfo transversal, ocorre um aumento na
velocidade do fluxo, como era esperado uma vez que a vazdo foi mantida constante.
Além disso, devido as mudancas na geometria sdo esperadas mudangas significativas

nos vetores do campo de escoamento.

FIGURA 5-4 Tmagens de Doppler colorido medidas na regido da veia cava superior para pressdes de
saida de -300 Pa (a), 0 Pa (b) e 300 Pa (c). Em todos os casos, foi usado o mesmo fluxo de entrada
(15ml/s em ambas as entradas).

Fonte: Préprio autor.

Pressao de saida =0 Pa

Pressao de saida = =300 Pa Pressdo de saida = 300 Pa

A combinacgio de geometria e propriedades mecéanicas realistas fez com que o modelo
experimental da VJI reproduzisse comportamentos esperados de um vaso venoso, como
a instabilidade elastica observadas nas veias (FUNG, 1997). Sob pressdes transmurais
negativas o modelo colapsou (FIGURA 5-3a, g & m), e em baixas pressdes o modelo
experimental apresentou a mesma forma irregular bicOncava (especialmente na
FIGURA 5-30 & p) de grandes veias sob as mesmas condigbes fisiologicas
(BERTRAM, 2004; FUNG, 1997, GARCIA et al, 2017). Assim, o modelo
experimental da VJI € capaz de simular escoamento em condi¢des fisiologicas realistas,
e ser adaptado a diferentes condi¢bes de contorno quanto a pressdo ou vazdo. O que
permite investigar varios aspectos da dindmica do fluido em tubos colapsaveis, como
flutter (FUNG, 1997) ou som de Korotkoff.
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5.1.3 O modelo experimental pode ser usado em experimentos de escoamento que

consideram as interacdes fluido-estrutura

Para reforgar a aplicabilidade do modelo experimental da VJI em estudos considerando
a interagdo fluido-estrutura, o modelo foi testado utilizando escoamento pulsatil
fisiologico nas entradas (perfil de escoamento de entrada conforme FIGURA 5-5a) e
trés diferentes pressdes de saida (-300, 0 e 300 Pa). As imagens M-mode resultante, que
mostram o movimento da parede do vaso em uma secdo transversal da veia cava
superior ao longo do tempo, podem ser vistas na FIGURA 5-5b-d. Sob a mesma
variagdo de escoamento, casos com pressdo transmural mais baixa tém maior
movimento da parede do que com pressdo mais alta. Além disso, o movimento da
parede ocorreu de maneira caracteristica em cada caso devido ao formato irregular que
0 vaso assume sob baixas pressdes transmurais. Por exemplo, a uma pressdo de saida de
0 Pa (FIGURA 5-5c), a parede inferior tinha mais liberdade de movimento do que a

parede superior, o que pode ser justificado pela forma da se¢do transversal.

FIGURA 5-5 Movimento da parede do modelo experimental VII sob diferentes pressdes transmurais:

a) Forma de onda pulsatil de entrada, simulando uma forma de onda fisiologica, usada para obter imagens
M-mode. O pulso tem periodo de 1s. Imagens M-mode medidas na regido da veia cava superior para
fluxo pulsatil e sob pressdes de saida de -300 Pa (b), 0 Pa (c) e 300 Pa (d). A distancia entre os dois
pontos brancos mais proximos (regido central da imagem) indica 0,5 s.

Fonte: Préprio autor.
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Um estudo recente sugeriu o uso de filamento soluvel em agua para produzir o nticleo
do molde (DONG; ZHANG:; LEE, 2020). Essa ideia pode ser adaptada a metodologia
apresentada para fabricar molde de bloco unico. Isso agregaria mais seguranga ao
processo, ja que elimina a necessidade de usar solvente a base de cloro, além de permitir
0 uso de outros materiais que ndo funcionam quando o cloroférmio € usado, como o

silicone.

Futuras melhorias metodologicas podem ser incluidas para a fabricacdo do modelo
experimental com variagdes regionais na elasticidade da parede, o que pode ser obtido
pela adi¢do de vérias posigdes de injecdes de diferentes materiais (CHEE et al., 2018).
As condigdes de contorno externas do vaso podem ser aprimoradas usando uma de
mistura de 4gar-gelatina para imitar os tecidos que envolvem o vaso (CHEE ef al.,
2018; YAZDI et al., 2018), com compatibilidade as propriedades mecénicas e actisticas
dos tecidos ao redor do vaso sanguineo. Além disso, mecanismos de controle
automatico da pressdo de saida poderiam, juntamente com o modelo experimental
apresentado, atingir um novo nivel de realismo em experimentos in vitro de

escoamentos € vasos sanguineos.

Além de fornecer escoamento sanguineo realista, os modelos experimentais também
podem ser usados em situacdes em que O acesso ao escoamento € necessario
experimentalmente, como em treinamento médico, calibracdo de equipamento de

imagem e planejamento cirargico (ITAGAKI, 2015).
5.2 Validac¢ao experimental do modelo numérico de CFD-FSI

5.2.1 Comparacéo qualitativa dos campos de velocidade

Cinco planos foram selecionados (conforme FIGURA 3-11) para comparar os dados de
escoamento obtidos por simulagdo numérica e medi¢des experimentais, os resultados

qualitativos sdo ilustrados nas FIGURA 5-6 ¢ FIGURA 4-7.
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FIGURA 5-6 Comparagdo da velocidade bidimensional adquirida pelo ultrassom VFI (esquerda) e CFD
(direita) em cinco planos (linhas), sem CVC (duas primeiras colunas) e com CVC (duas Ultimas colunas),
para as condic¢des de contorno da sistole. As diregdes sdo exibidas por setas e a amplitude por cor.

Fonte: Préprio autor.
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FIGURA 5-7 Comparagdo da velocidade bidimensional adquirida pelo ultrassom VFI (esquerda) e CFD
(direita) em cinco planos (linhas), sem CVC (duas primeiras colunas) e com CVC (duas ultimas colunas),
para as condigdes de contorno da distole. As diregdes sdo exibidas por setas e a amplitude por cor.

Fonte: Préprio autor.
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Uma boa concordancia é percebida, em geral, em relacdo as dire¢des e grandeza de
magnitude da velocidade nos planos na condi¢@o de contorno de sistole (FIGURA 5-6).
Apesar de muito semelhantes, os campos de escoamento apresentam pequenos desvios

quanto a localizacdo das regides de alta velocidade, vistos principalmente no plano 3
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(FIGURA 5-6i & j) no caso de sistole sem cateter. E possivel notar que os dados
medidos por ultrassom apresentaram maior ruido nas medi¢des com a presenca do
CVC. Apesar disso, a estrutura geral do campo de escoamento medido manteve-se em

boa concordancia com os resultados de CFD.

As comparagdes podem ser consideradas piores nas ilustragdes do plano 5,
possivelmente devido a dificuldade de caracterizar um escoamento ndo estacionario e
altamente tridimensional em um plano, e por causa das regides de baixas velocidades

presentes nesse plano.

Uma anélise semelhante pode ser feita para os resultados em diastole (FIGURA 4-7),
exceto que os dados experimentais apresentaram um ruido maior, causando rejeicdo de
parte do sinal medido, durante o mapeamento, nos casos com presenga de CVC (ver
FIGURA 4-7g, k, o & s), especialmente em regides onde era esperado baixas
velocidades de escoamento (<0,02 m/s). No entanto, todas as compara¢des mostram a
existéncia de estruturas de escoamento semelhantes, incluindo o aumento da velocidade

devido a inser¢éo do cateter.

Os resultados qualitativos revelam a concordancia entre as principais caracteristicas de
escoamento obtidas nas simula¢cdes e medidas experimentalmente. As maiores
inconsisténcias foram encontradas no plano da veia cava superior (plano 5) devido
principalmente a complexidade do escoamento local, e a dificuldade de aquisi¢do de um
escoamento com comportamento ndo estaciondrio, tanto pela simulagdo em regime
permanente como pela aquisicdo experimental quase instantdnea (os resultados
apresentados foram a média de aproximadamente 830 quadros capturados durante
0,25 s). Outras fontes de incerteza foram a dificuldade de ajustar a posi¢do exata dos
planos, além das regides ndo mapeadas (como as que ocorreram no caso de diastole)

devido a baixa relagdo de sinal-ruido em regides de baixa velocidade de escoamento.

5.2.2 Comparacéo quantitativa dos campos de velocidade

Os histogramas do GRAFICO 5-1 mostram a probabilidade relativa dos indices de
similaridade encontrados nas comparagdes entre os pixels associados das simulacdes e

dos experimentos, considerando todos os planos juntos e separados para cada caso,
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subdivididos em 100 intervalos. O ISA interpreta a similaridade das diregdes dos
vetores velocidade, onde 1 indica a mesma direcdo e 0 dire¢cdes opostas, analogamente,
o ISM elucida a similaridade entre as magnitudes comparadas. O IS, que ¢ um produto
do ISA e ISM, mostrou maior similaridade quantitativa entre os dados calculados e
experimentais nos casos sem a presenca de CVC. Os valores da medianas do IS foram
0,734 e 0,699 para sistole e didstole sem CVC, e 0,653 e 0,601 para casos de sistole e

diastole com CVC, respectivamente.

GRAFICO 5-1 Histogramas exibindo a probabilidade relativa do indice de similaridade (IS), indice de
similaridade de magnitude (ISM) e indice de similaridade angular (ISA), sobre pontos de dados
associados ponto a ponto dos cinco planos; para cada um dos casos: Condigdes de contorno de sistole sem
CVC (a), sistole com CVC (b), didstole sem CVC (c), e diastole com CVC (d). As linhas tracejadas
mostram a mediana do indice de similaridade (IS,,q).

Fonte: Proprio autor.
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Para todos os conjuntos de dados, a contribuicdo para redugdo dos valores do IS ¢é
dominada por desvios de magnitude. Ou seja, os valores de ISM foram mais baixos em
comparagdo ao ISA (a mediana mais baixa para o ISA encontrada foi 0,951 no caso de

diastole com CVC). As comparagdes da magnitude da velocidade revelaram que, em
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média, os valores de CFD foram menores do que as medi¢des de ultrassom em 20,0
mm/s, 4,5 mm/s, 24,8 mm/s, e 15,1 mm/s para sistole com e sem cateter e diastole com
e sem cateter, respectivamente. Observe que a ordem de magnitude da velocidade média

¢é de cerca de 100 mm/s em todos os casos.

Para uma andlise mais especifica das magnitudes, o GRAFICO 5-2 mostra as
magnitudes de velocidade medidas por ultrassom versus os valores associados
calculados por CFD. Foi encontrada alta correlagdo geral entre as velocidades, embora,
como esperado, a correlag@o tenha sido pior para os casos com presenga de CVC. Em
velocidades mais altas, as estimativas de CFD apresentaram um viés de superestimagdo
(viés maximo de 82,9 mm/s, 112,5 mm/s, 32,7 mm/s e 84,6 mm/s, para sistole sem e

com CVC e diastole sem e com CVC, respectivamente).

GRAFICO 5-2 Graficos de velocidade medida versus velocidade derivada do CFD, em todos os pontos
associados, em condi¢des de contorno de sistole sem CVC (a), sistole com CVC (b), diastole sem CVC
(c), e diastole com CVC (d). Sombra delimitada por um desvio padrdo. O erro médio percentual (EMP), o
erro médio percentual absoluto (EMPA), o coeficiente de determinagio (R?) e o erro quadritico médio
(RMSE) entre os valores medidos e calculados s@o indicados para cada caso.

Fonte: Préprio autor.
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Esses resultados também estdo de acordo com o EMP e o EMPA calculados: EMPA foi
de 10,3% e 12,9%, respectivamente, para os casos de sistole e didstole sem cateteres,
que aumentaram para 19,7% e 15,0% com a inser¢do do CVC, apesar de que o pior
EMP tenha sido apenas -7,39% para sistole com CVC. O RMSE ndo variou
significativamente entre os casos. Os resultados detalhados por plano estdo disponiveis

na Tabela 5-1.

Os altos valores de ISA indicam que a orientagdo do campo de escoamento medido teve
alta concordancia com os calculados, enquanto as diferengas ocorrem principalmente
devido a variacdo das magnitudes de velocidade. Analisando as correlagdes e erros
mostrados na GRAFICO 5-2, as diferencas na magnitude da velocidade foram
consideravelmente mais fortes nos casos com a presenga de CVC. Um fator importante
que explica esses desvios €é a impossibilidade de posicionar o CVC na simulagdo na
mesma posicdo que no experimento. A simulagdo com FSI usa uma malha dinamica,
que se adapta a geometria da parede em cada passo de acoplamento, e requer uma malha
de alta qualidade para evitar a ndo convergéncia (CHIMAKURTHI ez al., 2018). Isso s6
foi possivel, com um nimero razoavel de elementos de malha, posicionando o CVC
relativamente centralizado na veia, uma vez que a malha é distorcida nas regides de
proximidade entre parede. Dessa forma, o posicionamento do CVC e dos planos nio sdo
exatamente iguais, o que causou maiores erros comparativos. As discrepancias nos
casos sem CVC, calculadas pelo EMPA, foram inferiores a 13%, o que esta dentro da
acuricia absoluta previamente relatada para técnicas de medigcdo por ultrassom
(EKROLL et al., 2016; JENSEN et al., 2018; TANAKA et al., 2017; YIU; YU, 2017) e
consistente com a acuracia apresentada em estudos de validacdo com outras técnicas

visualizagdo de escoamento (KUNG et al., 2011; Ll et al., 2020; ROLOFF et al., 2019).

O experimento realizado teve a limitagdo de utilizar condi¢cdes de contorno em regime
permanente. No entanto, este estudo pode fornecer os dados de validagdo necessarios
para realizar outras simula¢gdes CFD-FSI incorporando aspectos fisiologicos adicionais,
como as condi¢des de contorno pulsateis do ciclo cardiaco. Com essa validacdo, futuros
estudos podem fornecer informagdes, a baixo custo, sobre a influéncia da alteracdo do
escoamento e da inser¢do do CVC no potencial de trombo, incluindo em outros tipos de

avaliagdo, como alteragdo do tipo, posi¢do ou a vazdo do CVC de hemodialise.
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Além disso, foi demonstrado o uso de uma nova plataforma para validar simulagdes
CFD-FSI em estudos hemodinamicos, usando a técnica de ultrassom VFI como método
de medig¢do das velocidades. Que pode ser utilizada para validar métodos numéricos
com aplicagdo clinica, para realizar previsdes do campo de pressdo e escoamento nos

vasos sanguineos dos pacientes.

Tabela 5-1 Tabela comparativa detalhada entre os dados medidos por ultrassom (VFI) e calculados por
CFD, para cada plano. , Vyux: velocidade méaxima em m/s; ,Vyp: velocidade média em m/s;
ISA,,4: mediana do indice de similaridade angular; ISM,,,: mediana do indice de similaridade de
magnitude; 1S,,4: mediana do indice de similaridade; R%: coeficiente de determinagdo; EMP: erro médio
percentual; MAPE: erro médio percentual absoluto; RMSE: erro quadratico médio; STD: desvio padrio; e

#PONTOS: niimero de pontos associados usados na comparagao.

DIASTOLE SEM SISTOLE COM SISTOLE SEM

DIASTOLE COM

CcvC

Vmax  Vwmax Vo Vwp  ISAng ISM,, 1S,q R* EMP EMPA RMSE STD  #PONTOS
CFD___VFI___CFD___VFI
Plano 1 | 0443 0448 0260 0311 0997 0881 0877 0954 65 11,8 0,025 0,041
Plano2 | 0404 0371 0180 0199 0997 0833 0825 0933 12 18,8 0,024 0,035
Plano3 | 0,168 0148 0077 0082 0997 0727 0716 0806 -38,0 42,0 0,020 0,021
Plano4 | 0383 0380 0110 0139 0972 0707 0646 0852 90 15,7 0,031 0,041
Plano5 | 0263 0309 0076 0091 0983 0744 0,694 079  -20 13,5 0,023 0,037
Planol | 0,528 0474 0291 028 0998 079 0795 0934 220 223 0,028 0,072
Plano2 | 0308 0333 0146 0150 0995 0789 0,778 0897  -112 16,0 0,024 0,037
Plano3 | 0246 0261 0087 0091 098 0672 0628 0659  -88 40,9 0,031 0,034
Plano4 | 0334 0432 0114 0111 0943 0675 0545 0822  -77 26,5 0,030 0,051
Plano5 | 0,199 0275 0077 0088 0955 0666 0585 0805 82 154 0,021 0,036
Planol | 0231 0267 0132 0163 099 0878 0874 0951  -44 9.2 0,014 0,023
Plano2 | 0208 0274 0083 0109 0994 079 0763 0916 205 254 0,017 0,024
Plano3 | 0,091 0127 0036 0049 0980 0707 0670 0751  -43 21,0 0,013 0,015
Plano4 | 0,198 0235 0064 0071 0979 0731 0662 0829 238 231 0,017 0,025
Plano5 | 0090 0113 0040 0045 0971 0720 0,651 0753 -313 325 0,012 0,016
Planol | 0322 0279 0140 0175 0994 0826 0813 0944 06 202 0,016 0,032
Plano2 | 0,194 0219 0071 0107 098 0713 0,690 0611 -349 41,7 0,027 0,037
Plano3 | 0223 0294 0048 0080 0860 0624 0479 0497 -85 26,9 0,031 0,043
Plano4 | 0,169 0224 0060 0068 079 0678 0458 0762 0,1 19,5 0,018 0,032
Plano5 | 0077 0104 0036 0046 0953 0734 0,635 0863 -18,1 30,5 0,008 0,013

23114
34560
57337
51848
39863

18539
38399
50281
44815
42563

23010
33525
55019
47083
41894

22619
21974
42722
43214
32918
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5.3 Simula¢cdées CFD-FSI de analise influéncia da insercio do cateter venoso

central no escoamento

Conforme descrito na metodologia foram realizadas simulagdes CFD com FSI em
regime transiente de um ciclo cardiaco na geometria da VJI com a veia cava superior
considerando trés casos distintos: a geometria sem a insercdo do CVC, apds a insercdo
do CVC, porém sem vazdo no cateter, e com a inser¢do do CVC e vazdo de hemodialise
(300 ml/min). Os resultados dessas simulagGes e analises comparativas sdo apresentados

nas se¢des a seguir.

5.3.1 Visdo geral dos campos de velocidade

A FIGURA 5-8 mostra as linhas de corrente 3D calculadas nos instantes de tempo da
sistole e diastole do ciclo cardiaco simulado. E possivel verificar a presenga de um
escoamento simples, organizado e bem distribuido nos casos sem o CVC (FIGURA
5-8a & d). Com a inser¢do do CVC (FIGURA 5-8b & e) ocorre um aumento da
velocidade do escoamento, conforme esperado pela redugéo da area transversal uma vez
que as condi¢des de contorno sdo iguais. Além disso, ocorre uma pequena concentragdo
das linhas de corrente em um lado da veia cava superior com perturbagdes moderadas,
como consequéncia da redugdo de velocidade do outro lado e direcionamento do
escoamento causado pelo CVC ainda sem vazdo. Com a vazdo no CVC o escoamento
se mantém similar na VJI direita e esquerda (FIGURA 5-8c & f), mas sofre grandes
perturbacdes nas linhas de corrente na veia cava superior. A vazdo do cateter aumenta
as velocidades e a concentracdo das linhas de corrente em lado da veia cava superior
(lado esquerdo da figura), amplificada pela redugéo da velocidade no lado oposto pela
presenca dos orificios de entrada do CVC. E importante observar que existe uma
pequena estenose no VJI direita que aumenta a velocidade do escoamento nessa regido

em todos os casos.

Nas simula¢des de (PENG et al., 2017) o escoamento sem presengca do CVC foi mais
rotacional do que apos a inser¢do do CVC, o que levou os autores a discutir, sem
encontrar correlagdes entre o escoamento e a formacdo de trombo, se essa reducdo
poderia estar correlacionado com o potencial de formacéo de trombo de uma regido da

veia. Diferentemente, nas simulag¢des desse trabalho ndo ocorreu reducdo de helicidade,
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nem foi encontrado um escoamento rotacional como o calculado por (PENG et al.,
2017), as causas devem estar associadas as simplificagdes do trabalho de (PENG ef al.,
2017) como uso de escoamento em regime permanente ou uso de parede rigida. Isso
ressalta a importancia do uso de simulagdo completas com FSI e regime transiente,

dependendo das varidveis que se deseja analisar.

FIGURA 5-8 Vista frontal e lateral das linhas de corrente tridimensionais do campo de velocidade do
escoamento simulado nos instantes de tempo da diastole (primeira linha) e sistole (segunda linha) do ciclo
cardiaco, nos casos sem CVC (primeira coluna), sem vazio no CVC (segunda coluna), e com vaz&o no
CVC (terceira coluna).

Fonte: Préprio autor.
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5.3.1.1 Média temporal da velocidade de um ciclo cardiaco

Outra forma de apresentar e analisar os campos de velocidade ¢ utilizar a média
temporal das velocidades, ao longo de um ciclo cardiaco, em cada elemento da malha.

Aqui essa variavel foi representada por V,,,; dado pela Equacdo (5-1):
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—_ 1 (T
Vit (%, v, 2) =?f v(x,y,2zt) *dt (5-1)
0

sendo T o periodo cardiaco (0,8 s).

Uma vez que essa velocidade resume a velocidade de todo o ciclo cardiaco as analises
ficam mais abrangentes e faceis de serem apresentadas. A FIGURA 5-9 mostra as V,,;
em renderizag@o volumétrica, para cada caso simulado. Assim como na FIGURA 5-8, a
Ve méxima na VJI direita aumentou em 55% apds a inser¢do do cateter (de 0,253 m/s
para 0,393 m/s). As V,,,; da vazdo no interior do CVC foi muito superior a vazdo na veia
(a Vi média no interior de CVC com vazdo foi de 1.728 m/s contra 0,095 m/s de média
na veia). Além disso a V,,; méaxima no caso com vazdo no cateter foi de 2,84 m/s,
proximo no orificio arterial nimero 7 do CVC (em destaque na FIGURA 5-9c e na
FIGURA 5-10), enquanto que nos casos sem vazdo no CVC e sem CVC foram 0,39 m/s
e 0,25 m/s, respectivamente. A vazdo no CVC também aumentou a V,,; na veia cava
superior devidos aos jatos vindos dos orificios venosos do CVC em diregdo a parede da

veia, conforme visto na FIGURA 5-9¢ e FIGURA 5-10.

FIGURA 5-9 Renderizagdo volumétrica das médias temporais da velocidade de um ciclo cardiaco para os
casos sem cateter (a), sem vazdo no cateter (b), e com vazdo no cateter (c).

Fonte: Préprio autor.
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A FIGURA 5-10 mostra a V,,,; focada no interior do CVC, onde € possivel visualizar as
Vine o interior do CVC e dos jatos de saida influenciando o escoamento da veia cava

superior.

FIGURA 5-10 Renderizag@o volumétrica das médias temporais da velocidade de um ciclo cardiaco para o
caso com vaz3io no cateter, focado nas velocidades do interior do cateter.

Fonte: Préprio autor.
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Além do aumento de velocidade, a vazdo no CVC também criou zonas de recirculagéo e
de baixa velocidade de escoamento nas regides proximas aos orificios. A FIGURA 5-11
mostra linhas de correntes bidimensionais calculadas no plano que divide o CVC, nela é
possivel observar regides de vortices e recirculagdo indicado pelo asterisco. O
escoamento em alta velocidade saindo dos orificios venosos provocaram uma
perturbagdo no escoamento, concentrando a vazdo em um lado da veia cava superior, e
possibilitando a recirculacdo de baixa velocidade no lado oposto. Além disso, nas
regides logo abaixo dos orificios venosos também apresentaram vortices de baixa

velocidades.
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FIGURA 5-11 Linhas de corrente bidimensionais da V,,; no plano de corte transversal do CVC para o
caso com vazdo. * indicam regides de formagdo de vortices.

Fonte: Proprio autor.
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Estudos demonstraram que os eritrdcitos e as plaquetas se movem devagar em regides
de vértices e se tornam passiveis de serem capturados e incorporados em um trombo em
crescimento (BAJD et al., 2012; KAMOCKA et al., 2010). Essas regides ainda estdo de
acordo com resultados encontrados na literatura (LUCAS; TESSAROLO; JAKITSCH;
et al., 2014; LUCAS; TESSAROLO; VENIERO; ef al., 2014), em que a caracterizagéo
microscopica dos trombos nos orificios venosos do CVC mostrou que as fibras de
fibrina ndo estavam alinhadas paralelamente, mas apresentaram um arranjo em circulos
e torcidos como resultado da influéncia dos vortices e da perturbagdo no escoamento na
regido. O mesmo pode ser observado com detalhes na FIGURA 4-12, que mostra uma

representagdo vetorial da V,,,; na veia cava superior com vazio no cateter.
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FIGURA 5-12 Representag@o vetorial da V,,; no plano de corte transversal do CVC para o caso com
vazdo. As velocidades tém sua direcdo indicada pela seta e sua amplitude pela cor. Os nimeros indicam a
posic¢éo de cada orificio do CVC, conforme especificado.

Fonte: Proprio autor.
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E importante observar que, diferentemente dos orificios venosos, os orificios arteriais
apresentaram alta concentragdo de escoamento nos orificios mais proximais (7 € 6 em
relagdo ao 5 e 4), sendo que o orificio 7 foi responsavel por cerca de 72% da sucgéo
realizada pelo CVC. Os orificios 6 e 5 foram responsaveis, respectivamente, por 22% e
6% da sucgdo total. No orificio 4 ocorreu um fluxo reverso, como pode ser visto na
FIGURA 4-12b. Esse fluxo reverso pode ocorrer devido ao dimensionamento dos
orificios de entrada (OWEN et al., 2020). Apesar da possibilidade de ser um mecanismo
de redundéncia, em caso de obstrugdo dos orificios, o fluxo reverso pode aumentar o
tempo de permanéncia do sangue que possui alta concentragdo de plaquetas ativas
devido a passagem pelas regides de altas tensdes de cisalhamento proxima dos orificios
do CVC. Além de que, a concentragdo de vazdo nos orificios proximais intensifica as

tensdes de cisalhamento. Essas sdo falhas de dimensionamento que podem ser
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facilmente corrigidas e verificadas com uso de CFD para o projeto do CVC, como o

realizado no trabalho de LIN ef al. (2003) .

5.3.2 Visdo geral da distensdo estrutural da parede veia

A simulagdo com FSI permitiu que a parede da veia sofresse deformagdo de acordo com
a pressdo interna controlada principalmente pelo ciclo cardiaco. O GRAFICO 5-3
mostra que os deslocamentos maximos e médios na parede da veia foram similares em
todos os casos simulados. Isso ocorreu porque a pressdo estatica, que foi basicamente
definida com condigdo de contorno na pressdo de saida, foi mais relevante nas

deformagdes do que pressdes dindmicas do escoamento caracteristico de cada caso.

GRAFICO 5-3 Deslocamento méaximo (esquerda) e médio (direita) da parede da veia na simulagdo FSI de
cada caso.

Fonte: Préprio autor.
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A FIGURA 4-13 mostra o contorno do deslocamento na estrutura simulada, mostrando
as regides de maximo e minimo deslocamento. Como pressdo estatica € praticamente
constante em todo o limen, as diferencas no deslocamento ocorreram principalmente

por causa da geometria da veia obtida por tomografia.

A distensdo da VJI durante o ciclo cardiaco simulado foi compativel com a
complacéncia e distensdes da VJI mensuradas por ultrassom (CHUNG et al., 2010;

TARNOKI et al., 2018).
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FIGURA 5-13 Contornos dos deslocamentos estruturais da veia no instante de sistole.

Fonte: Préprio autor.
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O GRAFICO 5-4 mostra o diagrama de caixa das médias temporais das tensdes de
cisalhamento na parede (WSS,,;; conforme Equagio (5-1)) da veia nos trés casos
estudados. Para realizar uma analise comparativa a veia foi dividida em trés regides: a

VJI (contendo a VJI direita e esquerda), a regido de jungdo e a veia cava superior.
1 T
WSSme = T f WSS(t) - dt (5-2)
0

Os valores das medianas da WSS,,; foram baixos e menores que 1 Pa. Porém,
analisando os valores maximos da WSS,,; ocorreu um aumento de 70% na VJI apos a
insercdo do CVC. Também ocorreu um aumento superior a 3 vezes na veia cava
superior com a inser¢@o do cateter, mas assim como na regido de jung¢do os valores, em
geral, ainda permaneceram menores que |1 Pa. Com a vazdo no CVC ndo houve

mudanga significativa das WSS,,; nas regides de juncdo e VJI, porém, na veia cava
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superior teve um aumento de 511% no valor maximo da WSS,,;, alcancando nessa

regido o valor mais alto de WSS,,;; na parede da veia encontrado (4,45 Pa).

GRAFICO 5-4 Diagrama de caixa das médias temporais das tensdes de cisalhamento na parede da veia,
em trés diferentes casos, separados em trés principais regides: Veia jugular interna (preto), Jungdo (azul) e
Veia cava superior (vermelho). Os limites dos fios abrangem 2,7 ¢ (99,3% dos dados).

Fonte: Proprio autor.
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A maioria dos valores de altas tensdes de cisalhamento na parede sdo apresentados no
diagrama como valores atipicos, ou seja, sdo maiores que cerca de 2,7 vezes o desvio
padrdo dos dados. Isso indica que essas regides de altas tensdes de cisalhamento
ocorrem em posi¢des especificas e concentradas na parede da veia, como pode ser visto

na FIGURA 5-14.

O aumento de tenséo de cisalhamento na regido VIJI ocorre na VJI direita apds insercéo
do cateter e se concentra na regidio da estenose, e aconteceu devido & proximidade da
parede do CVC e a parede da VJI. Por ser uma regido de alargamento do limen o
mesmo ndo ocorreu na jungdo, apesar de ser possivel dependendo da posi¢do do CVC.
O aumento que ocorreu na regido da veia cava superior, por outro lado, foi claramente
resultado dos jatos vindo dos orificios venosos do CVC que aumentaram as tensdes de
cisalhamento da parede em apenas um lado da veia cava superior. Ficou claro também

que a regido de aumento de tensdes de cisalhamento é altamente dependente do
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posicionamento do CVC, que ¢ uma varidvel de baixo controle na pratica clinica atual

de inserc¢éio do CVC.

FIGURA 5-14 Vista frontal (a, b & ¢) e traseira (d, e & f) dos contornos das WSS,,, na parede da veia
para os casos sem CVC(primeira coluna), sem vazdo no CVC (segunda coluna), e com vazdo no CVC
(terceira coluna).

Fonte: Proprio autor.
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A taxa de incidéncia de trombos em diferentes regides da veia, obtidas de 120 pacientes,
foi apresentada por PENG et al. (2017). O resultado, como pode ser visto na FIGURA
3-4 e FIGURA 3-5, mostrou que a taxa de incidéncia de trombo nas regides da VJI,
jungdo e veia cava superior foram 30,0%, 3,3% e 55,1%, respectivamente, e que as
comparagdes entre as taxas de incidéncias em diferentes regides foram estatisticamente
diferentes (p< 0,05) (PARK et al., 2020; PENG et al., 2017). Calculando os coeficientes
de correlagdo de Pearson (r) entre essas taxas de incidéncia e os valores maximos de
WSS, na parede da veia simulada foi encontrado uma alta correlagdo, com r = 0,996,
no caso com vazdo no CVC. Nos casos sem CVC e sem vazdo no CVC nédo foram
encontradas correlagdes claras, com r=-0,362 e¢ r=-0,168, respectivamente. Vale
ressaltar que, nos artigos originais os autores ndo encontraram nenhuma correlagdo com
variaveis hemodindmicas que explicasse a taxa de ocorréncia de trombos (PARK et al.,
2020; PENG et al., 2017), o que pode ter ocorrido por ndo utilizar vazdo no CVC em
suas simulagdes, para capturar as tensdes de cisalhamento na parede da veia cava

superior causado pelos jatos em alta velocidade saindo do CVC.

Tensdo de cisalhamento na parede anormal € considerado um fator importante para o
inicio e crescimento do trombo. E a ativagdo plaquetaria, precursor da formagdo de
trombos, mostrou ser uma fungdo da tensdo de cisalhamento elevada (PALUMBO et al.,
2002). A tensdo de cisalhamento na parede ¢ uma forgca de fric¢do do escoamento
sanguineo que atua na parede do vaso e pode ser detectada diretamente em uma célula
endotelial na superficie do limen (KU, 1997). Estudos anteriores demonstraram que o
dano a parede venosa é uma das razdes para a formagdo de trombos venosos
(KIYOMURA et al., 2006; THOMAS et al., 1985). A formacdo de trombos venosos
também ¢ considerada como desencadeada pela expressdo da atividade pro-coagulante
no endotélio intacto (WOLBERG ef al., 2012). Foi descoberto que o aumento geral de
tens@o de cisalhamento apds a inser¢do do CVC pode ter desencadeado a expressdo da
atividade prdé-coagulante ou causar dano ao endotélio vascular, o que pode aumentar o
risco de trombose venosa (FULKER er al, 2016; MOHAMIED; SHERWIN;
WEINBERG, 2017).
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5.3.4 Relevancia das altas tensdes de cisalhamento no cateter venoso central em

relacdo as demais regides

O GRAFICO 5-5 mostra as WSS,,; nas paredes internas e externas do CVC ao longo do
comprimento do cateter, para o caso sem vazdo no CVC. A regides caracteristicas das
tensdes de cisalhamento na parede do CVC podem ser observadas, com picos de
WSS,,+ na regido de proximidade entre o CVC e a parede da VJI (na parede externa do
CVC; FIGURA 5-15c) e nos orificios arteriais e venosos do CVC (em ambas as
paredes; FIGURA 5-15¢ & d). Um perfil semelhante pode ser visto no

GRAFICO 5-6, que mostra as mesmas curvas para o caso com vazio no CVC, exceto
que as tensdes de cisalhamento na parede interna e nos orificios, no caso com vazéo, sdo
muito maiores comparando com o caso sem vazdo. Por exemplo, o valor médio na
parede interna foi 103 vezes maior no caso com vazdo, enquanto os valores maximos de
WSS, alcangado nos orificios, sdo cerca de 60 vezes maiores no caso com vazdo. A
parede interna do cateter produz uma tensdo de cisalhamento quase constante com
valores relativamente altos, como também pode ser visto na FIGURA 5-15b. Os
orificios arteriais, ao contrario dos orificios venosos, apresentam concentragdo de

tensdes apenas no primeiro orificio (orificio 7; FIGURA 5-15a).

GRAFICO 5-5 WSS, nas paredes internas e externas do CVC ao longo do comprimento do cateter, para
0 caso sem vazdo no CVC. Numeros indicam posi¢do dos respectivos orificios do CVC.

Fonte: Préprio autor.
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GRAFICO 5-6 WSS,,, nas paredes internas e externas do CVC ao longo do comprimento do cateter, para
0 caso com vazdo no CVC, com tensdes de cisalhamento maiores. Numeros indicam posi¢do dos
respectivos orificios do CVC.

Fonte: Préprio autor.
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FIGURA 5-15 Distribuicdo da tensdo de cisalhamento da parede na parede externa (a & c) e interna (b
&d) do CVC para os casos com (a & b) e sem (¢ & d) vazdo no CVC.

Fonte: Proprio autor.
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Portanto, as tensdes de cisalhamento que ocorrem no interior e nos orificios do CVC
durante a hemodialise foram consideravelmente maiores e mais relevantes do que as
tensdes de cisalhamento nas demais regides do dominio. O que foi um indicativo da
influéncia que essas tensdes podem ter no potencial geral de formagdo de trombos em
pacientes com uso de CVC, devendo ser melhores estudadas e foco de esforcos de

redugdo para diminuir o risco de falha do CVC.

Os receptores das plaquetas desempenham papéis muito importantes na hemostasia
fisioloégica e na trombose fisiopatologica. As interagGes receptor-ligante de plaquetas
resultam em uma sequéncia de sinais intracelulares bidirecionais, levando a ativagéo
plaquetaria subsequente e sua agregacdo, bem como ao recrutamento de plaquetas
circulantes para a matriz extracelular subendotelial exposta em locais de lesdo vascular
(CHEN et al., 2016). As plaquetas ativadas sdo unidas pelo vVWF devido a sua
capacidade de se ligar ao complexo GPIIb/Illa ativado. A tensdo de cisalhamento
também desempenha um papel importante neste processo. Foi demonstrado que a
tensdo de cisalhamento pode induzir a ativagdo plaquetaria e a ligacdo das plaquetas
com o VWF, iniciando uma via de sinal e a agregagdo irreversivel na auséncia de
qualquer agonista exdégeno (ALEMU; BLUESTEIN, 2007; GREENWALT et al., 1992;
NESBITT et al., 2009; SHERIFF et al., 2010). Também ¢ conhecimento geral que a
ativagdo das plaquetas pela tensdo de cisalhamento ndo fisioldgica pode aumentar o
risco de trombose. Esse ¢ um dos motivos pelo qual terapias com anticoagulantes sdo
frequentemente prescritas para pacientes com uso de dispositivos médicos em contato
com sangue. Ja foi observado que, mesmo em tempo de exposi¢do muito curto (0,05 s),
as plaquetas s@o ativadas pela tensdo de cisalhamento nfo fisiologica se o nivel de

tensdo de cisalhamento aplicado ultrapassasse 75 Pa (CHEN ez al., 2015).

Além disso, a alta taxa de escoamento sanguineo nos orificios do CVC durante o
procedimento de hemodialise promove a adesdo de muitas plaquetas na parede do CVC
(LUCAS; TESSAROLO; VENIERO; et al., 2014). Nessa situacdo, a adesdo ¢é
controlada pela reagfo cinética da interacdo dos receptores da membrana plaquetaria e
as proteinas adsorvidas na superficie do cateter (BROOS et al, 2011). Estudos
comparando a estrutura dos trombos formados no atrio direito e nas artérias pulmonares

mostraram que os trombos formados em artérias com alta velocidade de escoamento
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apresentam menor nimero de eritrocitos, acompanhados de aumento do contetido de
fibrina (LUCAS; TESSAROLO; JAKITSCH; et al., 2014; MAZUR et al., 2013). A alta
concentragdo de fibrina no trombo pode impedir, na prética clinica, a dissolugdo dos
trombos apesar da administragdo de anticoagulantes (MAZUR et al., 2013). A fibrina
que envolve o trombo, presa a parede do orificio, pode fazer os anticoagulantes
ineficazes nos orificios laterais do CVC. Portanto, mesmo quando o anticoagulante ¢é
administrado, a disfungdo do cateter pode acontecer e se manifestar por falha na
aspiragdo de sangue do lumen, escoamento sanguineo inadequado e alta resisténcia

durante a hemodialise.

Outro trabalho mostrou que a presenga do CVC na corrente sanguinea estimula mais a
formagéo de trombo pela via intrinseca do que a extrinseca (LUCAS et al., 2020). O
cateter estd provavelmente mais relacionado a via de coagulagéo intrinseca devido ao
contato do cateter com a parede da veia embora, a0 mesmo tempo, a exposi¢do ao FT
nas superficies das células imunes e endoteliais por causa da lesdo causada pelo CVC
pode levar a formagdo de codgulos dentro de vasos intactos, causando a oclusdo do

escoamento sanguineo no CVC (LUCAS et al., 2020).

5.3.5 Potencial trombogénico em altas tensdes ¢ PLI

O PLI, indice inicialmente desenvolvido para medir a lise plaquetaria (GIERSIEPEN e
al., 1990; WURZINGER et al., 1985), e comumente utilizado para avaliar
comparativamente o potencial trombogénico (CLARK et al., 2015; CLARK; VAN
CANNEYT; VERDONCK, 2012; MAREELS et al., 2007), foi calculado por equacéo
diferencial parcial (HANIEL; LUCAS; HUEBNER, 2019) desenvolvida nesse trabalho.
Os resultados apresentados no GRAFICO 5-7 mostram que o valor do PLI medido na
saida da veia cava superior ndo teve grandes altera¢des, quando comparado o caso com
e sem vazdo no CVC, sendo o valor de ambos cerca de 0,005. Porém, com a vazido no
CVC o valor medido na saida do CVC (lamen arterial do CVC, que se direciona a
maquina de hemodialise) foi de 0,021, demonstrando a proeminéncia do potencial
trombogénico no interior no CVC em relagdo ao restante do limen, em concordancia

com os resultados obtidos para tensdes de cisalhamento na parede.
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GRAFICO 5-7 Valores de PLI medidos nas saidas da veia e do CVC para os casos sem CVC, sem vazio
e com vazdo no CVC.

Fonte: Préprio autor.
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Além disso, usando o método Euleriano foi possivel visualizar as regides de geragdo de
PLI, como pode ser observado na FIGURA 4-16. O interior do CVC foi a principal
regido de gerag@o de PLI que seguem por convecgdo nos orificios de saida do CVC até a
veia cava superior. Os furos do cateter também foram as regides com valores maximos
de PLI, o que é semelhante aos resultados obtidos para tensfio de cisalhamento na
parede (GRAFICO 4-6). O PLI mede a relagio entre o tempo de permanéncia de uma
plaqueta a determinada tensdo de cisalhamento, com constantes definidas
experimentalmente (Equagdo (4-19)). Visualizar essa relagdo pode ser complexa devido
a natureza e complexidade de medir essas duas variaveis. Porém, no presente estudo, foi
encontrada grande conformidade com os resultados das tensdes de cisalhamento e,
consequentemente, com as taxas de deformacdo. A FIGURA 5-17 mostra, pela
renderizag@o volumétrica das taxas de deformacéo nos trés casos, as semelhancgas entre
as regides de altas taxas de deformacdo (que também significam altas tensGes de
cisalhamento) e as regides de alto PLI. Sendo possivel ainda encontrar as mesmas

conclusdes das analises de tensdes de cisalhamento na parede (se¢édo 5.3.3 € 5.3.4).
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FIGURA 5-16 Renderizag@o volumétrica do PLI para o caso com vazdo no CVC.

Fonte: Proprio autor.
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FIGURA 5-17 Renderizagdo volumétrica da taxa de deformagéo nos casos sem CVC (a), sem vazdo (b) e
com vazdo (¢) no CVC.

Fonte: Proprio autor.
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Apesar da utilidade do uso do PLI para célculos comparativos da possivel ativacdo
plaquetaria sob tensdes de cisalhamento ndo fisioldgica, vérias consideragdes sdo
necessarias para usar o PLI como um previsor de potencial trombogénico. Uma
limitagdo foi usar dados de lise plaquetaria obtidos em experimento in vitro
(GIERSIEPEN et al., 1990; WURZINGER et al, 1985) para estimar a ativacdo
plaquetaria e o potencial trombogénico, porém, isso € razoavel considerando que o
mesmo mecanismo fisico ocorre em ambos. Outra limitagfo foi que os picos de tensdo
de cisalhamento normalmente encontrados em equipamentos cardiovasculares sdo
maiores do que as tensdes observadas nos experimentos que formularam a equagio.
Assim, foi estendido o uso desta equagdo para outras tensdes de cisalhamento maiores e
mais complexas, como foi feito também por outros pesquisadores (CLARK; VAN
CANNEYT; VERDONCK, 2012; MAREELS et al., 2007; OWEN et al., 2020). O
calculo do PLI leva em consideragdo as tensdes de cisalhamento e seu tempo de
residéncia, que sdo fatores muito importantes para a ativagdo de plaquetas em

dispositivos cardiovasculares que modificam o escoamento sanguineo.

Recentemente, FAGHIH, SHARP (2019) relataram limitagdes ao uso do método
Euleriano, para predizer hemolise. O estudo sugeriu corrigir o termo fonte para outro
que depende do campo de velocidade, que pode ndo ser facilmente redutivel a forma
analitica. Essas considera¢des sugerem que o método Euleriano ndo deva ser usado para
calculos quantitativos, mas para estudos comparativos com condi¢cdes e metodologia
aproximadas. Este estudo também nfo levou em consideragdo o impacto das alteragdes
hemostaticas, hemocompatibilidade, rugosidade ou morfologia do biomaterial em
contato com o sangue. Ainda assim, o calculo do PLI pode ser uma ferramenta ttil no
projeto e andlise de equipamentos cardiovasculares para estimar qualitativamente o

potencial trombogénico do equipamento.
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6 CONCLUSOES

O desenvolvimento desse trabalho pode ser dividido em trés partes complementares: a
fabricagdo do modelo experimental da veia, a validacdo experimental do modelo
numérico e a simulacdo CFD-FSI para analise da influéncia da inser¢do do CVC na

hemodinamica na veia.

Foi desenvolvido um protocolo para fabricagdo de modelo experimentais de vasos
sanguineos especifico de paciente usando PVA. Esse protocolo foi um avango, em
relagdo aos reportados anteriormente na literatura, por utilizar o molde de bloco unico
para injecdo do PVA, seguido da diluigdo do molde. Isso permitiu ao protocolo produzir
modelos que possuam, simultaneamente, uma espessura definida de parede e
complexidade geométrica, qualidade que nédo foi reportada por outros trabalhos usando
método de injecdo para fabricacdo. O modelo foi desenvolvido para ser utilizado e
compativel com medig¢des de escoamento por ultrassom, com caracteristicas mecanicas

e acusticas semelhantes ao vaso sanguineo humano.

Com o modelo experimental foram realizados experimentos utilizando uma plataforma
de medicdo baseada nas técnicas de ultima geragdo para estimar escoamento
vetorialmente por ultrassom. Com base na avaliagdo qualitativa e quantitativa dos
resultados, o modelo de CFD foi validado para o campo de velocidade, possibilitando
usar as simulagdes para o estudo numérico de potencial trombogénico. Além disso, foi
demonstrado o uso do ultrassom VFI como uma abordagem para validagdes in vitro de
simula¢des de CFD com FSI, que pode futuramente viabilizar o uso método numérico

clinicamente em diagnostico ou tratamentos de doencas cardiovasculares.

Foram realizadas simula¢gdes CFD, transientes, com FSI, usando modelo néo
newtoniano para o sangue, ¢ modelo de turbuléncia k- SST. Essas configuragdes
tornaram o modelo numérico realista, porém aumentaram muito o esfor¢o de
computacional dos célculos, de forma que foram necessarios em média 15 dias para
simular um ciclo cardiaco de cada simula¢do. Os resultados mostraram alta correlagéo
entre regides de altas tensdes de cisalhamento e regides de incidéncia de trombos

encontrados na literatura. O CVC altera a hemodindmica na veia criando regides de
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recirculagcdo e baixa velocidade, além de tensdes de cisalhamento ndo fisiologicas

capazes de ativar plaquetas e aumentar a agregacao plaquetaria.

O método Euleriano para o estimar o potencial trombogénico, usando as equagdes de
PLI, mostrou a predominancia do potencial no interior e nos orificios do CVC. O
método pode ser utilizado futuramente em estudos comparativos para avaliar
simultaneamente a tensdo de cisalhamento e o tempo de permanecia de um elemento

sanguineo € exposto durante o escoamento.

Do ponto de vista clinico, reduzir efetivamente a incidéncia de formagdo de trombos em
CVC ¢ de grande importancia. Os resultados da influéncia do CVC na hemodinamica da
veia indicam que forem feitos alguns ajustes no projeto do CVC para reduzir tensdo de
cisalhamento ap0s a inser¢do (como alteragdes nos tamanhos e quantidade de orificios,
ou até mesmo no formato do CVC), a incidéncia de trombose pode ser reduzida. Outra
possivel aplicagdo que pode ser realizada ¢ a modelagem computacional, especifica do
paciente, antes da insercdo do CVC, investigando em que profundidade e posi¢do a

tensdo de cisalhamento sdo minimos, e ajudando o planejamento cirtirgico.

Trabalhos futuros podem avaliar a possibilidade de simplificar o método numérico,
comparando a relevancia de cada configuragdo nos resultados obtidos. Alguns
pardmetros que podem ser analisados €é a necessidade da geometria realistica,
sensibilidade dos resultados a diferentes modelos de turbuléncia e a relevancia do
regime transiente nos resultados. Além disso, podem ser realizados estudos
comparativos da influéncia de outros parametros na tensdo de cisalhamento, como
alteracdes no posicionamento do cateter, simulagdes com diferentes tipos de CVC e

diferentes vazdes de hemodialise.
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