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“O desejo profundo da humanidade pelo conhecimento é
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RESUMO

A baixa vida util das valvulas prostéticas biologicas, compreendendo de 10-15 anos, estd
intimamente relacionada com a ocorréncia de oscilagdes das suas cuspides devido a interagdo
com o escoamento sanguineo, fenomeno conhecido como flutter. Além disso, estudos indicam
que o comportamento das oscilacdes das cuspides esta relacionado com a geometria das
proteses de valvulas cardiacas. Neste cendrio, o objetivo do presente trabalho consiste em
realizar um estudo numérico fluido-estrutural para avaliar o comportamento do fenomeno de
flutter dos folhetos de proteses biologicas da valvula aortica. Para este propodsito, foram
desenvolvidos uma geometria de prétese bioldgica, baseado em um modelo geométrico
disponivel na literatura, ¢ um dominio computacional fluidodindmico composto por uma
regido de entrada, saida e pelos seios de Valsalva. Foram alteradas a espessura das ctspides e
a altura de protrusdo das valvulas para analisar a influéncia dos parametros geométricos das
valvulas nas caracteristicas vibracionais do flutter. Como condi¢do de contorno foi aplicada
um perfil parabdlico de velocidade na entrada, outflow na saida e suporte fixo nas laterais dos
folhetos. As cuspides das valvulas foram consideradas com comportamento elastico linear e
isotropico, enquanto que o sangue foi modelado como fluido Newtoniano. A turbuléncia foi
modelada de acordo com o modelo k — ® SST. As simulagdes foram efetuadas no software
comercial Ansys 2023 R1. Os resultados numéricos indicaram que, devido a ocorréncia das
oscilacdes dos folhetos, tanto as grandezas fluidodinamicas, tais como, pressao, velocidade e
intensidade de turbuléncia, como também, as grandezas do dominio so6lido, tais como, tensdao
e deformacgdo, apresentaram um padrao irregular e oscilatorio. Ademais, os deslocamentos
radiais das cuspides foram de natureza assincrona, e que a diferenca de fase entre os folhetos
aumentaram com o aumento da espessura destes elementos. A estrutura do escoamento
sanguineo a jusante das valvulas também foi impactada pelo movimento vibracional das
cuspides, tendo um comportamento ondulatério e com picos de velocidades e de intensidades
de turbuléncia coincidindo com os instantes dos vales do movimento dos folhetos. Por fim, as
frequéncias variaram de 28,3 Hz até 36,7 Hz, enquanto que as amplitudes foram de 5,34 mm
até 6,53 mm, onde a valvula com menor altura de protrusao nao desenvolveu flutter ao longo
do periodo que a valvula se encontrava aberta.

Palavras-chave: proteses de valvulas cardiacas; interacao fluido-estrutural; Flutter; espessura
do folheto; altura de protrusao da valvula; Arbitrary Lagrangian-Eulerian.



ABSTRACT

The low lifetime of biological prosthetic valves, comprising 10-15 years, is closely related to
the occurrence of oscillations of the valve cusps due to interaction with blood flow, a
phenomenon known as flutter. Furthermore, studies indicate that the parameters of leaflet
oscillations are related to the geometry of heart valve prostheses. In this scenario, the
objective of the present work is to perform a numerical fluid-structural study to evaluate the
behavior of the flutter phenomenon of the leaflets of biological aortic valve prostheses. For
this purpose, the biological prosthesis geometry, based on a geometric model available in the
literature, and a fluid computational domain composed of an inlet region, outlet region and the
sinuses of Valsalva were developed. The cusps thickness and the protrusion height of the
valves were changed to analyze the influence of the geometric parameters of the valves on the
vibrational parameters of the flutter. As boundary condition, a parabolic velocity profile was
applied at the inlet, outflow at the outlet and fixed support on the sides of the leaflets. The
valve cusps were considered to have linear elastic and isotropic behavior, while the blood was
modeled as a Newtonian fluid. Turbulence was modeled according to the k — @ SST model.
The simulations were performed using the commercial software Ansys 2023 R1. The
numerical results indicated that, due to the occurrence of leaflet oscillations, both fluid
dynamic quantities, such as pressure, velocity and turbulence intensity, as well as solid
domain quantities, such as stress and strain, presented an irregular and oscillatory behavior.
Furthermore, the radial displacements of the leaflets were asynchronous, and the phase
difference between the leaflets increased with the increase in the thickness of these bodies.
The blood flow at valves downstream was also impacted by the vibrational movement of the
leaflets, having a wave-like behavior and with peaks of velocities and turbulence intensities
coinciding with the moments of the troughs of the leaflet movement. Finally, the frequencies
ranged from 28.3 Hz to 36.7 Hz, while the amplitudes ranged from 5.34 mm to 6.53 mm,
where the valve with the lowest protrusion height did not develop flutter throughout the
period that the valve is open.

Keywords: heart valve prostheses; fluid-structural interaction; Flutter; leaflet thickness;
valve protrusion height; Arbitrary Lagrangian-Eulerian.
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1 INTRODUCAO

O coragdo, principal componente do sistema circulatério humano, ¢ um 6rgdo complexo e
composto por quatro camaras distintas, sendo que os atrios, cavidade superiores, sdo
responsaveis por coletar o sangue, enquanto que os ventriculos, cavidades inferiores,
apresentam a funcdo de bombear o sangue (LITVINUKOVA et al., 2020; WEINHAUS;
ROBERTS, 2005). O lado direito do coracdo recebe o sangue rico em CO; de todo o corpo,
por meio das veias cava superior e inferior, € bombeia para os pulmdes, onde acontecerdao as
trocas gasosas entre o sangue e os alvéolos pulmonares. Por sua vez, o lado esquerdo coleta o
sangue rico em O,, através das veias pulmonares, e bombeia o sangue para todo o corpo

(NOBARI, 2012).

Para garantir que o escoamento sanguineo seja predominantemente unidirecional dentro do
coracdo, existem as valvulas cardiacas, que sdo estruturas formadas por folhetos flexiveis
constituidos por tecido fibroso (JOHNSON et al., 2020; XU et al., 2020). Essas valvulas sao
caracterizadas por terem baixa rigidez de flexdo, permitindo, assim, que a abertura e
fechamento ocorram de forma rapida, e também por uma organizagao estrutural complexa, de
forma que esses elementos consigam suportar as elevadas solicitagdes ciclicas durante o ciclo
cardiaco (CHEN; LUO, 2020). A dindmica de abertura e fechamento dessas valvulas acontece
devido aos gradientes de pressao desenvolvidos a montante e a jusante das valvulas ao longo
do ciclo cardiaco, ou seja, o funcionamento ocorre de modo passivo, mas também, com

auxilio das cordoalhas tendineas (CHEN; LUO, 2020; AVELAR et al., 2017).

A disfun¢do das valvulas cardiacas, tais como cardiopatias congénitas, reumaticas e
degenerativas, esta entre as principais causas de mortes dentre o grupo de adversidades que
acomete o sistema cardiovascular (HASAN et al., 2014), sendo que, em sociedades
economicamente desenvolvidas, estima-se que mais de 30 milhdes de pessoas vivam com
valvulopatias, e que a incidéncia aumenta com a idade (OVEISSI et al. 2020). Dentre as
principais razdes da disfuncao dessas valvulas pode-se citar a degeneragdo natural devido ao
envelhecimento das pessoas, a estenose e calcificacdo das cuspides que causa perda da
elasticidade desses componentes biologicos. Nesse cendrio, compromete-se o processo de
abertura e fechamento das valvulas cardiacas, gerando, por fim, regurgitagcdo severa, principal
sintoma da insuficiéncia cardiaca (SINGH et al., 2008; YOGANATHAN; HE; JONES,
2004).
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A substituicdo das valvulas nativas danificadas por proteses mecanicas, manufaturadas com
ligas de carbono e titdnio, ou biologicas, fabricadas com tecido de pericardio bovino ou
folhetos de valvulas suinas, € a principal estratégia para o tratamento dos pacientes
acometidos pela disfuncao das valvulas cardiacas (BORAZJANI, 2013; BHAGRA; SOUZA;
SILVERSIDES, 2016). No cenario mundial, a cada ano, mais de 290.000 pacientes sdo
submetidos as cirurgias para a substitui¢do das valvulas, sendo que ¢ estimado que esse
numero alcance 850.000 pacientes até¢ o ano de 2050 (HASAN et al., 2014; AVELAR et al.,
2017; YOGANATHAN; HE; JONES, 2004; COULTER et al., 2019).

As valvulas mecanicas sdo utilizadas desde a década de 1950 e podem ser de trés modelos:
bola em gaiola, disco basculante e duplo folheto; e sdo préteses que apresentam a vantagem
de terem maior vida util. Contudo, devido ao material empregado na fabricacdo e os
disturbios provocados no campo de escoamento sanguineo, ¢ observado um aumento do
indice de formagdo de trombos e do indice de hemolise por essas proteses (AVELAR, 2016;
TAYAMA et al., 2021). Ja as valvulas bioldgicas, por serem similares as valvulas naturais,
ndo interferem na hemodindmica e apresentam menor possibilidade de rejei¢ao pelo
organismo. No entanto, sdo caracterizadas por apresentarem menor vida Util em decorréncia,
principalmente, da calcificagdo dos folhetos e falhas estruturais (SIMIONESCU et al., 2012;
TAYAMA et al., 2021; RAHMANI et al., 2019). A escolha entre esses dois tipos de proteses
no momento da substituicdo depende de fatores intrinsecos e extrinsecos ao paciente. Os
fatores intrinsecos abrangem a presenca de comorbidades, tais como insuficiéncia cardiaca
congestiva, insuficiéncia renal, doenga arterial coronariana e doengas pulmonares, ¢ se o
paciente esta acima de 60 anos de idade. Por sua vez, os fatores extrinsecos estao relacionados
as estruturas das proteses valvares, ja que cada tipo de protese possui caracteristicas distintas

quanto a sua forma estrutural (MAIER; FERNANDES; DESSORE, 2021).

A baixa vida util das valvulas prostéticas biologicas, compreendendo de 10-15 anos, esta
intimamente relacionada com a ocorréncia de oscilagdes das cuspides das valvulas devido a
interagdo com o escoamento sanguineo, fendmeno conhecido como flutter (AVELAR et al.,
2019; ZHU et al., 2023). O flutter ¢ um problema tipico da aeroelasticidade e bastante
abordado na industria aerondutica, sendo que os primeiros estudos tedricos, € consequentes
estudos experimentais, tiveram inicio na década de 1950. Este fendmeno consiste em uma
vibragdo auto-excitada onde ocorrem interagdes entre forgas inerciais, for¢as aerodinamicas e

forgas elasticas da estrutura (CHAI et al. 2021).
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O fenomeno do flutter ainda é pouco estudado na dindmica das proteses biologicas de
valvulas cardiacas, mesmo que seja conhecido que esse fendmeno esteja intimamente
relacionado com a calcificagdo, hemolise, formacdo de trombos e fadiga dos folhetos com o
uso dessas proteses (DE HART et al., 2004; GRIGIONI et al., 2000). Estas oscilagdes foram
observadas tanto em estudos in vivo quanto em estudos in vitro no século XX (MINTZ et al.,
1982 ; PINTO et al. 1978; SZE; NANDA; GRAMIAK, 1978), porém a falta de estudos
focados na analise do flutter torna-se uma barreira para o desenvolvimento e otimizagdo dos

projetos das proteses de valvulas cardiacas.

Estudos indicam que as caracteristicas das oscilagdes das cuspides, tais como frequéncia e
amplitude, estdo intimamente relacionados com a geometria das proteses de valvulas
cardiacas. Lee et al. (2020) investigaram como a espessura dos folhetos € o didmetro interno
da vélvula alteram as frequéncias de vibracdo das cuspides. Observaram que para valvulas
com folhetos mais espessos e para diametros menores apresentavam maiores frequéncias de
oscilagdo, sendo que a frequéncia ¢ mais sensivel a variacdo da espessura do folheto. Em
outro estudo, Johnson et al. (2020) constataram que valvulas menos espessas sdo mais
suscetiveis ao flutter, e que grandezas como velocidade, pressdo transvalvular, for¢ca normal
no folheto e maxima deformagdo principal apresentam um comportamento irregular e

oscilatério devido & presenca do flutter.

Simulagdes numéricas aparecem como uma ferramenta para a investigacdo, de forma ndo
invasiva e de baixo custo, das grandezas que governam o fendmeno do flutter, uma vez que,
avaliar tais caracteristicas por meio experimental ¢ dificilmente vidvel (SIGUENZA et al.,
2018). Além disso, essa ferramenta ¢ util para o diagnostico de doencas das valvulas cardiacas
e para o planejamento cirirgico de reparacdo e substituicdo dessas valvulas (CHEN; LUO,
2020). Para efetuar estudos numéricos visando analisar a dindmica das valvulas cardiacas,
podem-se citar trés estratégias: a analise estrutural por elementos finitos, dindmica dos fluidos
computacional e os estudos de interagao fluido-estruturais. As duas primeiras técnicas sao
mais simples de executar, porém, apresentam limitagdes, sendo que a primeira, utilizada
desde a década de 1970, ¢ focada apenas na dinamica dos folhetos, reduzindo a interagdo com
0 sangue a um termo de pressao constante ao longo do folheto. Ja com a segunda estratégia ¢
possivel somente prever o comportamento do escoamento do sangue para certas posicoes de

abertura da valvula, sem a possibilidade de concluir algo sobre o comportamento dinamico

das cuspides (GROSH et al., 2018; CAl et al., 2021).
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Estudos numéricos de interacao fluido-estrutural (FSI) estdo sendo amplamente empregados
atualmente para avaliar a dindmica das valvulas cardiacas (MA et al., 2022; MORANY et al.,
2023; SADRABADI et al., 2021), visto que, esses modelos representam de modo acurado o
comportamento fisiologico dessas valvulas devido a incorporagao do movimento dos folhetos,
da dilatagdo anular da valvula e das grandezas caracteristicas do escoamento do sangue. A
metodologia FSI consiste em acoplar as solugdes das equagdes que governam a deformacao
da regido estrutural e do escoamento do fluido (JODA et al., 2019), em que o campo de
pressao do escoamento provocarda a deformagao do elemento estrutural, e essa deformacao,
consequentemente, vai interferir no padrdo e nas grandezas do escoamento. Esse
procedimento se repete até o final dos calculos (MORANY et al., 2023). As técnicas FSI mais
utilizadas para o estudo de valvulas cardiacas sdo o Arbitrary Lagrangian-Eulerian (ALE),
método de malha moével, e o Immersed Boundary (IB), método de malha fixa. O método ALE
¢ a metodologia mais precisa e mais usada para simulacdes envolvendo valvulas cardiacas,
visto que, ndo € necessario o uso de esquemas de interpolacdo na interface entre as duas

malhas (BRAVO et al., 2016).

Com o presente estudo, procura-se contribuir com o projeto de proteses de valvulas adrticas
confeccionadas a partir de materiais biologicos, por meio da analise do comportamento
vibracional dos folhetos, de modo a diminuir a deterioragcdo dessas proteses devido ao flutter.
Dessa maneira, espera-se aumentar o entendimento com relacao a este fendmeno para garantir
menores incidéncias das adversidades provocadas pelo flutter, tais como aumento da taxa de
calcificacdo, hemolise e formacgdo de trombos, das futuras biopréteses fabricadas, garantindo,

assim, o desenvolvimento de proteses mais duraveis e mais seguras para o paciente.
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1.1  Objetivo Geral

O objetivo principal do presente trabalho consiste em realizar um estudo numérico fluido-
estrutural para avaliar o comportamento do fendomeno de flutter dos folhetos de proteses

biologicas da valvula aortica.

1.2 Objetivos Especificos

1. Avaliar o efeito da variacao da espessura dos folhetos nos parametros de vibragao das

proteses bioldgicas de valvulas adrticas;

2. Analisar o efeito da variagdo do comprimento dos folhetos nos parametros de vibragao

das proteses bioldgicas de valvulas aorticas;

3. Verificar o efeito da vibra¢do dos folhetos das proteses biologicas de valvulas aorticas

nas grandezas fluidodinamicas;

4. Verificar o efeito da vibracao dos folhetos das proteses bioldgicas de valvulas adrticas

nas grandezas estruturais;

5. Verificar o efeito da vibragao dos folhetos das proteses biologicas de valvulas adrticas

na estrutura do escoamento a jusante da valvula.
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2 REVISAO BIBLIOGRAFICA
2.1 Sistema Circulatdrio
2.1.1 Principais caracteristicas e elementos do sistema circulatério humano

O sistema circulatério humano ¢ um circuito fechado e de extrema importancia para a
homeostase, processo este de regulagdo que mantém o organismo em constante equilibrio.
Esse sistema apresenta a func¢do de distribuir oxigénio e nutrientes para todos os tecidos do
corpo, transportar CO, e produtos residuais metabolicos dos tecidos para os pulmdes e 6rgaos
do sistema excretor, distribuir dgua, eletrdlitos e hormdnios pelo corpo, contribuir para a
infraestrutura do sistema imune e regula¢do da temperatura corporal (GONCALVES, 2020;
AARONSON; WARD; CONNOLLY, 2020).

Os principais componentes do sistema circulatdrio sdo: coragdo, artérias, arteriolas, capilares,

vénulas e veias. A seguir estdo indicadas algumas caracteristicas desses elementos.

Coracao: ¢ uma bomba muscular, constituida de células do musculo cardiaco, dividida em
quatro camaras, dois atrios e dois ventriculos, com a fung¢ao principal de coletar e de bombear
o sangue para todo o corpo. As cavidades internas sdo separadas por valvulas que abrem e
fecham de forma passiva para garantir o escoamento unidirecional dentro do coragdo. Mais

detalhes sobre esse 0rgdo sera apresentado na secao seguinte (GONCALVES, 2020).

Artérias: sdo vasos sanguineos que apresentam a fun¢do de transportar sangue arterial
(sangue rico em O, e nutrientes) para os tecidos e 6rgdos do corpo, com exce¢do da artéria
pulmonar e artéria umbilical, que transportam sangue venoso (rico em CO,). Ha artérias de
diferentes didmetros, porém, sao constituidas de uma parede espessa que garante maior
resisténcia as grandes pressdes que estdo submetidas durante o escoamento de sangue ao

longo do sistema arterial (GONCALVES, 2020).

Arteriolas: sdo vasos formados pela ramifica¢do das artérias e sdo caracterizadas por serem
os ultimos componentes do sistema arterial. As arteriolas sdo comumente chamadas de
artérias de resisténcia, visto que, sao capazes de dilatar ou contrair, tendo, portanto, a fungdo

de regular a quantidade de sangue que os tecidos vao receber (GONCALVES, 2020).

Capilares: os capilares sdo os vasos sanguineos de menor calibre do sistema cardiovascular.

Sao responsaveis pela troca de gases da respiracao celular, nutrientes, eletrolitos, hormonios e
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outras substancias entre o sangue e os tecidos. Para garantir a execucdo dessa funcdo, as

paredes dos capilares possuem poros permeaveis (GONCALVES, 2020).

Vénulas: sao formadas pela convergéncia de capilares e sdo os vasos iniciais do sistema
venoso. As vénulas, como as arteriolas, sdo capazes de contrair para oferecer resisténcia ao
fluxo sanguineo, exercendo, também, influéncia na quantidade de sangue entre os capilares e

os tecidos, afetando, assim, o volume sanguineo (GONCALVES, 2020).

Veias: sdo formadas pela unido das vénulas e apresentam parede fina em comparagdo as
artérias de mesmo calibre. A fun¢do das veias € coletar o sangue das vénulas e conduzir de

volta para o coracdo, para que o ciclo cardiaco recomece (GONCALVES, 2020).

O sistema circulatério, em mamiferos, ¢ divido em dois principais circuitos: circulagdo
pulmonar e a circulagdo sistémica. A circulagdo pulmonar, ou pequena circulagdo, inicia-se
devido a contracao do ventriculo direito durante a sistole, impulsionando o sangue venoso a
percorrer a artéria pulmonar até os capilares que envolvem os alvéolos pulmonares, local onde
ocorre o fenomeno conhecido como hematose (troca gasosa) entre o sangue € os alvéolos
pulmonares. Por fim, o sangue, agora rico em oxigénio, retorna para o coragdo, para o atrio
esquerdo, por meio das veias pulmonares. Ja a circulagdo sistémica, ou grande circulagdo, ¢
iniciada no ventriculo esquerdo, e durante a sistole o sangue sai pela artéria aorta e ¢
distribuido por todo corpo ao longo da cadeia arterial do sistema circulatorio. Quando o
sangue chega aos capilares ocorrem as trocas gasosas e de nutrientes com o liquido
intersticial. Apds esse processo, 0 sangue segue para as veias onde € levado de volta para o
coragao, reiniciando o ciclo cardiaco (AARONSON; WARD; CONNOLLY, 2020). A Figura

1 indica um esquema desses dois circuitos descritos ¢ a ordem de grandeza dos vasos que

compdem o sistema circulatério humano.
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Figura 1 — Esquema da circulagfo sistémica e pulmonar e a ordem de grandeza dos diferentes vasos do

sistema circulatério.
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Fonte: https://www.biologianet.com/anatomia-fisiologia-animal/circulacao-sistemica-pulmonar.htm e

Nobari (2012).

2.1.2 Corag¢ao Humano

O coragdo ¢ uma bomba muscular que apresenta duas fungdes: (a) coletar o sangue dos
tecidos do corpo e bombear para os pulmdes, onde ocorre a oxigenagdo do sangue, e (b)
coletar o sangue dos pulmoes e bombear para os tecidos, com o intuito de oxigenar e nutrir os
tecidos do corpo (WEINHAUS; ROBERTS, 2005; YOGANATHAN; HE; JONES, 2004).
Internamente, o coracdo ¢ divido em quatro camaras distintas compostas de musculos
cardiacos ou miocardio, conhecidas como atrio direito (AD), atrio esquerdo (AE), ventriculo
direito (VD) e ventriculo esquerdo (VE). Os atrios sdo as camaras superiores com a fungao
principal de coletar o sangue que entra no coragdo, ja os ventriculos sdo as camaras inferiores
e apresentam maior densidade de tecido muscular, uma vez que, sdo responsaveis por
bombear o sangue para as diferentes partes do corpo. A separagdo entre o atrio € o ventriculo
¢ efetuada pelo septo intraventricular (WEINHAUS; ROBERTS, 2005; IASBECK, 2019). A

Figura 2 mostra um modelo anatdmico do coragcdo humano.
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Figura 2 — Modelo anatomico do coraciao indicando as principais partes deste érgio.
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Fonte: Adaptado de Baillargeon ez al., (2014).

O coracao humano funciona ininterruptamente sendo que em média bate 100.000 vezes por
dia, 30 milhdes de vezes por ano e 2,5 bilhdes de vezes durante a vida média. Apenas
ligeiramente maior que um punho, esse 6rgao ¢ capaz de bombear 7.000 litros de sangue por
dia, 2,5 milhdes por ano e 200 milhdes ao longo da vida de um individuo (BAILLARGEON
etal., 2014).

Os eventos que ocorrem no coragdo sdo de natureza ciclica, definindo o que é conhecido
como ciclo cardiaco. Esse ciclo ¢ dividido em duas fases distintas: a sistole, fase em que
ocorre a contragdo do musculo cardiaco; e a didstole, fase em que ocorre o relaxamento do
musculo cardiaco (GONCALVES, 2020); sendo que, em condi¢des normais, a pressao
sanguinea varia entre 80 mmHg e 120 mmHg, conhecidas como pressdo diastdlica e sistolica,
respectivamente (HALL;HALL, 2020). A Figura 3 ilustra as fases do ciclo cardiaco para o

lado esquerdo do coragao.
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Figura 3 — Fases do ciclo cardiaco para o lado esquerdo do coracio.
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Iniciando a analise no inicio da sistole, no instante do fechamento da valvula mitral, observa-
se que se tem o inicio da contracdo do ventriculo esquerdo e a pressao ventricular aumenta de
forma abrupta, até atingir 80 mmHg, sem alteracdo do volume ventricular, visto que a valvula
aortica ainda estd fechada, etapa esta conhecida como contragdo isovolumétrica. Apds esse
periodo, a pressao ventricular continua aumentando, até exceder a pressao aortica, momento
em que a valvula adrtica abre e o volume ventricular diminui, caracterizando, assim, o
processo de inje¢do. No intervalo de tempo entre o fechamento da valvula adrtica e a abertura
da vélvula mitral a pressdo do VE diminui sem alteragdo do volume, periodo da relaxacao
isovolumétrica, e tem-se o inicio, logo em seguida, quando a pressdo ventricular atinge
valores inferiores a pressao atrial e tem-se a abertura da valvula mitral, o enchimento rapido
do ventriculo esquerdo. Por fim, terminada as duas ultimas etapas da didstole, didstase e
sistole atrial, caracterizada por um enchimento mais lento do ventriculo esquerdo, em razao
do menor gradiente de pressao entre o AE e VE, o inicio da sistole produz um rapido aumento
na pressdo do VE que sela a valvula mitral, encerrando, assim, o ciclo do lado esquerdo do

coragdo (FUKUTA: LITTLE, 2008).
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2.1.3 Valvula Adrtica

Para garantir que o bombeamento do sangue ocorra de modo eficaz, o coragdo utiliza as
valvulas cardiacas. Essas valvulas sdo constituidas por folhetos flexiveis formados por tecido
fibroso, tendo a tnica fungdo garantir que o escoamento sanguineo seja predominantemente
unidirecional dentro do coragdo (AVELAR, 2016). A dindmica de abertura e fechamento das
valvulas cardiacas acontece devido aos gradientes de pressdo desenvolvidos a montante e a
jusante das valvulas ao longo do ciclo cardiaco, ou seja, o funcionamento ocorre de modo
passivo, mas também, com o auxilio das cordoalhas tendineas (CHEN; LUO, 2020; AVELAR
et al., 2017). Existem quatro valvulas cardiacas: (1) a valvula tricispide, responsavel por
regular a abertura entre o AD e o VD; (2) a valvula bicuspide ou mitral, controla o
escoamento entre o AE e o VE; (3) a vélvula pulmonar, controla a abertura do ventriculo
direito para a artéria pulmonar; e (4) a valvula aortica, responsavel por conduzir o sangue do
ventriculo esquerdo para a aorta (SALADIN, 2003). Anualmente, cada vélvula abre e fecha
30-40 milhoes de vezes, totalizando um ntimero de 3 bilhdes de ciclos em uma vida média de
uma pessoa (SOARES et al., 2016). A Figura 4 mostra em detalhe o posicionamento das

valvulas, como também, seus formatos.

Figura 4 — Detalhe do posicionamento das valvulas cardiacas.
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Fonte: Adaptado de Kadel (2020).

A valvula adrtica ¢ constituida por trés folhetos semilunares, caracterizada por uma estrutura
de camadas complexa, conectada em uma regido conhecida como raiz da aorta. A raiz da

aorta apresenta trés cavidades hemisféricas conhecidas como Seios de Valsalva, em que em
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dois desses seios estdo localizadas as artérias coronaria direita e corondria esquerda,
responsaveis pela a irrigagdo de sangue no coragdo, como estd indicado na Figura 5a. A
valvula adrtica, histologicamente, ¢ composta por trés camadas distintas: a fibrosa, a
ventricularis e a esponjosa (KADEL, 2020; TANGO, 2020). A Figura 5b destaca um esquema
da arquitetura histologica da valvula adrtica. A seguir estdo descritas as principais

caracteristicas de cada uma destas camadas.

Fibrosa: essa ¢ a camada com a face voltada para a artéria aorta e ¢ constituida por fibras de
colageno orientadas circunferencialmente, células intersticiais, células endoteliais e fibras de
elastina. Esses elementos garantem uma caracteristica de flexibilidade, reducdo de
deformacao circunferencial, integridade estrutural, protecdo contra infiltracdo celular e
acumulo de lipidios, além de garantir resisténcia aos carregamentos elevados durante ao

periodo que a valvula est4 fechada, ou seja, durante a diastole.

Ventricularis: ¢ a camada mais fina da valvula aortica e estd com a face orientada para o
ventriculo esquerdo. A ventricularis ¢ formada, principalmente, por células endoteliais,
células intersticiais e por fibras de elastina orientadas na dire¢do radial, o que contribui para

reduzir as altas deformacdes radiais durante o processo de abertura da valvula.

Esponjosa: ¢ localizada entre as camadas fibrosa e ventricularis e ¢ composta,
principalmente, por glicosaminoglicanos. Essa camada ¢ responsavel por promover uma acao
lubrificante entre as outras duas camadas e atuar como um efeito de amortecimento para as
forgas compressivas atuantes nos folhetos das valvulas em decorréncia da hemodinamica

local.

Figura 5 — (a) Disposicio das artérias coronarias. (b) Arquitetura histolégica da valvula aértica.
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A composi¢do anteriormente descrita auxilia os folhetos a se adaptarem as diferentes
condi¢cdes de carregamento impostas ao longo do ciclo cardiaco, sendo que, durante o ciclo, as
valvulas estdo sujeitas, principalmente, a diversos tipos de carregamentos dinamicos, tais
como gradiente de pressdo, impacto do fluxo pulsatil, formacdo de vortices e tensdo de
cisalhamento oscilatoria (ABOELKASSEM; SAVIC; CAMPBELL, 2015). Além disso, essa
complexa configuracdo, do ponto de vista do comportamento mecanico, garante uma
caracteristica anisotropica e viscoeldstica para os tecidos que compdem os folhetos das

valvulas aorticas (KADEL, 2020; TANGO, 2020).

A disfuncdo das valvulas cardiacas esta entre as principais causas de mortes dentre o grupo de
adversidades que acometem o sistema circulatorio (HASAN, 2013). Dentre as principais
razoes da disfungdo dessas valvulas pode-se citar a degeneracdo natural devido ao
envelhecimento das pessoas, a estenose e a calcificacdo das cuspides causando perda da
elasticidade desses componentes bioldgicos, comprometendo, assim, o processo de abertura e
fechamento, gerando, por fim, regurgitacao severa (SINGH et al., 2008; YOGANATHAN;
HE; JONES, 2004). Quando as valvulas trabalham nessas condi¢des ocorre um menor
desempenho hemodindmico, interferindo, desse modo, na capacidade do bombeamento do
sangue (JASBECK, 2019). A substitui¢io das valvulas danificadas por proteses, mecanicas ou
biologicas, ¢ a principal estratégia para o tratamento de pacientes acometidos pela disfungao

das valvulas cardiacas (BORAZJANI, 2013; BHAGRA; SOUZA; SILVERSIDES, 2016).
2.2 Proéteses de Valvulas Cardiacas

Valvulas prostéticas sdo indispensaveis para o tratamento de pacientes que desenvolveram
doencas nas valvulas cardiacas (TAYAMA et al., 2021). Essa técnica para a corre¢ao de
problemas de insuficiéncia valvar foi iniciada na década de 1950, e desde entdo mais de 80
modelos de proteses de valvulas cardiacas foram desenvolvidos e utilizados
(VONGPATANASIN, 1996). No cenario mundial, a cada ano, mais de 290.000 pacientes sao
submetidos as cirurgias para a substituicdo das valvulas naturais, sendo que ¢ estimado que
esse numero alcance 850.000 pacientes até o ano de 2050 (HASAN et al., 2014; AVELAR et
al.,2017; YOGANATHAN; HE; JONES, 2004; COULTER et al., 2019).

Proteses de valvulas cardiacas, como qualquer outro componente implantado no corpo
humano, devem apresentar algumas caracteristicas fundamentais, tais como: serem inertes,
para oferecer um baixo risco de infec¢do e evitar inflamagdes ou rejeicdo; durdveis, serem

capazes de suportar esfor¢os aos quais serdo expostas, contribuindo, assim, com uma vida util
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prolongada; reprodutibilidade, producdo com precisdo e em larga escala para satisfazer a
demanda existente; e compatibilidade fisica e psicologica do paciente (PONTEFRACT;
IYENGAR; BARLOW, 2006). Ademais, do ponto de vista hemodinamico, essas proteses
devem apresentar baixa perda de carga, ndo ocorréncia de refluxos e evitar inducdes de

turbuléncias (AVELAR, 2016).

Existem dois tipos de proteses de valvulas cardiacas que sdo preferiveis de serem usadas:
valvulas mecanicas e valvulas bioldgicas. As valvulas mecanicas sdao geralmente
manufaturadas de ligas de carbono e titdnio, como também, apresentam a maior vida util, em
torno de 20-30 anos (ZAKERZADEH; HSU; SACKS, 2017; IASBECK, 2019), e sao
divididas em trés tipos: bola em gaiola, disco basculante e de duplo folheto. Contudo, ¢
necessario ministrar anticoagulante aos pacientes ao longo da vida, uma vez que, ha elevada
incidéncia de formagdo de trombos, podendo, assim, intensificar a ocorréncia de trombose ou
tromboembolismo (MANIJI et al., 2014). Hufnagel et al. (1954) implantaram a primeira
protese de valvula cardiaca mecanica na posicao da valvula adrtica, sendo esta do tipo bola
em gaiola, tendo uma melhoria de 70-75% da funcao cardiaca. No entanto, a utilizagao dessas
valvulas evidenciou desvantagens, por exemplo, formacdo de trombos, hemolise, regurgitacao
e distor¢oes na hemodinamica (PONTEFRACT; IYENGAR; BARLOW, 2006; TAYAMA et
al.,2021).

Os outros dois modelos de valvulas protéticas mecanicas, disco basculante e duplo folheto,
oferecem um melhor perfil hemodindmico comparado com a valvula do tipo bola em gaiola,
com consequente reducao do potencial hemolitico, trombogénico e de regurgitagao durante a
diastole. Isso ocorre, ja que, esses modelos conseguem centralizar o escoamento sanguineo
durante a sistole, principal problema relacionado com as valvulas do tipo bola em gaiola
(PONTEFRACT; IYENGAR; BARLOW, 2006; IASBECK, 2019). A valvula de duplo
folheto ¢ o modelo mais implantado, representando 55% das cirurgias para a troca de valvulas
cardiacas (DASI et al., 2007). A Figura 6 indica os trés tipos de valvulas mecanicas

existentes.
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Figura 6 — Os trés tipos de valvulas mecénicas. (A) Valvula do tipo bola em gaiola. (B) Valvula do tipo

disco basculante. (C) Valvula do tipo duplo folheto.
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Fonte: Avelar (2016).

As valvulas bioldgicas, por sua vez, sdo geralmente manufaturadas de folheto de valvulas
aorticas porcina ou de pericardio bovino, em que esses tecidos receberam um tratamento de
solugcdo de glutaraldeido para efetuar a fixagdo, melhorando, assim, a preservagdo do tecido
bioldgico e evitar degradacdes estruturais (YOGANATHAN; HE; JONES, 2004; SOARES et
al., 2016). Binet ef al. (1965) efetuaram as primeiras cirurgias para a implantagao de valvulas
biologicas em humanos com sucesso, onde foram implantadas 61 valvulas porcinas em 53
pacientes. Entretanto, foi observado que apos seis meses de uso, apenas 60% das valvulas

eram funcionais, sendo que ap6s um ano esse numero foi para 45%.

Em comparacdo com as valvulas mecanicas, as valvulas biologicas apresentam uma melhor
hemodindmica, uma vez que, a geometria ¢ similar as das valvulas naturais, além de nao
necessitarem do uso de anticoagulantes devido a melhor biocompatibilidade (MAJIN et al.,
2014; SIDDIQUI; ABRAHAM; BUTANY, 2009). No entanto, elas apresentam uma vida util
mais limitada, geralmente, entre 10-15 anos. Os principais motivos da limitagdo da vida util
dessas valvulas sdo a calcificagdo e danos estruturais, que prejudicam a manuten¢do da
dindmica das valvulas, principalmente, na abertura e fechamento dos folhetos, causando,
assim, problemas de regurgitacao (MAJIN et al., 2014; MAJIN; LEE; COOPER, 2015). A

Figura 7 mostra exemplos de valvulas bioldgicas disponiveis no mercado.
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Figura 7 — Alguns exemplos de valvulas biologicas disponiveis no mercado
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Por 40 anos, desde o surgimento das proteses de valvulas cardiacas como solugdo para as
disfungdes das valvulas nativas, cirurgias de coracdo aberto foram a tUnica alternativa para
efetuar o processo de substitui¢ao. Todavia, ha uma categoria de pacientes, principalmente
criancas pequenas ¢ idosos, que ndo podem se submeter a cirurgias tdo invasivas por
apresentar grandes riscos (KHERADVAR, 2019; TANGO et al., 2018). Neste contexto, por
volta dos anos 2000, a Substituicdo Valvar Adrtica Transcateter (TAVR) foi introduzida,
sendo uma tecnologia promissora no tratamento de doengas de valvulas cardiacas para
pacientes que apresentam elevada morbidade e mortalidade quando submetidas a cirurgias de
coragdo aberto. Atualmente ¢ estimado que 100.000 pacientes, ao redor do mundo, efetuaram
o procedimento TAVR e espera-se que esse nimero atinja 300.000 pacientes até o ano de

2025 (KHERADVAR, 2019).

O procedimento TAVR ¢ comumente realizado por duas vias de acesso: a via transfemoral
retrogada, caracterizada por criar um acesso através da artéria femoral; e a abordagem
transapical anterograda, uma técnica minimamente invasiva constituida por uma pequena
incisdo no torax, e¢ o cateter ¢ inserido por uma grande artéria ou pelo ventriculo esquerdo
(KADEL, 2020; TANGO, 2020). As valvulas s3o confeccionadas em tecido animal, porcino
ou bovino, e sdo dobradas em um stent expansivel, que ¢ transportado por um cateter até a
valvula nativa doente (KADEL, 2020). Contudo, essas valvulas apresentam uma vida util

menor que as proteses biologicas convencionais, variando de 5-10 anos de uso (GROSH et
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al., 2018). A Figura 8a indica a valvula usada no procedimento TAVR e a Figura 8b o

procedimento de implante.

Figura 8 — (a) Proéteses de valvulas usadas no procedimento TAVR. (b) Procedimento de implante da

valvula TAVR.
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Fonte: Adaptado de Kheradvar (2019) e Tango (2020).

2.3 Modelagem dos Folhetos das Valvulas Cardiacas

As valvulas aorticas, tanto as naturais quanto as bioproteses, apresentam uma estrutura
biomecanica complexa, e quando ocorre interagdo com os carregamentos impostos pelo meio
hemodinamico, estas se comportam como um material de cardter ndo linear e anisotropico
(ABOELKASSEM; SAVIC; CAMPBELL, 2015). Contudo, mesmo que ndo seja adequado,
ainda existem na literatura diversos estudos que consideram a vélvula adrtica apresentando
caracteristicas de materiais eldsticos lineares e isotropicos (AVELAR, 2016; TANGO 2020;
KERR e GOURLAY, 2021; SALMAN, SALTIK ¢ YALCIN, 2021; IASBECK, 2019).

Para materiais elasticos lineares e isotropicos, no caso tridimensional, as seis componentes de

tensao sdo descritas por fungdes lineares entre as seis componentes de deformagdo.
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Matematicamente, esses materiais obedecem a seguinte relagdo tensorial, conhecida como Lei

de Hooke Generalizada (UGURAL; FENSTER, 2003).
0ij = Cijki€ki (1)

em que, oy sdo as componentes do tensor das tensdes, € as componentes do tensor das
deformagdes € cjj as componentes do tensor das constantes elasticas do material, sendo que

para materiais isotropicos € homogéneos as componentes deste tensor sdo iguais para todas as

direcdes e em qualquer ponto da estrutura (UGURAL e FENSTER, 2003).

A utilizagdo do modelo elastico linear e isotropico, para tecidos, ¢ justificavel apenas quando
ocorrem pequenas deformagdes, condicdo esta ndo observavel no funcionamento natural das
valvulas cardiacas, podendo, assim, perder precisdo dos resultados obtidos (SOARES et al.,
2016). Gilmanov, Stolanski e Sotiropoulos (2019) compararam a diferenca nas grandezas
hemodinadmicas devido a alteracdo do modelo constitutivo usado para a valvula adrtica,
considerando o modelo eléstico linear e isotropico e o modelo hipereldstico de May-Newman
&Yin. Os autores mostraram que a escolha do modelo constitutivo € essencial para uma
analise correta do caso estudado indicando diferencas significativas em variaveis, tais como
area geométrica do orificio de abertura, velocidade média, energia de dissipagdo, energia
cinética, tensdo de cisalhamento na parede da valvula, vorticidade, intervalo de tempo de

abertura da valvula e o tempo que a valvula permanece aberta.

Os materiais bioldgicos, por exemplo, as valvulas cardiacas, eram ensaiadas mecanicamente
pela metodologia padrao de testes uniaxiais, capazes de determinar os modulos de elasticidade
e coeficientes de Poisson (NEWMAN; LAM; YIN, 2009). Essa técnica nao ¢ apropriada para
a caracterizacdo mecanica de tecidos, visto que, ndo geram informag¢des do real
comportamento mecanico desses materiais, porém ¢ uma ferramenta util para simples estudos
comparativos (NEWMAN; LAM; YIN, 2009; SOARES et al., 2016). Portanto, para uma
melhor caracterizagdo mecanica das valvulas aorticas ¢ necessario efetuar diferentes testes,
tais como, tracdo/compressao uniaxial, bi-equiaxial, cisalhamento puro, para capturar a
verdadeira natureza constitutiva desses materiais bioldgicos. Billiar e Sacks (2000) e
Newman, Lam e Yin (2009) realizaram testes biaxiais em folhetos de valvulas aodrticas
naturais e bioprdteses fabricadas com tecido porcino, indicando, assim, o carater tanto

hiperelastico quanto anisotropico dessas estruturas, como esta ilustrado na Figura 9.
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Figura 9 — Curva entre forca por unidade de comprimento e deformacio de valvulas adrticas obtidas pelo

ensaio biaxial.
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Fonte: Adaptado de Billiar e Sacks (2000).

A Figura 9 destaca que a curva forc¢a por unidade de comprimento-deformagdo ¢ nao linear,
tendo uma inclinagdo acentuada a partir de um determinado nivel de tensdo, como também,
mostra que a direcdo circunferencial ¢ mais rigida que a dire¢do radial. Isso pode ser
explicado pelo fato de que as fibras de coldgeno sdo orientadas preferencialmente naquela
direcdo, sendo que o coldgeno contribui significativamente na resposta mecanica do tecido
por suportar a maior parte do carregamento aplicado (SOARES et al., 2016; NEWMAN;
LAM; YIN, 2009).

Tecidos bioldgicos, naturalmente, apresentam caracteristicas viscoeldsticas e anisotropicas.
Entretanto, Fung mostrou que os tecidos, quando atingem um estado em regime permanente a
ciclos de carregamento e descarregamento, como as valvulas cardiacas, podem ser
consideradas como materiais hiperelasticos, uma vez que, hd baixa perda da energia de
deformacao, indicando, assim, o desaparecimento do efeito viscoso (WEINBERG e
MOFRAD, 2005; WEX et al., 2015). Além disso, diferentes estudos obtiveram resultados
coerentes com o observado experimentalmente adotando o comportamento isotrépico para os
tecidos (LEE et al., 2020; KADEL, 2020; CAO; BUKAC; SUCOSKY, 2015; PIL et al.,
2023; SADRABADI et al., 2021; CHAGNON; REBOUAH; FAVIER, 2015; BOROWSKI et
al.,2018; BOROWSKI et al., 2020).
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Os modelos hiperelasicos postulam a existéncia de uma fung@o de energia de deformacao, que
representa uma func¢do escalar por unidade de um volume de referéncia que relaciona as
deformacdes com as tensoes correspondentes. Essa funcdo considera a energia armazenada no
corpo durante a deformacdo, e quando o carregamento ¢ removido, a energia ¢ liberada
gradualmente até o estado original (WEX et al., 2015). A Equacdo 2 indica a relacdo entre a

tensdo, a deformacao e a fungdo da energia de deformacao (MAUREL et al., 1998).

A
§=2 °C (2)

em que, S representa o segundo tensor das tensdes de Piola-Kirchhoff, W a funcao da energia
de deformagdo e C o tensor de Cauchy-Green Direto, definido por C = FTF, onde F o tensor
gradiente de deformacgdo. Foram desenvolvidos diferentes modelos hiperelasticos e
i1sotropicos por meio dessa metodologia, sendo que todos os modelos apresentam vantagens,
desvantagens, dominio de aplica¢do, forma das fungdes da energia da deformacao e precisao
com relagdo aos dados experimentais obtidos nos ensaios. Desse modo, ainda ndo ha um

consenso na literatura de qual dos modelos existentes ¢ o melhor (WEX et al., 2015).

Mesmo que a valvula apresente um comportamento constitutivo complexo, ¢ possivel assumir
um comportamento eldstico linear isotrdpico para a realizacdo de estudos comparativos e
qualitativos em certos casos, visto que, essa consideragdo contribui substancialmente para o
entendimento da dindmica das valvulas cardiacas (AMINDARI et al., 2021). Normalmente,
para determinar um moddulo de elasticidade correspondente para as valvulas aorticas, ¢é
calculado o modulo da secante da curva tensdo-deformacdo na direcdo radial para 10% de
deformacao, valor este condizente com ao valor médio obtido ao longo do ciclo cardiaco

(AMINDARI et al., 2021).
2.4 FenOmeno de Flutter

O fendmeno conhecido como flutter ¢ caracterizado por um movimento oscilatéorio de um
componente estrutural causado pelo desenvolvimento de forgas fluidodinamicas devido ao
escoamento de um fluido em torno do elemento estrutural, ou seja, ¢ um fendmeno de
natureza fluido-estrutural, podendo causar instabilidades (MANNINI; BARTOLI, 2015;
ABBAS; KAVRAKOV; MORGENTHAL, 2017; CHAI et al., 2021). As instabilidades sao
geradas quando a energia de entrada devido as forcas fluidodindmicas, em um ciclo de
oscilagdo, fica maior que a energia dissipada pelo amortecimento estrutural, aumentando,

assim, a amplitude de vibrag¢@o ao longo do tempo. Desse modo, o desenvolvimento de altas
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amplitudes de vibragdo ird amplificar as forcas fluidodinamicas, resultando em um
crescimento continuo de forgas autoexcitadas ¢ oscilagdes autoexcitantes (ABBAS;
KAVRAKOV; MORGENTHAL, 2017; IASBECK, 2019). Foi observado que a condigao
critica acontece quando a velocidade média do escoamento do fluido transfere uma energia
igual a energia dissipada pelo amortecimento estrutural, sendo essa velocidade conhecida
como velocidade critica de inicio da instabilidade do flutter (ABBAS; KAVRAKOV;
MORGENTHAL, 2017). Essa instabilidade se continuar por muito tempo pode determinar a

falha do elemento estrutural.

O flutter ¢ uma ramificagio de um dominio de problemas de interacdo fluido-estruturais
conhecidos como aeroelasticidade, em que, ocorre uma comunicagao entre forcas elasticas,
aerodinamicas e inerciais em um corpo sélido imerso em um escoamento de um fluido (no
caso da aeroelasticidade, o fluido de andlise ¢ o ar). A Figura 10 ilustra a famosa defini¢cdo da
aeroelasticidade conhecido como Tridngulo de Collar, onde esta detalhado o relacionamento

entre as trés naturezas de forgas que englobam o fenomeno (THOMASSON, 2016).

Figura 10 — O Triangulo de Collar que define os estudos da aeroelasticidade.
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Fonte: Adaptado de Pons (2015).

O flutter ¢ um fendmeno amplamente estudado pela industria aeroespacial, destacando que os
primeiros estudos observacionais surgiram devido ao advento da Primeira Guerra Mundial,
periodo ao qual foi documentado o primeiro incidente envolvendo flutter (THOMASSON,

2016; AKPINAR, 2021). Deve-se mencionar que grande parte dos estudos presentes na
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literatura que englobam o flutter, tendo diferentes graus de complexidade e precisdo, foi
desenvolvida com o foco no aperfeicoamento de aeronaves (DOWELL, 2015). A industria
aeroespacial classificou diferentes tipos de flutter, cada classe apresentando uma descri¢dao

matematica propria, descritos a seguir:

Classical flutter: ocorre quando uma superficie elevada em angulo de ataque normal ¢

exposta ao escoamento subsonico;

Stall flutter: acontece quando uma superficie elevada em angulo de ataque alto ¢ exposta ao

escoamento subsonico;

Supersonic flutter: observado quando uma superficie elevada ¢ exposta ao escoamento

supersonico;

Control surface flutter: definido quando uma superficie de controle acionada ¢ exposta ao

escoamento;
Panel flutter: acontece quando uma superficie sem elevagao € exposta ao escoamento.

Os estudos tedricos para a avaliacdo do flutter aeroesléstico tiveram inicio na década de 1950,
sendo que os estudos experimentais foram desenvolvidos em seguida para a confirmacao dos
resultados obtidos pela andlise teorica (CHAI et al., 2021), mesmo que a primeira apari¢ao do
termo ¢ encontrado no trabalho do Lord Rayleigh, no ano de 1878, em que foi estudado os
efeitos de jatos de fluidos no tremular de bandeiras (AVELAR, 2016). As previsdes tedricas
sdo uma ferramenta util para efetuar calculos dos parametros que governam o flutter, sendo
que sao fundamentais para efetuar observagdes com relacao as tendéncias do comportamento
das grandezas deste fendmeno. Esses estudos podem ser divididos entre analises
completamente lineares, quasi lineares e completamente ndo lineares, podendo ser tanto
bidimensionais ou tridimensionais, de modo que a analise ¢ realizada por meio de autovalores
e autovetores. Essa abordagem ¢ preferivel devido sua facilidade, visto que, a instabilidade ¢
observada quando a parte real do autovalor altera o sinal, como ilustra a Figura 11. J& os
trabalhos experimentais, geralmente, sdo realizados com a utilizacdo do tinel de vento,
empregando, assim, o processo de similaridade de parametros adimensionais. Normalmente,
esses experimentos sdo caros e custosos de tempo, sendo possivel realizar em apenas certos

casos (KHAN et al., 2020).
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Figura 11 — Analise do flutter utilizando o procedimento de autovalores e autovetores.
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Fonte: Adaptado de Khan et al., (2020).

Entretanto, mesmo que o flutter seja conhecido por décadas e que existem diferentes técnicas
de anélises, ainda existem lacunas para a completa compreensdo desse fendmeno. Hiroaki e
Watanabe (2021) destacam que diferentes estudos encontram diferencas significativas entre
resultados teodricos e experimentais, podendo chegar a erros da ordem de 50%-100%, em
razao da ndo consideracdo de elementos cruciais para o modelo teérico, como a nao
linearidade das forgas desenvolvidas pelo escoamento do fluido. Na literatura, por exemplo,
ainda carece de pesquisas que investigam a influéncia de pardmetros fisicos associados a
turbuléncia do escoamento, tais como flutuacdes de velocidades e intensidade de turbuléncia,
nos parametros relacionados ao flutter, apesar de diferentes estudos indicarem uma correlagao

entre esses dois efeitos (BESEK; PIETRASANTA; OBRIST, 2020; LIU; CAI; HAN, 2020).

Nesse contexto em que os estudos analiticos ainda falham na completa investigacdo do
fenomeno abordado e os estudos experimentais sdo custosos e dificeis de serem planejados,
estudos numéricos aparecem como uma alternativa viavel para a avaliagdo do objeto de
estudo. As simulagdes baseados na interacdo fluido e estrutura estdo sendo utilizadas em
diferentes areas da ciéncia e da engenharia para a completa investigacdo das grandezas que
caracterizam o fendmeno de flutter (HOU; WANG; LAYTON, 2012). Zheng e Hui (2011)
analisaram a dinamica de rotores de uma turbomdaquina, no dominio do tempo, através da
técnica FSI. Os autores foram capazes de prever a estabilidade do elemento estrutural por

meio do historico de vibragdo, como também, de computar a amplitude e a frequéncia das
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oscilagcdes, para uma melhor compreensdo das falhas estruturais que os rotores estdo
submetidos. Por fim, compararam os resultados obtidos pela técnica numérica com resultados
experimentais, observando, portanto, que obtiveram excelente concordancia, tanto na

tendéncia quanto em valores dos resultados, para essas duas formas de analise.

Deve-se destacar que o fendmeno de flutter ¢ diferente do fenomeno de ressonancia, em que,
o primeiro acontece quando a energia que entra em um elemento estrutural, devido as forgas
fluidodinamicas, ¢ maior que a energia dissipada pela a estrutura; enquanto que o segundo
ocorre quando a frequéncia de uma excitacdo externa ¢ igual a frequéncia natural do sistema
(THOMASSON, 2016). Um exemplo classico da confusdo entre esses dois fendmenos, ainda
erroneamente divulgada, ¢ o famoso caso da Ponte de Tacoma Narrows, nos Estados Unidos,
que sofreu uma falha estrutural no ano de 1940. Divulga-se que o motivo da falha foi devido a
excitacdo na frequéncia de ressonancia da ponte pela esteira de vortices de Von Kérman
produzida no escoamento de ar no em torno da ponte. No entanto, Billah e Scanlan (1991)
mostraram que esses vortices apresentavam uma frequéncia diferente a frequéncia natural da
ponte durante o fato ocorrido, € que na verdade se tratava de uma instabilidade provocada
pelo flutter, em que, as caracteristicas da ponte contribuiram para que um vento de 70 km/h
(velocidade critica) fosse suficiente para causar a desestabilizacio (AVELAR, 2016). A

Figura 12 indica 0 momento da ponte sob vibragao.

Figura 12 — Ponte de Tacoma Narrows nos Estados Unidos durante a vibracio provocada pelo flutter.

Fonte: Billah e Scanlan (1991).
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2.4.1 Exemplo de flutter para sistemas de um grau de liberdade

Para o melhor entendimento do fenomeno de flutter, em como as caracteristicas do
escoamento interferem na dinamica do elemento estrutural, sera considerado a seguir um caso
simplificado em um grau de liberdade de um aerofolio indicado na Figura 13. Esse exemplo

esta descrito em detalhe em Rao (2011).

Figura 13 — Sistema de um grau de liberdade para efetuar a analise do flutter.

(a) (b)

Fonte: Rao (2011).

Na Figura 13 tem-se que m ¢ a massa do sistema estudado, c; € 0 amortecimento do sistema,
ks ¢ a rigidez do sistema, u ¢ a velocidade do escoamento do fluido, X ¢ a velocidade do
sistema, U, € a velocidade relativa entre o sistema e o escoamento e a ¢ o angulo de ataque,
angulo entre a velocidade de escoamento e a velocidade relativa. A forca externa que atua no

aerof6lio na direcdo vertical em razdo do escoamento em torno da estrutura pode ser expressa

pela Equagao 3.
1 2
F = 5 PrU YC, 3)

em que, pr representa a massa especifica do fluido, Y a largura da se¢do do aerof6lio normal a
dire¢do do escoamento e Cy o coeficiente da forca vertical, também conhecida como for¢a de

sustentagdo, que pode ser definida pela Equacao 4.

2
C. = Upel

x =7 (C,cosa + Cpsena) 4)
sendo C;, o coeficiente de sustentacdo e Cp o coeficiente de arrasto. O angulo de ataque pode
ser determinado por meio do tridngulo retangulo composto entre a velocidade de escoamento,

a velocidade da estrutura e a velocidade relativa indicado na Figura 13. Além disso, sera
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considerado aqui que o angulo de ataque serd pequeno, permitindo, assim, a seguinte
simplificagdo.

o= —tan"! (g) ~_ g 5)

Outra consideragao que pode ser aplicada, de modo a tornar a analise mais simples e de facil
entendimento, ¢ com relagdo ao coeficiente Cy, que pode ser aproximado pelos dois primeiros

termos da correspondente série de Taylor em torno do ponto a = 0, da seguinte maneira:

0Cy
Ja

Cy=Ci(a=0)+ (a=0)«x (6)

Para angulo de ataque pequeno, tem-se que, por meio da Figura 13, u. = u, e substituindo as
Equagdes 5 e 6 na Equacdo 4 e efetuando as simplificagdes algébricas possiveis, o coeficiente
Cy ficara da seguinte forma:

X 0C,
Cx - CL(O(— 0)_a e

< (OC
(= 0) = CL(a=0) — E{a—; (o= 0) + Cp(a = 0)} 7

Portanto, a equacao de movimento que descreve a dinamica do sistema ilustrado na Figura 13

pode ser representada pela Equagdo 8 apds a substituicao do coeficiente C na Equagdo 3.
1 1 aC
mx + cgX + kgx = F = EpfuZYCL(a =0)— Epqua—(:(O( = 0)x (8)

Observa-se que o primeiro termo da forca F produz um deslocamento estitico no sistema,
uma vez que, ndo depende de nenhuma grandeza cinematica do aerofdlio, ou seja,
deslocamento, velocidade ou aceleragdo, e apenas o segundo termo pode ser o responsavel por
causar instabilidades no sistema. Reordenando a equagdo de movimento, considerando apenas
o segundo termo da forca F, temos que:

. 1 0dCy .
mXx + c5+§pquE(oc=0) X+kx=0 9

Pela Equagdo 9 ¢ possivel perceber que o deslocamento do aerof6lio aumentara sem restricao
quando o termo entre colchetes for negativo, visto que, a resposta do sistema apresentara um
termo exponencial com argumento positivo. A velocidade u tal que o termo entre colchetes ¢
igual a zero ¢ conhecida como velocidade critica para o flutter, e € definida como a velocidade
minima para gerar instabilidades no sistema, gerando, assim, a situacdo em que o0

amortecimento da estrutura ndo ¢ capaz de dissipar a energia que entra no sistema.
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2.5 Reologia do Sangue

O sangue ¢ um tecido conjuntivo, sendo uma mistura bifasica constituida por vérios
elementos solidos, representados pelos eritrocitos, leucocitos e plaquetas, suspensos em uma
solucdo aquosa conhecida como plasma (GUERCIOTTI; VERGARA, 2017; de OLIVEIRA,
2016). Para uma pessoa saudavel, o volume total de sangue representa 7% do peso corporal
(JUNQUEIRA; CARNEIRO, 2013). Em termos percentuais, o sangue ¢ composto por cerca
de 55% de plasma e 45% de células em relagdo ao volume total; sendo que o plasma ¢
majoritariamente constituido por agua (92%) e o restante por proteinas, nutrientes, gases
respiratorios, hormonios e eletrdlitos. J& a porcentagem celular € representada por 95%, em
nimero, por eritrécitos, 0,1% por leucocitos e por, aproximadamente, 4,9% por plaquetas (de
OLIVEIRA, 2016; COONEY, 1976). A seguir estdo descritas algumas caracteristicas desses

grupos celulares.

Eritrdcitos: também conhecido como hemacias, sdo células anucleadas e apresentam a forma
de disco biconcavo, sendo que a concentracdo normal de eritrocitos no sangue ¢ de
aproximadamente entre 4 a 5,4 e entre 4,6 a 6 milhdes por microlitro nas mulheres e homens,
respectivamente. Essas células apresentam grande quantidade de hemoglobina, proteina capaz
de se ligar com O, e CO,, logo sua principal funcdo ¢ no transporte de gases respiratdrios

(JUNQUEIRA; CARNEIRO, 2013).

Leucocitos: ou globulos brancos, sdo células incolores, de forma esférica e sdo os principais
elementos do sistema imunolégico, tendo, portanto, a fungdo de proteger o organismo contra
agentes patogénicos. Em um adulto saudavel, a concentragao de leucocitos varia entre 4.500-
11.000 unidades por microlitro, e sdo produzidos na medula 6ssea ou em tecidos linfoides

(JUNQUEIRA; CARNEIRO, 2013).

Plaquetas: as plaquetas ou trombodcitos sdo responsaveis pelo processo da coagulagdo
sanguinea, auxiliando, assim, na reparacao do vaso sanguineo quando este sofre algum tipo de
dano, evitando a perda de sangue. A contagem desse agente no sangue esta entre 150 a 450
mil plaquetas por microlitro, sendo que esses corpuisculos permanecem no sangue por

aproximadamente 10 dias (JUNQUEIRA; CARNEIRO, 2013).

Devido a esta composi¢do, o sangue apresenta um comportamento de fluido ndo newtoniano
do ponto de vista reoldgico. Os fluidos ndo newtonianos sdo caracterizados por nao

apresentarem uma relacao diretamente proporcional entre a tensdo de cisalhamento e a taxa de
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deformacdo. Os fluidos newtonianos, por sua vez, apresentam essa relagdo direta entre essas
duas grandezas, e podem ser expressos pela Equacao 10 (WHITE, 2011).

ou; Ju;

7 =k \ gy, T o (10)

em que Tj; representa as componentes do tensor das tensdes, pf a viscosidade dindmica do
fluido e u; as componentes do campo vetorial da velocidade. A Figura 14 indica o

comportamento reolégico de alguns grupos de fluidos ndo newtonianos encontrados na

natureza.

Figura 14 — Exemplos de curvas entre tensdo de cisalhamento e taxa de deformacio para alguns tipos de

fluidos nao Newtonianos.
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Para os fluidos dilatantes ¢ observado que a viscosidade do fluido, inclinacdo da curva entre
tensao de cisalhamento ¢ taxa de deformagdo, aumenta em razdo do aumento da taxa de
deformacao, em contradi¢cao com os fluidos pseudoplésticos, em que a viscosidade diminui
com o acréscimo na taxa de deformacdo. J4 o Plastico de Bingham ¢ uma substancia que
requer uma tensao inicial finita (tens@o de escoamento) para o inicio do escoamento, podendo
ter ou ndo uma caracteristica linear (WHITE, 2011). Os fluidos ndo newtonianos também sao
classificados de acordo com o comportamento transiente da viscosidade aparente. Os fluidos
tixotropicos sdo caracterizados pela diminuicao da viscosidade aparente em relacao ao tempo
de aplicagdo da tensdo, enquanto que os fluidos reopéticos apresentam um acréscimo na

viscosidade aparente com o tempo de aplicacdo da tensdo (WHITE, 2011).
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Experimentos indicam que o sangue apresenta um comportamento de fluido pseudopléstico,
tixotropico e viscoplastico. Ademais, dentre os fatores que também podem interferir no valor
da viscosidade do sangue, pode-se citar: o hematocrito, a temperatura, a concentragao de
proteinas no sangue e o diametro do vaso sanguineo (Efeito Fahraeus-Lindvist). A Figura 15
mostra o comportamento da viscosidade do sangue com relacdo a taxa de deformacgdo, e
também com relacdo ao hematdcrito (AMEENUDDIN; ANAND; MASSOUDI, 2019;
KANNOIJIYA; DAS; DAS, 2020; COONEY, 1976).

Figura 15 — Comportamento da viscosidade do sangue com relacio a taxa de deformacio e em relagcio ao

hematdécrito, sim: simulado e exp: experimental.
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Fonte: Adaptado de Ameenuddin, Anand e Massoudi (2019).

De acordo com a Figura 15, a viscosidade do sangue diminui devido ao aumento da taxa de
deformagdo, sendo que, para aproximadamente 100 s de taxa de deformagdo, a viscosidade
apresenta um comportamento assintotico, ou seja, o sangue assume uma natureza de fluido
Newtoniano. Para baixos valores de taxa de deformacao, percebe-se elevados valores de
viscosidade, sendo consequéncia do efeito “rouleaux”, caracterizado pela formagdo de
estruturas agregadas de eritrécitos. Por fim, o aumento da viscosidade do sangue também

pode acontecer em razao do aumento do hematocrito, em que para valores de hematocrito
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abaixo de 12% a viscosidade ¢ constante em relagdo a taxa de deformacao, no entanto, este

caso ndo ¢ fisiologico (COONEY, 1976).

Em consequéncia das complexidades que envolvem a estrutura da rede vascular e da
composicao sanguinea, ainda ndo ha um modelo reoldgico que representa o comportamento
da viscosidade do sangue em qualquer vaso sanguineo ou em alguma condi¢do patologica
adversa (KANNOIJIYA; DAS; DAS, 2020). Dessa forma, na literatura existem diversos
modelos validados para cada dominio de aplicacdo, que possibilitam a analise numérica no
sistema cardiovascular, para a previsdo das grandezas que englobam o escoamento sanguineo,
tais como velocidade e tensdo de cisalhamento, de forma adequada (IONESCU, 2017). A
Tabela 1 ilustra alguns exemplos de modelos reoldgicos para o sangue, em que, y representa a
taxa de deformagdo, p, a viscosidade de tensdo de cisalhamento zero, ., a viscosidade de
tensao de cisalhamento infinito, q a constante de Yasuda, n a constante de tempo e u. a

viscosidade pléstica de Casson.

Tabela 1 - Exemplos de modelos reoldégicos para o sangue.

Modelo Viscosidade Aparente Parametros
- 7, = 0,0091 Pa
Bingham p= 7y +K K = 0,0146 Pa.s

N 0,056 Pa.s; A = 3,313 s
Carreau 1=t + (Uo — ) [1 + (17)?] 2 Ho = 0,0035P.5;n = 0,3568

Uo = 0,056 Pa.s; A =1902s
n-1 U = 0,0035 P.s;n = 0,22

Carreau-Yasuda =y, + (o — o) [1+ ()] ¢ g =125
2
T, Uc = 0,0042 Pa.s
Casson p=|uc+ <y> 7, = 0,0038 Pa
P to = 0,0364 Pa.s; 1 = 0,38 s
Cross U=l W U = 0,00345 Pa.s;n = 1,45

sinh— 1()/ 2 Uo = 0,056 Pa.s; A = 5,383 s
_ Ueo = 0,00345 Pa.s

Powell-Erying U= to + (o — Hhoo) [

n—1 u* = 35,00 mPa.s™

Power-Law u=uy n=06

Fonte: Abbasian et al. (2019).

Para vasos sanguineos de grande didmetro, tais como a artéria aorta e as veias cavas superior e

inferior, ¢ estimado que as taxas de deformacdes sejam geralmente maiores que 100 s,
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justificando, dessa maneira, a consideracdo de comportamento de fluido Newtoniano para o
sangue nessas situagdes (KANNOJIYA; DAS; DAS, 2020; NOBARI, 2012; SINGUENZA et
al., 2018). Gongalves et al., (2019) avaliaram a distribui¢do da taxa da deformagao do sangue,
por meio da dindmica dos fluidos computacional, no acesso venoso central na presenga de um
cateter venoso central para hemodidlise considerando trés modelos reoldgicos, Carreau-
Yasuda, Lei de Poténcia e Newtoniano. Os resultados ndo indicaram diferengas significativas
entre os trés modelos reologicos usados, confirmando, assim, a possibilidade de se considerar
o sangue como fluido Newtoniano nesse caso. Em outro estudo, Cao et al., (2015) analisaram,
também por meio da dinamica dos fluidos computacional, o escoamento sanguineo proéximo a
valvula adrtica, comparando, assim, dois modelos reoldgicos, fluido newtoniano e o modelo
Lei de Poténcia. Observaram que a aproximagdo do sangue como fluido newtoniano
apresentou um erro maximo de apenas 6% nas tensdes de cisalhamento nos folhetos das

valvulas em relagdo ao modelo ndo newtoniano Lei de Poténcia.
2.6  Flutter em Proteses de Valvulas Cardiacas

A ocorréncia de flutter em valvulas cardiacas ja ¢ observada ha décadas, sendo que os
primeiros estudos que analisaram esse fenomeno datam da década de 1970, e que estes
trabalhos foram efetuados de forma in vivo. Pinto et al. (1978) avaliaram 203
ecocardiogramas de pacientes com idade variando de 18 a 76 anos, e apresentando diferentes
condigdes fisiologicas e patologicas, tais como, gravidez, anemia, regurgitacdo, hipertensao e
estenose, em que, desses pacientes, 120 sdo mulheres ¢ 83 sdo homens. Nesse estudo, foi
observado que 17,2% dos ecocardioagramas apresentaram flutter, ou seja, 35 de 203 do
conjunto de pacientes, e que a vibracdo pode ser vista na maioria dos individuos saudéaveis e
mulheres jovens saudaveis no segundo ou terceiro trimestre de gravidez. Além disso,
pacientes que apresentavam doencas associadas com uma circulagdo hiperdinamica (anemia e
hipertensao) também apresentaram alta incidéncia de flutter. No entanto, individuos que
possuem estenose e calcificagcdo, condigdes que geram redugdes da circulagdo sanguinea, nao
foram observados condi¢do de flutter. Nesse caso, os autores sugerem que a analise do flutter
ndo necessariamente indica uma condi¢do médica, porém, uma observacao mais meticulosa

do comportamento do flutter pode ser util na distingdo de condigdes cardiacas.

Em outro estudo, Sze et al. (1978) perceberam a ocorréncia de flutter sistélico da valvula
mitral, por meio de ecocardiogramas, em 11 casos de um grupo de 6.000 pacientes que foram

examinados durante um intervalo de 3 anos e meio. Todos os 11 pacientes apresentavam
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insuficiéncia da valvula mitral por prolapso ou folhetos flacidos, além de que, 9 pacientes
apresentavam endocardite bacteriana prévia ou concomitante. Os autores destacam que o
flutter sistolico da valvula mitral ndo ¢ comum na auséncia de endocardite, apenas 2 casos de
ocorréncia de flutter do grupo analisado, mesmo com comprovada ruptura das cordoalhas
tendineas ou de musculo papilar sem evidéncia historica e patologica de infecgdes. Ademais,
o flutter ndo foi visto em grande nimero de pacientes com insuficiéncia mitral por outras

causas distintas as citadas anteriormente.

Ainda por meio de observagdes in vivo, Aljalloud et al. (2018) investigaram, por meio de
ecocardiografia transesofagica no intraoperatorio, o vazamento paravalvar, os gradientes das
grandezas do escoamento, o indice de area efetiva, como também, as oscilagdes das ctspides
de 108 pacientes em que foram implantas proteses de valvulas aorticas sem anel de sutura.
Neste caso, foi revelada a presenca de flutter em todos os pacientes selecionados durante o
periodo sistolico do ciclo cardiaco, sendo que, em alguns dos casos, as oscilagdes atingiram
uma frenquéncia de 15 Hz. Ademais, os resultados também indicam que as oscilagcdes dos
folhetos sdo responsaveis por gerarem velocidades irregulares elevadas na saida do ventriculo
esquerdo. Os autores destacam que o flutter nas cuspides das valvulas dificulta uma anélise
acurada do desempenho das proteses das valvulas cardiacas e também na interpretacdo dos

resultados coletados durante a experimentagao.

J& com relagdo aos trabalhos que desenvolveram modelos matematicos para prever o
comportamento do flutter, os autores Prabhu e Hwang (1988) foram os primeiros que
propuseram um estudo analitico para o calculo da velocidade critica para o inicio do flutter
em valvulas mecanicas, do tipo duplo folheto e disco basculante. Para efetuar essa analise, os
autores se basearam em estudos aeronduticos, em que compararam os folhetos das valvulas
com as asas das aeronaves. Além disso, dividiram os folhetos em tiras perpendiculares ao eixo
de abertura da valvula para calcular as for¢as de sustentagao, e usaram o auxilio da técnica de
elementos finitos para determinar as matrizes de inércia e de rigidez do sistema, com o intuito
de obterem os modos de vibragdo flexural e torsional para a analise de instabilidade. Desse
modo, foi constatado que as velocidades criticas estdo bem acima dos valores encontrados nas
condigdes fisiologicas, 24,0 m/s para a valvula de duplo folheto e 71,0 m/s para a valvula
disco basculante. For fim, os autores concluem que essas valvulas mecanicas ndo poderiam
desenvolver flutter, uma vez que, velocidades encontradas fisiologicamente sdo bem menores
que as velocidades criticas de flutter encontradas, e que as oscilagdes em valvulas mecanicas

implantadas observadas em outros estudos, tais como Mintz et al. (1982), podem ter sido
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induzidas pelas estruturas de vortices produzidas durante o escoamento do sangue através das

valvulas.

Em um trabalho que combina o desenvolvimento de uma modelo tedrico para analisar o
flutter em bioprotéses de valvulas cardiacas e observagdo experimental in vitro, Avelar (2016)
propds prever a velocidade critica para o inicio das oscilagdes e verificar a sensibilidade das
varaveis de grandezas do escoamento e dos parametros das geometrias das valvulas biologicas
em relagdo ao flutter. Para o desenvolvimento analitico, o autor considerou que o folheto da
valvula apresentasse um perfil planificado, indicado na Figura 16a, e que a base do folheto
esteja engastada. Além disso, o autor focou a analise nos dois primeiros modos de vibragao
das cuspides, referentes ao modo de flexdo e ao modo de tor¢do, Figura 16b. Para o
desenvolvimento das equacgdes que descrevem o movimento dos folhetos foi usado um
método comumente empregado na industria aerondutica, para a analise do flutter aeroelastico.
Para a parte experimental foi desenvolvida uma bancada de testes capaz de produzir
escoamento continuo, reverso e pulsatil, e as oscilagdes das cuspides foram mapeadas por
meio de imagens obtidas por uma camera de alta velocidade, Figura 17. Foram testadas oito
valvulas manufaturadas com pericardio bovino e com folhetos de valvulas porcinas com
parametros geométricos distintos, além de, utilizar dgua e solu¢do de adgua com glicerina

como fluido de trabalho.

Figura 16 - (a) Planificacio do folheto. (b) Modos de vibracio de flexio e tor¢io.

Fonte: Avelar (2016).
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Figura 17 — Bancada experimental utilizada para o mapeamento da dinimica dos folhetos de proteses

biolégicas de valvulas cardiacas.
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O autor constatou que as frequéncias de oscilagdo variavam de 20 a 430 Hz e as amplitudes de
0,1 a 2,5 mm, como também, que a velocidade critica do flutter ¢ influenciada pela espessura
dos folhetos e pelo didmetro interno das valvulas. Ademais, foi observado que as valvulas
fabricadas de pericardio bovino sd3o menos suscetiveis ao flutter em comparagdo as valvulas
porcinas. Entretanto, as velocidades criticas obtidas pelas duas técnicas empregadas
apresentaram divergéncias significativas. Isso pode ser explicado através das simplificagdes
impostas durante o desenvolvimento das equagdes de movimento dos folhetos, sendo que, a
metodologia empregada na industria aerondutica desconsidera os efeitos viscosos do
escoamento, visto que, esse tipo de analise ¢ realizado em regimes de elevados nimero de

Reynolds, o que ndo acontece no escoamento sanguineo.

Devido as dificuldades praticas em avaliar a dindmica dos folhetos das valvulas cardiacas de
modo in vivo, estudos baseados em experimentos in vitro € ex vivo, como também, estudos
numéricos, aparecem como uma alternativa viavel para efetuar tais analises de modo nao

invasivo e de relativo baixo custo. Tais trabalhos visam desenvolver modelos que se
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aproximam das condig¢des fisiologicas para efetuar uma observacdo mais controlada e

detalhada do fend6meno estudado.

Rainer et al. (1979) efetuaram estudos in vitro para verificar a dindmica de trés proteses de
valvulas cardiacas, sendo duas delas porcinas e uma de pericardio bovino. Foram utilizadas
condi¢des de fluxo pulsatil, com frequéncias de 72, 88 e 100 batimentos por minuto, com a
pressdo e a vazao mantidas dentro dos limites fisiologicos. Além disso, foram usados dois
fluidos distintos: solu¢do salina e uma solucao aquosa com 36,5% de glicerol. Os folhetos das
proteses testadas foram filmadas por meio de uma camera de alta velocidade de 600 a 800
quadros por segundo. Os resultados desse estudo indicaram que, para as valvulas porcinas, as
pontas dos folhetos apresentaram vibragdes, as quais aumentaram progressivamente com o
aumento da velocidade de escoamento, quando usada a solucdo salina, porém, as vibracdes
foram menos perceptiveis para a solucdo aquosa com glicerol. Ja a vélvula de pericardio
bovina ndo apresentou oscilagdes dos folhetos em nenhuma das condi¢des abordadas. Apesar
dos autores terem feito uma andlise do flutter com relagao as valvulas usadas, das velocidades
do escoamento e dos fluidos de trabalho, o estudo ¢ apenas qualitativo, e nao informa
parametros importantes da vibracdo dos folhetos, como frequéncia e amplitude, e sobre a

velocidade critica do comego das oscilagdes.

Hatoum et al. (2018) examinaram, de maneira in vitro, como a calcificacdo de proteses de
valvulas aorticas TAVR podem ser um mecanismo fisico que leva a caracteristica anomala de
desempenhos destas proteses. Foram obtidos, principalmente, o gradiente de pressdo, a area
efetiva de abertura e a frequéncia de oscilagdao das cuspides. O fluido de trabalho usado foi
uma mistura de agua e glicerina, por apresentar grandezas fisicas similares ao do sangue, € o
movimento dos folhetos foram capturados por uma camera de alta velocidade. Constataram-se
que, as frequéncias de oscilagdo dependem da posi¢do axial relativa entre a valvula TAVR e a
posi¢do natural da valvula nativa, como também, para valvulas calcificadas, obtiveram-se
maiores frequéncias para o flutter, alcancando o dobro do valor com relagdo as valvulas nao
calcificadas, Figura 18. A tendéncia apresentada também foi observada por Iasbeck (2019).
Esta intensificagcdo do flutter em valvulas calcificadas acontece, os autores sugerem, visto que,
a presenca dos nddulos de calcificagdao gerou regides de recirculacao devido ao descolamento
da camada limite nesses locais, causando, assim, instabilidades no campo de pressao local.
Esse fato pode indicar que o fendmeno de flutter apresenta uma correlagdo direta com as
parcelas de flutuacdo das grandezas do escoamento oriundas da turbuléncia, tais como

flutuagao de velocidade e flutuacao de pressao.
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Figura 18 — Variacio da frequéncia de oscilaciio das cuspides com relacio a posicao axial da prétese da

valvula.
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Fonte: Adaptado de Hatoum et al. (2018).

Em dois trabalhos distintos, em que o flutter ndo ¢ o foco, Vennemann et al. (2018) e Marx et
al. (2019) compararam diferentes modelos de proteses de valvulas adrticas. O primeiro estudo
analisou, por meio do mapeamento das imagens dos contornos das ctspides, 0 movimento
assincrono e a velocidade da ponta de cada folheto individualmente em duas valvulas
mecanicas e uma bioldgica, enquanto que o segundo utilizou a velocimetria por imagem de
particula para obter a maxima velocidade média, tensdo de cisalhamento, vorticidade, area
efetiva de abertura de dois modelos de bioproteses diferentes, em que apresentavam distintos
valores de diametro. Vennemann et al. (2018) perceberam que a protese bioldgica apresentou
flutter com frequéncia de 36 Hz e amplitude de 2,2 mm em apenas um folheto, podendo ter
ocorrido pelo modo de fixagcdo da armacdo flexivel do stent na raiz da aorta ou pelas
diferencas inerentes apresentadas por cada uma das cuspides. Ja Marx et al. (2019) detectaram
que a amplitude e a intensidade do flutter dependem do tamanho da vélvula e da vazao do
escoamento, sendo que valvulas mais largas e para maiores vazdes aplicadas os folhetos estdo
mais susceptiveis aos flutter. Contudo, este ultimo trabalho realizou apenas uma analise

qualitativa das oscilagcdes obtidas, ndo obtendo dados dos parametros de vibragao.

Lee et al. (2020) analisaram a influéncia do diametro da valvula e da espessura dos folhetos
nos parametros do flutter por meio de uma metodologia in vitro e numericamente. Na bancada

experimental foi usado um duplicador de pulso funcionando em 60 bpm para reproduzir as
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condi¢des fisiologicas, e foram testadas bioproteses confeccionadas de pericardio bovino com
0,2, 0,4 e 0,6 mm de espessura e 21, 25 e 27 mm de diametro. Foi utilizada a técnica
Immersed Boundary (IB) para executar as simulagdes da area de testes da bancada
experimental. A Figura 19 ilustra a area de abertura da valvula em fun¢ao do tempo para cada

uma das valvulas testadas.

Figura 19 — Area de abertura da valvula ao longo do tempo para as diferentes espessuras e diAmetros.
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Fonte: Adaptado de Lee et al. (2020).

Os autores observaram que quanto menor o didmetro € maior a espessura mais oscilagdes
ocorreram ao longo do periodo em que a valvula estava aberta, ou seja, maiores serdo as
frenquéncias de flutter para esses casos. Além disso, o estudo mostra também que a
frequéncia de oscilagdo varia linearmente com relagdo ao diametro com inclinagdo de -5,65
Hz/mm, e varia linearmente com relagao a espessura com inclinagao de 41,1 Hz/mm, ficando
evidente, dessa forma, que o futter, em valvulas cardiacas, ¢ mais sensivel a variacao da
espessura, Figura 20. A principal limita¢do deste estudo, citado pelo autor, foi o uso de uma
raiz da aorta rigida, o que poderia interferir na avaliacdo do flutter, como também, ndo hd uma

investigacao sistematica do papel da frequéncia cardiaca ou ritmo cardiaco neste fendmeno.
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Figura 20 — Frequéncia de vibragao dos folhetos com relaciio ao didmetro interno da valvula e a espessura

dos folhetos.
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Fonte: Adaptado de Lee et al. (2020).

Em outros dois estudos também focado em parametros geométricos das proteses das valvulas
cardiacas, Johnson et al. (2020) e Johnson et al. (2022) efetuaram simulag¢des fluido-
estruturais, pelo método Arbitrary Lagrangian-Eulerian (ALE), para investigar o efeito da
variacdo da espessura dos folhetos no flutter. Neste trabalho, a geometria foi obtida por
imagens ecocardiograficas, sendo que foi usado o modelo neo-Hookean para a artéria aorta e
o modelo Lee-Sacks para a valvula adrtica para representar os comportamentos constitutivos
destes materiais. O sangue foi considerado incompressivel ¢ Newtoniano, e foram aplicadas
condigdes de contorno fisiologicas na entrada e saida do modelo. Foram simuladas valvulas
com 25%, 50% e 75% da espessura da véalvula de controle. As simulac¢des indicaram que
valvulas menos espessas sdo mais suscetiveis ao flutter, uma vez que, as oscilagdes para esses
casos foram mais evidentes. Ademais, ficou evidente que o flutter causa distirbios no campo
de escoamento e geracdo de vortices ao longo da aorta ascendente e proximo da valvula,
tendendo, assim, aumentar o potencial da formagao de trombos nesses locais, visto que, esse
fato aumenta a ativagdo plaquetaria. Por fim, como indica a Figura 21, devido a ocorréncia
das oscilagcdes das cuspides, grandezas como forgas aplicadas aos folhetos, deformagoes,
pressao e velocidade do escoamento, revelam um comportamento irregular e oscilatdrio,
sendo, desse modo, um fator critico no aumento da fadiga inerente ocasionada pelo

carregamento ciclico oriundo do ciclo cardiaco.
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Figura 21 — Influéncia do flutter em grandezas do escoamento sanguineo dos folhetos da valvula cardiaca.
(a) Velocidade do escoamento. (b) Pressiao transvalvular. (¢) Forca normal total. (d) Maxima deformacio

principal.
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Fonte: Adaptado de Johnson ef al. (2020) e Johnson et al. (2022).

Wiese (2018) também utilizou simulagdes fluido-estruturais com o intuito de verificar o
impacto da alteragdo da espessura dos folhetos no flutter em valvulas prostéticas biologicas. A
geometria do dominio computacional foi determinada por meio de imagens ecocardiograficas,
em que foram usados os modelos constitutivos neo-Hookean para a artéria aorta e o modelo
de Fung para as cuspides das vélvulas. O sangue foi considerado incompressivel e
Newtoniano, e foram aplicadas condi¢gdes de contorno fisioldgicas nas fronteiras do dominio.
Espessuras de 25%, 50% e 200% da espessura de referéncia foram usadas nas simulacdes. A
Figura 22 mostra o campo de velocidades do escoamento no momento de abertura das

valvulas.
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Figura 22 — Alteracio na hemodiniamica devido a ocorréncia do flutter.
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Fonte: Adaptado de Wiese (2018).

Os resultados indicam que quanto menor a espessura das cuspides, mais evidente ¢ a presenca
do flutter tanto na extremidade livre quanto no centro dos folhetos, devido as maiores
amplitudes de vibracdes observadas nesses casos. Outro ponto importante que deve ser
destacado ¢ a influéncia do flutter no campo de velocidades da hemodinamica no dominio
computacional considerado, ou seja, enquanto para maiores espessuras o campo de velocidade
permanece relativamente uniforme, para valvulas com o flutter mais evidente foi introduzido
dissipacdo no campo de velocidade ao longo da aorta ascendente. Entretanto, neste trabalho o
autor constatou que as valvulas menos espessas apresentaram frequéncias de vibragdes
maiores que as valvulas mais espessas. Esse fato estd em contradicdo com os resultados

encontrados nos trabalhos de Lee et al. (2020), Johnson et al. (2020) e Johnson et al. (2022),
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podendo, desse modo, ser um indicio de que o fenomeno de flutter em véalvulas cardiacas

ainda ndo ¢ completamente compreendido e pouco previsivel.

Becsek, Pietrasanta e Obrist (2020), também tiveram resultados interessantes com relacao ao
flutter em valvulas bioldgicas. Neste estudo, os autores constataram, computacionalmente,
que a frequéncia de espalhamento dos anéis de vortices € igual a frequéncia de oscilagdo das
pontas dos folhetos, tendo um valor aproximado de 40 Hz. Esse fato concorda com os estudos
que destacam o impacto do flutter no padrao de escoamento ao longo da aorta ascendente. O
valor da frequéncia obtida estd em acordo com os estudos de Vennemann et al. (2018), Lee et

al. (2020), Peacock (1990), Moore ¢ Dasi (2014) e Wiese (2018).

Recentemente, por meio de uma metodologia ex vivo, Zhu et al. (2023) avaliaram a
biomecanica e o flutter de cada cuspide para o procedimento Ross sem e com a plicatura
anticomissural (ACP). Esta técnica ¢ usada em pacientes jovens que sofrem de disfun¢do da
valvula adrtica, em que ¢ efetuado um auto enxerto pulmonar para a substituicdo da valvula
danificada. Foram testadas 10 valvulas porcinas e 5 humanas em um simulador de coragdo
capaz de produzir a forma de onda fisioldgica em concordancia com a norma ISO 5840. O
movimento dos folhetos foi registrado por meio de uma camera de alta velocidade, sendo que
a frequéncia de cada cuspide foi calculada contando o nimero de picos dividido pela duragdo
da vibracdo ao longo de um ciclo cardiaco apos a valvula estar totalmente aberta, e a
amplitude foi medida pela média das distancias entre cada par de pico e vale. Foi observado
que os autoenxertos porcinos mostraram frequéncia de vibragdes semelhantes nos folhetos
correspondentes a coronaria esquerda e ausente de coronaria. Contudo, autoenxertos porcinos
sem ACP, em relacdo ao grupo controle, demonstraram maiores frequéncias de flutter na
cuspide da coronaria direita. Além disso, os autoenxertos humanos sem ACP tiveram maiores
frequéncias no folheto sem coronaria em comparacdo aos com ACP. Isso mostra que o padrao
de vibracao ¢ diferente para cada cuspide das valvulas cardiacas, ou seja, ndo ha simetria
neste fenomeno. Em todos os casos, as amplitudes de vibragao foram semelhantes para todas
as cuspides. Neste estudo, os autores encontraram uma faixa de frequéncia de 50 a 250 Hz e
amplitudes variando de 0,4 a 1,75 mm. Os autores também enfatizam a possibilidade das
flutuagdes presentes no escoamento proximo as valvulas, causadas pelo comportamento

turbulento, estejam associadas diretamente com as observagdes do flutter dos folhetos.

Portanto, ¢ evidente que o fenomeno de flutter impacta diretamente na durabilidade das
proteses das valvulas cardiacas, pelo aumento da fadiga dos folhetos, e também na eficiéncia

das valvulas, uma vez que, interferem significativamente as grandezas do escoamento
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sanguineo. No entanto, ainda ¢ escassa a disponibilidade de trabalhos na literatura com
discussdes mais aprofundadas sobre o assunto, ocasionando, dessa maneira, um obstaculo
para a produgdo de bioproteses mais duraveis e que afetam minimamente a hemodindmica
local. Muitos estudos com o objetivo de avaliar a eficiéncia das proteses bioldgicas ainda nao
leva em consideragdo o flutter, mesmo que este e seus efeitos em outras grandezas fisicas
sejam detectados (CAO; BUKAC; SUCOSKY, 2015; CHEN; LUO, 2020; CLAUSSEN et al.,
2006; VITA; TULIO; VERZICCO, 2016; EMENDI et al., 2021; JODA et al., 2019;
LURAGHI; MIGLIAVACCA; MATAS, 2018; MA et al., 2022; MAO; LI; SUN, 2016;
NOBARI, 2012; SIGUENZA et al., 2018; ZAKERZADEH; HSU; SACKS, 2017).
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3 METODOLOGIA

O hardware usado nas simulagdes ¢ composto de um processador Intel® Core™ 19-12900KF
com frequéncia de clock de 3,20 Hz de 16 nucleos e 24 threads, 128 GB de memoéria RAM, 2
discos rigidos de 4TB de armazenamento e placa de video Nvidia GeForce RTX 3070. O
sistema operacional utilizado foi o Windows 10 Pro. A solugdo fluidodindmica foi

paralelizada em 16 threads e a estrutural em 4 threads
3.1 Geometria das Simulagdes

Em primeiro lugar, para efetuar as simulagdes propostas no presente trabalho, foi necessario
desenvolver um modelo geométrico representativo do sistema abordado. A geometria adotada
para a realizagdo das simulagdes ¢ constituida por duas partes distintas: a regido do dominio
solido, representada pela protese da valvula adrtica, e a regido do dominio fluido,
caracterizado pelo local onde ocorre o escoamento do sangue. Para a construgdo da geometria
da valvula foi considerado um modelo geométrico disponivel na literatura presente no
trabalho de Abbasi e Azadani (2020), onde esta descrita cada etapa para a obtengdo dessa
geometria, e utilizou-se o software SolidWorks (SolidWorks, Inc., Concord, MA, USA) para
desenvolver o modelo CAD (Computer Aided Design) da protese da valvula adrtica. A Figura
23 indica algumas vistas da geometria da valvula, com seus respectivos parametros

geométricos.

Figura 23 — Diferentes vistas e alguns parametros geométricos da valvula usada nas simulacées. (a) Vista

superior. (b) Vista frontal. (c) Vista Inferior. (d) Visto isométrica.

b)

<) d)

Fonte: Elaborado pelo Autor.
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O diametro interno D da valvula foi mantido constante em 25 mm para todas as simulagdes
(CAO; BUKAC; SUCOSKY, 2015; HASAN et al., 2014; KADEL, 2020; LEE et al., 2020,
KOCH et al., 2010; MARTIN e SUN, 2015; TANGO et al., 2018), no entanto, os valores
para a espessura do folheto t e para a altura de protrusdo h foram variados, valores estes
escolhidos de acordo com estudos presentes na literatura (CHEN; LUO, 2020; LEE et al.,
2020; AVELAR, 2016). Isto foi adotado para ser possivel avaliar a influéncia desses
parametros no comportamento da dinamica dos folhetos das préteses das valvulas aorticas,
principalmente, com relacao as grandezas que caracterizam o fendmeno de flutter. A Tabela 2

ilustra a combinagao dos pardmetros geométricos das valvulas utilizadas em cada simulagao.

Tabela 2 - Lista das geometrias com os parametros geométricos usados em cada simulacio.

Geometria Diametro (mm) Espessura (mm) Altura de Protrusao (mm)

A 25 0,25 15

25 0,30 15
C 25 0,35 15
D 25 0,40 15
E 25 0,30 13
F 25 0,30 17

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Observa-se que a geometria desenvolvida apresenta um espagamento entre os folhetos. Esse
espagamento ¢ definido para garantir uma continuidade do dominio fluido ao longo das
simulagdes, mas também, evita que os elementos de malha entre os folhetos ndo distor¢am ao
ponto de gerarem elementos com volume negativo. Isto evita problemas que forcam a parada
do procedimento do calculo computacional (BRAVO et al., 2016). Foram testados trés
valores de espagamentos entre as cuspides da valvula, a saber: 0,25 mm, 0,50 mm e 1 mm.
Optou-se por adotar o valor de 1 mm, visto que, para os outros dois valores, as simulagdes
apresentaram divergéncias associadas a equacao da continuidade e das varidveis do modelo de
turbuléncia. Ademais, ocorreram deformagdes excessivas dos elementos de malha localizados
entre os folhetos durante o padrdo de deformagdo caracteristico do processo de abertura da

valvula.

Deve-se destacar que a geometria da valvula aortica considerada apresentou algumas
simplificagdes, sem que prejudicasse a qualidade das andlises referentes ao flutter que foram

efetuadas, para reduzir o custo computacional envolvido durante a execucdo das simulagdes.
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A primeira simplificagdo adotada foi a remocao do anel de sutura, como também, do anel de
suporte, uma vez que, esses dois elementos ndo impactam na dinamica dos folhetos. Além
disso, foi considerado que a espessura ¢ uniforme em toda extensdo do folheto, mesmo que os
folhetos sejam mais espessos em sua extremidade livre e menos espessos ao longo da base
(CAO; BUKAC; SUCOSKY, 2015), para garantir uma correlacdo mais direta entre a
espessura e as grandezas do flutter. Por fim, as cuspides foram definidas por apresentarem
apenas uma camada tecidual, para evitar ndo linearidades excessivas devido a defini¢do de

contato entre as faces das camadas adjacentes.

A geometria para a regido fluidodinamica foi considerada o limen de um tubo de didmetro
constante de valor igual ao didmetro interno da valvula, ou seja, 25 mm, com os seios de
Valsalva sendo considerados como calotas esféricas (MUTLU et al., 2021; AMINDARI et
al.,2021), em que foi subtraida a geometria da valvula do seu interior. O procedimento para a
confec¢do deste modelo geométrico foi realizado no software ANSYS SpaceClaim Direct
Modeler® (ANSYS Inc., Lebanon, EUA). A Figura 24 mostra a geometria e suas dimensdes

para a simulagdo da regido fluidodinamica.

Figura 24 — Dominio fluidodinidmico do problema abordado.

L 25mm L 75mm

ww gz

25 mm

Fonte: Elaborado pelo Autor.
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Do mesmo modo que a geometria da valvula sofreu simplificacdes, a geometria
fluidodinamica também apresenta algumas. A primeira a ser citada ¢ a consideragdo dos seios
de Valsalva sendo calotas esféricas, para facilitar a construgdo da geometria final e para gerar
malhas mais suaves nesses locais. Também foram removidas da andlise as duas artérias
corondrias, mesmo que esses vasos sanguineos sejam capazes de interferir de forma
significativa na hemodinamica e no movimento das cuspides das valvulas (ZHU et al., 2023).
Essa simplificacdo foi considerada, principalmente, para reduzir os esfor¢cos computacionais
envolvidos no processo de calculo, pois a malhas nessas regidoes seriam muito refinadas. A

Figura 25 indica ambos os dominios computacionais usados nas simulagdes.

Figura 25 — Dominio sélido e fluidodindmico utilizado nas simulacgdes finais.

Fonte: Elaborado pelo Autor.

3.2 Dominio Fluidodindmico
3.2.1 Equagdes de Governo

O escoamento dos fluidos pode ser analisado por meio de duas equagdes basicas, conhecidas
como, Principio da Conservacdo da Massa (Equagdo da Continuidade), Principio da
Conservacao da Quantidade de Movimento (Segunda Lei de Newton). Serd considerado, no
presente trabalho, que o escoamento seja isotérmico, logo, a Primeira Lei da Termodindmica

ndo sera utilizada.

A forma diferencial e vetorial das equacdes da conservagdao da massa e da quantidade de

movimento pode ser representada pelas Equagdes 11 e 12.
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a5 TV (pju) =0 an
ou
P (E + (u- V)u) =prg—Vp+Vt (12)

em que pr representa a massa especifica do fluido, u o campo vetorial da velocidade do
fluido, t o tempo, p a pressdo, g o vetor da aceleracao da gravidade, T o tensor das tensdes no

interior do fluido e V o operador vetorial nabla, definido pela Equagao 13.

r=2i:9,:9, 13
“ox' "oyl T oz (13)

A Equacgdo 11 indica que a variacdo temporal da massa especifica no interior de um elemento
diferencial ocorre apenas devido ao fluxo liquido de massa que cruza as faces das fronteiras
deste elemento. J4 a Equacdo 12 mostra que a variacdo da quantidade de movimento do
fluido, quando este esteja apenas sobre influéncia de um campo gravitacional, ¢ causada pelo
gradiente de pressdo, pela gravidade e pelos efeitos viscosos originados pela interagdo

molecular do fluido.

Sendo o sangue um fluido incompressivel, como também, se comporta como um fluido
Newtoniano em grandes vasos sanguineos e quando ha elevadas taxas de deformacao, por
exemplo, na artéria aorta proxima a valvula aortica, e considerando as propriedades fisicas

constantes, as Equagdes 11 e 12 podem ser reescritas da seguinte maneira:

V-u=0 (14)

ou
pf (E + (u- V)u) =prg —Vp +uv’u (15)

O conjunto de equagdes que governam o escoamento dos fluidos ¢ de natureza nao linear, de
segunda ordem e sdo acopladas, sendo que, na maioria dos casos, ¢ impossivel de solucionar
pelas técnicas analiticas conhecidas atualmente. No entanto, métodos numéricos foram
desenvolvidos com o intuito de determinar respostas com um grau de precisao possivel de ser
controlado, sendo o mais conhecido, para problemas envolvendo escoamento de fluidos, o

Método dos Volumes Finitos (MVF).
3.2.2 Me¢étodo dos Volumes Finitos

As equacdes de conservacao, descritas anteriormente, apresentam uma estrutura semelhante.

Introduzindo uma grandeza genérica ¢, podendo ser qualquer grandeza caracteristica do
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escoamento, pode-se escrever uma equacao de conservacio geral, conhecida como Equagao

de Transporte, representada pela Equacgao 16.

@ +V-(propu) =V-(I'(Ve)) + Sy (16)

em que, I' representa o coeficiente de difusdo e Sy o termo de fonte. Na Equagdo 16, o
primeiro e o segundo termo sdo, respectivamente, a taxa de variagdo de ¢ com relagdo ao
tempo (termo transiente) e a taxa liquida de ¢ saindo do elemento (termo convectivo),
enquanto que, os dois ultimos, mede a taxa de variacdo de ¢ devido a difusdo (termo
difusivo) e a taxa de variagdo de ¢ devido a termos de fonte. A Equacdo de Transporte ¢ a
equagao basica para o desenvolvimento do MVF, onde as equagdes da conservacao discutidas
anteriormente sdo obtidas considerando ¢ igual a 1 para a conservacdo da massa e igual a u
para a conservacao da quantidade de movimento, e selecionando valores apropriados para o

coeficiente de difusdo e para os termos de fonte.

O Me¢étodo dos Volumes Finitos, como qualquer outro método numérico, consiste em
transformar um conjunto de equagdes diferenciais em um conjunto de equagdes algébricas.
Esse processo ¢ caracterizado, primeiramente, em discretizar o dominio de avaliacdo em
varios pequenos volumes, conhecidos como volumes finitos. Em seguida, em cada desses
volumes, serd efetuada a integracdo da Equagdo de Transporte e posteriormente serd adotada
uma interpolacdo para determinar os valores da grandeza ¢ nas faces dos volumes. Esse

procedimento resulta no seguinte conjunto de equagdes:

apdp = ) @i+ S, (17)

L

onde, o indice P indica o ponto nodal de analise, 1 os pontos nodais vizinhos ao ponto P e S, ¢
o termo de fonte do volume finito. Os coeficientes ap € a; sdo constantes que dependem do
processo de interpolag@o escolhido, tanto para as derivadas espaciais quanto para as derivadas

temporais.
3.2.3 Modelo de Turbuléncia

A turbuléncia € caracterizada por um movimento tridimensional irregular e randémico (nas
pequenas escalas), e cadtico e coerente (nas grandes escalas) que surge no escoamento em
moderados e elevados niimeros de Reynolds. Em principio, esse fendmeno pode ser descrito

pelas Equagdes de Navier-Stokes, no entanto, essa pratica ndo ¢ comum de ser empregada
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devido aos custos computacionais envolvidos, sendo que, geralmente, ¢ preferivel resolver em

um escala ampla de tempo e espago (VERSTEEG; MALALASEKERA, 2007).

Para a modelagem da turbuléncia, no presente trabalho, foi considerada a técnica Reynolds
Average Navier-Stokes (RANS), em que a atencdo ¢ focada somente na andlise do
escoamento médio e no efeito da turbuléncia nas grandezas fisicas do escoamento. A
metodologia RANS, baseada na média temporal das Equagdes de Navier-Stokes, ¢ capaz de
filtrar parte do espectro de turbuléncia relacionado com as menores escalas de vortices

(VERSTEEG; MALALASEKERA, 2007).

Dentre os modelos de turbuléncia, pertencentes a técnica RANS, o k - w STT (Shear Stress
Transport) ¢ o mais usado em estudos validados envolvendo o sistema cardiovascular
(SILVA et al., 2020; GONCALVES, 2020; LUCAS et al., 2014; COSTA et al., 2021). Este
modelo adiciona duas equagdes de transporte a mais para a completa solugdo do fendmeno
abordado, uma para a energia cinética turbulenta k e outra para a taxa especifica de dissipagdo
da energia turbulenta w. O modelo k - w SST combina as vantagens tanto do modelo k — ¢,
que prever satisfatoriamente as grandezas do escoamento distante da camada limite, por ser
um modelo para elevados numeros de Reynolds, quanto do modelo k — w, utilizado para
escoamentos proximos a camada limite e quando héa gradientes de pressdo adversos, sendo,
assim, um modelo para baixos numeros de Reynolds. As Equacdes 18 e¢ 19 indicam essas

equacdes adicionais.

0(prk) | d(psuik) 0 [ Heurs) Ok
=yP — k —( )— 18
T G T E R Pl [ty oy (18)
Apr) dlpyuiw) _ 2 0 [ ) ok dw
Frami 0%, = pApsS*® — Paprw +6_xj ©+ 0u )%, +2(1_F1)pf8_xj6_xj (19)
Sendo a viscosidade turbulenta y; definida da seguinte maneira:
Ut = (20)
© max [,
a*’aiw

onde F; e F; representam funcdes de mistura do modelo k — w SST, S o valor absoluto da taxa
de deformacdo, u; a componente da velocidade local, x; a coordenada cartesiana, 3; e [,
constantes do modelo k - w SST, o difusividade de Prandtl e y intermiténcia. A Tabela 3
ilustra os valores das constantes utilizadas no presente trabalho para o modelo descrito, sendo

eles valores padroes do software Ansys Fluent.
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Tabela 3 - Valores das constantes para o modelo k — w SST.

Constante Valor Constante Valor Constante Valor
05 1,0 Rw 2,95 Ok.1 (in) 1,176
O 0,52 a; 0,31 ok 2 (out) 1
Qg 0,11111 Bi1(in) 0,075 0,1 (in) 2
B 0,09 Bi2(out) 0,0828 0,2 (0ut) 1,168
Rg 8 Ok1 (in) 1,176 PLCF 10
Ry 6

Fonte: Elaborado pelo Autor.

3.2.4 Discretizagao da Continuidade

O software ANSYS Fluent efetua a discretizagdo da Equagdo da Continuidade, Equagdo 14,
por meio do método apresentado por Rhie e Chow (1983). A Equagao 21 indica a equagdo da

conservagao da massa discretizada para um volume de controle:

Nfaces

f

em que J¢ representa o fluxo de massa e A a area da face f. Para determinar os valores de
velocidade nas faces em relacdo aos valores no nos no centro do volume de controle,
considerou-se uma média ponderada pela Equacdo da Conserva¢do da Quantidade de
Movimento, por meio de fatores de ponderagdo baseados nos fatores a,, da Equacio 17. Dessa

forma, o fluxo Jf pode ser obtido pela Equacao 22.

_ pf(ap,covn,co + aP,C1vn,C1)
Apco T Ap,cy

]f + df{[pco + (Vp)co ?0] - [pcl + (Vp)cl ) 7;)1]} (22)

sendo, Pe,s Pey> Ve, € Vn,c, @S pressoes e as velocidades normais, respectivamente, no centro
da célula adjacente a face f, T e I'; as distincias da face até o centro da respectiva célula e d¢
estd relacionado com a média dos coeficientes a,, para ambas as c€lulas de cada lado da face

f.
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3.2.5 Discretizagao da Quantidade do Movimento Linear

A discretizagdo da equagdo da Conservagdo da Quantidade do Movimento, Equacdo 15, ¢

efetuada apenas substituindo ¢, na Equagdo 17, pelas componentes do vetor velocidade V.

Por exemplo, para a componente x do vetor velocidade, ¢ = u, tem-se a seguinte equagdo

discretizada:
apu = Zanbunb +prA T+ S, (23)
nb

Para determinar o campo de velocidade € necessario conhecer a pressdao na face da célula e o
fluxo de massa. Nesse caso, deve-se representar o valor da pressdo na face em termos das
pressdes conhecidas nos nos dos elementos, procedimento este apresentado na secdo da

interpolagdo da pressao.
3.2.6 Discretizacao Espacial do Termo Convectivo

O software Ansys Fluent armazena os valores de uma grandeza genérica do escoamento ¢
nos centros dos elementos, no entanto, durante o processo de discretizacao das equacdes fica
evidente a necessidade dos valores dessas grandezas nas faces dos elementos, tendo, assim, a
exigéncia de um procedimento de interpolacdo. Para a discretizacdo dos termos convectivos
das equacdes da Conservagdo da Quantidade do Movimento Linear, da Energia Cinética
Turbulenta e da Taxa de Dissipacao Especifica foi usado o esquema upwind de segunda
ordem. Nesse esquema, os valores de ¢ nas faces sao derivados por meio dos valores dos nos
dos elementos a montante dessas faces e sdo calculadas por uma abordagem de reconstrugdo
linear multidimensional. Dessa maneira, os valores de ¢ para uma face f qualquer foi obtido

do seguinte modo:
Pr=¢+Vg-7 (24)

em que ¢y representa o valor da grandeza ¢ na face f, ¢ o valor da grandeza no centro do
elemento & montante da face f, V¢ o gradiente no elemento a montante da face f e T o vetor

deslocamento do centroide do elemento a montante da face f em relacao ao centroide da face

f.
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3.2.7 Discretizacao Espacial do Termo Difusivo

Para o termo difusivo da equagdo de transporte também ¢é necessario adotar um esquema de
interpolagdo. Nesse caso, empregou-se o esquema de diferencas centrais, sendo um método
com precisdo de segunda ordem, em que € caracterizado por uma interpolacgao linear simples
para computar os valores nas faces das células em relagdo aos valores dos nds. Para o caso

tridimensional, esse esquema ¢ representado pelas seguintes relagdes:

Pt dp  dwtPp
¢e_T'¢w_ 2
Qs+ dp Pyt Pp
¢S_T:¢n— 2
+ +
po= 1y, S Pn T e (25)

onde P ¢ o ponto de andlise, E ¢ o vizinho a direita, W a esquerda, N o traseiro, S o frontal, T
o superior ¢ B o inferior. Os indices menores correspondem as faces da célula e suas
localizagdes com relagdo ao ponto P sdo as mesmas indicadas por seus correspondentes nds

vizinhos, por exemplo, a face e ¢ a face a direita do ponto P.
3.2.8 Discretizagao do Termo Gradiente

O termo gradiente V¢, presente na equagdo de transporte descrita pela Equagdo 16, foi
discretizado pelo método Least Squares Cell-Based. Esse método assume uma variagdo linear
da propriedade ¢ entre os dois nos de duas células adjacentes como esta ilustrado na Figura

26.

Figura 26 — Representacdo do método Least Squares Cell-Based.

Fonte: Ansys (2022b).
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Na Figura 26 a varia¢do da propriedade ¢ entre os elementos Cy ¢ C; ao longo do vetor Or;

dos centrdides ¢y e c; pode ser expressa pela Equacao 26.

(V(p)co “Ar; = (d)ci - ¢co) (26)

Considerando todos os centrdides das células vizinhas obtém-se uma equagdo compacta para

o método Least Squares Cell-Based.
U1(Ve)c, = 4¢ (27)

onde [J] ¢ a matriz dos coeficientes a qual ¢ puramente fun¢do da geometria.
3.2.9 Discretizagao Temporal

Para problemas transientes ¢ necessario também realizar a discretizacdo das equagdes em
relagdo ao tempo. A discretizacdo temporal envolve a integracdo de cada termo em relagao ao
passo de tempo At. Uma expressdo genérica para a evolugdo no tempo da variavel ¢ ¢ dado

por:

op
== G(®) (28)

em que, a fun¢do G incorpora qualquer discretizacdo espacial. No presente trabalho, para a
discretiza¢dao do termo do lado esquerdo da Equacdo 28, utilizou-se o esquema implicito de
primeira ordem. Logo, a Equacao 28 torna-se da seguinte maneira:

¢n+1 _ ¢n

——— = G(¢™) 29)

A principal vantagem do esquema implicito ¢ que ele garante estabilidade com respeito ao
passo de tempo utilizado, mesmo que o sistema estudado exija passos de tempo muito

pequenos.
3.2.10 Interpolagao da Pressao

Para o caso considerado, o esquema standard ¢é suficiente para interpolar os valores de
pressao nas faces do elemento com respeito aos valores das pressdes nos nés das células da
malha ao longo do dominio computacional, visto que, ndo ha efeito significativo de forcas de
campo e ndo ha convecgdo natural com alto numero de Rayleigh. Esse esquema interpola os
valores da pressdo nas faces usando os coeficientes da Equacdo da Conservagdo da

Quantidade de Movimento, indicado na Equacao 30.



66

h_}_i

Apco  Apc;
Pr=— ] (30)

pco  Apc;

em que Pr ¢ a pressdo na face f.
3.2.11 Acoplamento Pressdao-Velocidade

Para o algoritmo de acoplamento pressdo-velocidade foi empregado o esquema PISO
(Pressure Implicit with Splitting of Operators), recomendado para problemas transiente com
malha movel (ANSYS, 2022a). Esse algoritmo pertencente a familia dos esquemas SIMPLE
(Semi-Implicit Method for Pressure Linked Equations) ¢ caracterizado por envolver dois
processos de corregdes das componentes do vetor velocidade e da pressdo ao longo das etapas
do algoritmo, garantindo, assim, uma maior eficiéncia de calculo por necessitar menores
numeros de iteragdes para atingir o residual desejado. A Figura 27 indica um fluxograma que

resume o algoritmo PISO.

Figura 27 — Fluxograma do algoritmo PISO.
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Fonte: Adaptado de Versteeg e Malalasekera (2007).
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3.3 DOMINIO ESTRUTURAL
3.3.1 Equacgao de Governo

A parte estrutural do sistema ¢ governada pela equacao da conservagdo do momentum linear

para um corpo deformavel expressa na forma Lagrangiana, descrita pela Equagao 31.

—— =V-o,+f (31)

sendo, ps a densidade da estrutura, d o vetor deslocamento, o o tensor das tensdes de Cauchy

e f a forga de campo por unidade de volume. A Equagdo 31 indica que a altera¢do de
movimento de um elemento diferencial de um corpo deformavel ocorre devido as tensdes
internas desenvolvidas no interior do corpo causada pela aplicacdo de forcas externas, como

também, devido a imposi¢ao de um campo externo, por exemplo, o campo gravitacional.
3.3.2 Me¢étodo dos Elementos Finitos e Método Newmark

O software Ansys Mechanical, para solucionar problemas estruturais dinamicos, emprega o
método dos Elementos Finitos para efetuar a discretizacdo espacial do dominio
computacional, utilizando para isso o principio do trabalho virtual, gerando, dessa forma, a

seguinte equacao geral semi-discretizada indicada abaixo:
[M]{F ()} + [CHv (D)} + {F1(D)} = (F* (1)} (32)

em que, [M] representa a matriz de inércia, [C] a matriz de amortecimento, {F'(t)} o vetor das
forgas internas ao elemento, {F2(t)} o vetor das forgas externas aplicada ao elemento, {V(t)} e
{V(t)} os vetores velocidade e aceleragdo, respectivamente. A Equagdo 32 ainda ¢ continua
com relagao ao tempo, desse modo, foi adotado o método Newmark para realizar a integragado
temporal da Equagdo 32. Esse método aplicado em sistemas ndo lineares gera a seguinte

equacgdo discretizada no tempo e espaco:

[M1{Vn41} + [Cl{0n41} + {Fli1 ((Vnsa D} = (F1} (33)

O subscrito n+1 acima indica que os parametros cinematicos sdo avaliados para o tempo t, 1.
O método Newmark exige que os vetores deslocamento {v,,} e velocidade {V,,,} devem ser

atualizados, para cada passo de tempo seguinte, através das Equagdes 34 e 35.

Wna1} = ) + [(1 = )} + 6{Vn44}]At (34)
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W ner} = ) + 000+ |5~ @) ) + @t} a2 (35)

sendo, a ¢ 6 os parametros de integragdo. O método, dessa maneira, consiste em um sistema
com trés equagdes, sendo uma delas ndo linear, e trés incognitas {v,+1}, {Vp+1} € {Vp41} que
sdo calculadas por meio das trés quantidades conhecidas {v,}, {v,} e {V,}. Introduzindo um

vetor residual {R ;1 ({vn+1})}, @ Equagdo 33 pode ser reescrita da seguinte forma:

{Rot1 (a1} = (Fii1} = {Frss ((Vnsa D} = IMIn41} = [Cln4a) (36)
sendo que essa equagao representa um conjunto de equacdes nado lineares, devido a presenca
do termo {FLH({VHH})}. Para solucionar a Equag@o 36, primeiramente, ¢ necessario efetuar
um processo de linearizacao, sendo que nesse caso foi usado o método de Newton-Raphson,

que sera descrito na se¢ao seguinte.
3.3.3 Mz¢étodo de Newton-Raphson

Aplicando o método de Newton-Raphson na Equagdo 36 ¢ possivel linearizar o operador de

integragdo no tempo, processo este descrito na Equagao 37.

a{Rn+1 ({V4€1+1})}

k —
6{V£l+1} {Avn+1} - {0} (37)

{Rn+1 ({Vgﬂ})} +

em que, {vlgﬂ} representa o deslocamento {v,,;} estimado para a k-ésima iteragao, {Avﬁﬂ} 0
incremento do deslocamento para a k-ésima iteracdo e {Rnﬂ({vlgﬂ})} obtido pela seguinte

equacao:
{Rusr ((Viea )} = (B} — {Fraa (i)} = [IMI043 = [Cl00443 (38)

Substituindo a Equagdo 38 na Equacdo 37, obtém-se uma relagdo, Equacdo 39, capaz de

calcular o vetor incremento do deslocamento através dos dados de entrada da simulacgao.

[(ao [M] + a,[C]) + [K7€+1({V$l+1})]] {AV$1+1} = {Rn+1({V§+1})} (39)
onde [Kg+1({vﬁ+1})] representa a matriz Jacobiana no tempo t,;1, Qg = ﬁ ea, = %. No
presente trabalho, usaram-se os valores default para os parametros de integracdo, o =% e

o= %, que sdo suficientes para garantir a estabilidade das simulacdes. A Equagao 39 pode ser

escrita de maneira simplificada do seguinte modo:
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[K{1{4vi} = {R;} (40)

em que, [KIT] define a matriz Jacobiana, {Av;} o incremento do deslocamento e {R;} o vetor

residual, sendo que [KIT] e {R;} obtidos por meio dos valores conhecidos de {v;}, e o valor do

deslocamento para a proxima iteragdo ¢ calculada através do incremento do deslocamento,

dada pela Equagao 41.

Wira} = {vi} +{4v;} (41)

Por fim, os termos {V,41} ¢ {V 41} podem ser obtidos pelas Equagdes 34 e 35, descritas

anteriormente. No presente trabalho foi adotado o processo iterativo para solucionar o sistema

de equacgdes, ou seja, para garantir a convergéncia das solugdes ¢ necessario efetuar diferentes

iteracdes, que obedece ao passo a passo a seguir:

2
3
4.
5

Assume um valor para {v;}, geralmente ¢ adotada a solucdo convergida da iteracdo
anterior, € para o primeiro time step ¢ considerado {v;} = 0;

Baseado no valor de {v;}, calcula-se a matriz Jacobiana [K]] e o vetor residual {R;};
Posteriormente, determina-se o vetor incremento de deslocamento {Av;} pela Equagao 40;
Por fim, obtém-se o valor do deslocamento {v;,;} através da Equacéo 41;

Repete os passos de 2 a 4 até atingir a convergéncia da solucao.

A Figura 28 ilustra graficamente o procedimento para o método de Newton-Raphson para as

trés primeiras iteragdes.

Figura 28 — Representacio grafica do método de Newton-Raphson.
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Fonte: Ansys (2022b).
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3.4 Interacdao Fluido-Estrutural
3.4.1 Me¢étodo ALE

A dindmica de abertura e fechamento dos folhetos das valvulas cardiacas ¢ um problema com
um alto grau de acoplamento entre dois fendmenos fisico, em que o movimento dos folhetos ¢
diretamente influenciado pela caracteristica hemodindmica, como também, a mudanga da
posicdo dos folhetos ao longo do tempo altera o escoamento sanguineo, sendo que ¢
necessario usar a abordagem de acoplamento por duas vias (AMINDARI et al., 2017,
MUTLU et al., 2021). Para isso, foi utilizado, no presente estudo, o método de malha movel
conhecido como Arbitrary Lagragian-Eulerian, caracterizado pelo ajuste da malha
fluidodinamica devido ao movimento da estrutura, independente da direcdo e da velocidade

desta (ABBAS et al., 2021).

O moédulo de acoplamento do ANSYS System Coupling soluciona as equagdes que governam
os fendmenos estruturais e fluidodinamicos separadamente, sendo que o acoplamento entre as
duas partes ¢ realizado considerando a compatibilidade entre o deslocamento e entre as

tensdes desenvolvidas na interface de interagao, como indica as Equacdes 42 e 43:
d; =d; (42)
O'S'?ls:Uf'ﬁf (43)

em que, dg e df representam os vetores do deslocamento do so6lido e fluido, respectivamente;
N e Ni; os vetores normais unitarios no dominio sélido e no dominio fluido, respectivamente;

gs ¢ gy os tensores das tensdes correspondentes ao solido e ao fluido na interface,

respectivamente.

Durante o funcionamento das cuspides das valvulas cardiacas ¢ evidente o desenvolvimento
de grandes deslocamentos, de modo que esse comportamento ¢ capaz de gerar distor¢des
excessivas dos elementos da malha fluidodinamica. Desse modo, é necessario utilizar as
ferramentas de smoothing, ajuste da malha pelo movimento dos nds internos, e remeshing,
redefini¢do de aglomerados de elementos que violam o critério de distor¢dao, para evitar

problemas de convergéncia nas simulagdes.
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3.4.2 Malha Movel

A ferramenta smoothing permite que os nds internos da malha se movam, sem que o nimero
de n6s nem suas conexdes se alterem, ou seja, os nos internos “absorvem” o movimento das
fronteiras moéveis. Foi considerado o esquema spring based neste trabalho, normalmente
usado para malhas constituidas de elementos tetraédricos (ANSYS, 2022a), em que as arestas
entre dois nos adjacentes sdo idealizadas como molas, isto significa que obedecem a Lei de

Hooke, descrita abaixo:
ni
J

onde, AX; e AX; expressam os deslocamentos do né i e da vizinhanga j, n; o namero de nos

vizinhos e conectados ao no i e Kkj; a constante de mola entre os nds i € j, podendo ser obtido

pela Equagao 45.
k
kij = __Jac (45)
% — %

sendo kg, o fator da constante de mola, adotou-se neste trabalho o valor 0,01 (MUTLU et al.,
2021), indicando, assim, que ha pouco amortecimento nas molas e que o deslocamento do no
na fronteira ¢ mais influenciado pelo movimento do né interior. O processo iterativo ¢é
efetuado considerando condi¢@o de equilibrio nos nds, ou seja, a forca resultante gerada por
todas as arestas conectadas aos respectivos nos vizinhos para cada né deve ser igual a zero.

Dessa forma, tem-se a seguinte equagao iterativa.

Y ki AT
ni
X ki

AXMH =

(46)

em que m ¢ o numero de iteragoes.

Quando os deslocamentos do dominio s6lido sd3o maiores em comparagdo aos comprimentos
dos elementos de malha locais, a qualidade dos elementos pode deteriorar e os elementos
tornam-se degenerados. Nesse caso, torna-se invalida a utilizagdo da malha, podendo gerar,
nesse cenario, elementos com volumes negativos, prejudicando, assim, o processo de
convergéncia das simulagdes. Para contornar esse problema foi adotado o método remeshing,

caracterizado por reconstruir a regiao da malha com aglomerados de elementos que violam o
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critério de skewness considerado. Células acima do valor de skewness pré-estabelecido sdo
descartadas no processo de atualizacdo da malha, e as novas células formadas sdo testadas
pelo mesmo critério para manter a qualidade da malha ao longo da simulacdo. Foi permitido

que a malha atingisse um valor maximo skewness de 0,85.
3.5 Definicao dos Materiais

Como detalhado em sec¢des precedentes, o sangue ¢ um fluido composto por eritrécitos,
leucocitos e plaquetas suspensas em um liquido conhecido como plasma. Dessa maneira, o
sangue apresenta um comportamento reolégico complexo, podendo variar de acordo com a
taxa de deformagdo, com o didmetro do vaso sanguineo, com a temperatura € com o
hematocrito. Contudo, assumiu-se que o sangue se comportasse como um fluido Newtoniano,
Equagao 10, uma vez que, a artéria aorta ¢ um vaso sanguineo de grande calibre e a taxa de
deformacio nesse local é maior que 100 s™, condices estas suficientes para adotar um valor
constante de viscosidade (BECSEK; PIETRASANTA; OBRIST, 2020; BORAZJANI, 2013;
CAO; BUKAC; SUCOSKY, 2015; GHOSH et al., 2018; GILMANOV ef al., 2019). Além
disso, a velocidade do pico sistolico € muito menor que a velocidade do som no sangue, dessa
maneira, a variagdo da massa especifica do sangue ¢ desprezivel, ou seja, o escoamento ¢
incompressivel (CAO; BUKAC; SUCOSKY, 2015; GHOSH et al., 2018; GILMANOV et al.,
2019; XU et al., 2020). A Tabela 4 mostra os valores para a viscosidade dindmica e para a
massa especifica adotados nas simulacdes (GHOSH et al., 2018; SILVA et al., 2020;
GONCALVES, 2020; LUCAS et al., 2014; COSTA et al., 2021).

Tabela 4 - Propriedades do sangue adotado nas simulagdes.

Massa Especifica (kg/m3) Viscosidade Dinamica (Pa.s)

1060 0,0035

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Para o caso da protese da valvula aortica foi considerado o modelo elastico linear e isotropico
para modelar o comportamento constitutivo do tecido das bioproteses simuladas, em que
foram empregados os dados de massa especifica, modulo de elasticidade e coeficiente de
Poisson disponiveis na literatura (TANGO et al., 2018; SINGH et al., 2008; SALMAN;
SALTIK; YALCIN, 2021; BOROWSKI et al., 2020). A Tabela 5 indica os valores dos

parametros utilizados para o material da protese de valvula adrtica.
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Tabela S - Dados do material da protese biologica de valvula adrtica.

Parametros Valores
Massa Especifica (kg/m’) 1100
Modulo de Elasticidade (MPa) 1
Coeficiente de Poisson 0,45

Fonte: Elaborado pelo Autor.

3.6 Condicao de Contorno ¢ Inicializagao

Para a completa solugdo das equagdes que governam o sistema analisado neste trabalho ¢
necessario a adog¢do de condigcdes de contorno consistentes com o0s objetivos propostos
descritos anteriormente. Com relacdo a parcela fluidodindmica do sistema, foram
consideradas condigdes simplificadas de velocidade e de saida de sangue nas fronteiras do
dominio fluido, ao contrario de aplicar as curvas transientes fisiologicas da velocidade e da
pressdo. Além disso, foi analisado apenas o intervalo de tempo correspondente a sistole, uma
vez que, o flutter ocorre somente durante este periodo em valvulas cardiacas. Essa
simplificacdo foi adotada para reduzir o custo computacional envolvido nas simulagdes, ja
que, o periodo diastolico, que representa 2/3 do tempo do ciclo cardiaco, ndo ¢ importante
para a avaliagdo do fendomeno de flutter. Além disso, aplicando essas simplificagdes nesses
locais j& ¢ suficiente para analisar os impactos causados pela alteracdo dos parametros

geométricos das valvulas adrticas nas grandezas vibracionais dos folhetos.

Na entrada do modelo foi aplicado um perfil parabolico de velocidade para representar o
intervalo sistolico, em que o pico do perfil assume valor igual a 1 m/s (NESTOLA et al.,
2021; MORANY et al., 2023), e com um tempo total de 0,3 s (JODA et al., 2019; NESTOLA

et al., 2021). A Equacdo 47 descreve a velocidade aplicada na entrada do dominio

fluidodinamica.
400 40
V(t) = —th +?t (47)

J& na saida, foi considerado a condicdo de contorno outflow, sendo que esta condi¢do nao €
sugerida para ser usada quando se aplica pressdo na entrada, para escoamentos compressiveis,
quando had variagdo de massa especifica em escoamentos transientes e para modelos
multifasicos (ANSYS, 2022a). Mesmo que essa condigdo possa ser usada para escoamentos
que ndo esteja completamente desenvolvido, ¢ uma limitagdo do trabalho, visto que, as

grandezas fluidodinadmicas possam assumir valores fora dos padrdes fisiologicos. Ademais,
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para toda a parede do limen do tubo e para as faces da geometria que sdo coincidentes com as
faces das cuspides da valvula foram consideradas com auséncia de deslizamento. Por fim,
para as equacdes adicionais da energia cinética turbulenta e da taxa de dissipagdo especifica,
relativos ao modelo de turbuléncia, foi aplicado na entrada um valor de 5% para a intensidade
de turbuléncia e foi empregado o didmetro hidraulico (quatro vezes a razdo entre a area da
secdo transversal e o perimetro molhado, igual ao valor do diametro do tubo), ou seja, de 25
mm. A Figura 29 indica um esquema com o resumo das condigdes de contorno adotadas para

a parcela fluidodinamica do sistema estudado.

J& para a parte estrutural, foram desprezados os deslocamentos e rotagdes das laterais dos
folhetos, que sdo fixados no anel de suporte, removido desta analise, aplicando, desse modo,
engastamento nesses locais, visto que, as deformacdes nessas faces sdo pequenas e também
ndo ha valores disponiveis na literatura (SALEEB; KUMAR; THOMAS, 2013). As faces das
cuspides direcionadas para o ventriculo esquerdo e para a artéria aorta foram definidas como
regioes de interacdo fluido-estrutural para haver a comunicagdo de dados de carregamento e
deslocamento entre o dominio fluido € o dominio solido. Foram definidas regides de contato
sem atrito entre os folhetos nas faces orientadas para o ventriculo esquerdo, sendo que o
coeficiente de atrito entre as clspides sdo despreziveis para a atual analise (PASTA et al.,
2020; EMENDI et al., 2020; BOROWSKI et al., 2018; WALD; LIBERZON; AVRAHAMI,
2018). O método Augmented Lagrange foi selecionado por ser recomendado para contatos
sem atrito e quando hé grandes deslocamentos, e foi utilizado um valor de 0,1 para a rigidez
normal na face de contato, uma vez que, a flexdo ¢ dominante no problema considerado
(ANSYS, 2022b). Além disso, foi selecionado o comportamento de contato simétrico, sendo
que, nesse caso, nao ha a possibilidade de determinar qual face ¢ o alvo e qual ¢ a fonte do
contato (ANSYS, 2022b). Finalmente, um offset de 1 mm foi adotado para evitar que os
folhetos nao fechem completamente de forma a garantir a continuidade do dominio fluido ao
longo de toda simulacdo e evitar deformagdes excessivas na malha fluidodinamica entre os
folhetos (BRAVO et al., 2016). A Figura 29 ilustra um esquema com as defini¢cdes descritas

acima para cada regido e a Figura 30 as faces que foram definidas para o contato.

Antes de iniciar a simulagdo no Ansys Fluent € necessario efetuar uma estimativa dos valores
das grandezas do campo de escoamento inicial. Todas as simulagdes realizadas no presente
trabalho foram iniciadas pelo método hybrid initialization, em que é capaz de prover uma

aproximacao rapida do campo de escoamento por meio dos dados disponiveis pelas condigdes
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de contorno, determinando, assim, pela equagdo de Laplace, os campos de velocidade e

pressdo ao longo do dominio computacional.

Figura 29 — Desenho esquematico das condicées de contorno aplicadas ao modelo.

B Entrada Parede
Dominio Fluido
B saida Dominio Sélido
Velocidade: V(t)
Intensidade Turbuléncia: 5% Outflow
Didmetro Hidraulico: 25 mm
B s5uporteFixo Dominio Fluido

Dominio Estrutural
B interface Fluido-Estrutural

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Figura 30 — Regides de contato entre as trés cuspides da valvula.

- Contato
- Alvo

Fonte: Elaborado pelo Autor.
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3.7 Teste de Malha

O teste de sensibilidade de malha realizado foi baseado na metodologia empregada nos
recentes estudos numéricos FSI de valvulas aorticas disponiveis na literatura (BOROWSKI et
al., 2022; LURAGHI; MIGLIAVACCA; MATAS, 2018; LAVON et al., 2021; KIVI, 2021).
Nesse caso, foram efetuados dois testes distintos, ja que, o problema estudado ¢ constituido
por duas regides diferentes: um teste para a malha do elemento estrutural e outro teste para a
malha fluidodindmica. Em ambos os casos, trés malhas distintas foram consideradas, e
refinaram-se as malhas dobrando o numero de elementos de modo que a diferenca relativa dos
resultados obtidos, em locais pré-selecionados e que serdo indicados a seguir, fossem
inferiores a 5%. Além disso, para os testes, foi considerada apenas a geometria referente a
valvula com 0,3 mm de espessura e 15 mm de altura de protrusdo (Geometria B), e para as
simulagdes com as outras geometrias foram adotadas os mesmos parametros € as mesmas

caracteristicas das malhas escolhidas (CHEN; LUO, 2020).

Para o teste da malha estrutural, foram realizadas simulacdes estruturais estaticas, em que se
adotaram todas as condigdes de contorno descritas anteriormente. Contudo, aplicou-se um
carregamento de pressdo constante de 1020 Pa (TANGO, 2020), valor este correspondente ao
pico sistolico da pressdo transvalvular, nas faces direcionadas para o ventriculo esquerdo.
Monitoraram-se os deslocamentos das pontas das cuspides e a maxima tensdo de von Mises
desenvolvida na valvula. Foi analisada a tensdao de von Mises, uma vez que, o tecido da
protese da valvula aortica foi considerado elastico linear e isotropico. As malhas sdo
constituidas por elementos so6lidos tetraédricos lineares e com duas camadas de elementos ao
longo da espessura, de forma a melhorar a convergéncia das simulagdes, visto que, o
fenomeno apresenta varias fontes de ndo linearidades. A Tabela 6 descreve os parametros
gerados para as trés malhas testadas enquanto que a Figura 31 ilustra as trés malhas

construidas, e a Figura 32 indica os locais onde foram monitoradas as grandezas para o teste.
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Tabela 6 - Dados das trés malhas testadas para o dominio estrutural.

Malha 1 Malha 2 Malha 3
Numero de Nos 13434 25683 50967
Numero de Elementos 17056 33084 66284
Skewness Maximo 0,720690 0,736360 0,747680
Skewness Minimo 0,012596 0,015096 0,008226
Qualidade Ortogonal Maxima 0,99993 0,99991 0,99996
Qualidade Ortogonal Minima 0,73067 0,65823 0,54950
Comprimento Caracteristico
_ 9,80E-5 1,10E-4 8,70E-5
Maximo
Comprimento Caracteristico
4,80E-5 1,40E-5 2,90E-5

Minimo

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Figura 31 — Imagem das trés malhas estruturais testadas.

Malha1 Malha 2 Malha3

Fonte: Elaborado pelo Autor.
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Figura 32 — Locais onde foram monitorados os deslocamentos para o teste de malha.

Fonte: Elaborado pelo Autor.

O teste para a malha fluidodinamica foi efetuado empregando simulagdes fluido-estruturais de
duas vias, em que foi adotado o mesmo set-up das simulagdes finais. Foi utilizada a malha
escolhida do teste de malha do elemento estrutural para a discretizagdo espacial da estrutura
neste teste. Nesse caso, geraram-se malhas ndo estruturadas apresentando elementos
tetraédricos em todo dominio fluidodindmico. Ademais, considerou-se um maior grau de
refinamento proximo as paredes das valvulas, das paredes do tubo e das paredes dos seios de
Valsalva. O elemento tetraédrico foi selecionado por ser o tnico elemento compativel com a
ferramenta remeshing em simulagdes tridimensionais do software comercial utilizado
(ANSYS, 2022a). Foi monitorada tanto a velocidade quanto a pressdo em quatro pontos
distintos ao longo do dominio, principalmente proximos a valvula aortica. A Tabela 7
descreve as caracteristicas gerais das trés malhas testadas e a Figura 33 ilustra as trés malhas

desenvolvidas em conjunto com a localiza¢ao dos pontos inspecionados.
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Tabela 7 - Dados das trés malhas testadas para o dominio fluidodinamico.

Malha 1 Malha 2 Malha 3
Numero de Nos 38008 74779 146672
Numero de Elementos 195267 389452 778299
Skewness Maximo 0,78102 0,73550 0,77032
Skewness Minimo 0,0016525 0,0085133 0,0047413
Qualidade Ortogonal Maxima 0,99325 0,99875 0,99111
Qualidade Ortogonal Minima 0,21898 0,28092 0,23902
Comprimento Caracteristico
) 0,0019693 0,00097701 0,00041992
Maximo
Comprimento Caracteristico
0,00007623 0,00003198 0,000016115

Minimo

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Figura 33 — Imagem das trés malhas fluidodindmicas testadas e a localizagdo dos pontos onde a velocidade

e a pressio foram monitoradas.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.
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3.8 Residual e Passo de Tempo

Os calculos para os métodos numéricos, sendo um processo iterativo, devem ser continuados
até que os resultados das grandezas que englobam o fendmeno fisico satisfacam condigdes de
residuais numéricos pré-estabelecidos. Para o caso fluidodindmico, o Ansys Fluent efetua
iteracdes até que seja respeitado o principio de conservacao em todas as células, sendo que o
residual, Ry, sobre todos os elementos P do dominio fluidodinamico, foi obtido pela Equagdo

48.

_ Zcélulas PIan AnpPnp +b — aP¢P|

R (48)
¢ Zcélulas P | aP¢P |
Para a Equacgdo da conservagdo da massa, o residuo, R, foi calculado pela Equacao 49.
Y ceiulas pltaxa de criacio massa na célula P INiterag()es
c = (49)

Y céiutas pltaxa de criacdo de massa na célula P|s

sendo o denominador o maior valor absoluto entre as cinco primeiras iteragdes. O critério de
convergéncia adotado neste trabalho foi um residual de 10~ para a continuidade ¢ de 10 para

as componentes do vetor velocidade u, e para as variaveis relacionadas a turbuléncia, k e .

Como descrito anteriormente, para o dominio estrutural, o Ansys Mechanical utiliza o0 método
Newton-Raphson como estratégia iterativa para a solucdo do sistema de equagdes geradas
pelo processo de discretizagdo. Como critério de convergéncia para o método de Newton-

Raphson foi adotado o valor de 0,1% do carregamento aplicado.

Por fim, para a convergéncia de transferéncia de dados entre o dominio fluidodinamico e o
dominio estrutural adotou-se o valor RMS de 10~ para um valor normalizado de todos os

dados transferidos, A}, entre duas iteragdes sucessivas, obtidos pela Equagao 50.

(Datual - cI)anterior (50)

A= —
' 0,50[(max|®| — min|®|) + [®]]

em que @ ¢ o valor do dado transferido e Q ¢ o fator de sub-relaxamento, onde foi usado o
valor unitério para a transferéncia do deslocamento e 0,3 para a transferéncia da forga.

O passo de tempo utilizado nas simulagdes e nos testes de malha para o dominio

fluidodinamico foi de 0,0001 s.
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4 RESULTADOS E DISCUSSAO
4.1 Resultados Para o Teste de Malha
4.1.1 Resultados teste de malha do elemento estrutural

Conforme mencionado na secao 3.7, para o teste de malha do elemento estrutural foram
efetuadas simulagdes estruturais estaticas aplicando uma pressdo constante, no lado dos
folhetos direcionados ao ventriculo esquerdo, correspondente a pressdo transvalvular do pico
sistolico. A Tabela 8 indica os valores dos deslocamentos totais dos pontos ilustrados na
Figura 32, os valores das tensdes maximas de von Mises desenvolvidos ao longo da
geometria, como também, as diferencas relativas desses valores com relacdo as malhas

testadas.

Tabela 8 - Valores das grandezas monitoradas no teste de malha estrutural e os erros relativos entre as

malhas.
Malha 1 Malha 2 Malha 3
Deslocamento F1 (mm) 10,748 10,766 10,799
Deslocamento F2 (mm) 10,319 10,348 10,376
Deslocamento F3 (mm) 10,323 10,350 10,376
Tensdo Maxima de von Mises (MPa) 0,410 0,406 0,402

Diferenca Relativa Entre as Malhas

Malha 2 — Malha 1 Malha 3 — Malha 2

Deslocamento F1 0,30% 0,17%
Deslocamento K2 0,28% 0,27%
Deslocamento K3 0,26% 0,25%
Tensao Maxima de von Mises 1,12% 0,96%

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Percebe-se que as trés malhas testadas atenderam ao critério escolhido para o presente estudo,
ou seja, que a diferenca relativa entre os valores dos deslocamentos totais das pontas dos

folhetos e da tensdo maxima de von Mises fossem menores que 5%. Nesse caso, optou-se
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pelo uso da Malha 1, visto que, essa malha proporciona o menor custo computacional,

reduzindo, dessa maneira, o tempo de calculo do dominio estrutural nas simulagdes.

4.1.2 Resultados teste de malha do dominio fluidodinamico

Para o teste de malha do dominio fluidodinamico foram efetuadas simulag¢des fluido-

estruturais de duas vias, onde foi usada a malha escolhida no teste de malha do elemento

estrutural para os folhetos. As Figuras 34 e 35 mostram as distribuigdes das velocidades e

pressoes desenvolvidas em cada um dos pontos indicados na Figura 33 ao longo do tempo de

simulacao.

Figura 34 — Distribuicio das velocidades ao longo do tempo para as trés malhas fluidodinidmicas testadas.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.
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Figura 35 — Distribuicio das pressdes ao longo do tempo para as trés malhas fluidodinamicas testadas.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Observa-se que a Malha 1 apresentou resultados destoantes com relacdo as outras duas
malhas. Entre as Malhas 2 e 3 a maior diferenca da velocidade ocorreu para o ponto 2, com
uma diferenca relativa de 4,45%, e a maior diferenca para a pressdo aconteceu para o ponto 3,
com uma diferenca relativa de 4,98%. Nesse caso, selecionou-se a Malha 2 para o dominio
fluidodinamico para realizar as simulagdes, visto que, atendeu ao critério adotado para as
diferengas relativas serem menores que 5%, e por reduzir os esforcos computacionais para os

calculos do modelo numérico proposto.

Percebe-se que a tanto a velocidade quanto a pressdo exibiram um comportamento irregular e
oscilatorio de distribuicdo, e que a irregularidade da velocidade aumenta nos pontos a jusante
da valvula, ou seja, pontos 3 e 4. Isso ocorre devido as oscilagdes das cuspides durante o
fenomeno do flutter, sendo capaz de interferir nas grandezas fluidodinamicas (JOHNSON et

al., 2020; JOHNSON et al., 2022; BECSEK; PIETRASANTA; OBRIST, 2020). Ademais, a

0,30
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pressdo assumiu valores negativos para todos os pontos testados, ou seja, valores que fogem
do padrio fisioldgico da regido estudada. Isso ¢ observado, uma vez que, a condicdo de
contorno adotada na saida do dominio ndo representa uma condi¢dao fisiologica, e ndo

apresenta um valor de referéncia para a pressao.
4.2 Pressdo Transvalvular

A Figura 36a indica a comparagdo da pressdo transvalvular desenvolvida, obtida pela
diferenca da pressdao média entre os planos imediatamente antes e depois das valvulas, para as
diferentes espessuras de folhetos, enquanto que a Figura 36b indica a comparacao da pressao
transvalvular desenvolvida para os diferentes comprimentos de folhetos, obtidos variando a

altura de protrusao.

Figura 36 — Pressdo transvalvular ao longo do tempo para as geometrias de valvulas usadas. (a) Diferenca
da pressao transvalvular devido a variacio da espessura dos folhetos. (b) Diferenca da pressao

transvalvular devido a da altura de protrusio das valvulas.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Por meio dos graficos mostrados na Figura 36a e Figura 36b, pode-se observar que, a pressao
transvalvular apresenta um padrao oscilatorio para todos os casos apresentados, exceto para a
Geometria E, visto que, essa geometria nao apresentou flutter, como sera apresentado nas
secOes seguintes. Esse padrdo oscilatorio da pressdo transvalvular ocorre, visto que, o
fenomeno do flutter interfere significativamente nas grandezas do escoamento nas
proximidades da vélvula, gerando, dessa maneira, o comportamento indicado para a pressao
transvalvular. Este efeito do movimento vibracional das cuspides nas grandezas fisicas da

hemodindmica local também foi constatado em diferentes estudos na literatura (BECSEK;



85

PIETRASANTA; OBRIST, 2020; JOHNSON ef al., 2020; JOHNSON et al., 2022; MAO; LI;
SUN, 2016; WIESE, 2018).

A pressao transvalvular, antes do pico da velocidade aplicada na entrada do modelo
computacional (t = 0,15 s), é caracterizada por um crescimento, decorrente do aumento da
pressdo ventricular com relagdo a pressdo adrtica. Este periodo do ciclo cardiaco corresponde
com a contragdo maxima realizada pelo coracdo, sendo, dessa forma, responsavel pelo
procedimento de total abertura da valvula adrtica. ApoOs esse instante de tempo, a pressao
transvalvular decresce, até atingir valores negativos. A pressdo aortica comeca aumentar
enquanto a pressao ventricular diminui continuamente devido ao esvaziamento do ventriculo
esquerdo e pelo relaxamento dos musculos cardiacos. Os valores negativos para a pressao
transvalvular nos instantes finais das simulacdes indicam que a pressdo aortica supera a
pressdo ventricular, caracterizando, dessa maneira, o inicio da diastole e o fechamento da
valvula adrtica. Comparando as Figuras 36a e 36b com as pressdes transvalvular, durante a
sistole, indicados na literatura (CAO; BUKAC; SUCOSKY, 2015; GHOSH et al., 2018;
LURAGHI; MIGLIAVACCA; MATAS, 2018; MAO; LI; SUN, 2016; PASTA et al., 2020),
percebe-se que as pressdes obtidas neste trabalho estdo dentro dos limites fisioldgicos tanto

em termos quantitativos quanto com relacdo ao comportamento das curvas encontradas.

Outro ponto que deve ser destacado, por meio da Figura 36a, ¢ que proteses de valvulas
aorticas com folhetos mais espessos apresentaram maiores niveis de pressdo transvalvular.
Isso acontece, uma vez que, valvulas com espessuras maiores sdo caracterizadas por conter
maiores inércia e rigidez, ou seja, sao valvulas mais resistentes ao processo de abertura. Desse
modo, ¢ necessario o desenvolvimento de maiores pressdes nas faces dos folhetos orientados
para o ventriculo esquerdo para a total abertura das valvulas aorticas (JOHNSON et al., 2020;
CHEN; LUO, 2020). Johnson et al. (2020) aponta que valvulas mais espessas sdo menos
susceptiveis ao flutter, porém, devido ao aumento dos niveis de pressao ocasionados pelo
aumento da resisténcia a abertura da valvula, deve-se realizar uma avaliacdo mais criteriosa
para analisar se os riscos causados pelo aumento da pressdo sdo menores que 0s riscos

relacionados com a deterioragdo das proteses intensificados pelo flutter.

Com respeito a influéncia da altura de protrusdao na pressao transvalvular, Figura 36b, ¢
evidente que a variacdo deste pardmetro geométrico exibiu uma variacdo mais sutil
comparado com a variagdo da espessura das cuspides. A hipotese para este fato € a ocorréncia
de uma compensagdo entre os termos de inércia e rigidez dos folhetos. Assumindo a

Geometria B como referéncia, a Geometria E apresenta uma rigidez maior, porém menor
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inércia, enquanto que a Geometria F ¢ menos rigida e com um termo de inércia maior. Isso
ndo foi observado na variacdo da espessura, visto que, quanto maior a espessura do folheto,
estes elementos sdo constituidos com maiores rigidez e inércia simultaneamente, como

discutida anteriormente.

A Tabela 9 indica os valores médios da pressdo transvalvular para todas as geometrias,

valores médios estes obtidos em relagdo ao tempo.

Tabela 9 - Valores médios em relaciio ao tempo da pressio transvalvular para cada geometria de valvula.

Valvula Pressao Transvalvular (Pa)
Geometria A 442,11
Geometria B 675,42
Geometria C 848,65
Geometria D 871,45
Geometria E 629,62
Geometria F 567,83

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Para o aumento da espessura do folheto, como € possivel perceber, fica constatado que o nivel
médio da pressdo transvalvular realmente aumenta. Entretanto, a taxa de crescimento da
pressao transvalvular com relagdo a espessura das ctspides decresce continuamente, sendo
que, o aumento foi de 1,53 vezes da espessura de 0,25 mm (Geometria A) para a espessura de
0,30 mm (Geometria B), de 1,26 vezes da espessura de 0,30 mm (Geometria B) para a
espessura de 0,35 mm (Geometria C), e de 1,03 vezes para a espessura de 0,35 mm
(Geometria C) para a espessura de 0,40 mm (Geometria D). Chen e Luo (2020)
desmembraram a diferenca de pressdao entre a entrada e a saida do dominio computacional
entre dois termos: for¢a aplicada aos folhetos da valvula e a forga inercial do fluido. A forca
aplicada as cuspides estd diretamente relacionada com a pressdo transvalvular. Os autores
constataram, em concordancia com os resultados discutidos anteriormente, que quanto mais
espesso os folhetos maiores serdo as forcas aplicadas a eles. Ademais, a variagdo foi mais
significativa quando a espessura passou de 0,6 mm para 0,8 mm, em contradicdo com a

variacao mais sutil entre os folhetos de 0,2 mm, 0,3 mm ¢ 0,5 mm.

Ja para o aumento da altura de protrusdo nao ¢ possivel estabelecer uma correlagdo entre a
mudanga da pressdo transvalvular obtida, uma vez que, a variagdo ndo apresentou um

comportamento bem definido. Percebe-se que entre a Geometrias E ¢ B obteve-se um
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aumento de 1,07 vezes, enquanto que entre a geometria B e F ocorreu uma reducgio, em que a

pressdo aplicada na Geometria F é 84% da pressdo transvalvular desenvolvida na Geometria

B.

4.3 Deslocamentos Radiais das Pontas dos Folhetos

A Figura 37 mostra os deslocamentos radiais para cada um dos trés folhetos de todas as

geometrias consideradas neste trabalho ao longo do periodo sistolico do ciclo cardiaco.

Figura 37 — Deslocamentos radiais das trés cuspides da protese biolégica da valvula aédrtica. (a) Geometria

A. (b) Geometria B. (¢) Geometria C. (d) Geometria D. (¢) Geometria E. (f) Geometria F.
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Percebe-se que, as valvulas simuladas apresentaram flutter, sendo que elas apresentaram
vibragdes dos folhetos, caracterizadas pelo movimento oscilatoério das pontas das ctspides,
com exce¢do da valvula com 13 mm de altura de protrusdo e espessura de 0,3 mm (Geometria
E). As oscilagdes dos trés folhetos sdo de natureza assincrona, ou seja, as cuspides sdo
defasadas uma em relagao a outra, padrao este observado também por Zhu et al. (2023). Os
autores sugerem que os movimentos assincronos dos folhetos estejam associados com a
mudanga da dindmica do escoamento, com a presenca da turbuléncia e com instabilidades do
escoamento nas proximidades da valvula. Este comportamento pode sugerir que os impactos
prejudiciais nas bioprdteses ocasionados pelo flutter, tais como, aumento da calcificagdo e
fadiga, ndo seja de maneira uniforme, existindo, assim, a possibilidade de alguns folhetos
sofrerem de um processo de calcificagdo mais intenso e fadigar de modo prematuro com
relagdo aos outros folhetos. Isso s6 confirma que o fendmeno de flutter ainda é pouco
compreendido e pouco previsivel, sendo de natureza complexa e englobando diversas
variaveis que podem influenciar este fenomeno. Além disso, deve-se destacar que o padrao de
escoamento ¢ apenas uma das condi¢des que contribui para o surgimento do movimento
assincrono dos folhetos, j& que, naturalmente as trés clspides de uma mesma protese

biologica apresentam espessuras e comprimentos diferentes (AVELAR, 2016).

Ainda pela Figura 37, é possivel observar que quanto maior a espessura dos folhetos, as
oscilagdes entre as cuspides foram mais assincronas uma em relagdo as outras. Para melhorar
a compreensdo deste comportamento, a Figura 38 ilustra a distribuicdo da intensidade de
turbuléncia ao longo do tempo para dois planos localizados a jusante da vélvula, um mais

préximo (Plano 1) e outro mais distante (Plano 2).
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Figura 38 — Intensidade de turbuléncia ao longo do tempo para dois planos distintos 2 montante da
valvula adrtica. (a) Variacio da espessura no Plano 1. (b) Variaciao da espessura no Plano 2. (¢) Variacao

da altura de protrusao no Plano 1. (d) Variacao da altura de protrusdo no Plano 2 (e) Localizacdo dos

Planos.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Observa-se que as valvulas mais espessas desenvolveram niveis de intensidades de
turbuléncia maiores em referéncia as valvulas menos espessas. Esse fato pode ser explicado
pela maior inércia e rigidez destas valvulas, ou seja, as valvulas mais espessas necessitam de
maiores tempos de abertura (Figura 37), implicando, nesse caso, maior aumento da velocidade

local devido aos maiores tempos de restricoes da secdo transversal onde o ocorre o
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escoamento. Desse modo, o escoamento fica mais turbulento e provoca termos de flutuagdes
mais significativos durante a abertura da vélvula, podendo, assim, causar um padrao
oscilatério mais imprevisivel e irregular. A intensidade de turbuléncia, nos planos indicados,
também apresenta um padrao oscilatorio e com os picos correspondendo com o momento dos
vales dos deslocamentos radiais, indicando, assim, que o flutter ¢ responsavel por aumentar a
turbuléncia do escoamento sanguineo a jusante da valvula. Por fim, ¢ possivel verificar que ao
longo do comprimento do dominio computacional ocorre um amortecimento da turbuléncia,
visto que, o Plano 2 apresentou niveis de intensidade de turbuléncia menores em relacdo ao

Plano 1, mais proximo da valvula.

Comparando as valvulas com diferentes alturas de protrusdo, observa-se que, este parametro
geométrico teve um efeito consideravel com relagdo ao desenvolvimento do flutter nos
folhetos. Fica evidente que para menores alturas de protrusdo maior ¢ a resisténcia das
cuspides ao fenomeno de flutter, pois, a Geometria E ndo apresentou oscilagdes nas pontas
dos folhetos. Neste caso, a variagdo da altura de protrusdo apresentou um efeito mais
relevante com respeito a ocorréncia ou nao de flutter nas valvulas cardiacas do que a variagao
da espessura dos folhetos. Além disso, a Geometria E também exibiu um comportamento
assincrono apds o instante de tempo do pico sistdlico (t = 0,15 s), que também pode esta
associado com a elevada intensidade de turbuléncia, com patamares similares as outras
valvulas, apontada na Figura 38. Os niveis de intensidade de turbuléncia para a Geometria E
foram ligeiramente maiores com relacdo as Geometrias B e F devido ao menor nivel de
abertura que essas valvulas apresentam, como observado pelo menor deslocamento radial
maximo, ou seja, maiores velocidades vao ser geradas pela maior restricdo da area de

escoamento.

A Geometria F exibiu um movimento mais sincrono que as Geometrias B e E, desenvolvendo
um comportamento assincrono mais perceptivel apds o instante de tempo de 0,20 s. Sugere-se
que esse padrao foi observado, do mesmo modo que a valvula menos espessa (Geometria A),
devido aos menores niveis de intensidade de turbuléncia desenvolvidos para esta geometria,

obtidos pela maior facilidade de abertura da valvula.

A Tabela 10 mostra os valores médios com relagdao ao tempo das intensidades de turbuléncia

para todas as geometrias e para os respectivos planos, mostrados na Figura 38e.
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Tabela 10 - Valores médios em relacio ao tempo da intensidade de turbuléncia nos dois planos 2 montante

da valvula.

Valvula Plano 1 Plano 2
Geometria A 0,114 0,084
Geometria B 0,134 0,102
Geometria C 0,172 0,132
Geometria D 0,188 0,140
Geometria E 0,154 0,133
Geometria F 0,113 0,100

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Pela Tabela 10, pode-se confirmar que, quanto maior a espessura dos folhetos maior sera a
intensidade de turbuléncia, porém, os valores ndo seguem um padrdo bem definido. Com
relacdo ao amortecimento da turbuléncia, a espessura nao teve impacto significativo, sendo
que as reducdes foram proximas para as quatro espessuras, com a valvula de 0,25 mm de
espessura (Geometria A) tendo uma reducao ligeiramente maior. Com respeito a variagcdo da
altura de protrusdo, este parametro também nao teve efeitos evidentes no amortecimento da
turbuléncia, sendo que a valvula com altura de protrusdo de 17 mm (Geometria F) teve uma

redugdo um pouco menor com relagao as outras alturas de protrusao.

A Figura 39 indica a comparagao, para o ponto F1 (Figura 32), dos deslocamentos radiais para

todas as valvulas simuladas ao longo do periodo sistolico.

Figura 39 — Deslocamentos radiais do ponto F1 para todas as geometrias (a) Variacio da espessura. (b)

Variacao da altura de protrusio.
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Percebe-se que as valvulas mais espessas apresentam um maior tempo de abertura, 0,054 s
(Geometria A), 0,057 s (Geometria B), 0,073 s (Geometria C) e 0,073 s (Geometria D), como
também, sdo mais rapidas durante o fechamento, ou seja, as valvulas de maiores espessuras
ficam menos tempo abertas ao longo do periodo da sistole. Além disso, os folhetos com
maiores espessuras também apresentaram menores patamares de abertura, em que o0s
deslocamentos médios no decorrer das oscilagdes foram de 8,10 mm (Geometria A), 7,60 mm
(Geometria B), 7,17 mm (Geometria C) e 7,13 mm (Geometria D). Esse fato ¢ explicado pela
maior rigidez e maior inércia das valvulas mais espessas, sendo mais resistentes ao processo
de abertura. As valvulas com menores alturas de protrusdo foram mais resistentes, devido as
maiores rigidez, para o processo de abertura, visto que, os tempos de total abertura foram
maiores, 0,081 s (Geometria E), 0,057 s (Geometria B) e 0,053 s (Geometria F), como
também, tiveram menores deslocamentos médios ao longo do intervalo em que as valvulas

estavam abertas, 7,45 mm (Geometria E), 7,60 mm (Geometria B) e 8,30 mm (Geometria F).

A Figura 40 indica imagens das valvulas para diferentes instantes de tempo durante o
processo de abertura das valvulas, onde ¢ possivel verificar os pontos discutidos

anteriormente.

Figura 40 — Imagens das seis valvulas estudadas em diferentes instantes de tempo ao longo do processo de

abertura.
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4.4  Analise da Distribuicao da Tensdo ¢ Deformacao

A Figura 41 mostra a distribuicio das méximas tensdes e deformagdes principais

desenvolvidas nas valvulas ao longo do tempo, durante a sistole.

Figura 41 — Distribuicio da maxima tensdo e deformacio principal para as seis valvulas estudadas. (a)
Maixima tensio principal para variacio da espessura. (b) Maxima deformacio principal para variacio da
espessura. (¢c) Maxima tensao principal para variacio da altura de protrusao. (d) Maxima deformacio

principal para variacio da altura de protrusao.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Primeiramente, pode-se observar que, devido a ocorréncia do flutter as grandezas do dominio
solido também apresentaram comportamento oscilatorio, do mesmo modo que as grandezas
fluidodinamicas. Esse fato também foi evidenciado nos trabalhos de Johnson et al. (2020),
Johnson et al. (2022) e Ma et al. (2022). Ademais, os valores obtidos estdo dentro da faixa
encontrados na literatura (CAI et al., 2021; CAO; BUKAC; SUCOSKY, 2015; EMENDI et
al., 2021; GHOSH et al., 2018; LURAGHI; MIGLIAVACCA; MATAS, 2018; MORANY et
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al., 2023; SIGUENZA et al., 2018). O comportamento oscilatério da tensdo nos folhetos ¢ um
fator que compromete ainda mais esses elementos com relagdo a sua vida de fadiga, visto que,
adiciona uma componente de tensdao alternada a mais as tensdes ciclicas desenvolvidas ao
longo do ciclo cardiaco completo. Percebe-se que os picos da méxima deformacao principal e
da méxima tensdo principal coincidem com os picos dos deslocamentos radiais dos folhetos.
Dessa maneira, ¢ possivel estimar quais dentre os trés folhetos, devido ao seu comportamento
assincrono, pode apresentar uma tendéncia maior a fadiga, uma vez que, essa falha estrutural
esta diretamente correlacionada com o nimero de ciclos da componente alternada da tensdo
desenvolvida em um elemento estrutural (amplitude das oscilagdes da tensdo). No entanto,
essa analise simplificada ndo ¢ valida para ser realizada considerando as diferentes
geometrias, visto que, a fadiga depende de diferentes fatores, tais como, numero de ciclos,
valor da tensdo alternada e o valor da tensdo média (JUVINALL; MARSHEK, 2016). Logo,
nesses casos, ¢ necessaria a avaliagdo mais criteriosa e utilizando um modelo matematico de

fadiga adequado para o caso analisado.

Observa-se que maiores espessuras de folhetos desenvolveram niveis de deformagdes
ligeiramente menores, sendo que os valores médios no tempo foram: 0,116 para Geometria A,
0,114 para a Geometria B, 0,103 para a Geometria C e 0,101 para a Geometria D. Isso ocorre,
visto que, quanto maior as espessuras dos folhetos, maior serd a rigidez estrutural das
cuspides, devido a constancia do modulo de elasticidade e do crescimento do momento de
inércia a flexdo destes elementos estruturais. Dessa maneira, como as valvulas estdo sendo
modeladas com comportamento reoldgico de natureza linear eldstica e isotropica, a maxima
tensao principal vai seguir o mesmo padrdo de comportamento que a maxima deformagao
principal, ou seja, para maiores espessuras menor sera o nivel de tensdao desenvolvida ao
longo do dominio sélido, sendo que os valores médios no tempo foram: 0,281 MPa para
Geometria A, 0,274 MPa para a Geometria B, 0,256 MPa para a Geometria C e 0,245 MPa
para a Geometria D. Por fim, as valvulas mais espessas, apresentaram um pico dessas
grandezas apoés o instante de tempo igual a 0,25 s, € quanto maior a espessura mais antecipado
foi o pico. Isso ¢ explicado pelo fechamento mais rapido observado em valvulas mais
espessas, Figura 39, onde acontece o contato entre as cuspides mais cedo, evidenciando, desse

modo, os ultimos picos obtidos.

Considerando a variagdo da altura de protrusdo, observa-se que, apenas a Geometria E ndo
apresentou oscilagdes tanto da maxima tensdo principal quanto da maxima deformacao

principal. Isso acontece, uma vez que, essa foi a Unica valvula que nao teve desenvolvimento
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do flutter, mostrando, assim, que o flutter impacta diretamente no comportamento destas
grandezas. Do mesmo modo que para variagdo da espessura, a tensdo e a deformagdo
exibiram o mesmo comportamento, todavia, a variagdo da altura de protrusdo nao interferiu
significativamente nos niveis de tensdao e deformacgdo. Neste caso, a Geometria E apresentou
0,329 MPa de tensao e 0,149 de deformacao média ao longo do tempo, a Geometria B 0,274
MPa e 0,114 ¢ a Geometria F 0,276 MPa e 0,114. Os valores tdo destoantes da Geometria E

foram causados pela auséncia das oscilagdes.

A Figura 42 indica a distribui¢cdo da tens@o méxima principal e deformagdo maxima principal

para a Geometria B no instante de tempo de 0,07 s, durante a maxima abertura da valvula.

Figura 42 — Distribuicio da maxima tensdo principal de da maxima deformacio principal ao longo de um
folheto no instante de tempo de 0,07 s. (a) Distribuicio da maxima tensao principal. (b) Distribuicio da

maxima deformacéo principal.

Méxima Tens3o Principal Méxima Deformac&o Principal

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Com relagdo a distribuicdo da maxima tensdo principal desenvolvida nos folhetos, percebe-se
que os maiores valores estdo indicados no centro do folheto e nas laterais, regides estas
destacadas na Figura 42. Este comportamento também foi observado em outros estudos da
literatura (JODA et al., 2019; DELLIMORE et al., 2013; NESTOLA et al., 2021). Ja a
maxima deformagdo principal apresentou os maiores valores em regides também destacados

na Figura 42, em que também foi observado este padrdo na literatura (JODA et al., 2019).

De Hart et al. (2004) mostraram que implementando as fibras de colageno e elastina, ou seja,

considerar efeitos anisotropicos dos folhetos, tem um impacto significativo nos estados de
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tensdo e na cinematica dos folhetos. Os autores constataram que a matriz de fibras ¢
responsavel por reduzir o pico da tensdo em 63% ao longo do periodo sistdlico. Além disso,
os reforcos das fibras também melhoram a estabilidade dos movimentos dos folhetos no meio
da sistole. Ja em outro estudo, Joda et al. (2016) também obteve uma reducdao da tensdo
considerando os folhetos anisotropicos em comparagdo com os folhetos isotropicos, redugao
estd de aproximadamente 14%. Ademais, a distribuicdo de tensdo para os folhetos
anisotropicos nao apresentou regioes de concentragao de tensdo, sendo que o campo de tensdao

apresentou um padrao mais uniforme ao longo das cuspides.
4.5 Analise do Comportamento Fluidodinamico

A Figura 43 ilustra linhas de correntes, originadas na entrada do dominio fluidodinamico, para
diferentes instantes de tempo para a valvula com 15 mm de altura de protrusdo e espessura

dos folhetos de 0,3 mm (Geometria B).

Nos instantes iniciais da sistole, as velocidades em todo o dominio computacional sdo iguais
ou proximas de zero, sendo que a velocidade na entrada ¢ muito baixa e a valvula aortica se
encontra fechada nestes instantes. Até o tempo 0,07 s, devido ao aumento da velocidade do
periodo sistdlico, a valvula comeca o movimento de abertura até a sua area de abertura
maxima, evidenciando, dessa forma, o aumento da velocidade do sangue em todo dominio.
Neste intervalo de tempo, de 0,02 s até 0,07 s, o escoamento sanguineo adquiriu um padrao
laminar tanto a montante quanto a jusante da valvula. A partir do instante de tempo de 0,1 s,
quando se tem inicio a0 movimento vibracional das cuspides devido ao flutter (Figura 39), o
escoamento do sangue a jusante da valvula comeca a apresentar um comportamento ondulado
e irregular com picos de velocidade, decorrente dos instantes de vales dos movimentos
oscilatério dos folhetos, propagando para a saida da geometria. Isso também foi constatado no
trabalho de Wiese (2018), Becsek, Pietrasanta e Obrist (2020), Johnson et al. (2020) e
Johnson et al. (2022), em que os picos de velocidade também foram da mesma ordem de
grandeza obtidos no presente trabalho, acima de 1,5 m/s. No final da sistole, para intervalo de
tempo acima de 0,28 s, ocorre a inversao do sentido do gradiente de pressdo, pressao
transvalvular assume valores negativos (Figura 36), e o escoamento comeca a apresentar
estruturas de recirculagdo, principalmente, nas regides dos seios de Valsalva (LAVON et al.,
2021; SADRABADI et al., 2021; SALMAN; SALTIK; YALCIN, 2021). Este fendmeno ¢
responsavel pelo movimento de fechamento dos folhetos das valvulas, impedindo, assim, o

refluxo de sangue para o coragao.
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Figura 43 — Linhas de corrente para diferentes instantes de tempo ao longo da simulaciio para a

Geometria B.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Para incrementar a discussao com respeito a propagacgao dos picos de velocidade ao longo do
comprimento a jusante da valvula, a Figura 44 ilustra lado a lado as mesmas linhas de
corrente descritas na Figura 43, com isovolumes de intensidade de turbuléncia com valores

acima de 0,125 para alguns instantes de tempo durante as oscilagdes das ctspides.
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Figura 44 — Comparacio entre as linhas de corrente e isovolumes de intensidade de turbuléncia, com

valores acima de 0,125, para a Geometria B.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Percebe-se que, a propagacdo dos isovolumes de maiores intensidades de turbuléncia
desenvolvida ao longo do dominio computacional acompanha os pulsos de picos de
velocidade destacados nas linhas de corrente, visto que, regides com maiores velocidades sao
mais turbulentos. Becsek, Pietrasanta e Obrist (2020) também observaram que a propagagao
dos vortices estd diretamente conectada com os repetidos movimentos de flexdo que os
folhetos realizam durante o fenomeno do flutter. Além disso, os autores concluiram que a
frequéncia destes pulsos ¢ igual a frequéncia de vibragao das cuspides das valvulas. Este fato
também estd sendo evidenciado no presente trabalho indicado tanto na Figura 38 quanto na
Figura 44, em que os picos da intensidade de turbuléncia coincidem com os vales dos
deslocamentos das pontas dos folhetos, ou seja, essas duas grandezas apresentam a mesma
frequéncia, porém, sao defasadas em 180°. Isso pode indicar que, a avaliacdo do flutter nao
precisa estar limitada em mapear os contornos das cuspides das valvulas em testes

experimentais in vitro, podendo, assim, ser uma alternativa apenas utilizar métodos de
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obtenc¢do das grandezas do escoamento, tais como, Velocimetria por Imagem de Particula ou

Ultrassonografia, para caracterizar o fendmeno de flutter em valvulas cardiacas.

A Figura 45 compara as linhas de corrente em diferentes instantes de tempo para a valvula
com altura de protrusdo de 15 mm e 13 mm, ambas com 0,3 mm de espessura (Geometria B e

E, respectivamente).

Figura 45 — Comparacio entre as linhas de corrente desenvolvidas na Geometria B e Geometria E

durante em que as valvulas se encontram abertas.
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Fonte: Elaborado pelo Autor.

Observa-se que, para a valvula com altura de protrusao de 13 mm (Geometria E), o
escoamento apresentou um comportamento laminar ao longo do intervalo de tempo analisado
em que a valvula se encontra aberta, em contradi¢do com o comportamento do escoamento
observado para a valvula com 15 mm de altura de protrusdo. Isso ocorre, uma vez que, o

flutter nao foi constatado para a Geometria E, e desse modo, nao ha oscilagdes dos folhetos
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para alterar o padrdo de escoamento a jusante da valvula. Ja para a valvula com 15 mm de
altura de protrusao, como foi discutido anteriormente, para o vale das oscilagdes das cuspides
da Geometria B, cria-se uma restricdo maior da area de escoamento, gerando, assim, os picos
de velocidade e os padrdes ondulados das linhas de corrente obtidos. Isso evidencia como o
flutter dos folhetos da valvula adrtica influencia diretamente no comportamento da
hemodindmica a jusante da valvula. Importante ressaltar que esta producdo de turbuléncia
associada ao flutter estd conectada com a interferéncia nos mecanismos fisicos € bioquimicos
que levam a ativacao plaquetaria, consequentemente a formagdo e transporte de trombos, €
ruptura das células sanguineas (ZHU et al., 2023; BECSEK; PIETRASANTA; OBRIST,
2020; LUCAS et al., 2014).

4.6  Analise da Frequéncia e Amplitude do Flutter

Para efetuar a analise das variaveis caracteristicas do flutter, tais como, frequéncia e
amplitude de vibragdo, foi realizada a Transformada Rapida de Fourier dos deslocamentos das
pontas das cuspides, indicados na Figura 39, por meio do software MatlabMathworks®. A
Tabela 11 contém os valores das frequéncias e das amplitudes dos pontos F1 para cada uma

das geometrias consideradas neste trabalho.

Tabela 11 - Valores da frequéncia e amplitude da vibracio dos pontos F1 para cada uma das geometrias

de valvula.

Valvula Frequéncia (Hz) Amplitude (mm)
Geometria A 36,7 5,44
Geometria B 30,0 6,51
Geometria C 32,7 6,53
Geometria D 31,3 6,30
Geometria E - -
Geometria F 28,3 5,34

Fonte: Elaborado pelo Autor.

Pela Tabela 11, é possivel perceber que as frequéncias de oscilacdo variaram de 28,3 Hz até
36,7 Hz, enquanto que as amplitudes variaram de 5,34 mm até 6,53 mm. As frequéncias
obtidas no presente trabalho estdo dentro da faixa de valores encontrados na literatura
(ALJALLOUD et al., 2018; AVELAR, 2016; HATOUM et al., 2018; VENNEMANN et al.,
2018; LEE et al., 2020; BECSEK; PIETRASANTA; OBRIST, 2020). Entretanto, as

amplitudes encontradas foram maiores as observados na literatura, tendo valores acima do
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triplo em relacdo aos outros estudos (VENNEMANN et al., 2018; ZHU et al., 2023;
AVELAR, 2016; IASBECK, 2019).

Observa-se que, para as Geometrias B, C e D ndo ocorreram diferencas significativas tanto na
frequéncia quanto na amplitude de vibragdo dos folhetos, sendo que, considerando a varia¢ao
da espessura, a maior diferenca foi obtida entre as Geometrias A e B. Lee et al. (2020)
também realizaram calculos computacionais baseados em FSI, como também, medi¢des in
vitro, para verificar a influéncia da espessura das cuspides nos parametros do flutter. Os
autores constataram que quanto maior a espessura dos folhetos das valvulas maiores serdo as
frequéncias de vibracdo e menores serdo as amplitudes destas oscilagdes. No entanto, esse
padrao de resposta nao foi encontrado neste trabalho. Isto pode sugerir que o comportamento
das grandezas inerentes ao fendmeno do flutter pode esta relacionado com o modelo da
protese da valvula aodrtica estudada, mas também, que consideracdes referentes ao
comportamento reoldgico do material dos folhetos, tais como, hiperelasticidade e anisotropia,
nao podem ser retiradas da analise. Outra hipotese para o padrao de resposta divergente com a
literatura pode esta associada com a escolha das espessuras das ctspides do presente trabalho,

sendo recomendados saltos maiores de uma espessura para outra.

Com relagdo a variacdo da altura de protrusdo, tanto a frequéncia quanto a amplitude
diminuiram de modo sutil da Geometria B para a Geometria F. J4 a maior diferenga observada
foi com relagdo a Geometria E, visto que, ndo ocorreu desenvolvimento de flutter para esta
valvula. Isto evidencia que, para o modelo de valvula utilizado, menores alturas de protrusdo
geraram maiores resisténcia a ocorréncia de flutter, como ja foi destacado nas discussoes das
segOes anteriores. Deve-se destacar que ha uma caréncia de estudos analisando o impacto da
altura de protrusdo nas grandezas caracteristicas do flutter, e o presente estudo constata que
este parametro geométrico das bioproteses também deve ser considerado em projetos de
proteses de valvulas cardiacas para o controle do flutter, e consequentemente, para aumentar o

tempo de vida util destas valvulas.

Deve-se enfatizar que o presente trabalho apresenta limitagdes que podem interferir no padrao
dos resultados obtidos e discutidos anteriormente. Primeiramente, deve-se mencionar a
ado¢do do comportamento elastico linear e isotrOpico para caracterizar mecanicamente oS
folhetos, mesmo que estes elementos apresentam um alto grau de ndo linearidade, geralmente
modelados como materiais hiperelasticos (JODA et al., 2016; JOHNSON et al., 2020; LEE et
al.,2020; XU et al., 2020), e de anisotropia, devido a distribuicao e direcionamento das fibras

de elastina e de colageno (SOARES et al., 2016; NEWMAN; LAM; YIN, 2009). De Hart et
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al. (2004) ressalta que o carater anisotropico dos folhetos ¢ essencial para a estabilizacdo do
movimento das cuspides, principalmente durante o periodo sistdlico. Esse fato pode explicar
as elevadas amplitudes de vibra¢do encontradas neste trabalho. Em segundo lugar, pode-se
citar a aplicagdo da condi¢cdo de contorno outflow na saida do dominio computacional e a
auséncia das artérias corondrias. O Triangulo de Collar, Figura 10, ilustra a relacdo entre as
forcas inerciais, forgas elasticas e forcas fluidodindmicas, que sdo fundamentais para o
entendimento do desenvolvido e das caracteristicas do fendmeno de flutter. Desse modo, a
alteragdo do comportamento da hemodinamica local, adotando condi¢des de contorno nado
fisiologicas e desconsiderando elementos que podem interferir no padrao de escoamento do
sangue, pode influenciar no comportamento geral do flutter. Por fim, o trabalho carece de
resultados experimentais para comparar com os resultados numéricos obtidos, e verificar se as

equagoes que governam o fendmeno fisico estdo sendo resolvidas corretamente.
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5 CONCLUSAO

Estudos numéricos baseados em modelos de interagdo fluido-estrutural permitem a
investigacdo dos parametros do flutter em valvulas cardiacas, tais como, frequéncia e
amplitude de vibragdo, como também, a influéncia deste fendmeno nas grandezas fisicas do
escoamento sanguineo de modo ndo invasivo e com relativo baixo custo. Esta ferramenta
pode ser utilizada para auxiliar profissionais responsaveis pela elaboracdo de projetos de
novas biopréteses de valvulas cardiacas, garantindo, dessa forma, préteses mais resistentes ao

processo de calcificagao e fadiga.

Devido a ocorréncia de flutter em todas as geometrias analisadas, exceto para a Geometria E,
a pressdao transvalvular apresentou um carater irregular e oscilatorio, indicando, desta
maneira, que o flutter ¢ capaz de impactar as grandezas fluidodinamicas locais. Além disso,
valvulas com folhetos mais espessos desenvolveram niveis de pressdo transvalvular maiores,
visto que, sdo valvulas com maiores inércia e rigidez. No entanto, a altura de protrusdo nao
impactou significativamente esta grandeza, visto que, a variagdo deste parametro geométrico,

gera uma compensagao entre os termos de inércia e rigidez das cuspides das valvulas.

Analisando os deslocamentos radiais das pontas dos folhetos foi possivel perceber que quanto
maior a espessura das valvulas mais lenta ¢ a total abertura da valvula e menor e o nivel
médio de abertura. Considerando a variacdo da altura de protrusdo, as valvulas mais curtas
tém um maior tempo de abertura e menores deslocamentos médios. Estes resultados estdo em
concordancia com outros estudos da literatura. Ademais, o padrao de oscilacdo dos folhetos ¢
de natureza assincrona, ou seja, cada cuspide oscila de forma defasada com relagao as outras.
Foi observado também que quanto maior a espessura dos folhetos mais assincronos foram as
oscilagdes. Isso ocorre, visto que, as valvulas mais espessas, por ficarem mais tempo fechadas
restringindo o escoamento do sangue, devido as maiores rigidez e inércia, desenvolvem
maiores intensidades de turbuléncia, ou seja, termos de flutuagdes mais significativos. Neste
caso, pode-se sugerir que o processo de calcificagdo e de fadiga ndo ¢ igual para os trés
folhetos. Ja com relacdo a altura de protrusdo, este parametro geométrico foi mais eficiente
para o controle do flutter, uma vez que, a valvula com o folheto mais curto (Geometria E) ndo

desenvolveu oscilagdes das cuspides.

Do mesmo modo que as grandezas fluidodinamicas, as grandezas do dominio sdlido, tais
como, tensdo e deformagdo, também apresentaram um comportamento irregular e oscilatdrio

devido a presencga do flutter. Observou-se que, quanto maior a espessura dos folhetos menores
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serdo as deformacdes desenvolvidas, e consequentemente, menores os niveis de tensdes
nessas valvulas. Contudo, a varia¢do da altura de protrusdo nao interferiu significativamente
nessas duas grandezas avaliadas. Pela distribuicdo da maxima tensdo principal e da maxima
deformacao principal, ao longo do momento de total abertura das vélvulas, ¢ possivel
perceber que, devido a consideracdo do comportamento elastico linear e isotropico dos
folhetos, a tensdo teve uma area de altos valores no centro das cuspides. Ja a deformagao

apresentou os valores de pico em regides esperadas, visto que, ja foram observados em outros

estudos da literatura.

Comparando as linhas de correntes a montante das valvulas representadas pela Geometria B e
E, percebeu-se que as oscilagdes dos folhetos geram um escoamento sanguineo ondulado,
com picos de velocidade e de intensidade de turbuléncia que se propaga ao longo do dominio
computacional. Ademais, os picos de velocidade e de intensidade de turbuléncia coincidem
com os momentos dos vales dos deslocamentos radiais dos folhetos, tendo, dessa maneira, a
mesma frequéncia, porém, defasada de 180°. Este resultado estd em concordancia com
estudos da literatura. Isto sugere que as medi¢des de frequéncia do flutter desenvolvidos em
valvulas cardiacas podem ser efetuadas por técnicas de mapeamento do campo de
escoamento, tais como, Velocimetria por Imagem de Particula e Ultrassonografia, e nao
apenas por cameras de alta velocidade capazes de capturar o movimento das cuspides. Por
fim, o impacto das oscilagdes dos folhetos no campo de escoamento a jusante das valvulas
pode interferir nos mecanismos fisicos e bioquimicos que englobam os processos de ativagao
plaquetéria e de ruptura das células sanguineas, aumentando, dessa maneira, a formagao de

trombos e de hemolise.

Por meio da Transformada Rapida de Fourier foi possivel extrair os dados de frequéncia e
amplitude de vibragdo dos sinais de deslocamentos radiais dos folhetos. Enquanto as
frequéncias variaram entre 28,3 Hz e 36,7 Hz, faixa esta dentro dos valores obtidos de outros
estudos da literatura, as amplitudes apresentaram valores acima do triplo destes mesmos
estudos, variando entre 5,34 mm e 6,53 mm. As Geometrias B, C e D ndo apresentaram
diferengas significativas destes pardmetros, e a variagdo da altura de protrusdao de 15 mm para
17 mm proporcionou uma pequena queda da frequéncia e amplitude. Entretanto, quando a
altura de protrusao de 13 mm foi usada, a valvula ndo desenvolveu flutter. Isso indica que este
parametro geométrico deve ser levado em consideragdo entre os projetistas de proteses de

valvulas cardiacas para um controle eficiente do flutter.
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6 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

1. Considerar a presenca das artérias corondrias nas simulagdes para verificar a
influéncia desses elementos tanto na dindmica das proteses de valvulas adrticas, como

também, no padrao hemodinamico desta regido;

2. Adotar modelos hiperelasticos e anisotropicos, com orientagdes especificas das fibras
de colageno e elastina, para modelar o comportamento mecanico dos folhetos e

comparar com os resultados obtidos no presente trabalho;

3. Realizar simula¢des considerando as diferentes camadas histologicas presente nos

folhetos das valvulas aoérticas;

4. Empregar outras simplificagdes, por exemplo, simulagdes estruturais, simulacdes
considerando condi¢des de simetria ou casos bidimensionais, € comparar com o0s
resultados obtidos, para justificar o wuso de simulagdes menos custosas

computacionalmente;

5. Aplicar condigdes de contorno fisiologicas nas simulagdes para analisar se a presenca
do escoamento fisioldgico interfere no padrdo vibracional das cuspides das valvulas

aorticas;

6. Desenvolver um protocolo de fabricacao de valvulas cardiacas em silicone de forma a
possibilitar testes em bancadas experimentais com valvulas com parametros

geométricos, tais como, didmetro, espessura e altura de protrusdo, controlados;

7. Efetuar uma validagdo experimental das simulagdes do atual estudo, empregando, para
isso, a filmagem dos movimentos dos folhetos por meio de uma camera de alta
velocidade, como também, utilizar a Velocimetria por Imagem de Particulas para

mapear o escoamento proximo as valvulas.
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