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RESUMO 
 

A baixa vida útil das válvulas prostéticas biológicas, compreendendo de 10-15 anos, está 
intimamente relacionada com a ocorrência de oscilações das suas cúspides devido à interação 
com o escoamento sanguíneo, fenômeno conhecido como flutter. Além disso, estudos indicam 
que o comportamento das oscilações das cúspides está relacionado com a geometria das 
próteses de válvulas cardíacas. Neste cenário, o objetivo do presente trabalho consiste em 
realizar um estudo numérico fluido-estrutural para avaliar o comportamento do fenômeno de 
flutter dos folhetos de próteses biológicas da válvula aórtica. Para este propósito, foram 
desenvolvidos uma geometria de prótese biológica, baseado em um modelo geométrico 
disponível na literatura, e um domínio computacional fluidodinâmico composto por uma 
região de entrada, saída e pelos seios de Valsalva. Foram alteradas a espessura das cúspides e 
a altura de protrusão das válvulas para analisar a influência dos parâmetros geométricos das 
válvulas nas características vibracionais do flutter. Como condição de contorno foi aplicada 
um perfil parabólico de velocidade na entrada, outflow na saída e suporte fixo nas laterais dos 
folhetos. As cúspides das válvulas foram consideradas com comportamento elástico linear e 
isotrópico, enquanto que o sangue foi modelado como fluido Newtoniano. A turbulência foi 
modelada de acordo com o modelo k – ω SST. As simulações foram efetuadas no software 
comercial Ansys 2023 R1. Os resultados numéricos indicaram que, devido à ocorrência das 
oscilações dos folhetos, tanto as grandezas fluidodinâmicas, tais como, pressão, velocidade e 
intensidade de turbulência, como também, as grandezas do domínio sólido, tais como, tensão 
e deformação, apresentaram um padrão irregular e oscilatório. Ademais, os deslocamentos 
radiais das cúspides foram de natureza assíncrona, e que a diferença de fase entre os folhetos 
aumentaram com o aumento da espessura destes elementos. A estrutura do escoamento 
sanguíneo à jusante das válvulas também foi impactada pelo movimento vibracional das 
cúspides, tendo um comportamento ondulatório e com picos de velocidades e de intensidades 
de turbulência coincidindo com os instantes dos vales do movimento dos folhetos. Por fim, as 
frequências variaram de 28,3 Hz até 36,7 Hz, enquanto que as amplitudes foram de 5,34 mm 
até 6,53 mm, onde a válvula com menor altura de protrusão não desenvolveu flutter ao longo 
do período que a válvula se encontrava aberta. 
 
Palavras-chave: próteses de válvulas cardíacas; interação fluido-estrutural; Flutter; espessura 
do folheto; altura de protrusão da válvula; 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 – ω 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. 
 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 



 
 

LISTA DE FIGURAS 

Figura 1 - Esquema da circulação sistêmica e pulmonar e a ordem de grandeza dos diferentes 

vasos do sistema circulatório. ................................................................................................... 20 

Figura 2 - Modelo anatômico do coração indicando as principais partes deste órgão. ............ 21 

Figura 3 - Fases do ciclo cardíaco para o lado esquerdo do coração........................................ 22 

Figura 4 - Detalhe do posicionamento das válvulas cardíacas. ................................................ 23 

Figura 5 - (a) Disposição das artérias coronárias. (b) Arquitetura histológica da válvula  

aórtica  ...................................................................................................................................... 24 

Figura 6 - Os três tipos de válvulas mecânicas. (A) Válvula do tipo bola em gaiola. (B) 

Válvula do tipo disco basculante. (C) Válvula do tipo duplo folheto. ..................................... 27 

Figura 7 - Alguns exemplos de válvulas biológicas disponíveis no mercado. ......................... 28 

Figura 8 - (a) Próteses de válvulas usadas no procedimento TAVR. (b) Procedimento de 

implante da válvula TAVR. ...................................................................................................... 29 

Figura 9 - Curva entre força por unidade de comprimento e deformação de válvulas aórticas 

obtidas pelo ensaio biaxial .. ..................................................................................................... 31 

Figura 10 - O Triângulo de Collar que define os estudos da aeroelásticidade ......................... 33 

Figura 11 - Análise do flutter utilizando o procedimento de autovalores e autovetores. ......... 34 

Figura 12 - Ponte de Tacoma Narrows nos Estados Unidos durante a vibração provocada pelo 

flutter. ....................................................................................................................................... 36 

Figura 13 - Sistema de um grau de liberdade para efetuar a análise do flutter ........................ 37 

Figura 14 - Exemplos de curvas entre tensão de cisalhamento e taxa de deformação para 

alguns tipos de fluidos não Newtonianos ................................................................................. 40 

Figura 15 - Comportamento da viscosidade do sangue com relação à taxa de deformação e em 

relação ao hematócrito. ............................................................................................................. 41 

Figura 16 - (a) Planificação do folheto. (b) Modos de vibração de flexão e torção ................. 45 

Figura 17 - Bancada experimental utilizada para o mapeamento da dinâmica dos folhetos de 

próteses biológicas de válvulas cardíacas ................................................................................. 46 



 
 

Figura 18 - Variação da frequência de oscilação das cúspides com relação à posição axial da 

prótese da válvula. .................................................................................................................... 48 

Figura 19 - Área de abertura da válvula ao longo do tempo para as diferentes espessuras e 

diâmetros .................................................................................................................................. 49 

Figura 20 - Frequência de vibração dos folhetos com relação ao diâmetro interno da válvula e 

à espessura dos folhetos ............................................................................................................ 50 

Figura 21 - Influência do flutter em grandezas do escoamento sanguíneo dos folhetos da 

válvula cardíaca. (a) Velocidade do escoamento. (b) Pressão transvalvular. (c) Força normal 

total. (d) Máxima deformação principal ................................................................................... 51 

Figura 22 - Alteração na hemodinâmica devido à ocorrência do flutter .................................. 52 

Figura 23 - Diferentes vistas e alguns parâmetros geométricos da válvula usada nas 

simulações. (a) Vista superior. (b) Vista frontal. (c) Vista Inferior. (d) Visto isométrica........ 55 

Figura 24 - Domínio fluidodinâmico do problema abordado ................................................... 57 

Figura 25 - Domínio sólido e fluidodinâmico utilizado nas simulações finais ........................ 58 

Figura 26 - Representação do método Least Squares Cell-Based. ........................................... 64 

Figura 27 - Fluxograma do algoritmo PISO ............................................................................. 66 

Figura 28 - Representação gráfica do método de Newton-Raphson... ..................................... 69 

Figura 29 - Desenho esquemático das condições de contorno aplicadas ao modelo. .............. 75 

Figura 30 - Regiões de contato entre as três cúspides da válvula............................................. 75 

Figura 31 - Imagem das três malhas estruturais testadas.......................................................... 77 

Figura 32 - Locais onde foram monitorados os deslocamentos para o teste de malha ............ 78 

Figura 33 - Imagem das três malhas fluidodinâmicas testadas e a localização dos pontos onde 

a velocidade e a pressão foram monitoradas ............................................................................ 79 

Figura 34 - Distribuição das velocidades ao longo do tempo para as três malhas 

fluidodinâmicas testadas ........................................................................................................... 82 

Figura 35 - Distribuição das pressões ao longo do tempo para as três malhas fluidodinâmicas 

testadas. .................................................................................................................................... 83 



 
 

Figura 36 - Pressão transvalvular ao longo do tempo para as geometrias de válvulas usadas. 

(a) Diferença da pressão transvalvular devido à variação da espessura dos folhetos. (b) 

Diferença da pressão transvalvular devido à da altura de protrusão das válvulas .................... 84 

Figura 37 - Deslocamentos radiais das três cúspides da prótese biológica para a válvula 

aórtica. (a) Geometria A. (b) Geometria B. (c) Geometria C. (d) Geometria D. (e) Geometria 

E. (f) Geometria F ..................................................................................................................... 87 

Figura 38 - Intensidade de turbulência ao longo do tempo para dois planos distintos à 

montante da válvula aórtica. (a) Variação da espessura no Plano 1. (b) Variação da espessura 

no Plano 2. (c) Variação da altura de protrusão no Plano 1. (d) Variação da altura de protrusão 

no Plano 2 (e) Localização dos Planos ..................................................................................... 89 

Figura 39 - Deslocamentos radiais do ponto F1 para todas as geometrias (a) Variação da 

espessura. (b) Variação da altura de protrusão ......................................................................... 91 

Figura 40 - Imagens das seis válvulas estudadas em diferentes instantes de tempo ao longo do 

processo de abertura ................................................................................................................. 92 

Figura 41 - Imagens das seis válvulas estudadas em diferentes instantes de tempo ao longo do 

processo de abertura. (a) Máxima tensão principal para variação da espessura. (b) Máxima 

deformação principal para variação da espessura. (c) Máxima tensão principal para variação 

da altura de protrusão. (d) Máxima deformação principal para variação da altura de  

protrusão. .................................................................................................................................. 93 

Figura 42 - Distribuição da máxima tensão principal de da máxima deformação principal ao 

longo de um folheto no instante de tempo de 0,07 s. (a) Distribuição da máxima tensão 

principal. (b) Distribuição da máxima deformação principal ................................................... 95 

Figura 43 - Linhas de corrente para diferentes instantes de tempo ao longo da simulação para 

a Geometria B ........................................................................................................................... 97 

Figura 44 - Comparação entre as linhas de corrente e isovolumes de intensidade de 

turbulência, com valores acima de 0,125, para a Geometria B. ............................................... 98 

Figura 45 - Comparação entre as linhas de corrente desenvolvidas na Geometria B e 

Geometria E durante em que as válvulas se encontram abertas ............................................... 99 

 

 

 



 
 

LISTA DE TABELAS 
 

Tabela 1 - Exemplos de modelos reológicos para o sangue ......................................................... 44 

Tabela 2 - Lista das geometrias com os parâmetros geométricos usados em cada simulação . 56 

Tabela 3 - Valores das constantes para o modelo k – ω SST ....................................................... 62 

Tabela 4 - Propriedades do sangue adotado nas simulações ......................................................... 72 

Tabela 5 - Dados do material da prótese biológica de válvula aórtica ........................................ 73 

Tabela 6 - Dados das três malhas testadas para o domínio estrutural ......................................... 77 

Tabela 7 - Dados das três malhas testadas para o domínio fluidodinâmico ............................... 79 

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

entre as malhas .................................................................................................................................... 81 

Tabela 9 - Valores médios em relação ao tempo da pressão transvalvular para cada geometria 

de válvula ............................................................................................................................................. 86 

Tabela 10 - Valores médios em relação ao tempo da intensidade de turbulência nos dois 

planos à montante da válvula ............................................................................................................ 91 

Tabela 11 - Valores da frequência e amplitude da vibração dos pontos F1 para cada uma das 

geometrias de válvula....................................................................................................................... 100 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 



 
 

LISTA DE ABREVIATURAS E SIGLAS 

 

Siglas 
 

ACP  Plicatura Anticomissural 

AD  Átrio Direito 

AE             Átrio Esquerdo 

ALE  Arbitrary Lagrangian-Eulerian 

CAD  Computer Aided Design 

FSI  Interação Fluido Estrutural 

IB  Immersed Boundary 

MVF             Método de Volumes Finitos 

PISO  Pressure Implicit with Splitting of Operators 

RANS  Reynolds Average Navier-Stokes 

SIMPLE Semi-Implicit Method for Pressure Linked Equations 

SST  Shear Stress Transport 

TAVR  Substituição Valvar Aórtica Transcateter 

VD  Ventrículo Direito 

VE  Ventrículo Esquerdo 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 



 
 

LISTA DE SÍMBOLOS 
 

c୧୨ Tensor das constantes elásticas do material 
S Segundo tensor das tensões de Piola-Kirchhoff 
W Função de energia da deformação 
C Tensor de Cauchy-Green Direito 
F Tensor gradientes de deformações 
m Massa do modelo matemático do flutter 
cୱ Fator de amortecimento do modelo matemático do flutter 
kୱ Rigidez do modelo matemático do flutter 
u Módulo do vetor velocidade 
x Deslocamento da massa m 
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1 INTRODUÇÃO 

O coração, principal componente do sistema circulatório humano, é um órgão complexo e 

composto por quatro câmaras distintas, sendo que os átrios, cavidade superiores, são 

responsáveis por coletar o sangue, enquanto que os ventrículos, cavidades inferiores, 

apresentam a função de bombear o sangue (LITVINUKOVA et al., 2020; WEINHAUS; 

ROBERTS, 2005). O lado direito do coração recebe o sangue rico em CO2 de todo o corpo, 

por meio das veias cava superior e inferior, e bombeia para os pulmões, onde acontecerão as 

trocas gasosas entre o sangue e os alvéolos pulmonares. Por sua vez, o lado esquerdo coleta o 

sangue rico em O2, através das veias pulmonares, e bombeia o sangue para todo o corpo 

(NOBARI, 2012).  

Para garantir que o escoamento sanguíneo seja predominantemente unidirecional dentro do 

coração, existem as válvulas cardíacas, que são estruturas formadas por folhetos flexíveis 

constituídos por tecido fibroso (JOHNSON et al., 2020; XU et al., 2020). Essas válvulas são 

caracterizadas por terem baixa rigidez de flexão, permitindo, assim, que a abertura e 

fechamento ocorram de forma rápida, e também por uma organização estrutural complexa, de 

forma que esses elementos consigam suportar as elevadas solicitações cíclicas durante o ciclo 

cardíaco (CHEN; LUO, 2020). A dinâmica de abertura e fechamento dessas válvulas acontece 

devido aos gradientes de pressão desenvolvidos a montante e a jusante das válvulas ao longo 

do ciclo cardíaco, ou seja, o funcionamento ocorre de modo passivo, mas também, com 

auxílio das cordoalhas tendíneas (CHEN; LUO, 2020; AVELAR et al., 2017). 

A disfunção das válvulas cardíacas, tais como cardiopatias congênitas, reumáticas e 

degenerativas, está 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 milhões de pessoas vivam com 

valvulopatias, e que a incidência aumenta com a idade (OVEISSI et al. 2020). Dentre as 

principais razões da disfunção dessas válvulas pode-se citar a degeneração natural devido ao 

envelhecimento das pessoas, a estenose e calcificação das cúspides que causa perda da 

elasticidade desses componentes biológicos. Nesse cenário, compromete-se o processo de 

abertura e fechamento das válvulas cardíacas, gerando, por fim, regurgitação severa, principal 

sintoma da insuficiência cardíaca (SINGH et al., 2008; YOGANATHAN; HE; JONES, 

2004).  
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A substituição das válvulas nativas danificadas por próteses mecânicas, manufaturadas com 

ligas de carbono e titânio, ou biológicas, fabricadas com tecido de pericárdio bovino ou 

folhetos de válvulas suínas, é a principal estratégia para o tratamento dos pacientes 

acometidos pela disfunção das válvulas cardíacas (BORAZJANI, 2013; BHAGRA; SOUZA; 

SILVERSIDES, 2016). No cenário mundial, a cada ano, mais de 290.000 pacientes são 

submetidos às cirurgias para a substituição das válvulas, sendo que é estimado que esse 

número 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 válvulas mecânicas são utilizadas desde a década de 1950 e podem ser de três modelos: 

bola em gaiola, disco basculante e duplo folheto; e são próteses que apresentam a vantagem 

de terem maior vida útil. Contudo, devido ao material empregado na fabricação e os 

distúrbios provocados no campo de escoamento sanguíneo, é observado um aumento do 

índice de formação de trombos e do índice de hemólise por essas próteses (AVELAR, 2016; 

TAYAMA et al., 2021). Já as válvulas biológicas, por serem similares as válvulas naturais, 

não interferem na hemodinâmica e apresentam menor possibilidade de rejeição pelo 

organismo. No entanto, são caracterizadas por apresentarem menor vida útil em decorrência, 

principalmente, da calcificação dos folhetos e falhas estruturais (SIMIONESCU et al., 2012; 

TAYAMA et al., 2021; RAHMANI et al., 2019). A escolha entre esses dois tipos de próteses 

no momento da substituição depende de fatores intrínsecos e extrínsecos ao paciente. Os 

fatores intrínsecos abrangem a presença de comorbidades, tais como insuficiência cardíaca 

congestiva, insuficiência renal, doença arterial coronariana e doenças pulmonares, e se o 

paciente está acima de 60 anos de idade. Por sua vez, os fatores extrínsecos estão relacionados 

às estruturas das próteses valvares, já que cada tipo de prótese possui características distintas 

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

A baixa vida útil das válvulas prostéticas biológicas, compreendendo de 10-15 anos, está 

intimamente relacionada com a ocorrência de oscilações das cúspides das válvulas devido à 

interação com o escoamento sanguíneo, fenômeno conhecido como flutter (AVELAR et al., 

2019; ZHU et al., 2023). O flutter é um problema típico da aeroelasticidade e bastante 

abordado na indústria aeronáutica, sendo que os primeiros estudos teóricos, e consequentes 

estudos experimentais, tiveram início na década de 1950. Este fenômeno consiste em uma 

vibração auto-excitada onde ocorrem interações entre forças inerciais, forças aerodinâmicas e 

forças elásticas da estrutura (CHAI et al. 2021). 
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O fenômeno do flutter ainda é pouco estudado na dinâmica das próteses biológicas de 

válvulas cardíacas, mesmo que seja conhecido que esse fenômeno esteja intimamente 

relacionado com a calcificação, hemólise, formação de trombos e fadiga dos folhetos com o 

uso dessas próteses (DE HART et al., 2004; GRIGIONI et al., 2000). Estas oscilações 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 análise do flutter torna-se uma barreira para o desenvolvimento e otimização dos 

projetos das próteses de válvulas cardíacas. 

Estudos indicam que as características das oscilações das cúspides, tais como frequência e 

amplitude, estão intimamente relacionados com a geometria das próteses de válvulas 

cardíacas. Lee et al. (2020) investigaram como a espessura dos folhetos e o diâmetro interno 

da válvula alteram as frequências de vibração das cúspides. Observaram que para válvulas 

com folhetos mais espessos e para diâmetros menores apresentavam maiores frequências de 

oscilação, sendo que a frequência é mais sensível à variação da espessura do folheto. Em 

outro estudo, Johnson et al. (2020) constataram que válvulas menos espessas são mais 

suscetíveis ao flutter, e que grandezas como velocidade, pressão transvalvular, força normal 

no folheto e máxima deformação principal apresentam um comportamento irregular e 

oscilatório devido á presença do flutter. 

Simulações numéricas aparecem como uma ferramenta para a investigação, de forma não 

invasiva e de baixo custo, das grandezas que governam o fenômeno do flutter, uma vez que, 

avaliar tais características por meio experimental é dificilmente viável (SIGUENZA et al., 

2018). Além disso, essa ferramenta é útil para o diagnóstico de doenças das válvulas cardíacas 

e para o planejamento cirúrgico de reparação e substituição dessas válvulas (CHEN; LUO, 

2020). Para efetuar estudos numéricos visando analisar a dinâmica das válvulas cardíacas, 

podem-se citar três estratégias: a análise estrutural por elementos finitos, dinâmica dos fluidos 

computacional e os estudos de interação fluido-estruturais. As duas primeiras técnicas são 

mais simples de executar, porém, apresentam limitações, sendo que a primeira, utilizada 

desde a década de 1970, é focada apenas na dinâmica dos folhetos, reduzindo a interação com 

o sangue a um termo de pressão constante ao longo do folheto. Já com a segunda estratégia é 

possível somente prever o comportamento do escoamento do sangue para certas posições de 

abertura da válvula, sem a possibilidade de concluir algo sobre o comportamento dinâmico 

das cúspides (GROSH et al., 2018; CAI et al., 2021). 
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Estudos numéricos de interação fluido-estrutural (FSI) estão sendo amplamente empregados 

atualmente para avaliar a dinâmica das válvulas cardíacas (MA et al., 2022; MORANY et al., 

2023; SADRABADI et al., 2021), visto que, esses modelos representam de modo acurado o 

comportamento fisiológico dessas válvulas devido à incorporação do movimento dos folhetos, 

da dilatação anular da válvula e das grandezas características do escoamento do sangue. A 

metodologia FSI consiste em acoplar as soluções das equações que governam a deformação 

da região estrutural e do escoamento do fluido (JODA et al., 2019), em que o campo de 

pressão do escoamento provocará a deformação do elemento estrutural, e essa deformação, 

consequentemente, vai interferir no padrão e nas grandezas do escoamento. Esse 

procedimento se repete até o final dos cálculos (MORANY et al., 2023). As técnicas FSI mais 

utilizadas para o estudo de válvulas cardíacas são o Arbitrary Lagrangian-Eulerian (ALE), 

método de malha móvel, e o Immersed Boundary (IB), método de malha fixa. O método ALE 

é a metodologia mais precisa e mais usada para simulações envolvendo válvulas cardíacas, 

visto que, não é necessário o uso de esquemas de interpolação na interface entre as duas 

malhas (BRAVO et al., 2016). 

Com o presente estudo, procura-se contribuir com o projeto de próteses de válvulas aórticas 

confeccionadas a partir de materiais biológicos, por meio da análise do comportamento 

vibracional dos folhetos, de modo a diminuir a deterioração dessas próteses devido ao flutter. 

Dessa maneira, espera-se aumentar o entendimento com relação a este fenômeno para garantir 

menores incidências das adversidades provocadas pelo flutter, tais como aumento da taxa de 

calcificação, hemólise e formação de trombos, das futuras biopróteses fabricadas, garantindo, 

assim, o desenvolvimento de próteses mais duráveis 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 fenômeno de flutter dos folhetos de próteses 

biológicas da válvula aórtica. 

1.2 Objetivos Específicos 

1. Avaliar o efeito da variação da espessura dos folhetos nos parâmetros de vibração das 

próteses biológicas de válvulas aórticas; 

2. Analisar o efeito da variação do comprimento dos folhetos nos parâmetros de vibração 

das próteses biológicas de válvulas aórticas; 

3. Verificar o efeito da vibração dos folhetos das próteses biológicas de válvulas aórticas 

nas grandezas fluidodinâmicas; 

4. Verificar o efeito da vibração dos folhetos das próteses biológicas de válvulas aórticas 

nas grandezas estruturais; 

5. Verificar o efeito da vibração dos folhetos das próteses biológicas de válvulas aórticas 

na estrutura do escoamento à jusante da válvula. 
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2 REVISÃO BIBLIOGRÁFICA 

2.1 Sistema Circulatório 

2.1.1 Principais características e elementos do sistema circulatório humano 

O sistema circulatório humano é um circuito fechado e de extrema importância para a 

homeostase, processo este de regulação que mantém o organismo em constante equilíbrio. 

Esse sistema apresenta a função de distribuir oxigênio e nutrientes para todos os tecidos do 

corpo, transportar CO2 e produtos residuais metabólicos dos tecidos para os pulmões e órgãos 

do sistema excretor, distribuir água, eletrólitos e hormônios pelo corpo, contribuir para a 

infraestrutura do sistema imune e regulação da temperatura corporal (GONÇALVES, 2020; 

AARONSON; WARD; CONNOLLY, 2020).  

Os principais componentes do sistema circulatório são: coração, artérias, arteríolas, capilares, 

vênulas e veias. A seguir estão indicadas algumas características desses elementos. 

Coração: é uma bomba muscular, constituída de células do músculo cardíaco, dividida em 

quatro câmaras, dois átrios e dois ventrículos, com a função principal de coletar e de bombear 

o sangue para todo o corpo. As cavidades internas são separadas por válvulas que abrem e 

fecham de forma passiva para garantir o escoamento unidirecional dentro do coração. Mais 

detalhes sobre esse órgão será apresentado na seção seguinte (GONÇALVES, 2020). 

Artérias: são vasos sanguíneos que apresentam a função de transportar sangue arterial 

(sangue rico em O2 e nutrientes) para os tecidos e órgãos do corpo, com exceção da artéria 

pulmonar e artéria umbilical, que transportam sangue venoso (rico em CO2). Há artérias de 

diferentes diâmetros, porém, são constituídas de uma parede espessa que garante maior 

resistência às grandes pressões que estão submetidas durante o escoamento de sangue ao 

longo do sistema arterial (GONÇALVES, 2020). 

Arteríolas: são vasos formados pela ramificação das artérias e são caracterizadas por serem 

os últimos componentes do sistema arterial. As arteríolas são comumente chamadas de 

artérias de resistência, visto que, são capazes de dilatar ou contrair, tendo, portanto, a função 

de regular a quantidade de sangue que os tecidos vão receber (GONÇALVES, 2020). 

Capilares: os capilares são os vasos sanguíneos de menor calibre do sistema cardiovascular. 

São responsáveis pela troca de gases da respiração celular, nutrientes, eletrólitos, hormônios e 
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outras substâncias entre o sangue e os tecidos. Para garantir a execução dessa função, as 

paredes dos capilares possuem poros permeáveis (GONÇALVES, 2020). 

Vênulas: são formadas pela convergência de capilares e são os vasos iniciais do sistema 

venoso. As vênulas, como as arteríolas, são capazes de contrair para oferecer resistência ao 

fluxo sanguíneo, exercendo, também, influência na quantidade de sangue entre os capilares e 

os tecidos, afetando, assim, o volume sanguíneo (GONÇALVES, 2020). 

Veias: são formadas pela união das vênulas e apresentam parede fina em comparação às 

artérias de mesmo calibre. A função das veias é coletar o sangue das vênulas e conduzir de 

volta para o coração, para que o ciclo cardíaco recomece (GONÇALVES, 2020).  

O sistema circulatório, em mamíferos, é divido em dois principais circuitos: circulação 

pulmonar e a circulação sistêmica. A circulação pulmonar, ou pequena circulação, inicia-se 

devido à contração do ventrículo direito durante a sístole, impulsionando o sangue venoso a 

percorrer a artéria pulmonar até os capilares que envolvem os alvéolos pulmonares, local onde 

ocorre o fenômeno conhecido como hematose (troca gasosa) entre o sangue e os alvéolos 

pulmonares. Por fim, o sangue, agora rico em oxigênio, retorna para o coração, para o átrio 

esquerdo, por meio das veias pulmonares. Já a circulação sistêmica, ou grande circulação, é 

iniciada no ventrículo esquerdo, e durante a sístole o sangue sai pela artéria aorta e é 

distribuído por todo corpo ao longo da cadeia arterial do sistema circulatório. Quando o 

sangue chega aos capilares ocorrem as trocas gasosas e de nutrientes com o líquido 

intersticial. Após esse processo, o sangue segue para as veias onde é levado de volta para o 

coração, reiniciando o ciclo cardíaco (AARONSON; WARD; CONNOLLY, 2020). A Figura 

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

compõem o sistema circulatório humano.  

 

 

 

 

 

 

 



 

Figura 1 – Esquema da circulação sistêmica e pulmonar e a ordem de grandeza dos diferentes vasos do 

Fonte: https://www.biologianet.com/anatomia
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Internamente, o coração é divido em quatro câmaras distintas compostas de músculos 

cardíacos ou miocárdio, conhecidas como átrio direito (AD), átrio esquerdo (AE), ventrículo 

direito (VD) e ventrículo esquerdo (VE). Os átrios são as câmaras superio
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Figura 2 mostra um modelo anatômico do coração humano. 
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Figura 2 – Modelo anatômico do coração indicando as principais partes deste órgão. 

 

Fonte: Adaptado de Baillargeon et al., (2014). 

O coração humano funciona ininterruptamente sendo que em média bate 100.000 vezes por 

dia, 30 milhões de vezes por ano e 2,5 bilhões de vezes durante a vida média. Apenas 

ligeiramente maior que um punho, esse órgão é capaz de bombear 7.000 litros de sangue por 

dia, 2,5 milhões por ano e 200 milhões ao longo da vida de um indivíduo (BAILLARGEON 

et al., 2014).  

Os eventos que ocorrem no coração são de natureza cíclica, definindo o que é conhecido 

como ciclo cardíaco. Esse ciclo é dividido em duas fases distintas: a sístole, fase em que 

ocorre a contração do músculo cardíaco; e a diástole, fase em que ocorre o relaxamento do 

músculo cardíaco (GONÇALVES, 2020); sendo que, em condições normais, a pressão 

sanguínea varia entre 80 mmHg e 120 mmHg, conhecidas como pressão diastólica e sistólica, 

respectivamente (HALL;HALL, 2020). A Figura 3 ilustra as fases do ciclo cardíaco para o 

lado esquerdo do coração. 
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Figura 3 – Fases do ciclo cardíaco para o lado esquerdo do coração. 

 

Fonte: Adaptado de Kivi (2020). 

Iniciando a análise no início da sístole, no instante do fechamento da válvula mitral, observa-

se que se tem o início da contração do ventrículo esquerdo e a pressão ventricular aumenta de 

forma abrupta, até atingir 80 mmHg, sem alteração do volume ventricular, visto que a válvula 

aórtica ainda está fechada, etapa esta conhecida como contração isovolumétrica.  Após esse 

período, a pressão ventricular continua aumentando, até exceder a pressão aórtica, momento 

em que a válvula aórtica abre e o volume ventricular diminui, caracterizando, assim, o 

processo de injeção. No intervalo de tempo entre o fechamento da válvula aórtica e a abertura 

da válvula mitral a pressão do VE diminui sem alteração do volume, período da relaxação 

isovolumétrica, e tem-se o início, logo em seguida, quando a pressão ventricular atinge 

valores inferiores a pressão atrial e tem-se a abertura da válvula mitral, o enchimento rápido 

do ventrículo esquerdo. Por fim, terminada as duas últimas etapas da diástole, diástase e 

sístole atrial, caracterizada por um enchimento mais lento do ventrículo esquerdo, em razão 

do menor gradiente de pressão entre o AE e VE, o início da sístole produz um rápido aumento 

na pressão do VE que sela a válvula mitral, encerrando, assim, o ciclo do lado esquerdo do 

coração (FUKUTA: LITTLE, 2008).   
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2.1.3 Válvula Aórtica 

Para garantir que o bombeamento do sangue ocorra de modo eficaz, o coração utiliza as 

válvulas cardíacas. Essas válvulas são constituídas por folhetos flexíveis formados por tecido 

fibroso, tendo a única função garantir que o escoamento sanguíneo seja predominantemente 

unidirecional dentro do coração (AVELAR, 2016). A dinâmica de abertura e fechamento das 

válvulas cardíacas acontece devido aos gradientes de pressão desenvolvidos a montante e a 

jusante das válvulas ao longo do ciclo cardíaco, ou seja, o funcionamento ocorre de modo 

passivo, mas também, com o auxílio das cordoalhas tendíneas (CHEN; LUO, 2020; AVELAR 

et al., 2017). Existem quatro válvulas cardíacas: (1) a válvula tricúspide, responsável por 

regular a abertura entre o AD e o VD; (2) a válvula bicúspide ou mitral, controla o 

escoamento entre o AE e o VE; (3) a válvula pulmonar, controla a abertura do ventrículo 

direito para a artéria pulmonar; e (4) a válvula aórtica, responsável por conduzir o sangue do 

ventrículo esquerdo para a aorta (SALADIN, 2003). Anualmente, cada válvula abre e fecha 

30-40 milhões de vezes, totalizando um número de 3 bilhões de ciclos em uma vida média de 

uma pessoa (SOARES et al., 2016). A Figura 4 mostra em detalhe o posicionamento das 

válvulas, como também, seus formatos. 

Figura 4 – Detalhe do posicionamento das válvulas cardíacas. 

 

Fonte: Adaptado de Kadel (2020). 

A válvula aórtica é constituída por três folhetos semilunares, caracterizada por uma estrutura 

de camadas complexa, conectada em uma região conhecida como raiz da aorta. A raiz da 

aorta apresenta três cavidades hemisféricas conhecidas como Seios de Valsalva, em que em 
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dois desses seios estão localizadas as artérias coronária direita e coronária esquerda, 

responsáveis pela a irrigação de sangue no coração, como está indicado na Figura 5a. A 

válvula aórtica, histologicamente, é composta por três camadas distintas: a fibrosa, a 

ventricularis e a esponjosa (KADEL, 2020; TANGO, 2020). A Figura 5b destaca um esquema 

da arquitetura histológica da válvula aórtica. A seguir estão descritas as principais 

características de cada uma destas camadas.  

Fibrosa: essa é a camada com a face voltada para a artéria aorta e é constituída por fibras de 

colágeno orientadas circunferencialmente, células intersticiais, células endoteliais e fibras de 

elastina. Esses elementos garantem uma característica de flexibilidade, redução de 

deformação circunferencial, integridade estrutural, proteção contra infiltração celular e 

acúmulo de lipídios, além de garantir resistência aos carregamentos elevados durante ao 

período que a válvula está fechada, ou seja, durante a diástole. 

Ventricularis: é a camada mais fina da válvula aórtica e está com a face orientada para o 

ventrículo esquerdo. A ventricularis é formada, principalmente, por células endoteliais, 

células intersticiais e por fibras de elastina orientadas na direção radial, o que contribui para 

reduzir às altas deformações radiais durante o processo de abertura da válvula. 

Esponjosa: é localizada entre as camadas fibrosa e ventricularis e é composta, 

principalmente, por glicosaminoglicanos. Essa camada é responsável por promover uma ação 

lubrificante entre as outras duas camadas e atuar como um efeito de amortecimento para as 

forças compressivas atuantes nos folhetos das válvulas em decorrência da hemodinâmica 

local. 

Figura 5 – (a) Disposição das artérias coronárias. (b) Arquitetura histológica da válvula aórtica. 

 

Fonte: Adaptado Kadel (2020). 
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A composição anteriormente descrita auxilia os folhetos a se adaptarem às diferentes 

condições de carregamento impostas ao longo do ciclo cardíaco, sendo que, durante o ciclo, as 

válvulas estão sujeitas, principalmente, a diversos tipos de carregamentos dinâmicos, tais 

como gradiente de pressão, impacto do fluxo pulsátil, formação de vórtices e tensão de 

cisalhamento oscilatória (ABOELKASSEM; SAVIC; CAMPBELL, 2015). Além disso, essa 

complexa configuração, do ponto de vista do comportamento mecânico, garante uma 

característica anisotrópica e viscoelástica para os tecidos que compõem os folhetos das 

válvulas aórticas (KADEL, 2020; TANGO, 2020). 

A disfunção das válvulas cardíacas está entre as principais causas de mortes dentre o grupo de 

adversidades que acometem o sistema circulatório (HASAN, 2013). Dentre as principais 

razões da disfunção dessas válvulas pode-se citar a degeneração natural devido ao 

envelhecimento das pessoas, a estenose e a calcificação das cúspides causando perda da 

elasticidade desses componentes biológicos, comprometendo, assim, o processo de abertura e 

fechamento, gerando, por fim, regurgitação severa (SINGH et al., 2008; YOGANATHAN; 

HE; JONES, 2004). Quando as válvulas trabalham nessas condições ocorre um menor 

desempenho hemodinâmico, interferindo, desse modo, na capacidade do bombeamento do 

sangue (IÁSBECK, 2019). A substituição das válvulas danificadas por próteses, mecânicas ou 

biológicas, é a principal estratégia para o tratamento de pacientes acometidos pela disfunção 

das válvulas cardíacas (BORAZJANI, 2013; BHAGRA; SOUZA; SILVERSIDES, 2016). 

2.2 Próteses de Válvulas Cardíacas 

Válvulas prostéticas são indispensáveis para o tratamento de pacientes que desenvolveram 

doenças nas válvulas cardíacas (TAYAMA et al., 2021). Essa técnica para a correção de 

problemas de insuficiência valvar foi iniciada na década de 1950, e desde então mais de 80 

modelos de próteses de válvulas cardíacas foram desenvolvidos e utilizados 

(VONGPATANASIN, 1996). No cenário mundial, a cada ano, mais de 290.000 pacientes são 

submetidos às cirurgias para a substituição das válvulas naturais, sendo que é estimado que 

esse número 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). 

Próteses de válvulas cardíacas, como qualquer outro componente implantado no corpo 

humano, devem apresentar algumas características fundamentais, tais como: serem inertes, 

para oferecer um baixo risco de infecção e evitar inflamações ou rejeição; duráveis, serem 

capazes de suportar esforços aos quais serão expostas, contribuindo, assim, com uma vida útil 
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prolongada; reprodutibilidade, produção com precisão e em larga escala para satisfazer a 

demanda existente; e compatibilidade física e psicológica do paciente (PONTEFRACT; 

IYENGAR; BARLOW, 2006). Ademais, do ponto de vista hemodinâmico, essas próteses 

devem apresentar baixa perda de carga, não ocorrência de refluxos e evitar induções de 

turbulências (AVELAR, 2016). 

Existem dois tipos de próteses de válvulas cardíacas que são preferíveis de serem usadas: 

válvulas mecânicas e válvulas biológicas. As válvulas mecânicas são geralmente 

manufaturadas de ligas de carbono e titânio, como também, apresentam a maior vida útil, em 

torno de 20-30 anos (ZAKERZADEH; HSU; SACKS, 2017; IÁSBECK, 2019), e são 

divididas em três tipos: bola em gaiola, disco basculante e de duplo folheto. Contudo, é 

necessário ministrar anticoagulante aos pacientes ao longo da vida, uma vez que, há elevada 

incidência de formação de trombos, podendo, assim, intensificar a ocorrência de trombose ou 

tromboembolismo (MANJI et al., 2014). Hufnagel et al. (1954) implantaram a primeira 

prótese de válvula cardíaca mecânica na posição da válvula aórtica, sendo esta do tipo bola 

em gaiola, tendo uma melhoria de 70-75% da função cardíaca. No entanto, a utilização dessas 

válvulas evidenciou desvantagens, por exemplo, formação de trombos, hemólise, regurgitação 

e distorções na hemodinâmica (PONTEFRACT; IYENGAR; BARLOW, 2006; TAYAMA et 

al., 2021).  

Os outros dois modelos de válvulas protéticas mecânicas, disco basculante e duplo folheto, 

oferecem um melhor perfil hemodinâmico comparado com a válvula do tipo bola em gaiola, 

com consequente redução do potencial hemolítico, trombogênico e de regurgitação durante a 

diástole. Isso ocorre, já que, esses modelos conseguem centralizar o escoamento sanguíneo 

durante a sístole, principal problema relacionado com as válvulas do tipo bola em gaiola 

(PONTEFRACT; IYENGAR; BARLOW, 2006; IÁSBECK, 2019). A válvula de duplo 

folheto é o modelo mais implantado, representando 55% das cirurgias para a troca de válvulas 

cardíacas (DASI et al., 2007). A Figura 6 indica os três tipos de válvulas mecânicas 

existentes.  
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Figura 6 – Os três tipos de válvulas mecânicas. (A) Válvula do tipo bola em gaiola. (B) Válvula do tipo 

disco basculante. (C) Válvula do tipo duplo folheto. 

 

Fonte: Avelar (2016). 

As válvulas biológicas, por sua vez, são geralmente manufaturadas de folheto de válvulas 

aórticas porcina ou de pericárdio bovino, em que esses tecidos receberam um tratamento de 

solução de glutaraldeido para efetuar a fixação, melhorando, assim, a preservação do tecido 

biológico e evitar degradações estruturais (YOGANATHAN; HE; JONES, 2004; SOARES et 

al., 2016). Binet et al. (1965) efetuaram as primeiras cirurgias para a implantação de válvulas 

biológicas em humanos com sucesso, onde foram implantadas 61 válvulas porcinas em 53 

pacientes. Entretanto, foi observado que após seis meses de uso, apenas 60% das válvulas 

eram funcionais, sendo que após um ano esse número foi para 45%.  

Em comparação com as válvulas mecânicas, as válvulas biológicas apresentam uma melhor 

hemodinâmica, uma vez que, a geometria é similar às das válvulas naturais, além de não 

necessitarem do uso de anticoagulantes devido à melhor biocompatibilidade (MAJIN et al., 

2014; SIDDIQUI; ABRAHAM; BUTANY, 2009). No entanto, elas apresentam uma vida útil 

mais limitada, geralmente, entre 10-15 anos. Os principais motivos da limitação da vida útil 

dessas válvulas são a calcificação e danos estruturais, que prejudicam a manutenção da 

dinâmica das válvulas, principalmente, na abertura e fechamento dos folhetos, causando, 

assim, problemas de regurgitação (MAJIN et al., 2014; MAJIN; LEE; COOPER, 2015). A 

Figura 7 mostra exemplos de válvulas biológicas disponíveis no mercado.  
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Figura 7 – Alguns exemplos de válvulas biológicas disponíveis no mercado 

 

Fonte: Tayama et al., (2021). 

Por 40 anos, desde o surgimento das próteses de válvulas cardíacas como solução para as 

disfunções das válvulas nativas, cirurgias de coração aberto foram a única alternativa para 

efetuar o processo de substituição. Todavia, há uma categoria de pacientes, principalmente 

crianças pequenas e idosos, que não podem se submeter à cirurgias tão invasivas por 

apresentar grandes riscos (KHERADVAR, 2019; TANGO et al., 2018). Neste contexto, por 

volta dos anos 2000, a Substituição Valvar Aórtica Transcateter (TAVR) foi introduzida, 

sendo uma tecnologia promissora no tratamento de doenças de válvulas cardíacas para 

pacientes que apresentam elevada morbidade e mortalidade quando submetidas a cirurgias de 

coração aberto. Atualmente é estimado que 100.000 pacientes, ao redor do mundo, efetuaram 

o procedimento TAVR e espera-se que esse número atinja 300.000 pacientes até o ano de 

2025 (KHERADVAR, 2019). 

O procedimento TAVR é comumente realizado por duas vias de acesso: a via transfemoral 

retrógada, caracterizada por criar um acesso através da artéria femoral; e a abordagem 

transapical anterógrada, uma técnica minimamente invasiva constituída por uma pequena 

incisão no tórax, e o cateter é inserido por uma grande artéria ou pelo ventrículo esquerdo 

(KADEL, 2020; TANGO, 2020). As válvulas são confeccionadas em tecido animal, porcino 

ou bovino, e são dobradas em um stent expansível, que é transportado por um cateter até a 

válvula nativa doente (KADEL, 2020).  Contudo, essas válvulas apresentam uma vida útil 

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

procedimento de implante. 

Figura 8 – (a) Próteses de válvulas usadas no procedimento TAVR. (b) Procedimento de implante da 

válvula TAVR. 

 

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

2.3 Modelagem dos Folhetos das Válvulas Cardíacas 

As válvulas aórticas, tanto as naturais quanto as biopróteses, apresentam uma estrutura 

biomecânica complexa, e quando ocorre interação com os carregamentos impostos pelo meio 

hemodinâmico, estas se comportam como um material de caráter não linear e anisotrópico 

(ABOELKASSEM; SAVIC; CAMPBELL, 2015). Contudo, mesmo que não seja adequado, 

ainda existem na literatura diversos estudos que consideram a válvula aórtica apresentando 

características de materiais elásticos lineares e isotrópicos (AVELAR, 2016; TANGO 2020; 

KERR e GOURLAY, 2021; SALMAN, SALTIK e YALCIN, 2021; IÁSBECK, 2019).  

Para materiais elásticos lineares e isotrópicos, no caso tridimensional, as seis componentes de 

tensão são descritas por funções lineares entre as seis componentes de deformação. 
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Matematicamente, esses materiais obedecem à seguinte relação tensorial, conhecida como Lei 

de Hooke Generalizada (UGURAL; FENSTER, 2003). 

𝜎௜௝ = 𝑐௜௝௞௟𝜀௞௟                                                                                                                                            (1) 

em que, σ୧୨ são as componentes do tensor das tensões, ε୩୪ as componentes do tensor das 

deformações e c୧୨୩୪ as componentes do tensor das constantes elásticas do material,  sendo que 

para materiais isotrópicos e homogêneos as componentes deste tensor são iguais para todas as 

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

A utilização do modelo elástico linear e isotrópico, para tecidos, é justificável apenas quando 

ocorrem pequenas deformações, condição esta não observável no funcionamento natural das 

válvulas cardíacas, podendo, assim, perder precisão dos resultados obtidos (SOARES et al., 

2016). Gilmanov, Stolanski e Sotiropoulos (2019) compararam a diferença nas grandezas 

hemodinâmicas devido à alteração do modelo constitutivo usado para a válvula aórtica, 

considerando o modelo elástico linear e isotrópico e o modelo hiperelástico de May-Newman 

&Yin. Os autores mostraram que a escolha do modelo constitutivo é essencial para uma 

análise correta do caso estudado indicando diferenças significativas em variáveis, tais como 

área geométrica do orifício de abertura, velocidade média, energia de dissipação, energia 

cinética, tensão de cisalhamento na parede da válvula, vorticidade, intervalo de tempo de 

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

Os materiais biológicos, por exemplo, as válvulas cardíacas, eram ensaiadas mecanicamente 

pela metodologia padrão de testes uniaxiais, capazes de determinar os módulos de elasticidade 

e coeficientes de Poisson (NEWMAN; LAM; YIN, 2009). Essa técnica não é apropriada para 

a caracterização mecânica de tecidos, visto que, não geram informações do real 

comportamento mecânico desses materiais, porém é uma ferramenta útil para simples estudos 

comparativos (NEWMAN; LAM; YIN, 2009; SOARES et al., 2016). Portanto, para uma 

melhor caracterização mecânica das válvulas aórticas é necessário efetuar diferentes testes, 

tais como, tração/compressão uniaxial, bi-equiaxial, cisalhamento puro, para capturar a 

verdadeira natureza constitutiva desses materiais biológicos. Billiar e Sacks (2000) e 

Newman, Lam e Yin (2009) realizaram testes biaxiais em folhetos de válvulas aórticas 

naturais e biopróteses fabricadas com tecido porcino, indicando, assim, o caráter tanto 

hiperelástico quanto anisotrópico dessas estruturas, como está ilustrado na Figura 9. 
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Figura 9 – Curva entre força por unidade de comprimento e deformação de válvulas aórticas obtidas pelo 

ensaio biaxial. 

 

Fonte: Adaptado de Billiar e Sacks (2000). 

A Figura 9 destaca que a curva força por unidade de comprimento-deformação é não linear, 

tendo uma inclinação acentuada a partir de um determinado nível de tensão, como também, 

mostra que a direção circunferencial é mais rígida que a direção radial. Isso pode ser 

explicado pelo fato de que as fibras de colágeno são orientadas preferencialmente naquela 

direção, sendo que o colágeno contribui significativamente na resposta mecânica do tecido 

por suportar a maior parte do carregamento aplicado (SOARES et al., 2016; NEWMAN; 

LAM; YIN, 2009).  

Tecidos biológicos, naturalmente, apresentam características viscoelásticas e anisotrópicas. 

Entretanto, Fung mostrou que os tecidos, quando atingem um estado em regime permanente a 

ciclos de carregamento e descarregamento, como as válvulas cardíacas, podem ser 

consideradas como materiais hiperelásticos, uma vez que, há baixa perda da energia de 

deformação, 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 isotrópico 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).  



32 
 

Os modelos hiperelásicos postulam a existência de uma função de energia de deformação, que 

representa uma função escalar por unidade de um volume de referência que relaciona as 

deformações com as tensões correspondentes. Essa função considera a energia armazenada no 

corpo durante a deformação, e quando o carregamento é removido, a energia é liberada 

gradualmente até o estado original (WEX et al., 2015). A Equação 2 indica a relação entre a 

tensão, a deformação e a função da energia de deformação (MAUREL et al., 1998). 

𝑺 = 2
𝜕𝑊(𝑪)

𝜕𝑪
                                                                                                                                           (2) 

em que, S representa o segundo tensor das tensões de Piola-Kirchhoff, W a função da energia 

de deformação e C o tensor de Cauchy-Green Direto, definido por 𝐂 = 𝐅𝐓𝐅, onde F o tensor 

gradiente de deformação. Foram desenvolvidos diferentes modelos hiperelásticos e 

isotrópicos por meio dessa metodologia, sendo que todos os modelos apresentam vantagens, 

desvantagens, domínio de aplicação, forma das funções da energia da deformação e precisão 

com relação aos dados experimentais obtidos nos ensaios. Desse modo, ainda não há um 

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

Mesmo que a válvula apresente um comportamento constitutivo complexo, é possível assumir 

um comportamento elástico linear isotrópico para a realização de estudos comparativos e 

qualitativos em certos casos, visto que, essa consideração contribui substancialmente para o 

entendimento da dinâmica das válvulas cardíacas (AMINDARI et al., 2021). Normalmente, 

para determinar um módulo de elasticidade correspondente para as válvulas aórticas, é 

calculado o módulo da secante da curva tensão-deformação na direção radial para 10% de 

deformação, valor este condizente com ao valor médio obtido ao longo do ciclo cardíaco 

(AMINDARI et al., 2021). 

2.4 Fenômeno de Flutter 

O fenômeno conhecido como flutter é caracterizado por um movimento oscilatório de um 

componente estrutural causado pelo desenvolvimento de forças fluidodinâmicas devido ao 

escoamento de um fluido em torno do elemento estrutural, ou seja, é um fenômeno de 

natureza fluido-estrutural, podendo causar instabilidades (MANNINI; BARTOLI, 2015; 

ABBAS; KAVRAKOV; MORGENTHAL, 2017; CHAI et al., 2021). As instabilidades são 

geradas quando a energia de entrada devido às forças fluidodinâmicas, em um ciclo de 

oscilação, fica maior que a energia dissipada pelo amortecimento estrutural, aumentando, 

assim, a amplitude de vibração ao longo do tempo. Desse modo, o desenvolvimento de altas 
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amplitudes de vibração irá amplificar as forças fluidodinâmicas, resultando em um 

crescimento contínuo de forças autoexcitadas e oscilações autoexcitantes (ABBAS; 

KAVRAKOV; MORGENTHAL, 2017; IÁSBECK, 2019). Foi observado que a condição 

crítica acontece quando a velocidade média do escoamento do fluido transfere uma energia 

igual à energia dissipada pelo amortecimento estrutural, sendo essa velocidade conhecida 

como velocidade crítica de início da instabilidade do flutter (ABBAS; KAVRAKOV; 

MORGENTHAL, 2017). Essa instabilidade se continuar por muito tempo pode determinar a 

falha do elemento estrutural. 

O flutter é uma ramificação de um domínio de problemas de interação fluido-estruturais 

conhecidos como aeroelasticidade, em que, ocorre uma comunicação entre forças elásticas, 

aerodinâmicas e inerciais em um corpo sólido imerso em um escoamento de um fluido (no 

caso da aeroelasticidade, o fluido de análise é o ar). A Figura 10 ilustra a famosa definição da 

aeroelasticidade conhecido como Triângulo de Collar, onde está detalhado o relacionamento 

entre as três naturezas de forças que englobam o fenômeno (THOMASSON, 2016). 

Figura 10 – O Triângulo de Collar que define os estudos da aeroelásticidade. 

 

Fonte: Adaptado de Pons (2015). 

O flutter é um fenômeno amplamente estudado pela indústria aeroespacial, destacando que os 

primeiros estudos observacionais surgiram devido ao advento da Primeira Guerra Mundial, 

período 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 precisão, foi 

desenvolvida com o foco no aperfeiçoamento de aeronaves (DOWELL, 2015). A indústria 

aeroespacial classificou diferentes tipos de flutter, cada classe apresentando uma descrição 

matemática própria, descritos a seguir: 

Classical flutter: ocorre quando uma superfície elevada em ângulo de ataque normal é 

exposta ao escoamento subsônico; 

Stall flutter: acontece quando uma superfície elevada em ângulo de ataque alto é exposta ao 

escoamento subsônico; 

Supersonic flutter: observado quando uma superfície elevada é exposta ao escoamento 

supersônico; 

Control surface flutter: definido quando uma superfície de controle acionada é exposta ao 

escoamento; 

Panel flutter: acontece quando uma superfície sem elevação é exposta ao escoamento. 

Os estudos teóricos para a avaliação do flutter aeroeslástico tiveram início na década de 1950, 

sendo que os estudos experimentais foram desenvolvidos em seguida para a confirmação dos 

resultados obtidos pela análise teórica (CHAI et al., 2021), mesmo que a primeira aparição do 

termo é 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 previsões teóricas 

são uma ferramenta útil para efetuar cálculos dos parâmetros que governam o flutter, sendo 

que são fundamentais para efetuar observações com relação às tendências do comportamento 

das grandezas deste fenômeno. Esses estudos podem ser divididos entre análises 

completamente lineares, quasi lineares e completamente não lineares, podendo ser tanto 

bidimensionais ou tridimensionais, de modo que a análise é realizada por meio de autovalores 

e autovetores. Essa abordagem é preferível devido sua facilidade, visto que, a instabilidade é 

observada quando a parte real do autovalor altera o sinal, como ilustra a Figura 11. Já os 

trabalhos experimentais, geralmente, são realizados com a utilização do túnel de vento, 

empregando, assim, o processo de similaridade de parâmetros adimensionais. Normalmente, 

esses experimentos são caros e custosos de tempo, sendo possível realizar em apenas certos 

casos (KHAN et al., 2020).  
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Figura 11 – Análise do flutter utilizando o procedimento de autovalores e autovetores. 

 

Fonte: Adaptado de Khan et al., (2020). 

Entretanto, mesmo que o flutter seja conhecido por décadas e que existem diferentes técnicas 

de análises, ainda existem lacunas para a completa compreensão desse fenômeno. Hiroaki e 

Watanabe (2021) destacam que diferentes estudos encontram diferenças significativas entre 

resultados teóricos e experimentais, podendo chegar a erros da ordem de 50%-100%, em 

razão da não consideração de elementos cruciais para o modelo teórico, como a não 

linearidade das forças desenvolvidas pelo escoamento do fluido. Na literatura, por exemplo, 

ainda carece de pesquisas que investigam a influência de parâmetros físicos associados à 

turbulência do escoamento, tais como flutuações de velocidades e intensidade de turbulência, 

nos parâmetros relacionados ao flutter, apesar de diferentes estudos indicarem uma correlação 

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

Nesse contexto em que os estudos analíticos ainda falham na completa investigação do 

fenômeno abordado e os estudos experimentais são custosos e difíceis de serem planejados, 

estudos numéricos aparecem como uma alternativa viável para a avaliação do objeto de 

estudo. As simulações baseados na interação fluido e estrutura estão sendo utilizadas em 

diferentes áreas da ciência e da engenharia para a completa investigação das grandezas que 

caracterizam o fenômeno de flutter (HOU; WANG; LAYTON, 2012). Zheng e Hui (2011) 

analisaram a dinâmica de rotores de uma turbomáquina, no domínio do tempo, através da 

técnica FSI. Os autores foram capazes de prever a estabilidade do elemento estrutural por 

meio do histórico de vibração, como também, de computar a amplitude e a frequência das 
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oscilações, para uma melhor compreensão das falhas estruturais que os rotores estão 

submetidos. Por fim, compararam os resultados obtidos pela técnica numérica com resultados 

experimentais, observando, portanto, que obtiveram excelente concordância, tanto na 

tendência quanto em valores dos resultados, para essas duas formas de análise.  

Deve-se destacar que o fenômeno de flutter é diferente do fenômeno de ressonância, em que, 

o primeiro acontece quando a energia que entra em um elemento estrutural, devido às forças 

fluidodinâmicas, é maior que a energia dissipada pela a estrutura; enquanto que o segundo 

ocorre quando a frequência de uma excitação externa é igual à frequência natural do sistema 

(THOMASSON, 2016). Um exemplo clássico da confusão entre esses dois fenômenos, ainda 

erroneamente divulgada, é 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 à 

excitação na frequência de ressonância da ponte pela esteira de vórtices de Von Kármán 

produzida no escoamento de ar no em torno da ponte. No entanto, Billah e Scanlan (1991) 

mostraram que esses vórtices apresentavam uma frequência diferente à frequência natural da 

ponte durante o fato ocorrido, e que na verdade se tratava de uma instabilidade provocada 

pelo flutter, em que, as características da ponte contribuíram para que um vento de 70 km/h 

(velocidade crítica) fosse suficiente para causar a desestabilização (AVELAR, 2016). A 

Figura 12 indica o momento da ponte sob vibração. 

Figura 12 – Ponte de Tacoma Narrows nos Estados Unidos durante a vibração 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 fenômeno de flutter, em como as características do 

escoamento interferem na dinâmica do elemento estrutural, será considerado a seguir um caso 

simplificado em um grau de liberdade de um aerofólio indicado na Figura 13. Esse exemplo 

está descrito em detalhe em Rao (2011). 

Figura 13 – Sistema de um grau de liberdade para efetuar a análise do flutter. 

 

Fonte: Rao (2011). 

Na Figura 13 tem-se que m é a massa do sistema estudado, cs é o amortecimento do sistema, 

ks é a rigidez do sistema, u é a velocidade do escoamento do fluido, ẋ é a velocidade do 

sistema, u୰ୣ୪ é a velocidade relativa entre o sistema e o escoamento e α é o ângulo de ataque, 

ângulo entre a velocidade de escoamento e a velocidade relativa. A força externa que atua no 

aerofólio na direção vertical em razão do escoamento em torno da estrutura pode ser expressa 

pela Equação 3. 

𝐹 =
1

2
𝜌௙𝑢ଶ𝑌𝐶௫                                                                                                                                       (3) 

em que, ρ୤ representa a massa específica do fluido, Y a largura da seção do aerofólio normal à 

direção do escoamento e C୶ o coeficiente da força vertical, também conhecida como força de 

sustentação, que pode ser definida pela Equação 4. 

𝐶௫ =
𝑢௥௘௟

ଶ

𝑢ଶ
(𝐶௅𝑐𝑜𝑠𝛼 + 𝐶஽𝑠𝑒𝑛𝛼)                                                                                                            (4) 

sendo C୐ o coeficiente de sustentação e Cୈ o coeficiente de arrasto. O ângulo de ataque pode 

ser determinado por meio do triângulo retângulo composto entre a velocidade de escoamento, 

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

simplificação. 

𝛼 = − tanିଵ ൬
𝑥̇

𝑢
൰ ≅ − 

𝑥

𝑢

̇
                                                                                                                      (5) 

Outra consideração que pode ser aplicada, de modo a tornar a análise mais simples e de fácil 

entendimento, é com relação ao coeficiente C୶, que pode ser aproximado pelos dois primeiros 

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

C୶ ≅ C୶(α = 0) +
∂C୶

∂α
(α = 0)α                                                                                                         (6) 

Para ângulo de ataque pequeno, tem-se que, por meio da Figura 13, u୰ୣ୪ ≅ u, e substituindo as 

Equações 5 e 6 na Equação 4 e efetuando as simplificações algébricas possíveis, o coeficiente 

C୶ ficará da seguinte forma: 

C୶ = C୐(α = 0) −
x

u

̇ ∂C୶

∂α
(α = 0) = C୐(α = 0) −

x

u

̇
൜
∂C୐

∂α
(α = 0) + Cୈ(α = 0)ൠ                 (7) 

Portanto, a equação de movimento que descreve a dinâmica do sistema ilustrado na Figura 13 

pode ser representada pela Equação 8 após a substituição do coeficiente Cx na Equação 3. 

mẍ + cୱẋ + kୱx = F =
1

2
ρ୤u

ଶYC୐(α = 0) −
1

2
ρ୤uY

∂C୶

∂α
(α = 0)ẋ                                             (8) 

Observa-se que o primeiro termo da força F produz um deslocamento estático no sistema, 

uma vez que, não depende de nenhuma grandeza cinemática do aerofólio, ou seja, 

deslocamento, velocidade ou aceleração, e apenas o segundo termo pode ser o responsável por 

causar instabilidades no sistema. Reordenando a equação de movimento, considerando apenas 

o segundo termo da força F, temos que: 

mẍ + ൤cୱ +
1

2
ρ୤uY

∂C୶

∂α
(α = 0)൨ ẋ + kୱx = 0                                                                                  (9) 

Pela Equação 9 é possível perceber que o deslocamento do aerofólio aumentará sem restrição 

quando o termo entre colchetes for negativo, visto que, a resposta do sistema apresentará um 

termo exponencial com argumento positivo. A velocidade u tal que o termo entre colchetes é 

igual a zero é conhecida como velocidade crítica para o flutter, e é definida como a velocidade 

mínima para gerar instabilidades no sistema, gerando, assim, a situação em que o 

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

O sangue é um tecido conjuntivo, sendo uma mistura bifásica constituída por vários 

elementos sólidos, representados pelos eritrócitos, leucócitos e plaquetas, suspensos em uma 

solução aquosa conhecida como plasma (GUERCIOTTI; VERGARA, 2017; de OLIVEIRA, 

2016). Para uma pessoa saudável, o volume total de sangue representa 7% do peso corporal 

(JUNQUEIRA; CARNEIRO, 2013). Em termos percentuais, o sangue é composto por cerca 

de 55% de plasma e 45% de células em relação ao volume total; sendo que o plasma é 

majoritariamente constituído por água (92%) e o restante por proteínas, nutrientes, gases 

respiratórios, hormônios e eletrólitos. Já a porcentagem celular é representada por 95%, em 

número, por eritrócitos, 0,1% por leucócitos e por, aproximadamente, 4,9% por plaquetas (de 

OLIVEIRA, 2016; COONEY, 1976). A seguir estão descritas algumas características desses 

grupos celulares. 

Eritrócitos: também conhecido como hemácias, são células anucleadas e apresentam a forma 

de disco bicôncavo, sendo que a concentração normal de eritrócitos no sangue é de 

aproximadamente entre 4 a 5,4 e entre 4,6 a 6 milhões por microlitro nas mulheres e homens, 

respectivamente. Essas células apresentam grande quantidade de hemoglobina, proteína capaz 

de se ligar com O2 e CO2, logo sua principal função é no transporte de gases respiratórios 

(JUNQUEIRA; CARNEIRO, 2013). 

Leucócitos: ou glóbulos brancos, são células incolores, de forma esférica e são os principais 

elementos do sistema imunológico, tendo, portanto, a função de proteger o organismo contra 

agentes patogênicos. Em um adulto saudável, a concentração de leucócitos varia entre 4.500-

11.000 unidades por microlitro, e são produzidos na medula óssea ou em tecidos linfóides 

(JUNQUEIRA; CARNEIRO, 2013). 

Plaquetas: as plaquetas ou trombócitos são responsáveis pelo processo da coagulação 

sanguínea, auxiliando, assim, na reparação do vaso sanguíneo quando este sofre algum tipo de 

dano, evitando a perda de sangue. A contagem desse agente no sangue está entre 150 a 450 

mil plaquetas por microlitro, sendo que esses corpúsculos permanecem no sangue por 

aproximadamente 10 dias (JUNQUEIRA; CARNEIRO, 2013). 

Devido a esta composição, o sangue apresenta um comportamento de fluido não newtoniano 

do ponto de vista reológico. Os fluidos não newtonianos são caracterizados por não 

apresentarem uma relação diretamente proporcional entre a tensão de cisalhamento e a taxa de 
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𝜏௜௝ = 𝜇௙ ቆ
𝜕𝑢௜

𝜕𝑥௝
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𝜕𝑢௝
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Figura 14 – Exemplos de curvas entre tensão de cisalhamento e taxa de deformação para alguns 

Para os fluidos dilatantes é observado que a viscosidade do fluido, inclinação da curva entre 

tensão de cisalhamento e taxa de deformação, aumenta em razão do aumento da 

deformação, em contradição com os fluidos pseudo

com o acréscimo na taxa 

requer uma tensão inicial finita (tensão de escoamento) para o início do escoamento, podendo 

ter ou não uma característica linear (WHITE, 2011).  Os fluidos não newtonianos também são 

classificados de acordo com o comportamento transiente da viscosidade aparente. Os fluidos 

tixotrópicos são caracterizados pela diminuição da viscosidade aparente em rela

de aplicação da tensão, enquanto que os fluidos reopéticos apresentam um acréscimo na 

viscosidade aparente com o tempo de aplicação da tensão (WHITE, 2011). 

s fluidos newtonianos, por sua vez, apresentam essa relação direta entre essas 

dem ser expressos pela Equação 10 (WHITE, 2011).
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Exemplos de curvas entre tensão de cisalhamento e taxa de deformação para alguns 

fluidos não Newtonianos. 

Fonte: White (2011). 

Para os fluidos dilatantes é observado que a viscosidade do fluido, inclinação da curva entre 

tensão de cisalhamento e taxa de deformação, aumenta em razão do aumento da 

contradição com os fluidos pseudoplásticos, em que a viscosidade 

 de deformação. Já o Plástico de Bingham é uma substância que 

requer uma tensão inicial finita (tensão de escoamento) para o início do escoamento, podendo 

u não uma característica linear (WHITE, 2011).  Os fluidos não newtonianos também são 

classificados de acordo com o comportamento transiente da viscosidade aparente. Os fluidos 

tixotrópicos são caracterizados pela diminuição da viscosidade aparente em rela

de aplicação da tensão, enquanto que os fluidos reopéticos apresentam um acréscimo na 

viscosidade aparente com o tempo de aplicação da tensão (WHITE, 2011). 
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Para os fluidos dilatantes é observado que a viscosidade do fluido, inclinação da curva entre 

tensão de cisalhamento e taxa de deformação, aumenta em razão do aumento da taxa de 

plásticos, em que a viscosidade diminui 

. Já o Plástico de Bingham é uma substância que 

requer uma tensão inicial finita (tensão de escoamento) para o início do escoamento, podendo 

u não uma característica linear (WHITE, 2011).  Os fluidos não newtonianos também são 

classificados de acordo com o comportamento transiente da viscosidade aparente. Os fluidos 

tixotrópicos são caracterizados pela diminuição da viscosidade aparente em relação ao tempo 

de aplicação da tensão, enquanto que os fluidos reopéticos apresentam um acréscimo na 

viscosidade aparente com o tempo de aplicação da tensão (WHITE, 2011).  
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Experimentos indicam que o sangue apresenta um comportamento de fluido pseudoplástico, 

tixotrópico e viscoplástico. Ademais, dentre os fatores que também podem interferir no valor 

da viscosidade do sangue, pode-se citar: o hematócrito, a temperatura, a concentração de 

proteínas no sangue e o diâmetro do vaso sanguíneo (Efeito Fahraeus-Lindvist). A Figura 15 

mostra o comportamento da viscosidade do sangue com relação à taxa de deformação, e 

também com relação ao hematócrito (AMEENUDDIN; ANAND; MASSOUDI, 2019; 

KANNOJIYA; DAS; DAS, 2020; COONEY, 1976). 

Figura 15 – Comportamento da viscosidade do sangue com relação à taxa de deformação e em relação ao 

hematócrito, sim: simulado e exp: experimental. 

 

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 

deformação, sendo que, para aproximadamente 100 s-1 de taxa de deformação, a viscosidade 

apresenta um comportamento assintótico, ou seja, o sangue assume uma natureza de fluido 

Newtoniano. Para baixos valores de taxa de deformação, percebe-se elevados valores de 

viscosidade, sendo consequência do efeito “rouleaux”, caracterizado pela formação de 

estruturas agregadas de eritrócitos. Por fim, o aumento da viscosidade do sangue também 

pode acontecer em razão do aumento do hematócrito, em que para valores de hematócrito 
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abaixo de 12% a viscosidade é constante em relação à taxa de deformação, no entanto, este 

caso não é fisiológico (COONEY, 1976).  

Em consequência das complexidades que envolvem a estrutura da rede vascular e da 

composição sanguínea, ainda não há um modelo reológico que representa o comportamento 

da viscosidade do sangue em qualquer vaso sanguíneo ou em alguma condição patológica 

adversa (KANNOJIYA; DAS; DAS, 2020). Dessa forma, na literatura existem diversos 

modelos validados para cada domínio de aplicação, que possibilitam a análise numérica no 

sistema cardiovascular, para a previsão das grandezas que englobam o escoamento sanguíneo, 

tais como velocidade e tensão de cisalhamento, de forma adequada (IONESCU, 2017). A 

Tabela 1 ilustra alguns exemplos de modelos reológicos para o sangue, em que, 𝛾̇ representa a 

taxa de deformação, 𝜇଴ a viscosidade de tensão de cisalhamento zero, 𝜇ஶ a viscosidade de 

tensão de cisalhamento infinito, q a constante de Yasuda, n a constante de tempo e 𝜇௖ a 

viscosidade plástica de Casson. 

Tabela 1 - Exemplos de modelos reológicos para o sangue. 

Modelo Viscosidade Aparente Parâmetros 

Bingham 𝜇 =
𝜏௬

𝛾̇
+ 𝐾 

𝜏௬ = 0,0091 𝑃𝑎 
𝐾 = 0,0146 𝑃𝑎. 𝑠 

Carreau 𝜇 = 𝜇ஶ + (𝜇଴ − 𝜇ஶ)[1 + (𝜆𝛾̇)ଶ]
೙షభ

మ  

𝜇଴ = 0,056 𝑃𝑎. 𝑠; 𝜆 = 3,313 𝑠 
𝜇ஶ = 0,0035 𝑃. 𝑠; 𝑛 = 0,3568 

Carreau-Yasuda 𝜇 = 𝜇ஶ + (𝜇଴ − 𝜇ஶ)[1 + (𝜆𝛾̇)௤]
೙షభ

೜  

𝜇଴ = 0,056 𝑃𝑎. 𝑠; 𝜆 = 1,902 𝑠 
𝜇ஶ = 0,0035 𝑃. 𝑠; 𝑛 = 0,22 

𝑞 = 1,25 

Casson 𝜇 = ቌඥ𝜇௖ + ඨ൬
𝜏௖

𝛾̇
൰ቍ

ଶ

 
𝜇௖ = 0,0042 𝑃𝑎. 𝑠 

𝜏௖ = 0,0038 𝑃𝑎 

Cross 𝜇 = 𝜇ஶ +
𝜇଴ − 𝜇ஶ

1 + (𝜆𝛾̇)௡
 

𝜇଴ = 0,0364 𝑃𝑎. 𝑠; 𝜆 = 0,38 𝑠 
𝜇ஶ = 0,00345 𝑃𝑎. 𝑠; 𝑛 = 1,45 

Powell-Erying 𝜇 = 𝜇ஶ + (𝜇଴ − 𝜇ஶ) ቈ
sinhିଵ(𝛾̇ 𝜆)

𝛾̇𝜆
቉ 

𝜇଴ = 0,056 𝑃𝑎. 𝑠; 𝜆 = 5,383 𝑠 
𝜇ஶ = 0,00345 𝑃𝑎. 𝑠 

Power-Law 𝜇 = 𝜇∗𝛾̇௡ିଵ 
𝜇∗ = 35,00 𝑚𝑃𝑎. 𝑠௡ 

𝑛 = 0,6 
Fonte: Abbasian et al. (2019). 

Para vasos sanguíneos de grande diâmetro, tais como a artéria aorta e as veias cavas superior e 

inferior, é estimado que as taxas de deformações sejam geralmente maiores que 100 s-1, 
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justificando, dessa maneira, a consideração de comportamento de fluido Newtoniano para o 

sangue nessas situações (KANNOJIYA; DAS; DAS, 2020; NOBARI, 2012; SINGUENZA et 

al., 2018). Gonçalves et al., (2019) avaliaram a distribuição da taxa da deformação do sangue, 

por meio da dinâmica dos fluidos computacional, no acesso venoso central na presença de um 

cateter venoso central para hemodiálise considerando três modelos reológicos, Carreau-

Yasuda, Lei de Potência e Newtoniano. Os resultados não indicaram diferenças significativas 

entre os três modelos reológicos 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 dinâmica dos fluidos computacional, o escoamento sanguíneo próximo a 

válvula aórtica, comparando, assim, dois modelos reológicos, fluido newtoniano e o modelo 

Lei de Potência. Observaram que a aproximação do sangue como fluido newtoniano 

apresentou um erro máximo de apenas 6% nas tensões de cisalhamento nos folhetos das 

válvulas em relação ao modelo não newtoniano Lei de Potência.  

2.6 Flutter em Próteses de Válvulas Cardíacas 

A ocorrência de flutter em válvulas cardíacas já é observada há décadas, sendo que os 

primeiros estudos que analisaram esse fenômeno 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 à 76 anos, e apresentando diferentes 

condições fisiológicas e patológicas, tais como, gravidez, anemia, regurgitação, hipertensão e 

estenose, em que, desses pacientes, 120 são mulheres e 83 são homens. Nesse estudo, foi 

observado que 17,2% dos ecocardioagramas apresentaram flutter, ou seja, 35 de 203 do 

conjunto de pacientes, e que a vibração pode ser vista na maioria dos indivíduos saudáveis e 

mulheres jovens saudáveis no segundo ou terceiro trimestre de gravidez. Além disso, 

pacientes que apresentavam doenças associadas com uma circulação hiperdinâmica (anemia e 

hipertensão) também apresentaram alta incidência de flutter. No entanto, indivíduos que 

possuem estenose e calcificação, condições que geram reduções da circulação sanguínea, não 

foram observados condição de flutter. Nesse caso, os autores sugerem que a análise do flutter 

não necessariamente indica uma condição médica, porém, uma observação mais meticulosa 

do comportamento do flutter pode ser útil na distinção de condições cardíacas.  

Em outro estudo, Sze et al. (1978) perceberam a ocorrência de flutter sistólico da válvula 

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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insuficiência da válvula mitral por prolapso ou folhetos flácidos, além de que, 9 pacientes 

apresentavam endocardite bacteriana prévia ou concomitante. Os autores destacam que o 

flutter sistólico da válvula mitral não é comum na ausência de endocardite, apenas 2 casos de 

ocorrência de flutter do grupo analisado, mesmo com comprovada ruptura das cordoalhas 

tendíneas ou de músculo papilar sem evidência histórica e patológica de infecções. Ademais, 

o flutter não foi visto em grande número de pacientes com insuficiência mitral por outras 

causas distintas às citadas anteriormente.  

Ainda por meio de observações in vivo, Aljalloud et al. (2018) investigaram, por meio de 

ecocardiografia transesofágica no intraoperatório, o vazamento paravalvar, os gradientes das 

grandezas do escoamento, o índice de área efetiva, como também, as oscilações das cúspides 

de 108 pacientes em que foram implantas próteses de válvulas aórticas sem anel de sutura. 

Neste caso, foi revelada a presença de flutter em todos os pacientes selecionados durante o 

período sistólico do ciclo cardíaco, sendo que, em alguns dos casos, as oscilações atingiram 

uma frenquência de 15 Hz. Ademais, os resultados também indicam que as oscilações dos 

folhetos são responsáveis por gerarem velocidades irregulares elevadas na saída do ventrículo 

esquerdo. Os autores destacam que o flutter nas cúspides das válvulas dificulta uma análise 

acurada do desempenho das próteses das válvulas cardíacas e também na interpretação dos 

resultados coletados durante a experimentação. 

Já com relação aos trabalhos que desenvolveram modelos matemáticos para prever o 

comportamento do flutter, os autores Prabhu e Hwang (1988) foram os primeiros que 

propuseram um estudo analítico para o calculo da velocidade crítica para o início do flutter 

em válvulas mecânicas, do tipo duplo folheto e disco basculante. Para efetuar essa análise, os 

autores se basearam em estudos aeronáuticos, em que compararam os folhetos das válvulas 

com as asas das aeronaves. Além disso, dividiram os folhetos em tiras perpendiculares ao eixo 

de abertura da válvula para calcular as forças de sustentação, e usaram o auxílio da técnica de 

elementos finitos para determinar as matrizes de inércia e de rigidez do sistema, com o intuito 

de obterem os modos de vibração flexural e torsional para a análise de instabilidade. Desse 

modo, foi constatado que as velocidades críticas estão bem acima dos valores encontrados nas 

condições fisiológicas, 24,0 m/s para a válvula de duplo folheto e 71,0 m/s para a válvula 

disco basculante. For fim, os autores concluem que essas válvulas mecânicas não poderiam 

desenvolver flutter, uma vez que, velocidades encontradas fisiologicamente são bem menores 

que as velocidades críticas de flutter encontradas, e que as oscilações em válvulas mecânicas 

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

válvulas. 

Em um trabalho que combina o desenvolvimento de uma modelo teórico para analisar o 

flutter em bioprotéses de válvulas cardíacas e observação experimental in vitro, Avelar (2016) 

propôs prever a velocidade crítica para o início das oscilações e verificar a sensibilidade das 

varáveis de grandezas do escoamento e dos parâmetros das geometrias das válvulas biológicas 

em relação ao flutter. Para o desenvolvimento analítico, o autor considerou que o folheto da 

válvula apresentasse um perfil planificado, indicado na Figura 16a, e que a base do folheto 

esteja engastada. Além disso, o autor focou a análise nos dois primeiros modos de vibração 

das cúspides, referentes ao modo de flexão e ao modo de torção, Figura 16b. Para o 

desenvolvimento das equações que descrevem o movimento dos folhetos foi usado um 

método comumente empregado na indústria aeronáutica, para a análise do flutter aeroelástico. 

Para a parte experimental foi desenvolvida uma bancada de testes capaz de produzir 

escoamento contínuo, reverso e pulsátil, e as oscilações das cúspides foram mapeadas por 

meio de imagens obtidas por uma câmera de alta velocidade, Figura 17. Foram testadas oito 

válvulas manufaturadas com pericárdio bovino e com folhetos de válvulas porcinas com 

parâmetros geométricos distintos, além de, utilizar água e solução de água com glicerina 

como fluido de trabalho. 

Figura 16 - (a) Planificação do folheto. (b) Modos de vibração de flexão e torção. 

 

Fonte: Avelar (2016). 
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Figura 17 – Bancada experimental utilizada para o mapeamento da dinâmica dos folhetos de próteses 

biológicas de válvulas cardíacas. 

 

Fonte: Avelar (2016). 

O autor constatou que as frequências de oscilação variavam de 20 a 430 Hz e as amplitudes de 

0,1 a 2,5 mm, como também, que a velocidade crítica do flutter é influenciada pela espessura 

dos folhetos e pelo diâmetro interno das válvulas. Ademais, foi observado que as válvulas 

fabricadas de pericárdio bovino são menos suscetíveis ao flutter em comparação às válvulas 

porcinas. Entretanto, as velocidades críticas obtidas pelas duas técnicas empregadas 

apresentaram divergências significativas. Isso pode ser explicado através das simplificações 

impostas durante o desenvolvimento das equações de movimento dos folhetos, sendo que, a 

metodologia empregada na indústria aeronáutica desconsidera os efeitos viscosos do 

escoamento, visto que, esse tipo de análise é realizado em regimes de elevados número de 

Reynolds, o que não acontece no escoamento sanguíneo. 

Devido às dificuldades práticas em avaliar a dinâmica dos folhetos das válvulas cardíacas de 

modo in vivo, estudos baseados em experimentos in vitro e ex vivo, como também, estudos 

numéricos, aparecem como uma alternativa viável para efetuar tais análises de modo não 

invasivo e de relativo baixo custo. Tais trabalhos visam desenvolver modelos que se 
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aproximam das condições fisiológicas para efetuar uma observação mais controlada e 

detalhada do fenômeno estudado. 

Rainer et al. (1979) efetuaram estudos in vitro para verificar a dinâmica de três próteses de 

válvulas cardíacas, sendo duas delas porcinas e uma de pericárdio bovino. Foram utilizadas 

condições de fluxo pulsátil, com frequências de 72, 88 e 100 batimentos por minuto, com a 

pressão e a vazão mantidas dentro dos limites fisiológicos. Além disso, foram usados dois 

fluidos distintos: solução salina e uma solução aquosa com 36,5% de glicerol. Os folhetos das 

próteses testadas foram filmadas por meio de uma câmera de alta velocidade de 600 à 800 

quadros por segundo. Os resultados desse estudo indicaram que, para as válvulas porcinas, as 

pontas dos folhetos apresentaram vibrações, as quais aumentaram progressivamente com o 

aumento da velocidade de escoamento, quando usada a solução salina, porém, as vibrações 

foram menos perceptíveis para a solução aquosa com glicerol. Já a válvula de pericárdio 

bovina não apresentou oscilações dos folhetos em nenhuma das condições abordadas. Apesar 

dos autores terem feito uma análise do flutter com relação às válvulas usadas, das velocidades 

do escoamento e dos fluidos de trabalho, o estudo é apenas qualitativo, e não informa 

parâmetros importantes da vibração dos folhetos, como frequência e amplitude, e sobre a 

velocidade crítica do começo das oscilações.  

Hatoum et al. (2018) examinaram, de maneira in vitro, como a calcificação de próteses de 

válvulas aórticas TAVR podem ser um mecanismo físico que leva à característica anômala de 

desempenhos destas próteses. Foram obtidos, principalmente, o gradiente de pressão, a área 

efetiva de abertura e a frequência de oscilação das cúspides. O fluido de trabalho usado foi 

uma mistura de água e glicerina, por apresentar grandezas físicas similares ao do sangue, e o 

movimento dos folhetos foram capturados por uma câmera de alta velocidade. Constataram-se 

que, as frequências de oscilação dependem da posição axial relativa entre a válvula TAVR e a 

posição natural da válvula nativa, como também, para válvulas calcificadas, obtiveram-se 

maiores frequências para o flutter, alcançando o dobro do valor com relação às válvulas não 

calcificadas, Figura 18. A tendência apresentada também foi observada por Ìasbeck (2019). 

Esta intensificação do flutter em válvulas calcificadas acontece, os autores sugerem, visto que, 

a presença dos nódulos de calcificação gerou regiões de recirculação devido ao descolamento 

da camada limite nesses locais, causando, assim, instabilidades no campo de pressão local. 

Esse fato pode indicar que o fenômeno de flutter apresenta uma correlação direta com as 

parcelas de flutuação das grandezas do escoamento oriundas da turbulência, tais como 

flutuação de velocidade e flutuação de pressão. 
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Figura 18 – Variação da frequência de oscilação das cúspides com relação à posição axial da prótese da 

válvula. 

 

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

Em dois trabalhos distintos, em que o flutter não é o foco, Vennemann et al. (2018) e Marx et 

al. (2019) compararam diferentes modelos de próteses de válvulas aórticas. O primeiro estudo 

analisou, por meio do mapeamento das imagens dos contornos das cúspides, o movimento 

assíncrono e a velocidade da ponta de cada folheto individualmente em duas válvulas 

mecânicas e uma biológica, enquanto que o segundo utilizou a velocimetria por imagem de 

partícula para obter a máxima velocidade média, tensão de cisalhamento, vorticidade, área 

efetiva de abertura de dois modelos de biopróteses diferentes, em que apresentavam distintos 

valores de diâmetro. Vennemann et al. (2018) perceberam que a prótese biológica apresentou 

flutter com frequência de 36 Hz e amplitude de 2,2 mm em apenas um folheto, podendo ter 

ocorrido pelo modo de fixação da armação flexível do stent na raiz da aorta ou pelas 

diferenças inerentes apresentadas por cada uma das cúspides. Já Marx et al. (2019) detectaram 

que a amplitude e a intensidade do flutter dependem do tamanho da válvula e da vazão do 

escoamento, sendo que válvulas mais largas e para maiores vazões aplicadas os folhetos estão 

mais susceptíveis aos flutter. Contudo, este último trabalho realizou apenas uma análise 

qualitativa das oscilações obtidas, não obtendo dados dos parâmetros de vibração. 

Lee et al. (2020) analisaram a influência do diâmetro da válvula e da espessura dos folhetos 

nos parâmetros 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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condições fisiológicas, e foram testadas biopróteses confeccionadas de pericárdio bovino com 

0,2, 0,4 e 0,6 mm de espessura e 21, 25 e 27 mm de diâmetro. Foi utilizada a técnica 

Immersed Boundary (IB) para executar as simulações da área de testes da bancada 

experimental. A Figura 19 ilustra a área de abertura da válvula em função do tempo para cada 

uma das válvulas testadas. 

Figura 19 – Área de abertura da válvula ao longo do tempo para as diferentes espessuras e diâmetros. 

 

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

Os autores observaram que quanto menor o diâmetro e maior a espessura mais oscilações 

ocorreram ao longo do período em que a válvula estava aberta, ou seja, maiores serão as 

frenquências de flutter para esses casos. Além disso, o estudo mostra também que a 

frequência de oscilação varia linearmente com relação ao diâmetro com inclinação de -5,65 

Hz/mm, e varia linearmente com relação à espessura com inclinação de 41,1 Hz/mm, ficando 

evidente, dessa forma, que o futter, em válvulas cardíacas, é mais sensível a variação da 

espessura, Figura 20. A principal limitação deste estudo, citado pelo autor, foi o uso de uma 

raiz da aorta rígida, o que poderia interferir na avaliação do flutter, como também, não há uma 

investigação sistemática do papel da frequência cardíaca ou ritmo cardíaco neste fenômeno.  
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Figura 20 – Frequência de vibração dos folhetos com relação ao diâmetro interno da válvula e à espessura 

dos folhetos. 

 

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

Em outros dois estudos também focado em parâmetros geométricos das próteses das válvulas 

cardíacas, Johnson et al. (2020) e Johnson et al. (2022) efetuaram simulações fluido-

estruturais, pelo método Arbitrary Lagrangian-Eulerian (ALE), para investigar o efeito da 

variação da espessura dos folhetos no flutter. Neste trabalho, a geometria foi obtida por 

imagens ecocardiográficas, sendo que foi usado o modelo neo-Hookean para a artéria aorta e 

o modelo Lee-Sacks para a válvula aórtica para representar os comportamentos constitutivos 

destes materiais. O sangue foi considerado incompressível e Newtoniano, e foram aplicadas 

condições de contorno fisiológicas na entrada e saída do modelo. Foram simuladas válvulas 

com 25%, 50% e 75% da espessura da válvula de controle. As simulações indicaram que 

válvulas menos espessas são mais suscetíveis ao flutter, uma vez que, as oscilações para esses 

casos foram mais evidentes. Ademais, ficou evidente que o flutter causa distúrbios no campo 

de escoamento e geração de vórtices ao longo da aorta ascendente e próximo da válvula, 

tendendo, assim, aumentar o potencial da formação de trombos nesses locais, visto que, esse 

fato aumenta a ativação plaquetária. Por fim, como indica a Figura 21, devido à ocorrência 

das oscilações das cúspides, grandezas como forças aplicadas aos folhetos, deformações, 

pressão e velocidade do escoamento, revelam um comportamento irregular e oscilatório, 

sendo, desse modo, um fator crítico no aumento da fadiga inerente ocasionada pelo 

carregamento cíclico oriundo do ciclo cardíaco.  
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Figura 21 – Influência do flutter em grandezas do escoamento sanguíneo dos folhetos da válvula cardíaca. 

(a) Velocidade do escoamento. (b) Pressão transvalvular. (c) Força normal total. (d) Máxima deformação 

principal. 

 

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

Wiese (2018) também utilizou simulações fluido-estruturais com o intuito de verificar o 

impacto da alteração da espessura dos folhetos no flutter em válvulas prostéticas biológicas. A 

geometria do domínio computacional foi determinada por meio de imagens ecocardiográficas, 

em que foram usados os modelos constitutivos neo-Hookean para a artéria aorta e o modelo 

de Fung para as cúspides das válvulas. O sangue foi considerado incompressível e 

Newtoniano, e foram aplicadas condições de contorno fisiológicas nas fronteiras do domínio. 

Espessuras de 25%, 50% e 200% da espessura de referência foram usadas nas simulações. A 

Figura 22 mostra o campo de velocidades do escoamento no momento de abertura das 

válvulas. 
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Figura 22 – Alteração na hemodinâmica devido à ocorrência do flutter. 

 

Fonte: Adaptado de Wiese (2018). 

Os resultados indicam que quanto menor a espessura das cúspides, mais evidente é a presença 

do flutter tanto na extremidade livre quanto no centro dos folhetos, devido às maiores 

amplitudes de vibrações observadas nesses casos. Outro ponto importante que deve ser 

destacado é a influência do flutter no campo de velocidades da hemodinâmica no domínio 

computacional considerado, ou seja, enquanto para maiores espessuras o campo de velocidade 

permanece relativamente uniforme, para válvulas com o flutter mais evidente foi introduzido 

dissipação no campo de velocidade ao longo da aorta ascendente. Entretanto, neste trabalho o 

autor constatou que as válvulas menos espessas apresentaram frequências de vibrações 

maiores que as válvulas mais espessas. Esse fato está em contradição 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 indício de que o fenômeno de flutter em válvulas cardíacas 

ainda não é completamente compreendido e pouco previsível. 

Becsek, Pietrasanta e Obrist (2020), também tiveram resultados interessantes com relação ao 

flutter em válvulas biológicas. Neste estudo, os autores constataram, computacionalmente, 

que a frequência de espalhamento dos anéis de vórtices é igual à frequência de oscilação das 

pontas dos folhetos, tendo um valor aproximado de 40 Hz. Esse fato concorda com os estudos 

que destacam o impacto do flutter no padrão de escoamento ao longo da aorta ascendente. O 

valor da frequência obtida está em acordo com os estudos de Vennemann et al. (2018), Lee et 

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

Recentemente, por meio de uma metodologia ex vivo, Zhu et al. (2023) avaliaram a 

biomecânica e o flutter de cada cúspide para o procedimento Ross sem e com a plicatura 

anticomissural (ACP). Esta técnica é usada em pacientes jovens que sofrem de disfunção da 

válvula aórtica, em que é efetuado um auto enxerto pulmonar para a substituição da válvula 

danificada. Foram testadas 10 válvulas porcinas e 5 humanas em um simulador de coração 

capaz de produzir a forma de onda fisiológica em concordância com a norma ISO 5840. O 

movimento dos folhetos foi registrado por meio de uma câmera de alta velocidade, sendo que 

a frequência de cada cúspide foi calculada contando o número de picos dividido pela duração 

da vibração ao longo de um ciclo cardíaco após a válvula estar totalmente aberta, e a 

amplitude foi medida pela média das distâncias entre cada par de pico e vale. Foi observado 

que os autoenxertos porcinos mostraram frequência de vibrações semelhantes nos folhetos 

correspondentes à coronária esquerda e ausente de coronária. Contudo, autoenxertos porcinos 

sem ACP, em relação ao grupo controle, demonstraram maiores frequências de flutter na 

cúspide da coronária direita. Além disso, os autoenxertos humanos sem ACP tiveram maiores 

frequências no folheto sem coronária em comparação aos com ACP. Isso mostra que o padrão 

de vibração é diferente para cada cúspide das válvulas cardíacas, ou seja, não há simetria 

neste fenômeno. Em todos os casos, as amplitudes de vibração foram semelhantes para todas 

as cúspides. Neste estudo, os autores encontraram uma faixa de frequência de 50 a 250 Hz e 

amplitudes variando de 0,4 a 1,75 mm. Os autores também enfatizam a possibilidade das 

flutuações presentes no escoamento próximo às válvulas, causadas pelo comportamento 

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

Portanto, é evidente que o fenômeno de flutter impacta diretamente na durabilidade das 

próteses das válvulas cardíacas, pelo aumento da fadiga dos folhetos, e também na eficiência 

das válvulas, uma vez que, interferem significativamente as grandezas do escoamento 
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sanguíneo. No entanto, ainda é escassa a disponibilidade de trabalhos na literatura com 

discussões mais aprofundadas sobre o assunto, ocasionando, dessa maneira, um obstáculo 

para a produção de biopróteses mais duráveis e que afetam minimamente a hemodinâmica 

local. Muitos estudos com o objetivo de avaliar a eficiência das próteses biológicas ainda não 

leva em consideração o flutter, mesmo que este e seus efeitos em outras grandezas físicas 

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 simulações é composto de um processador Intel® Core™ i9-12900KF 

com frequência de clock de 3,20 Hz de 16 núcleos e 24 threads, 128 GB de memória RAM, 2 

discos rígidos de 4TB de armazenamento e placa de vídeo Nvidia GeForce RTX 3070. O 

sistema operacional utilizado foi o Windows 10 Pro. A solução fluidodinâmica foi 

paralelizada em 16 threads e a estrutural em 4 threads 

3.1 Geometria das Simulações 

Em primeiro lugar, para efetuar as simulações propostas no presente trabalho, foi necessário 

desenvolver um modelo geométrico representativo do sistema abordado. A geometria adotada 

para a realização das simulações é constituída por duas partes distintas: a região do domínio 

sólido, representada pela prótese da válvula aórtica, e a região do domínio fluido, 

caracterizado pelo local onde ocorre o escoamento do sangue. Para a construção da geometria 

da válvula foi considerado um modelo geométrico disponível na literatura presente no 

trabalho de Abbasi e Azadani (2020), onde está descrita cada etapa para a obtenção dessa 

geometria, e utilizou-se o software SolidWorks (SolidWorks, Inc., Concord, MA, USA) para 

desenvolver o modelo CAD (Computer Aided Design) da prótese da válvula aórtica. A Figura 

23 indica algumas vistas da geometria da válvula, com seus respectivos parâmetros 

geométricos. 

Figura 23 – Diferentes vistas e alguns parâmetros geométricos da válvula usada nas simulações. (a) Vista 

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

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 
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O diâmetro interno D da válvula foi mantido constante em 25 mm para todas as simulações 

(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 protrusão 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 possível avaliar a influência desses 

parâmetros no comportamento da dinâmica dos folhetos das próteses das válvulas aórticas, 

principalmente, com relação às grandezas que caracterizam o fenômeno de flutter. A Tabela 2 

ilustra a combinação dos parâmetros geométricos das válvulas utilizadas em cada simulação. 

Tabela 2 - Lista das geometrias com os parâmetros geométricos usados em cada simulação. 

Geometria Diâmetro (mm) Espessura (mm) Altura de Protrusão (mm) 

A 25 0,25 15 

B 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 espaçamento entre os folhetos. Esse 

espaçamento é definido para garantir uma continuidade do domínio fluido ao longo das 

simulações, mas também, evita que os elementos de malha entre os folhetos não distorçam ao 

ponto de gerarem elementos com volume negativo. Isto evita problemas que forçam a parada 

do procedimento do cálculo computacional (BRAVO et al., 2016). Foram testados três 

valores de espaçamentos entre as cúspides da válvula, 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 simulações 

apresentaram divergências associadas a equação da continuidade e das variáveis do modelo de 

turbulência. Ademais, ocorreram deformações excessivas dos elementos de malha localizados 

entre os folhetos durante o padrão de deformação característico do processo de abertura da 

válvula. 

Deve-se destacar que a geometria da válvula aórtica considerada apresentou algumas 

simplificações, sem que prejudicasse a qualidade das análises referentes ao flutter que foram 

efetuadas, para reduzir o custo computacional envolvido durante a execução das simulações. 
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A primeira simplificação adotada foi a remoção do anel de sutura, como também, do anel de 

suporte, uma vez que, esses dois elementos não impactam na dinâmica dos folhetos. Além 

disso, foi considerado que a espessura é uniforme em toda extensão 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 correlação mais direta entre a 

espessura e as grandezas do flutter. Por fim, as cúspides foram definidas por apresentarem 

apenas uma camada tecidual, para evitar não linearidades excessivas devido à definição de 

contato entre as faces das camadas adjacentes. 

A geometria para a região fluidodinâmica foi considerada o lúmen de um tubo de diâmetro 

constante de valor igual ao diâmetro interno da válvula, 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 subtraída a geometria da válvula do seu interior. O procedimento para a 

confecção deste modelo geométrico foi realizado no software ANSYS SpaceClaim Direct 

Modeler® (ANSYS Inc., Lebanon, EUA). A Figura 24 mostra a geometria e suas dimensões 

para a simulação da região fluidodinâmica. 

Figura 24 – Domínio fluidodinâmico do problema abordado. 

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 
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Do mesmo modo que a geometria da válvula sofreu simplificações, a geometria 

fluidodinâmica também apresenta algumas. A primeira a ser citada é a consideração dos seios 

de Valsalva sendo calotas esféricas, para facilitar a construção da geometria final e para gerar 

malhas mais suaves nesses locais. Também foram removidas da análise as duas artérias 

coronárias, mesmo que esses vasos sanguíneos sejam capazes de interferir de forma 

significativa na hemodinâmica e no movimento das cúspides das válvulas (ZHU et al., 2023). 

Essa simplificação foi considerada, principalmente, para reduzir os esforços computacionais 

envolvidos no processo de cálculo, pois a malhas nessas regiões seriam muito refinadas. A 

Figura 25 indica ambos os domínios computacionais usados nas simulações. 

Figura 25 – Domínio sólido e fluidodinâmico utilizado nas simulações finais. 

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

3.2 Domínio Fluidodinâmico 

3.2.1 Equações de Governo  

O escoamento dos fluidos pode ser analisado por meio de duas equações básicas, conhecidas 

como, Princípio da Conservação da Massa (Equação da Continuidade), Princípio da 

Conservação da Quantidade de Movimento (Segunda Lei de Newton). Será considerado, no 

presente trabalho, que o escoamento seja isotérmico, logo, a Primeira Lei da Termodinâmica 

não será utilizada. 

A forma diferencial e vetorial das equações da conservação da massa e da quantidade de 

movimento pode ser representada pelas Equações 11 e 12. 
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𝜕𝜌௙

𝜕𝑡
+ 𝛻 ∙ ൫𝜌௙𝒖൯ = 0                                                                                                                            (11) 

𝜌௙ ൬
𝜕𝒖

𝜕𝑡
+ (𝒖 ∙ 𝛻)𝒖൰ = 𝜌௙𝒈 − 𝛻𝑝 + 𝛻𝝉                                                                                           (12) 

em que ρ୤ representa a massa específica do fluido, u o campo vetorial da velocidade do 

fluido, t o tempo, p a pressão, g o vetor da aceleração da gravidade, 𝛕 o tensor das tensões no 

interior do fluido e ∇ o operador vetorial nabla, definido pela Equação 13. 

𝛻 =
𝜕

𝜕𝑥
𝑖 +

𝜕

𝜕𝑦
𝑗 +

𝜕

𝜕𝑧
𝑘                                                                                                                       (13) 

A Equação 11 indica que a variação temporal da massa específica no interior de um elemento 

diferencial ocorre apenas devido ao fluxo líquido de massa que cruza as faces das fronteiras 

deste elemento. Já a Equação 12 mostra que a variação da quantidade de movimento do 

fluido, quando este esteja apenas sobre influência de um campo gravitacional, é causada pelo 

gradiente de pressão, pela gravidade e pelos efeitos viscosos originados pela interação 

molecular do fluido.  

Sendo o sangue um fluido incompressível, como também, se comporta como um fluido 

Newtoniano em grandes vasos sanguíneos e quando há elevadas taxas de deformação, por 

exemplo, na artéria aorta próxima a válvula aórtica, e considerando as propriedades físicas 

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

𝛻 ∙ 𝒖 = 0                                                                                                                                                 (14) 

𝜌௙ ൬
𝜕𝒖

𝜕𝑡
+ (𝒖 ∙ 𝛻)𝒖൰ = 𝜌௙𝒈 − 𝛻𝑝 + 𝜇𝛻ଶ𝒖                                                                                      (15) 

O conjunto de equações que governam o escoamento dos fluidos é de natureza não linear, de 

segunda ordem e são acopladas, sendo que, na maioria dos casos, é impossível de solucionar 

pelas técnicas analíticas conhecidas atualmente. No entanto, métodos numéricos foram 

desenvolvidos com o intuito de determinar respostas com um grau de precisão possível de ser 

controlado, sendo o mais conhecido, para problemas envolvendo escoamento de fluidos, o 

Método dos Volumes Finitos (MVF).  

3.2.2 Método dos Volumes Finitos 

As equações de conservação, descritas anteriormente, apresentam uma estrutura semelhante. 

Introduzindo uma grandeza genérica ϕ, podendo ser qualquer grandeza característica do 
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escoamento, pode-se escrever uma equação de conservação geral, conhecida como Equação 

de Transporte, representada pela Equação 16. 

𝜕(𝜌௙𝜙)

𝜕𝑡
+ 𝛻 ∙ ൫𝜌௙𝜙𝒖൯ = 𝛻 ∙ ൫𝛤(𝛻𝜙)൯ + 𝑆థ                                                                                   (16) 

em que, Γ representa o coeficiente de difusão e Sம o termo de fonte. Na Equação 16, o 

primeiro e o segundo termo são, respectivamente, a taxa de variação de ϕ com relação ao 

tempo (termo transiente) e a taxa líquida de ϕ saindo do elemento (termo convectivo), 

enquanto que, os dois últimos, mede a taxa de variação de ϕ devido à difusão (termo 

difusivo) e a taxa de variação de ϕ devido à termos de fonte. A Equação de Transporte é a 

equação básica para o desenvolvimento do MVF, onde as equações da conservação discutidas 

anteriormente são obtidas considerando ϕ igual a 1 para a conservação da massa e igual a u 

para a conservação da quantidade de movimento, e selecionando valores apropriados para o 

coeficiente  de difusão e para os termos de fonte. 

O Método dos Volumes Finitos, como qualquer outro método numérico, consiste em 

transformar um conjunto de equações diferenciais em um conjunto de equações algébricas. 

Esse processo é caracterizado, primeiramente, em discretizar o domínio de avaliação em 

vários pequenos volumes, conhecidos como volumes finitos. Em seguida, em cada desses 

volumes, será efetuada a integração da Equação de Transporte e posteriormente será adotada 

uma interpolação para determinar os valores da grandeza ϕ nas faces dos volumes. Esse 

procedimento resulta no seguinte conjunto de equações: 

𝑎௉𝜙௉ = ෍ 𝑎௜𝜙௜

௜

+ 𝑆௨                                                                                                                         (17) 

onde, o índice P indica o ponto nodal de análise, i os pontos nodais vizinhos ao ponto P e S୳ é 

o termo de fonte do volume finito. Os coeficientes 𝑎୔ e 𝑎୧ são constantes que dependem do 

processo de interpolação escolhido, tanto para as derivadas espaciais quanto para as derivadas 

temporais. 

3.2.3 Modelo de Turbulência 

A turbulência é caracterizada por um movimento tridimensional irregular e randômico (nas 

pequenas escalas), e caótico e coerente (nas grandes escalas) que surge no escoamento em 

moderados e elevados números de Reynolds. Em princípio, esse fenômeno pode ser descrito 

pelas Equações de Navier-Stokes, no entanto, essa prática não é comum de ser empregada 
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devido aos custos computacionais envolvidos, sendo que, geralmente, é preferível resolver em 

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

Para a modelagem da turbulência, no presente trabalho, foi considerada a técnica Reynolds 

Average Navier-Stokes (RANS), em que a atenção é focada somente na análise do 

escoamento médio e no efeito da turbulência nas grandezas físicas do escoamento. A 

metodologia RANS, baseada na média temporal das Equações de Navier-Stokes, é capaz de 

filtrar parte do espectro de turbulência relacionado com as menores escalas de vórtices 

(VERSTEEG; MALALASEKERA, 2007). 

Dentre os modelos de turbulência, pertencentes à técnica RANS, o k - ω STT (Shear Stress 

Transport) é o mais usado em estudos validados envolvendo o sistema cardiovascular 

(SILVA et al., 2020; GONÇALVES, 2020; LUCAS et al., 2014; COSTA et al., 2021). Este 

modelo adiciona duas equações de transporte a mais para a completa solução do fenômeno 

abordado, uma para a energia cinética turbulenta k e outra para a taxa específica de dissipação 

da energia turbulenta ω. O modelo k - ω SST combina as vantagens tanto do modelo k – 𝜀, 

que prever satisfatoriamente as grandezas do escoamento distante da camada limite, por ser 

um modelo para elevados números de Reynolds, quanto do modelo k – ω, utilizado para 

escoamentos próximos à camada limite e quando há gradientes de pressão adversos, sendo, 

assim, um modelo para baixos números de Reynolds. As Equações 18 e 19 indicam essas 

equações adicionais. 

𝜕(𝜌௙𝑘)

𝜕𝑡
+

𝜕(𝜌௙𝑢௜𝑘)

𝜕𝑥௝
= 𝛾𝑃 − 𝛽ଵ𝜌௙𝜔𝑘 +

𝜕

𝜕𝑥௝
ቈ൬𝜇 +

𝜇௧௨௥௕

𝜎௞
൰

𝜕𝑘

𝜕𝑥௝
቉                                                (18) 

𝜕(𝜌௙𝜔)

𝜕𝑡
+

𝜕(𝜌௙𝑢௜𝜔)

𝜕𝑥௝
= 𝜇𝐴𝜌௙𝑆ଶ − 𝛽ଶ𝜌௙𝜔ଶ +

𝜕

𝜕𝑥௝
ቈ൬𝜇 +

𝜇௧௨௥௕

𝜎ఠ
൰

𝜕𝜔

𝜕𝑥௝
቉ + 2(1 − 𝐹ଵ)𝜌௙

𝜕𝑘

𝜕𝑥௝

𝜕𝜔

𝜕𝑥௝
         (19) 

Sendo a viscosidade turbulenta 𝜇௧ definida da seguinte maneira: 

𝜇௧ =
𝜌௙𝑘

𝜔

1

𝑚𝑎𝑥 ቂ
ଵ

ఈ∗
,

ௌிమ

௔భఠ
ቃ
                                                                                                                      (20) 

onde F1 e F2 representam funções de mistura do modelo k – 𝜔 SST, S o valor absoluto da taxa 

de deformação, u୧ a componente da velocidade local, x୧ a coordenada cartesiana, βଵ e βଶ 

constantes do modelo k - 𝜔 SST,  σ difusividade de Prandtl e γ intermitência. A Tabela 3 

ilustra os valores das constantes utilizadas no presente trabalho para o modelo descrito, sendo 

eles valores padrões do software Ansys Fluent. 
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Tabela 3 - Valores das constantes para o modelo k – 𝛚 SST. 

Constante Valor Constante Valor Constante Valor 

αஶ
∗  1,0 R୵ 2,95 σ୩,ଵ (in) 1,176 

αஶ 0,52 aଵ 0,31 σ୩,ଶ(out) 1 

α଴ 0,11111 β୧,ଵ(in) 0,075 σன,ଵ(in) 2 

βஶ
∗  0,09 β୧,ଶ(out) 0,0828 σன,ଶ(out) 1,168 

Rஒ 8 σ୩,ଵ (in) 1,176 PLCF 10 

R୩ 6     

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

3.2.4 Discretização da Continuidade 

O software ANSYS Fluent efetua a discretização da Equação da Continuidade, Equação 14, 

por meio do método apresentado por Rhie e Chow (1983). A Equação 21 indica a equação da 

conservação da massa discretizada para um volume de controle: 

෍ 𝐽௙𝐴௙

ே೑ೌ೎೐ೞ

௙

= 0                                                                                                                                      (21) 

em que J୤ representa o fluxo de massa e A୤ a área da face f. Para determinar os valores de 

velocidade nas faces em relação aos valores no nós no centro do volume de controle, 

considerou-se uma média ponderada pela Equação da Conservação da Quantidade de 

Movimento, por meio de fatores de ponderação baseados nos fatores 𝑎୮ da Equação 17. Dessa 

forma, o fluxo J୤ pode ser obtido pela Equação 22. 

𝐽௙ =
𝜌௙൫𝑎௣,௖బ

𝑣௡,௖బ
+ 𝑎௣,௖భ

𝑣௡,௖భ
൯

𝑎௣,௖బ
+ 𝑎௣,௖భ

+ 𝑑௙൛ൣ𝑝௖బ
+ (𝛻𝑝)௖బ

∙ 𝑟଴൧ − ൣ𝑝௖భ
+ (𝛻𝑝)௖భ

∙ 𝑟ଵ൧ൟ                  (22) 

sendo, pୡబ
, pୡభ

, v୬,ୡబ
 e v୬,ୡభ

 as pressões e as velocidades normais, respectivamente, no centro 

da célula adjacente a face f, r⃗଴ e r⃗ଵ as distâncias da face até o centro da respectiva célula e d୤ 

está relacionado com a média dos coeficientes 𝑎୮ para ambas as células de cada lado da face 

f.  
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3.2.5 Discretização da Quantidade do Movimento Linear 

A discretização da equação da Conservação da Quantidade do Movimento, Equação 15, é 

efetuada apenas substituindo ϕ, na Equação 17, pelas componentes do vetor velocidade 𝑉ሬ⃗ . 

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

discretizada: 

𝑎௣𝑢 = ෍ 𝑎௡௕𝑢௡௕

௡௕

+ ෍ 𝑝௙𝐴 ∙ 𝚤̂ + 𝑆௨                                                                                              (23) 

Para determinar o campo de velocidade é necessário conhecer a pressão na face da célula e o 

fluxo de massa. Nesse caso, deve-se representar o valor da pressão na face em termos das 

pressões conhecidas nos nós dos elementos, procedimento este apresentado na seção da 

interpolação da pressão.  

3.2.6 Discretização Espacial do Termo Convectivo 

O software Ansys Fluent armazena os valores de uma grandeza genérica do escoamento ϕ 

nos centros dos elementos, no entanto, durante o processo de discretização das equações fica 

evidente a necessidade dos valores dessas grandezas nas faces dos elementos, tendo, assim, a 

exigência de um procedimento de interpolação. Para a discretização dos termos convectivos 

das equações da Conservação da Quantidade do Movimento Linear, da Energia Cinética 

Turbulenta e da Taxa de Dissipação Específica foi usado o esquema upwind de segunda 

ordem. Nesse esquema, os valores de ϕ nas faces são derivados por meio dos valores dos nós 

dos elementos à montante dessas faces e são calculadas por uma abordagem de reconstrução 

linear multidimensional. Dessa maneira, os valores de ϕ para uma face f qualquer foi obtido 

do seguinte modo: 

𝜙௙ = 𝜙 + 𝛻𝜙 ∙ 𝑟                                                                                                                                   (24) 

em que ϕ୤ representa o valor da grandeza ϕ na face f, ϕ o valor da grandeza no centro do 

elemento à montante da face f, ∇ϕ o gradiente no elemento à montante da face f e r⃗ o vetor 

deslocamento do centroide do elemento à montante da face f em relação ao centroide da face 

f.  
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3.2.7 Discretização Espacial do Termo Difusivo  

Para o termo difusivo da equação de transporte também é necessário adotar um esquema de 

interpolação. Nesse caso, empregou-se o esquema de diferenças centrais, sendo um método 

com precisão de segunda ordem, em que é caracterizado por uma interpolação linear simples 

para computar os valores nas faces das células em relação aos valores dos nós. Para o caso 

tridimensional, esse esquema é representado pelas seguintes relações: 

𝜙௘ =
𝜙ா + 𝜙௉

2
; 𝜙௪ =

𝜙ௐ + 𝜙௉

2
 

𝜙௦ =
𝜙ௌ + 𝜙௉

2
; 𝜙௡ =

𝜙ே + 𝜙௉

2
 

𝜙௧ =
𝜙் + 𝜙௉

2
; 𝜙௕ =

𝜙஻ + 𝜙௉

2
                                                                                                        (25) 

onde P é o ponto de análise, E é o vizinho à direita, W à esquerda, N o traseiro, S o frontal, T 

o superior e B o inferior. Os índices menores correspondem às faces da célula e suas 

localizações com relação ao ponto P são as mesmas indicadas por seus correspondentes nós 

vizinhos, por exemplo, a face 𝑒 é a face à direita do ponto P. 

3.2.8 Discretização do Termo Gradiente 

O termo gradiente ∇ϕ, presente na equação de transporte descrita pela Equação 16, foi 

discretizado pelo método Least Squares Cell-Based. Esse método assume uma variação linear 

da propriedade ϕ entre os dois nós de duas células adjacentes como está ilustrado na Figura 

26. 

Figura 26 – Representação do método Least Squares Cell-Based. 

 

Fonte: Ansys (2022b). 
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Na Figura 26 a variação da propriedade ϕ entre os elementos C0 e Ci ao longo do vetor δr୧ 

dos centróides c0 e ci pode ser expressa pela Equação 26. 

(𝛻𝜙)௖బ
∙ 𝛥𝑟௜ = ൫𝜙௖೔

− 𝜙௖బ
൯                                                                                                                (26) 

Considerando todos os centróides das células vizinhas obtém-se uma equação compacta para 

o método Least Squares Cell-Based. 

[𝐽](𝛻𝜙)௖బ
= 𝛥𝜙                                                                                                                                    (27) 

onde [J] é a matriz dos coeficientes à qual é puramente função da geometria.  

3.2.9 Discretização Temporal 

Para problemas transientes é necessário também realizar a discretização das equações em 

relação ao tempo. A discretização temporal envolve a integração de cada termo em relação ao 

passo de tempo Δt. Uma expressão genérica para a evolução no tempo da variável ϕ é dado 

por: 

𝜕𝜙

𝜕𝑡
= 𝐺(𝜙)                                                                                                                                             (28) 

em que, a função G incorpora qualquer discretização espacial.  No presente trabalho, para a 

discretização do termo do lado esquerdo da Equação 28, utilizou-se o esquema implícito de 

primeira ordem. Logo, a Equação 28 torna-se da seguinte maneira: 

𝜙௡ାଵ − 𝜙௡

𝛥𝑡
= 𝐺(𝜙௡ାଵ)                                                                                                                       (29) 

A principal vantagem do esquema implícito é 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 Interpolação da Pressão 

Para o caso considerado, o esquema standard é suficiente para interpolar os valores de 

pressão nas faces do elemento com respeito aos valores das pressões nos nós das células da 

malha ao longo do domínio computacional, visto que, não há efeito significativo de forças de 

campo e não há convecção natural com alto número de Rayleigh. Esse esquema interpola os 

valores da pressão nas faces usando os coeficientes da Equação da Conservação da 

Quantidade de Movimento, indicado na Equação 30. 
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𝑃௙ =

௉೎బ

௔೛,೎బ

+
௉೎೔

௔೛,೎೔

ଵ

௔೛,೎బ

+
ଵ

௔೛,೎೔

                                                                                                                                   (30) 

em que P୤ é a pressão na face f.  

3.2.11 Acoplamento Pressão-Velocidade 

Para o algoritmo de acoplamento pressão-velocidade foi empregado o esquema PISO 

(Pressure Implicit with Splitting of Operators), recomendado para problemas transiente com 

malha móvel (ANSYS, 2022a). Esse algoritmo pertencente à família dos esquemas SIMPLE 

(Semi-Implicit Method for Pressure Linked Equations) é caracterizado por envolver dois 

processos de correções das componentes do vetor velocidade e da pressão ao longo das etapas 

do algoritmo, garantindo, assim, uma maior eficiência de cálculo por necessitar menores 

números de iterações para atingir o residual desejado. A Figura 27 indica um fluxograma que 

resume o algoritmo PISO. 

Figura 27 – Fluxograma do algoritmo PISO. 

 

Fonte: Adaptado de Versteeg e Malalasekera (2007). 
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3.3 DOMÍNIO ESTRUTURAL 

3.3.1 Equação de Governo 

A parte estrutural do sistema é governada pela equação da conservação do momentum linear 

para um corpo deformável expressa na forma Lagrangiana, descrita pela Equação 31. 

𝜌௦

𝜕ଶ𝑑

𝜕𝑡ଶ
= 𝛻 ∙ 𝝈𝒔 + 𝑓                                                                                                                             (31) 

sendo, ρୱ a densidade da estrutura, dሬ⃗  o vetor deslocamento, 𝛔𝐬 o tensor das tensões de Cauchy 

e f⃗ a força de campo por unidade de volume. A Equação 31 indica que a alteração de 

movimento de um elemento diferencial de um corpo deformável ocorre devido às tensões 

internas desenvolvidas no interior do corpo causada pela aplicação de forças externas, como 

também, devido à imposição de um campo externo, por exemplo, o campo gravitacional. 

3.3.2 Método dos Elementos Finitos e Método Newmark 

O software Ansys Mechanical, para solucionar problemas estruturais dinâmicos, emprega o 

método dos Elementos Finitos para efetuar a discretização espacial do domínio 

computacional, utilizando para isso o princípio do trabalho virtual, gerando, dessa forma, a 

seguinte equação geral semi-discretizada indicada abaixo: 

[𝑀]{𝜈̈(𝑡)} + [𝐶]{𝜈̇(𝑡)} + ൛𝐹௜(𝑡)ൟ = {𝐹௔(𝑡)}                                                                                 (32) 

em que, [M] representa a matriz de inércia, [C] a matriz de amortecimento, {F୧(t)} o vetor das 

forças internas ao elemento, {Fୟ(t)} o vetor das forças externas aplicada ao elemento, {ν̇(t)} e 

{ν̈(t)} os vetores velocidade e aceleração, respectivamente. A Equação 32 ainda é continua 

com relação ao tempo, desse modo, foi adotado o método Newmark para realizar a integração 

temporal da Equação 32. Esse método aplicado em sistemas não lineares gera a seguinte 

equação discretizada no tempo e espaço: 

[𝑀]{𝜈̈௡ାଵ} + [𝐶]{𝜈̇௡ାଵ} + ൛𝐹௡ାଵ
௜ ({𝜈௡ାଵ})ൟ = {𝐹௡ାଵ

௔ }                                                                  (33) 

O subscrito n+1 acima indica que os parâmetros cinemáticos são avaliados para o tempo t୬ାଵ. 

O método Newmark exige que os vetores deslocamento {ν୬ାଵ} e velocidade {ν̇୬ାଵ} devem ser 

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

{𝜈̇௡ାଵ} = {𝜈௡} + [(1 − 𝛿){𝜈̈௡} + 𝛿{𝜈̈௡ାଵ}]𝛥𝑡                                                                               (34) 
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{𝜈 ௡ାଵ} = {𝜈௡} + {𝜈̇௡}𝛥𝑡 + ൤൬
1

2
− 𝛼൰ {𝜈̈௡} + 𝛼{𝜈̈௡ାଵ}൨ 𝛥𝑡ଶ                                                       (35) 

sendo, α e δ os parâmetros de integração. O método, dessa maneira, consiste em um sistema 

com três equações, sendo uma delas não linear, e três incógnitas {ν୬ାଵ}, {ν̇୬ାଵ} e {ν̈୬ାଵ} que 

são calculadas por meio das três quantidades conhecidas {ν୬}, {ν̇୬} e {ν̈୬}. Introduzindo um 

vetor residual {R୬ାଵ({ν୬ାଵ})}, a Equação 33 pode ser reescrita da seguinte forma: 

{R୬ାଵ({ν୬ାଵ})} = {F୬ାଵ
ୟ } − ൛F୬ାଵ

୧ ({ν୬ାଵ})ൟ − [M]{ν̈୬ାଵ} − [C]{ν̇୬ାଵ}                                 (36) 

sendo que essa equação representa um conjunto de equações não lineares, devido a presença 

do termo ൛F୬ାଵ
୧ ({ν୬ାଵ})ൟ. Para solucionar a Equação 36, primeiramente, é necessário efetuar 

um processo de linearização, sendo que nesse caso foi usado o método de Newton-Raphson, 

que será descrito na seção seguinte. 

3.3.3 Método de Newton-Raphson 

Aplicando o método de Newton-Raphson na Equação 36 é possível linearizar o operador de 

integração no tempo, processo este descrito na Equação 37. 

൛𝑅௡ାଵ൫{ν௡ାଵ
௞ }൯ൟ +

𝜕൛𝑅௡ାଵ൫{ν௡ାଵ
௞ }൯ൟ

𝜕൛ν௡ାଵ
௜ ൟ

{𝛥ν௡ାଵ
௞ } = {0}                                                                   (37) 

em que, ൛ν୬ାଵ
୩ ൟ representa o deslocamento {ν୬ାଵ} estimado para a k-ésima iteração, ൛Δν୬ାଵ

୩ ൟ o 

incremento do deslocamento para a k-ésima iteração e ൛R୬ାଵ൫൛ν୬ାଵ
୩ ൟ൯ൟ obtido pela seguinte 

equação: 

൛𝑅௡ାଵ൫{ν௡ାଵ
௞ }൯ൟ = {𝐹௡ାଵ

௔ } − ൛𝐹௡ାଵ
௜ ൫{ν௡ାଵ

௞ }൯ൟ − [𝑀]{ν̈௡ାଵ} − [𝐶]{ν̇௡ାଵ}                               (38) 

Substituindo a Equação 38 na Equação 37, obtém-se uma relação, Equação 39, capaz de 

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

ቂ(𝑎଴[𝑀] + 𝑎ଵ[𝐶]) + ൣ𝐾௡ାଵ
் ൫{ν௡ାଵ

௞ }൯൧ቃ {𝛥ν௡ାଵ
௞ } = ൛𝑅௡ାଵ൫{ν௡ାଵ

௞ }൯ൟ                                         (39) 

onde ൣK୬ାଵ
୘ ൫൛ν୬ାଵ

୩ ൟ൯൧ representa a matriz Jacobiana no tempo t୬ାଵ, 𝑎଴ =
ଵ

஑୼ మ
 e 𝑎ଵ =

ஔ

஑୼
. No 

presente trabalho, usaram-se os valores default para os parâmetros de integração, δ =
ଵ

ଶ
 e 

α =
ଵ

ସ
, que são suficientes para garantir a estabilidade das simulações. A Equação 39 pode ser 

escrita de maneira simplificada do seguinte modo: 
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[𝐾௜
்]{𝛥ν௜} = {𝑅௜}                                                                                                                                 (40) 

em que, ൣK୧
୘൧ define a matriz Jacobiana, {Δν୧} o incremento do deslocamento e {R୧} o vetor 

residual, sendo que ൣK୧
୘൧ e {R୧} obtidos por meio dos valores conhecidos de {ν୧}, e o valor do 

deslocamento para a próxima iteração é calculada através do incremento do deslocamento, 

dada pela Equação 41. 

{ν௜ାଵ} = {ν௜} + {𝛥ν௜}                                                                                                                         (41) 

Por fim, os termos {ν̇୬ାଵ} e {ν̈୬ାଵ} podem ser obtidos pelas Equações 34 e 35, descritas 

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

de equações, ou seja, para garantir a convergência das soluções é necessário efetuar diferentes 

iterações, que obedece ao passo a passo a seguir: 

1. Assume um valor para {ν௜}, geralmente é adotada a solução convergida da iteração 

anterior, e para o primeiro time step é considerado {ν௜} = 0; 

2. Baseado no valor de {ν௜}, calcula-se a matriz Jacobiana [𝐾௜
்] e o vetor residual {𝑅௜}; 

3. Posteriormente, determina-se o vetor incremento de deslocamento {Δν௜} pela Equação 40; 

4. Por fim, obtém-se o valor do deslocamento {ν௜ାଵ} através da Equação 41; 

5. Repete os passos de 2 a 4 até atingir a convergência da solução. 

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

três primeiras iterações. 

Figura 28 – Representação gráfica do método de Newton-Raphson. 

 

Fonte: Ansys (2022b). 
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3.4 Interação Fluido-Estrutural 

3.4.1 Método ALE 

A dinâmica de abertura e fechamento dos folhetos das válvulas cardíacas é um problema com 

um alto grau de acoplamento entre dois fenômenos físico, em que o movimento dos folhetos é 

diretamente influenciado pela característica hemodinâmica, como também, a mudança da 

posição dos folhetos ao longo do tempo altera o escoamento sanguíneo, sendo que é 

necessário 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 móvel 

conhecido como Arbitrary Lagragian-Eulerian, caracterizado pelo ajuste da malha 

fluidodinâmica devido ao movimento da estrutura, independente da direção e da velocidade 

desta (ABBAS et al., 2021). 

O módulo de acoplamento do ANSYS System Coupling soluciona as equações que governam 

os fenômenos estruturais e fluidodinâmicos separadamente, sendo que o acoplamento entre as 

duas partes é realizado considerando a compatibilidade entre o deslocamento e entre as 

tensões desenvolvidas na interface de interação, como indica as Equações 42 e 43: 

𝒅𝒔 = 𝒅𝒇                                                                                                                                                   (42) 

𝝈𝒔 ∙ 𝒏ෝ𝒔 = 𝝈𝒇 ∙ 𝒏ෝ𝒇                                                                                                                                   (43) 

em que, 𝐝𝐬 e 𝐝𝐟 representam os vetores do deslocamento do sólido e fluido, respectivamente; 

𝐧ෝ𝐬  e 𝐧ෝ𝐟 os vetores normais unitários no domínio sólido e no domínio fluido, respectivamente; 

𝝈𝒔 e 𝝈𝒇 os tensores das tensões correspondentes ao sólido e ao fluido na interface, 

respectivamente.  

Durante o funcionamento das cúspides das válvulas cardíacas é evidente o desenvolvimento 

de grandes deslocamentos, de modo que esse comportamento é capaz de gerar distorções 

excessivas dos elementos da malha fluidodinâmica. Desse modo, é necessário utilizar as 

ferramentas de smoothing, ajuste da malha pelo movimento dos nós internos, e remeshing, 

redefinição de aglomerados de elementos que violam o critério de distorção, para evitar 

problemas de convergência nas simulações. 
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3.4.2 Malha Móvel 

A ferramenta smoothing permite que os nós internos da malha se movam, sem que o número 

de nós nem suas conexões se alterem, ou seja, os nós internos “absorvem” o movimento das 

fronteiras móveis. Foi considerado o esquema spring based neste trabalho, normalmente 

usado para malhas constituídas de elementos tetraédricos (ANSYS, 2022a), em que as arestas 

entre dois nós adjacentes são idealizadas como molas, isto significa que obedecem a Lei de 

Hooke, descrita abaixo: 

𝐹⃗ = ෍ 𝑘௜௝(𝛥𝑥⃗௝ − 𝛥𝑥⃗௜)

௡೔

௝

                                                                                                                      (44) 

onde, Δxሬ⃗ ୧ e Δxሬ⃗ ୨ expressam os deslocamentos do nó i e da vizinhança j, n୧ o número de nós 

vizinhos e conectados ao nó i e k୧୨ a constante de mola entre os nós i e j, podendo ser obtido 

pela Equação 45. 

𝑘௜௝ =
𝑘௙௔௖

ටห𝑥⃗௜ − 𝑥⃗௝ห

                                                                                                                                   (45) 

sendo k୤ୟୡ o fator da constante de mola, adotou-se neste trabalho o valor 0,01 (MUTLU et al., 

2021), indicando, assim, que há pouco amortecimento nas molas e que o deslocamento do nó 

na fronteira é mais influenciado pelo movimento do nó interior. O processo iterativo é 

efetuado considerando condição de equilíbrio nos nós, ou seja, a força resultante gerada por 

todas as arestas conectadas aos respectivos nós vizinhos para cada nó deve ser igual à zero. 

Dessa forma, tem-se a seguinte equação iterativa. 

𝛥𝑥⃗௜
௠ାଵ =

∑ 𝑘௜௝𝛥𝑥⃗௝
௠௡೔

௝

∑ 𝑘௜௝
௡೔

௝

                                                                                                                         (46) 

em que m é o número de iterações.  

Quando os deslocamentos do domínio sólido são maiores em comparação aos comprimentos 

dos elementos de malha locais, a qualidade dos elementos pode deteriorar e os elementos 

tornam-se degenerados. Nesse caso, torna-se inválida a utilização da malha, podendo gerar, 

nesse cenário, elementos com volumes negativos, prejudicando, assim, o processo de 

convergência das simulações. Para contornar esse problema foi adotado o método remeshing, 

caracterizado por reconstruir a região 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 são 

descartadas no processo de atualização da malha, e as novas células formadas são testadas 

pelo mesmo critério para manter a qualidade da malha ao longo da simulação. Foi permitido 

que a malha atingisse um valor máximo skewness de 0,85. 

3.5 Definição dos Materiais 

Como detalhado em seções precedentes, o sangue é um fluido composto por eritrócitos, 

leucócitos e plaquetas suspensas em um líquido conhecido como plasma. Dessa maneira, o 

sangue apresenta um comportamento reológico complexo, podendo variar de acordo com a 

taxa de deformação, com o diâmetro do vaso sanguíneo, com a temperatura e com o 

hematócrito. Contudo, assumiu-se que o sangue se comportasse como um fluido Newtoniano, 

Equação 10, uma vez que, a artéria aorta é um vaso sanguíneo de grande calibre e a taxa de 

deformação nesse local é maior que 100 s-1, condições estas suficientes para adotar um valor 

constante de viscosidade (BECSEK; PIETRASANTA; OBRIST, 2020; BORAZJANI, 2013; 

CAO; BUKAC; SUCOSKY, 2015; GHOSH et al., 2018; GILMANOV et al., 2019). Além 

disso, a velocidade do pico sistólico é muito menor que a velocidade do som no sangue, dessa 

maneira, a variação da massa específica do sangue é desprezível, ou seja, o escoamento é 

incompressível (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 dinâmica e para a 

massa específica adotados nas simulações (GHOSH et al., 2018; SILVA et al., 2020; 

GONÇALVES, 2020; LUCAS et al., 2014; COSTA et al., 2021). 

Tabela 4 - Propriedades do sangue adotado nas simulações. 

Massa Específica (kg/m3) Viscosidade Dinâmica (Pa.s) 

1060 0,0035 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

Para o caso da prótese da válvula aórtica foi considerado o modelo elástico linear e isotrópico 

para modelar o comportamento constitutivo do tecido das biopróteses simuladas, em que 

foram empregados os dados de massa específica, módulo de elasticidade e coeficiente de 

Poisson disponíveis 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 

parâmetros utilizados para o material da prótese de válvula aórtica. 
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Tabela 5 - Dados do material da prótese biológica de válvula aórtica. 

Parâmetros Valores 

Massa Específica (kg/m3) 1100 

Módulo de Elasticidade (MPa) 1 

Coeficiente de Poisson 0,45 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

3.6 Condição de Contorno e Inicialização 

Para a completa solução das equações que governam o sistema analisado neste trabalho é 

necessário à adoção de condições de contorno consistentes com os objetivos propostos 

descritos anteriormente. Com relação à parcela fluidodinâmica do sistema, foram 

consideradas condições simplificadas de velocidade e de saída de sangue nas fronteiras do 

domínio fluido, ao contrário de aplicar as curvas transientes fisiológicas da velocidade e da 

pressão. Além disso, foi analisado apenas o intervalo de tempo correspondente à sístole, uma 

vez que, o flutter ocorre somente durante este período em válvulas cardíacas. Essa 

simplificação foi adotada para reduzir o custo computacional envolvido nas simulações, já 

que, o período diastólico, que representa 2/3 do tempo do ciclo cardíaco, não é importante 

para a avaliação do fenômeno de flutter. Além disso, aplicando essas simplificações nesses 

locais já é suficiente para analisar os impactos causados pela alteração dos parâmetros 

geométricos das válvulas aórticas nas grandezas vibracionais dos folhetos. 

Na entrada do modelo foi aplicado um perfil parabólico de velocidade para representar o 

intervalo sistólico, 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 Equação 47 descreve a velocidade aplicada na entrada do domínio 

fluidodinâmica. 

𝑉(𝑡) = −
400

9
𝑡ଶ +

40

3
𝑡                                                                                                                      (47) 

Já na saída, foi considerado a condição de contorno outflow, sendo que esta condição não é 

sugerida para ser usada quando se aplica pressão na entrada, para escoamentos compressíveis, 

quando há variação de massa específica em escoamentos transientes e para modelos 

multifásicos (ANSYS, 2022a). Mesmo que essa condição possa ser usada para escoamentos 

que não esteja completamente desenvolvido, é uma limitação do trabalho, visto que, as 

grandezas fluidodinâmicas possam assumir valores fora dos padrões fisiológicos. Ademais, 
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para toda a parede do lúmen do tubo e para as faces da geometria que são coincidentes com as 

faces das cúspides da válvula foram consideradas com ausência de deslizamento. Por fim, 

para as equações adicionais da energia cinética turbulenta e da taxa de dissipação específica, 

relativos ao modelo de turbulência, foi aplicado na entrada um valor de 5% para a intensidade 

de turbulência e foi empregado o diâmetro hidráulico (quatro vezes a razão entre a área da 

seção transversal e o perímetro molhado, igual ao valor do diâmetro do tubo), ou seja, de 25 

mm. A Figura 29 indica um esquema com o resumo das condições de contorno adotadas para 

a parcela fluidodinâmica do sistema estudado. 

Já para a parte estrutural, foram desprezados os deslocamentos e rotações das laterais dos 

folhetos, que são fixados no anel de suporte, removido desta análise, aplicando, desse modo, 

engastamento nesses locais, visto que, as deformações nessas faces são pequenas e também 

não há valores disponíveis na literatura (SALEEB; KUMAR; THOMAS, 2013). As faces das 

cúspides direcionadas para o ventrículo esquerdo e para a artéria aorta foram definidas como 

regiões de interação fluido-estrutural para haver a comunicação de dados de carregamento e 

deslocamento entre o domínio fluido e o domínio sólido. Foram definidas regiões de contato 

sem atrito entre os folhetos nas faces orientadas para o ventrículo esquerdo, sendo que o 

coeficiente de atrito entre as cúspides são desprezíveis para a atual análise (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 há grandes deslocamentos, e foi utilizado um valor de 0,1 para a rigidez 

normal na face de contato, uma vez que, a flexão é dominante no problema considerado 

(ANSYS, 2022b). Além disso, foi selecionado o comportamento de contato simétrico, sendo 

que, nesse caso, não há a possibilidade de determinar qual face é o alvo e qual é a fonte do 

contato (ANSYS, 2022b). Finalmente, um offset de 1 mm foi adotado para evitar que os 

folhetos não fechem completamente de forma a garantir a continuidade do domínio fluido ao 

longo de toda simulação e evitar deformações excessivas na malha fluidodinâmica entre os 

folhetos (BRAVO et al., 2016). A Figura 29 ilustra um esquema com as definições descritas 

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

Antes de iniciar a simulação no Ansys Fluent é necessário efetuar uma estimativa dos valores 

das grandezas do campo de escoamento inicial. Todas as simulações realizadas no presente 

trabalho foram iniciadas pelo método hybrid initialization, em que é capaz de prover uma 

aproximação rápida do campo de escoamento por meio dos dados disponíveis pelas condições 
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de contorno, determinando, assim, pela equação de Laplace, os campos de velocidade e 

pressão ao longo do domínio computacional. 

Figura 29 – Desenho esquemático das condições de contorno aplicadas ao modelo. 

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

Figura 30 – Regiões de contato entre as três cúspides da válvula. 

 

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 válvulas aórticas disponíveis na literatura (BOROWSKI et 

al., 2022; LURAGHI; MIGLIAVACCA; MATAS, 2018; LAVON et al., 2021; KIVI, 2021). 

Nesse caso, foram efetuados dois testes distintos, já que, o problema estudado é constituído 

por duas regiões diferentes: um teste para a malha do elemento estrutural e outro teste para a 

malha fluidodinâmica. Em ambos os casos, três malhas distintas foram consideradas, e 

refinaram-se as malhas dobrando o número de elementos de modo que a diferença relativa dos 

resultados obtidos, em locais pré-selecionados e que serão indicados a seguir, fossem 

inferiores a 5%. Além disso, para os testes, foi considerada apenas a geometria referente à 

válvula com 0,3 mm de espessura e 15 mm de altura de protrusão (Geometria B), e para as 

simulações com as outras geometrias foram adotadas os mesmos parâmetros e as mesmas 

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

Para o teste da malha estrutural, foram realizadas simulações estruturais estáticas, em que se 

adotaram todas as condições de contorno descritas anteriormente. Contudo, aplicou-se um 

carregamento de pressão constante de 1020 Pa (TANGO, 2020), valor este correspondente ao 

pico sistólico da pressão transvalvular, nas faces direcionadas para o ventrículo esquerdo. 

Monitoraram-se os deslocamentos das pontas das cúspides e a máxima tensão de von Mises 

desenvolvida na válvula. Foi analisada a tensão de von Mises, uma vez que, o tecido da 

prótese da válvula aórtica foi considerado elástico linear e isotrópico. As malhas são 

constituídas por elementos sólidos tetraédricos lineares e com duas camadas de elementos ao 

longo da espessura, de forma a melhorar a convergência das simulações, visto que, o 

fenômeno apresenta várias fontes de não linearidades. A Tabela 6 descreve os parâmetros 

gerados para as três malhas testadas enquanto que a Figura 31 ilustra as três malhas 

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

 Malha 1 Malha 2 Malha 3 

Número de Nós 13434 25683 50967 

Número de Elementos 17056 33084 66284 

Skewness Máximo 0,720690 0,736360 0,747680 

Skewness Mínimo 0,012596 0,015096 0,008226 

Qualidade Ortogonal Máxima 0,99993 0,99991 0,99996 

Qualidade Ortogonal Mínima 0,73067 0,65823 0,54950 

Comprimento Característico 

Máximo 
9,80E-5 1,10E-4 8,70E-5 

Comprimento Característico 

Mínimo 
4,80E-5 1,40E-5 2,90E-5 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

Figura 31 – Imagem das três malhas estruturais testadas. 

 

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 fluidodinâmica foi efetuado empregando simulações fluido-estruturais de 

duas vias, em que foi adotado o mesmo set-up das simulações finais. Foi utilizada a malha 

escolhida do teste de malha do elemento estrutural para a discretização espacial da estrutura 

neste teste. Nesse caso, geraram-se malhas não estruturadas apresentando elementos 

tetraédricos em todo domínio fluidodinâmico. Ademais, considerou-se um maior grau de 

refinamento próximo às paredes das válvulas, das paredes do tubo e das paredes dos seios de 

Valsalva. O elemento tetraédrico foi selecionado por ser o único elemento compatível com a 

ferramenta remeshing em simulações tridimensionais do software comercial utilizado 

(ANSYS, 2022a). Foi monitorada tanto a velocidade quanto a pressão em quatro pontos 

distintos ao longo do domínio, principalmente próximos à válvula aórtica. A Tabela 7 

descreve as características gerais das três malhas testadas e a Figura 33 ilustra as três malhas 

desenvolvidas em conjunto com a localização dos pontos inspecionados.  
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Tabela 7 - Dados das três malhas testadas para o domínio fluidodinâmico. 

 Malha 1 Malha 2 Malha 3 

Número de Nós 38008 74779 146672 

Número de Elementos 195267 389452 778299 

Skewness Máximo 0,78102 0,73550 0,77032 

Skewness Mínimo 0,0016525 0,0085133 0,0047413 

Qualidade Ortogonal Máxima 0,99325 0,99875 0,99111 

Qualidade Ortogonal Mínima 0,21898 0,28092 0,23902 

Comprimento Característico 

Máximo 
0,0019693 0,00097701 0,00041992 

Comprimento Característico 

Mínimo 
0,00007623 0,00003198 0,000016115 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

Figura 33 – Imagem das três malhas fluidodinâmicas testadas e a localização dos pontos onde a velocidade 

e a pressão foram monitoradas. 

 

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 
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3.8 Residual e Passo de Tempo 

Os cálculos para os métodos numéricos, sendo um processo iterativo, devem ser continuados 

até que os resultados das grandezas que englobam o fenômeno físico satisfaçam condições de 

residuais numéricos pré-estabelecidos. Para o caso fluidodinâmico, o Ansys Fluent efetua 

iterações até que seja respeitado o princípio de conservação em todas as células, sendo que o 

residual, Rம, sobre todos os elementos P do domínio fluidodinâmico, foi obtido pela Equação 

48. 

𝑅థ =
∑ |∑ 𝑎௡௕𝜙௡௕ + 𝑏 − 𝑎௉𝜙௉௡௕ |௖é௟௨௟௔௦ ௉

∑ |𝑎௉𝜙௉|௖é௟௨௟௔௦ ௉
                                                                                   (48) 

Para a Equação da conservação da massa, o resíduo, Rc, foi calculado pela Equação 49. 

𝑅௖ =
∑ |𝑡𝑎𝑥𝑎 𝑑𝑒 𝑐𝑟𝑖𝑎çã𝑜 𝑚𝑎𝑠𝑠𝑎 𝑛𝑎 𝑐é𝑙𝑢𝑙𝑎 𝑃 |ே௜௧௘௥௔çõ௘௦௖é௟௨௟௔௦ ௉

∑ |𝑡𝑎𝑥𝑎 𝑑𝑒 𝑐𝑟𝑖𝑎çã𝑜 𝑑𝑒 𝑚𝑎𝑠𝑠𝑎 𝑛𝑎 𝑐é𝑙𝑢𝑙𝑎 𝑃|ହ௖é௟௨௟௔௦ ௉
                                           (49) 

sendo o denominador o maior valor absoluto entre as cinco primeiras iterações. O critério de 

convergência adotado neste trabalho foi um residual de 10-3 para a continuidade e de 10-4 para 

as componentes do vetor velocidade u, e para as variáveis relacionadas à turbulência, k e ω.  

Como descrito anteriormente, para o domínio estrutural, o Ansys Mechanical utiliza o método 

Newton-Raphson como estratégia iterativa para a solução do sistema de equações geradas 

pelo processo de discretização. Como critério de convergência para o método de Newton-

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

Por fim, para a convergência de transferência de dados entre o domínio fluidodinâmico e o 

domínio estrutural adotou-se o valor RMS de 10-3 para um valor normalizado de todos os 

dados transferidos, Δ୪, entre duas iterações sucessivas, obtidos pela Equação 50. 

Δ୪ =
Φ௔௧௨௔௟ − Φ௔௡௧௘௥௜௢௥

0,5Ω[(𝑚𝑎𝑥|Φ| − 𝑚𝑖𝑛|Φ|) + |Φ|തതതത]
                                                                                         (50) 

em que Φ é o valor do dado transferido e Ω é o fator de sub-relaxamento, onde foi usado o 

valor unitário para a transferência do deslocamento e 0,3 para a transferência da força. 

O passo de tempo utilizado nas simulações e nos testes de malha para o domínio 

fluidodinâmico foi de 0,0001 s. 
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4 RESULTADOS E DISCUSSÃO 

4.1 Resultados Para o Teste de Malha 

4.1.1 Resultados teste de malha do elemento estrutural 

Conforme mencionado na seção 3.7, para o teste de malha do elemento estrutural foram 

efetuadas simulações estruturais estáticas aplicando uma pressão constante, no lado dos 

folhetos direcionados ao ventrículo esquerdo, correspondente à pressão transvalvular do pico 

sistólico. A Tabela 8 indica os valores dos deslocamentos totais dos pontos ilustrados na 

Figura 32, os valores das tensões máximas de von Mises desenvolvidos ao longo da 

geometria, como também, as diferenças relativas desses valores com relação às 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 

Tensão Máxima de von Mises (MPa) 0,410 0,406 0,402 

Diferença Relativa Entre às Malhas 

 Malha 2 – Malha 1 Malha 3 – Malha 2 

Deslocamento F1 0,30% 0,17% 

Deslocamento F2 0,28% 0,27% 

Deslocamento F3 0,26% 0,25% 

Tensão Máxima de von Mises 1,12% 0,96% 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

Percebe-se que as três malhas testadas atenderam ao critério escolhido para o presente estudo, 

ou seja, que a diferença relativa entre os valores dos deslocamentos totais das pontas dos 

folhetos e da tensão máxima 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 cálculo do domínio estrutural nas simulações. 

4.1.2 Resultados teste de malha do domínio fluidodinâmico 

Para o teste de malha do domínio fluidodinâmico foram efetuadas simulações 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 distribuições das velocidades e 

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

simulação.  

Figura 34 – Distribuição das velocidades ao longo do tempo para as três malhas fluidodinâmicas testadas. 

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 
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Figura 35 – Distribuição das pressões ao longo do tempo para as três malhas fluidodinâmicas testadas. 

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

Observa-se que a Malha 1 apresentou resultados destoantes com relação às outras duas 

malhas. Entre as Malhas 2 e 3 a maior diferença da velocidade ocorreu para o ponto 2, com 

uma diferença relativa de 4,45%, e a maior diferença para a pressão aconteceu para o ponto 3, 

com uma diferença relativa de 4,98%. Nesse caso, selecionou-se a Malha 2 para o domínio 

fluidodinâmico para realizar as simulações, visto que, atendeu ao critério adotado para as 

diferenças relativas serem menores que 5%, e por reduzir os esforços computacionais para os 

cálculos do modelo numérico proposto. 

Percebe-se que a tanto a velocidade quanto a pressão exibiram um comportamento irregular e 

oscilatório de distribuição, e que a irregularidade da velocidade aumenta nos pontos a jusante 

da válvula, ou seja, pontos 3 e 4. Isso ocorre devido às oscilações das cúspides durante o 

fenômeno do flutter, sendo capaz de interferir nas grandezas fluidodinâmicas (JOHNSON et 

al., 2020; JOHNSON et al., 2022; BECSEK; PIETRASANTA; OBRIST, 2020). Ademais, a 
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pressão assumiu valores negativos para todos os pontos testados, ou seja, valores que fogem 

do padrão fisiológico da região estudada. Isso é observado, uma vez que, a condição de 

contorno adotada na saída do domínio não representa uma condição fisiológica, e não 

apresenta um valor de referência para a pressão. 

4.2 Pressão Transvalvular 

A Figura 36a indica a comparação da pressão transvalvular desenvolvida, obtida pela 

diferença da pressão média entre os planos imediatamente antes e depois das válvulas, para as 

diferentes espessuras de folhetos, enquanto que a Figura 36b indica a comparação da pressão 

transvalvular desenvolvida para os diferentes comprimentos de folhetos, obtidos variando a 

altura de protrusão. 

Figura 36 – Pressão transvalvular ao longo do tempo para as geometrias de válvulas usadas. (a) Diferença 

da pressão transvalvular devido à variação da espessura dos folhetos. (b) Diferença da pressão 

transvalvular devido à da altura de protrusão das válvulas. 

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

Por meio dos gráficos mostrados na Figura 36a e Figura 36b, pode-se observar que, a pressão 

transvalvular apresenta um padrão oscilatório para todos os casos apresentados, exceto para a 

Geometria E, visto que, essa geometria não apresentou flutter, como será apresentado nas 

seções seguintes. Esse padrão oscilatório da pressão transvalvular ocorre, visto que, o 

fenômeno do flutter interfere significativamente nas grandezas do escoamento nas 

proximidades da válvula, gerando, dessa maneira, o comportamento indicado para a pressão 

transvalvular. Este efeito do movimento vibracional das cúspides nas grandezas físicas da 

hemodinâmica local também foi constatado em diferentes estudos na literatura (BECSEK; 
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PIETRASANTA; OBRIST, 2020; JOHNSON et al., 2020; JOHNSON et al., 2022; MAO; LI; 

SUN, 2016; WIESE, 2018).  

A pressão 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 

pressão ventricular com relação à pressão aórtica. Este período do ciclo cardíaco corresponde 

com a contração máxima realizada pelo coração, sendo, dessa forma, responsável pelo 

procedimento de total abertura da válvula aórtica. Após esse instante de tempo, a pressão 

transvalvular decresce, até atingir valores negativos. A pressão aórtica começa aumentar 

enquanto a pressão ventricular diminui continuamente devido ao esvaziamento do ventrículo 

esquerdo e pelo relaxamento dos músculos cardíacos. Os valores negativos para a pressão 

transvalvular nos instantes finais das simulações indicam que a pressão aórtica supera a 

pressão ventricular, caracterizando, dessa maneira, o início da diástole e o fechamento da 

válvula aórtica.  Comparando as Figuras 36a e 36b com as pressões transvalvular, durante a 

sístole, 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 pressões obtidas neste trabalho estão dentro dos limites fisiológicos tanto 

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

Outro ponto que deve ser destacado, por meio da Figura 36a, é que próteses de válvulas 

aórticas com folhetos mais espessos apresentaram maiores níveis de pressão transvalvular. 

Isso acontece, uma vez que, válvulas com espessuras maiores são caracterizadas por conter 

maiores inércia e rigidez, ou seja, são válvulas mais resistentes ao processo de abertura. Desse 

modo, é necessário o desenvolvimento de maiores pressões nas faces dos folhetos orientados 

para o ventrículo esquerdo para a total abertura das válvulas aórticas (JOHNSON et al., 2020; 

CHEN; LUO, 2020). Johnson et al. (2020) aponta que válvulas mais espessas são menos 

susceptíveis ao flutter, porém, devido ao aumento dos níveis de pressão ocasionados pelo 

aumento da resistência à abertura da válvula, deve-se realizar uma avaliação mais criteriosa 

para analisar se os riscos causados pelo aumento da pressão são menores que os riscos 

relacionados com a deterioração das próteses intensificados pelo flutter. 

Com respeito à influência da altura de protrusão na pressão transvalvular, Figura 36b, é 

evidente que a variação deste parâmetro geométrico exibiu uma variação mais sutil 

comparado com a variação da espessura das cúspides. A hipótese para este fato é a ocorrência 

de uma compensação entre os termos de inércia e rigidez dos folhetos. Assumindo a 

Geometria B como referência, a Geometria E apresenta uma rigidez maior, porém menor 
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inércia, enquanto que a Geometria F é menos rígida e com um termo de inércia maior. Isso 

não foi observado na variação da espessura, visto que, quanto maior a espessura do folheto, 

estes elementos são constituídos com maiores rigidez e inércia simultaneamente, como 

discutida anteriormente. 

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

valores médios estes obtidos em relação ao tempo. 

Tabela 9 - Valores médios em relação ao tempo da pressão transvalvular para cada geometria de válvula. 

Válvula Pressão 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 é possível perceber, fica constatado que o nível 

médio da pressão transvalvular realmente aumenta. Entretanto, a taxa de crescimento da 

pressão transvalvular com relação à espessura das cúspides 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 diferença de pressão entre a entrada e a saída do domínio computacional 

entre dois termos: força aplicada aos folhetos da válvula e a força inercial do fluido. A força 

aplicada às cúspides está diretamente relacionada com a pressão transvalvular. Os autores 

constataram, em concordância com os resultados discutidos anteriormente, que quanto mais 

espesso os folhetos maiores serão as forças aplicadas a eles. Ademais, a variação foi mais 

significativa quando a espessura passou de 0,6 mm para 0,8 mm, em contradição com a 

variação mais sutil entre os folhetos de 0,2 mm, 0,3 mm e 0,5 mm. 

Já para o aumento da altura de protrusão não é possível estabelecer uma correlação entre a 

mudança da pressão transvalvular obtida, uma vez que, a variação não apresentou um 

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

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

B. 

4.3 Deslocamentos Radiais das Pontas dos Folhetos 

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

geometrias consideradas neste trabalho ao longo do período sistólico do ciclo cardíaco. 

Figura 37 – Deslocamentos radiais das três cúspides da prótese biológica da válvula aórtica. (a) Geometria 

A. (b) Geometria B. (c) Geometria C. (d) Geometria D. (e) Geometria E. (f) Geometria F. 
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Fonte: Elaborado pelo Autor. 

Percebe-se que, as válvulas simuladas apresentaram flutter, sendo que elas apresentaram 

vibrações dos folhetos, caracterizadas pelo movimento oscilatório das pontas das cúspides, 

com exceção da válvula com 13 mm de altura de protrusão e espessura de 0,3 mm (Geometria 

E). As oscilações dos três folhetos são de natureza assíncrona, ou seja, as cúspides são 

defasadas uma em relação à outra, padrão este observado também por Zhu et al. (2023). Os 

autores sugerem que os movimentos assíncronos dos folhetos estejam associados com a 

mudança da dinâmica do escoamento, com a presença da turbulência e com instabilidades do 

escoamento nas proximidades da válvula. Este comportamento pode sugerir que os impactos 

prejudiciais nas biopróteses ocasionados pelo flutter, tais como, aumento da calcificação e 

fadiga, não seja de maneira uniforme, existindo, assim, a possibilidade de alguns folhetos 

sofrerem de um processo de calcificação mais intenso e fadigar de modo prematuro com 

relação aos outros folhetos. Isso só confirma que o fenômeno de flutter ainda é pouco 

compreendido e pouco previsível, sendo de natureza complexa e englobando diversas 

variáveis que podem influenciar este fenômeno. Além disso, deve-se destacar que o padrão de 

escoamento é apenas uma das condições que contribui para o surgimento do movimento 

assíncrono dos folhetos, já que, naturalmente as três cúspides de uma mesma prótese 

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

Ainda pela Figura 37, é possível observar que quanto maior a espessura dos folhetos, as 

oscilações entre as cúspides foram mais assíncronas uma em relação às outras. Para melhorar 

a compreensão deste comportamento, a Figura 38 ilustra a distribuição da intensidade de 

turbulência ao longo do tempo para dois planos localizados à jusante da válvula, um mais 

próximo (Plano 1) e outro mais distante (Plano 2). 
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Figura 38 – Intensidade de turbulência ao longo do tempo para dois planos distintos à montante da 

válvula aórtica. (a) Variação da espessura no Plano 1. (b) Variação da espessura no Plano 2. (c) Variação 

da altura de protrusão no Plano 1. (d) Variação da altura de protrusão no Plano 2 (e) Localização dos 

Planos. 

 

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

Observa-se que as válvulas mais espessas desenvolveram níveis de intensidades de 

turbulência maiores em referência às válvulas menos espessas. Esse fato pode ser explicado 

pela maior inércia e rigidez destas válvulas, ou seja, as válvulas mais espessas necessitam de 

maiores tempos de abertura (Figura 37), implicando, nesse caso, maior aumento da velocidade 

local devido aos maiores tempos de restrições da seção transversal onde o ocorre o 
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escoamento. Desse modo, o escoamento fica mais turbulento e provoca termos de flutuações 

mais significativos durante a abertura da válvula, podendo, assim, causar um padrão 

oscilatório mais imprevisível e irregular. A intensidade de turbulência, nos planos indicados, 

também apresenta um padrão oscilatório e com os picos correspondendo com o momento dos 

vales dos deslocamentos radiais, indicando, assim, que o flutter é responsável por aumentar a 

turbulência do escoamento sanguíneo à jusante da válvula. Por fim, é possível verificar que ao 

longo do comprimento do domínio computacional ocorre um amortecimento da turbulência, 

visto que, o Plano 2 apresentou níveis de intensidade de turbulência menores em relação ao 

Plano 1, mais próximo da válvula.  

Comparando as válvulas com diferentes alturas de protrusão, observa-se que, este parâmetro 

geométrico teve um efeito considerável com relação ao desenvolvimento do flutter nos 

folhetos. Fica evidente que para menores alturas de protrusão maior é a resistência das 

cúspides ao fenômeno de flutter, pois, a Geometria E não apresentou oscilações nas pontas 

dos folhetos. Neste caso, a variação da altura de protrusão apresentou um efeito mais 

relevante com respeito à ocorrência ou não de flutter nas válvulas cardíacas do que a variação 

da espessura dos folhetos. Além disso, a Geometria E também exibiu um comportamento 

assíncrono após o instante de tempo do pico sistólico (t = 0,15 s), que também pode está 

associado com a elevada intensidade de turbulência, com patamares similares as outras 

válvulas, apontada na Figura 38. Os níveis de intensidade de turbulência para a Geometria E 

foram ligeiramente maiores com relação às Geometrias B e F devido ao menor nível de 

abertura que essas válvulas apresentam, como observado pelo menor deslocamento radial 

máximo, ou seja, maiores velocidades vão ser geradas pela maior restrição da área de 

escoamento. 

A Geometria F exibiu um movimento mais síncrono que as Geometrias B e E, desenvolvendo 

um comportamento assíncrono mais perceptível após o instante de tempo de 0,20 s. Sugere-se 

que esse padrão foi observado, do mesmo modo que a válvula menos espessa (Geometria A), 

devido aos menores níveis de intensidade de turbulência desenvolvidos para esta geometria, 

obtidos pela maior facilidade de abertura da válvula.  

A Tabela 10 mostra os valores médios com relação ao tempo das intensidades de turbulência 

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

da válvula. 

Válvula 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 será a 

intensidade de turbulência, porém, os valores não seguem um padrão bem definido. Com 

relação ao amortecimento da turbulência, a espessura não teve impacto significativo, sendo 

que as reduções foram próximas para as quatro espessuras, com a válvula de 0,25 mm de 

espessura (Geometria A) tendo uma redução ligeiramente maior. Com respeito à variação da 

altura de protrusão, este parâmetro também não teve efeitos evidentes no amortecimento da 

turbulência, sendo que a válvula com altura de protrusão de 17 mm (Geometria F) teve uma 

redução um pouco menor com relação às outras alturas de protrusão.  

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

todas as válvulas simuladas ao longo do período sistólico. 

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

Variação da altura de protrusão. 

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 
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Percebe-se que as válvulas 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, são mais rápidas durante o fechamento, ou seja, as válvulas de maiores espessuras 

ficam menos tempo abertas ao longo do período da sístole. Além disso, os folhetos com 

maiores espessuras também apresentaram menores patamares de abertura, em que os 

deslocamentos médios no decorrer das oscilações 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 é explicado pela 

maior rigidez e maior inércia das válvulas mais espessas, sendo mais resistentes ao processo 

de abertura. As válvulas com menores alturas de protrusão foram mais resistentes, devido às 

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 válvulas 

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

A Figura 40 indica imagens das válvulas para diferentes instantes de tempo durante o 

processo de abertura das válvulas, onde é possível verificar os pontos discutidos 

anteriormente.  

Figura 40 – Imagens das seis válvulas estudadas em diferentes instantes de tempo ao longo do processo de 

abertura. 

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 
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4.4 Análise da Distribuição da Tensão e Deformação 

A Figura 41 mostra a distribuição das máximas tensões e deformações principais 

desenvolvidas nas válvulas ao longo do tempo, durante a sístole. 

Figura 41 – Distribuição da máxima tensão e deformação principal para as seis válvulas estudadas. (a) 

Máxima tensão principal para variação da espessura. (b) Máxima deformação principal para variação da 

espessura. (c) Máxima tensão principal para variação da altura de protrusão. (d) Máxima deformação 

principal para variação da altura de protrusão. 

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

Primeiramente, pode-se observar que, devido à ocorrência do flutter as grandezas do domínio 

sólido também apresentaram comportamento oscilatório, do mesmo modo que as grandezas 

fluidodinâmicas. 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 estão 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 oscilatório da tensão nos folhetos é um 

fator que compromete ainda mais esses elementos com relação à sua vida de fadiga, visto que, 

adiciona uma componente de tensão alternada a mais às tensões cíclicas desenvolvidas ao 

longo do ciclo cardíaco completo. Percebe-se que os picos da máxima deformação principal e 

da máxima tensão principal coincidem com os picos dos deslocamentos radiais dos folhetos. 

Dessa maneira, é possível estimar quais dentre os três folhetos, devido ao seu comportamento 

assíncrono, pode apresentar uma tendência maior a fadiga, uma vez que, essa falha estrutural 

está diretamente correlacionada com o número de ciclos da componente alternada da tensão 

desenvolvida em um elemento estrutural (amplitude das oscilações da tensão). No entanto, 

essa análise simplificada não é válida para ser realizada considerando as diferentes 

geometrias, visto que, a fadiga depende de diferentes fatores, tais como, número de ciclos, 

valor da tensão alternada e o valor da tensão média (JUVINALL; MARSHEK, 2016). Logo, 

nesses casos, é necessária a avaliação mais criteriosa e utilizando um modelo matemático de 

fadiga adequado para o caso analisado. 

Observa-se que maiores espessuras de folhetos desenvolveram níveis de deformações 

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 será a rigidez estrutural das 

cúspides, devido à constância do módulo de elasticidade e do crescimento do momento de 

inércia à flexão destes elementos estruturais. Dessa maneira, como as válvulas estão sendo 

modeladas com comportamento reológico de natureza linear elástica e isotrópica, a máxima 

tensão principal vai seguir o mesmo padrão de comportamento que a máxima deformação 

principal, ou seja, para maiores espessuras menor será o nível de tensão desenvolvida ao 

longo do domínio sólido, 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 válvulas mais espessas, apresentaram um pico dessas 

grandezas após o instante de tempo igual a 0,25 s, e quanto maior a espessura mais antecipado 

foi o pico. Isso é explicado pelo fechamento mais rápido observado em válvulas mais 

espessas, Figura 39, onde acontece o contato entre as cúspides mais cedo, evidenciando, desse 

modo, os últimos picos obtidos. 

Considerando a variação da altura de protrusão, observa-se que, apenas a Geometria E não 

apresentou oscilações tanto da máxima tensão principal quanto da máxima deformação 

principal. Isso acontece, uma vez que, essa foi a única válvula que não teve desenvolvimento 
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do flutter, mostrando, assim, que o flutter impacta diretamente no comportamento destas 

grandezas. Do mesmo modo que para variação da espessura, a tensão e a deformação 

exibiram o mesmo comportamento, todavia, a variação da altura de protrusão não interferiu 

significativamente nos níveis de tensão e deformação. Neste caso, a Geometria E apresentou 

0,329 MPa de tensão e 0,149 de deformação média ao longo do tempo, a Geometria B 0,274 

MPa e 0,114 e a Geometria F 0,276 MPa e 0,114. Os valores tão destoantes da Geometria E 

foram causados pela ausência das oscilações. 

A Figura 42 indica a distribuição da tensão máxima principal e deformação máxima principal 

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

Figura 42 – Distribuição da máxima tensão principal de da máxima deformação principal ao longo de um 

folheto no instante de tempo de 0,07 s. (a) Distribuição da máxima tensão principal. (b) Distribuição da 

máxima deformação principal. 

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

Com relação à distribuição da máxima tensão principal desenvolvida nos folhetos, percebe-se 

que os maiores valores estão indicados no centro do folheto e nas laterais, regiões 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). Já a 

máxima deformação principal apresentou os maiores valores em regiões também destacados 

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

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

considerar efeitos anisotrópicos dos folhetos, tem um impacto significativo nos estados de 
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tensão e na cinemática dos folhetos. Os autores constataram que a matriz de fibras é 

responsável por reduzir o pico da tensão em 63% ao longo do período sistólico. Além disso, 

os reforços das fibras também melhoram a estabilidade dos movimentos dos folhetos no meio 

da sístole. Já em outro estudo, Joda et al. (2016) também obteve uma redução da tensão 

considerando os folhetos anisotrópicos em comparação com os folhetos isotrópicos, redução 

está de aproximadamente 14%. Ademais, a distribuição de tensão para os folhetos 

anisotrópicos não apresentou regiões de concentração de tensão, sendo que o campo de tensão 

apresentou um padrão mais uniforme ao longo das cúspides.  

4.5 Análise do Comportamento Fluidodinâmico  

A Figura 43 ilustra linhas de correntes, originadas na entrada do domínio fluidodinâmico, para 

diferentes instantes de tempo para a válvula com 15 mm de altura de protrusão e espessura 

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

Nos instantes iniciais da sístole, as velocidades em todo o domínio computacional são iguais 

ou próximas de zero, sendo que a velocidade na entrada é muito baixa e a válvula aórtica se 

encontra fechada nestes instantes. Até o tempo 0,07 s, devido ao aumento da velocidade do 

período sistólico, a válvula começa o movimento de abertura até a sua área de abertura 

máxima, evidenciando, dessa forma, o aumento da velocidade do sangue em todo domínio. 

Neste intervalo de tempo, de 0,02 s até 0,07 s, o escoamento sanguíneo adquiriu um padrão 

laminar tanto a montante quanto a jusante da válvula. A partir do instante de tempo de 0,1 s, 

quando se tem início ao movimento vibracional das cúspides devido ao flutter (Figura 39), o 

escoamento do sangue a jusante da válvula começa a apresentar um comportamento ondulado 

e irregular com picos de velocidade, decorrente dos instantes de vales dos movimentos 

oscilatório dos folhetos, propagando para a saída 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 sístole, para intervalo de 

tempo acima de 0,28 s, ocorre à inversão do sentido do gradiente de pressão, pressão 

transvalvular assume valores negativos (Figura 36), e o escoamento começa a apresentar 

estruturas de recirculação, principalmente, nas regiões dos seios de Valsalva (LAVON et al., 

2021; SADRABADI et al., 2021; SALMAN; SALTIK; YALCIN, 2021). Este fenômeno é 

responsável pelo movimento de fechamento dos folhetos das válvulas, impedindo, assim, o 

refluxo de sangue para o coração.  
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Figura 43 – Linhas de corrente para diferentes instantes de tempo ao longo da simulação para a 

Geometria B. 

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

Para incrementar a discussão com respeito à propagação dos picos de velocidade ao longo do 

comprimento a jusante da válvula, a Figura 44 ilustra lado a lado as mesmas linhas de 

corrente descritas na Figura 43, com isovolumes de intensidade de turbulência com valores 

acima de 0,125 para alguns instantes de tempo durante as oscilações das cúspides. 
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Figura 44 – Comparação entre as linhas de corrente e isovolumes de intensidade de turbulência, com 

valores acima de 0,125, para a Geometria B. 

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

Percebe-se que, a propagação dos isovolumes de maiores intensidades de turbulência 

desenvolvida ao longo do domínio computacional acompanha os pulsos de picos de 

velocidade destacados nas linhas de corrente, visto que, regiões com maiores velocidades são 

mais turbulentos. Becsek, Pietrasanta e Obrist (2020) também observaram que a propagação 

dos vórtices está diretamente conectada com os repetidos movimentos de flexão que os 

folhetos realizam durante o fenômeno do flutter. Além disso, os autores concluíram que a 

frequência destes pulsos é igual à frequência de vibração das cúspides das válvulas. Este fato 

também está sendo evidenciado no presente trabalho indicado tanto na Figura 38 quanto na 

Figura 44, em que os picos da intensidade de turbulência coincidem com os vales dos 

deslocamentos das pontas dos folhetos, ou seja, essas duas grandezas apresentam a mesma 

frequência, porém, são defasadas em 180º. Isso pode indicar que, a avaliação do flutter não 

precisa estar limitada em mapear os contornos das cúspides das válvulas em testes 

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

Ultrassonografia, para caracterizar o fenômeno de flutter em válvulas cardíacas.  

A Figura 45 compara as linhas de corrente em diferentes instantes de tempo para a válvula 

com altura de protrusão de 15 mm e 13 mm, ambas com 0,3 mm de espessura (Geometria B e 

E, respectivamente). 

Figura 45 – Comparação entre as linhas de corrente desenvolvidas na Geometria B e Geometria E 

durante em que as válvulas se encontram abertas. 

 

Fonte: Elaborado pelo Autor. 

Observa-se que, para a válvula com altura de protrusão de 13 mm (Geometria E), o 

escoamento apresentou um comportamento laminar ao longo do intervalo de tempo analisado 

em que a válvula se encontra aberta, em contradição com o comportamento do escoamento 

observado para a válvula com 15 mm de altura de protrusão. Isso ocorre, uma vez que, o 

flutter não foi constatado para a Geometria E, e desse modo, não há oscilações dos folhetos 
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para alterar o padrão de escoamento à jusante da válvula. Já para a válvula com 15 mm de 

altura de protrusão, como foi discutido anteriormente, para o vale das oscilações das cúspides 

da Geometria B, cria-se uma restrição maior da área de escoamento, gerando, assim, os picos 

de velocidade e os padrões ondulados das linhas de corrente obtidos. Isso evidencia como o 

flutter dos folhetos da válvula aórtica influencia diretamente no comportamento da 

hemodinâmica à jusante da válvula. Importante ressaltar que esta produção de turbulência 

associada ao flutter está conectada com a interferência nos mecanismos físicos e bioquímicos 

que levam a ativação plaquetária, consequentemente a formação e transporte de trombos, e 

ruptura das células sanguíneas (ZHU et al., 2023; BECSEK; PIETRASANTA; OBRIST, 

2020; LUCAS et al., 2014). 

4.6 Análise da Frequência e Amplitude do Flutter  

Para efetuar a análise das variáveis características do flutter, tais como, frequência e 

amplitude de vibração, foi realizada a Transformada Rápida de Fourier dos deslocamentos das 

pontas das cúspides, indicados na Figura 39, por meio do software MatlabMathworks®. A 

Tabela 11 contém os valores das frequências e das amplitudes dos pontos F1 para cada uma 

das geometrias consideradas neste trabalho. 

Tabela 11 - Valores da frequência e amplitude da vibração dos pontos F1 para cada uma das geometrias 

de válvula. 

Válvula Frequência (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 possível perceber que as frequências de oscilação variaram de 28,3 Hz até 

36,7 Hz, enquanto que as amplitudes variaram de 5,34 mm até 6,53 mm. As frequências 

obtidas no presente trabalho estão 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 às observados na literatura, tendo valores acima do 
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triplo em relação aos outros estudos (VENNEMANN et al., 2018; ZHU et al., 2023; 

AVELAR, 2016; ÌASBECK, 2019). 

Observa-se que, para as Geometrias B, C e D não ocorreram diferenças significativas tanto na 

frequência quanto na amplitude de vibração dos folhetos, sendo que, considerando a variação 

da espessura, a maior diferença foi obtida entre as Geometrias A e B. Lee et al. (2020) 

também realizaram cálculos computacionais baseados em FSI, como também, medições in 

vitro, para verificar a influência da espessura das cúspides nos parâmetros do flutter. Os 

autores constataram que quanto maior a espessura dos folhetos das válvulas maiores serão as 

frequências de vibração e menores serão as amplitudes destas oscilações. No entanto, esse 

padrão de resposta não foi encontrado neste trabalho. Isto pode sugerir que o comportamento 

das grandezas inerentes ao fenômeno do flutter pode está relacionado com o modelo da 

prótese da válvula aórtica estudada, mas também, que considerações referentes ao 

comportamento reológico do material dos folhetos, tais como, hiperelasticidade e anisotropia, 

não podem ser retiradas da análise. Outra hipótese para o padrão de resposta divergente com a 

literatura pode está associada com a escolha das espessuras das cúspides do presente trabalho, 

sendo recomendados saltos maiores de uma espessura para outra. 

Com relação à variação da altura de protrusão, tanto a frequência quanto a amplitude 

diminuíram de modo sutil da Geometria B para a Geometria F. Já a maior diferença observada 

foi com relação à Geometria E, visto que, não ocorreu desenvolvimento de flutter para esta 

válvula. Isto evidencia que, para o modelo de válvula utilizado, menores alturas de protrusão 

geraram maiores resistência à ocorrência de flutter, como já foi destacado nas discussões das 

seções anteriores. Deve-se destacar que há uma carência de estudos analisando o impacto da 

altura de protrusão nas grandezas características do flutter, e o presente estudo constata que 

este parâmetro geométrico das biopróteses também deve ser considerado em projetos de 

próteses de válvulas cardíacas para o controle do flutter, e consequentemente, para aumentar o 

tempo de vida útil destas válvulas. 

Deve-se enfatizar que o presente trabalho apresenta limitações que podem interferir no padrão 

dos resultados obtidos e discutidos anteriormente. Primeiramente, deve-se mencionar a 

adoção do comportamento elástico linear e isotrópico para caracterizar mecanicamente os 

folhetos, mesmo que estes elementos apresentam um alto grau de não linearidade, geralmente 

modelados como materiais hiperelásticos (JODA et al., 2016; JOHNSON et al., 2020; LEE et 

al., 2020; XU et al., 2020), e de anisotropia, devido à distribuição e direcionamento das fibras 

de elastina e de colágeno (SOARES et al., 2016; NEWMAN; LAM; YIN, 2009). De Hart et 
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al. (2004) ressalta que o caráter anisotrópico dos folhetos é essencial para a estabilização do 

movimento das cúspides, principalmente durante o período sistólico. Esse fato pode explicar 

as elevadas amplitudes de vibração encontradas neste trabalho. Em segundo lugar, pode-se 

citar a aplicação da condição de contorno outflow na saída do domínio computacional e a 

ausência das artérias coronárias. O Triângulo de Collar, Figura 10, ilustra a relação entre as 

forças inerciais, forças elásticas e forças fluidodinâmicas, que são fundamentais para o 

entendimento do desenvolvido e das características do fenômeno de flutter. Desse modo, a 

alteração do comportamento da hemodinâmica local, adotando condições de contorno não 

fisiológicas e desconsiderando elementos que podem interferir no padrão 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 

equações que governam o fenômeno físico estão sendo resolvidas corretamente.  
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5 CONCLUSÃO 

Estudos numéricos baseados em modelos de interação fluido-estrutural permitem a 

investigação dos parâmetros do flutter em válvulas cardíacas, tais como, frequência e 

amplitude de vibração, como também, à influência deste fenômeno nas grandezas físicas do 

escoamento sanguíneo de modo não invasivo e com relativo baixo custo. Esta ferramenta 

pode ser utilizada para auxiliar profissionais responsáveis pela elaboração de projetos de 

novas biopróteses de válvulas cardíacas, garantindo, dessa forma, próteses mais resistentes ao 

processo de calcificação e fadiga. 

Devido à ocorrência de flutter em todas as geometrias analisadas, exceto para a Geometria E, 

a pressão transvalvular apresentou um caráter irregular e oscilatório, indicando, desta 

maneira, que o flutter é capaz de impactar as grandezas fluidodinâmicas locais. Além disso, 

válvulas com folhetos mais espessos desenvolveram níveis de pressão transvalvular maiores, 

visto que, são válvulas com maiores inércia e rigidez. No entanto, a altura de protrusão não 

impactou significativamente esta grandeza, visto que, a variação deste parâmetro geométrico, 

gera uma compensação entre os termos de inércia e rigidez das cúspides das válvulas. 

Analisando os deslocamentos radiais das pontas dos folhetos foi possível perceber que quanto 

maior a espessura das válvulas mais lenta é a total abertura da válvula e menor e o nível 

médio de abertura. Considerando a variação da altura de protrusão, as válvulas mais curtas 

têm um maior tempo de abertura e menores deslocamentos médios. Estes resultados estão em 

concordância com outros estudos da literatura. Ademais, o padrão de oscilação dos folhetos é 

de natureza assíncrona, ou seja, cada cúspide oscila de forma defasada com relação às outras. 

Foi observado também que quanto maior a espessura dos folhetos mais assíncronos foram as 

oscilações. Isso ocorre, visto que, as válvulas mais espessas, por ficarem mais tempo fechadas 

restringindo o escoamento do sangue, devido às maiores rigidez e inércia, desenvolvem 

maiores intensidades de turbulência, ou seja, termos de flutuações mais significativos. Neste 

caso, pode-se sugerir que o processo de calcificação e de fadiga não é igual para os três 

folhetos. Já com relação à altura de protrusão, este parâmetro geométrico foi mais eficiente 

para o controle do flutter, uma vez que, a válvula com o folheto mais curto (Geometria E) não 

desenvolveu oscilações das cúspides. 

Do mesmo modo que as grandezas fluidodinâmicas, as grandezas do domínio sólido, tais 

como, tensão e deformação, também apresentaram um comportamento irregular e oscilatório 

devido à presença do flutter. Observou-se que, quanto maior a espessura dos folhetos menores 
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serão as deformações desenvolvidas, e consequentemente, menores os níveis de tensões 

nessas válvulas. Contudo, a variação da altura de protrusão não interferiu significativamente 

nessas duas grandezas avaliadas. Pela distribuição da máxima tensão principal e da máxima 

deformação principal, ao longo do momento de total abertura das válvulas, é possível 

perceber que, devido à consideração do comportamento elástico linear e isotrópico dos 

folhetos, a tensão teve uma área de altos valores no centro das cúspides. Já a deformação 

apresentou os valores de pico em regiões esperadas, visto que, já foram observados em outros 

estudos da literatura. 

Comparando as linhas de correntes à montante das válvulas representadas pela Geometria B e 

E, percebeu-se que as oscilações dos folhetos geram um escoamento sanguíneo ondulado, 

com picos de velocidade e de intensidade de turbulência que se propaga ao longo do domínio 

computacional. Ademais, os picos de velocidade e de intensidade de turbulência coincidem 

com os momentos dos vales dos deslocamentos radiais dos folhetos, tendo, dessa maneira, a 

mesma frequência, porém, defasada de 180º. Este resultado está em concordância com 

estudos da literatura. Isto sugere que as medições de frequência do flutter desenvolvidos em 

válvulas cardíacas podem ser efetuadas por técnicas de mapeamento do campo de 

escoamento, tais como, Velocimetria por Imagem de Partícula e Ultrassonografia, e não 

apenas por câmeras de alta velocidade capazes de capturar o movimento das cúspides. Por 

fim, o impacto das oscilações dos folhetos no campo de escoamento à jusante das válvulas 

pode interferir nos mecanismos físicos e bioquímicos que englobam os processos de ativação 

plaquetária e de ruptura das células sanguíneas, aumentando, dessa maneira, a formação de 

trombos e de hemólise. 

Por meio da Transformada Rápida de Fourier foi possível extrair os dados de frequência e 

amplitude de vibração dos sinais de deslocamentos radiais dos folhetos. Enquanto as 

frequências 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 não apresentaram 

diferenças significativas destes parâmetros, e a variação da altura de protrusão de 15 mm para 

17 mm proporcionou uma pequena queda da frequência e amplitude. Entretanto, quando a 

altura de protrusão de 13 mm foi usada, a válvula não desenvolveu flutter. Isso indica que este 

parâmetro geométrico deve ser levado em consideração entre os projetistas de próteses de 

válvulas cardíacas para um controle eficiente do flutter.  
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6 SUGESTÕES PARA TRABALHOS FUTUROS 

1. Considerar a presença das artérias coronárias nas simulações para verificar a 

influência desses elementos tanto na dinâmica das próteses de válvulas aórticas, como 

também, no padrão hemodinâmico desta região; 

2. Adotar modelos hiperelásticos e anisotrópicos, com orientações específicas das fibras 

de colágeno e elastina, para modelar o comportamento mecânico dos folhetos e 

comparar com os resultados obtidos no presente trabalho; 

3. Realizar simulações considerando as diferentes camadas histológicas presente nos 

folhetos das válvulas aórticas; 

4. Empregar outras simplificações, por exemplo, simulações estruturais, simulações 

considerando condições de simetria ou casos bidimensionais, e comparar com os 

resultados obtidos, para justificar o uso de simulações menos custosas 

computacionalmente; 

5. Aplicar condições de contorno fisiológicas nas simulações para analisar se a presença 

do escoamento fisiológico interfere no padrão vibracional das cúspides das válvulas 

aórticas; 

6. Desenvolver um protocolo de fabricação de válvulas cardíacas em silicone de forma a 

possibilitar testes em bancadas experimentais com válvulas com parâmetros 

geométricos, tais como, diâmetro, espessura e altura de protrusão, controlados; 

7. Efetuar uma validação experimental das simulações do atual estudo, empregando, para 

isso, a filmagem dos movimentos dos folhetos por meio de uma câmera de alta 

velocidade, como também, utilizar a Velocimetria por Imagem de Partículas para 

mapear o escoamento próximo às válvulas. 
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