Daniel Formariz Legendre

ESTUDO DE COMPORTAMENTO DE FLUXO ATRAVES DE
MODELO FISICO E COMPUTACIONAL DE ANEURISMA DE

AORTA INFRA-RENAL OBTIDO POR TOMOGRAFIA

Tese apresentada a Escola Politécnica da
Universidade de S&o Paulo para obtengédo

de titulo de Doutor em Engenharia

Sao Paulo

2009



Livros Gratis

http://www.livrosgratis.com.br

Milhares de livros gratis para download.



Daniel Formariz Legendre

ESTUDO DE COMPORTAMENTO DE FLUXO ATRAVES DE
MODELO FISICO E COMPUTACIONAL DE ANEURISMA DE

AORTA INFRA-RENAL OBTIDO POR TOMOGRAFIA

Tese apresentada a Escola Politécnica da
Universidade de S&o Paulo para obtengédo

de titulo de Doutor em Engenharia

Area de concentrac&o:

Engenharia Mecanica

Orientador:

Prof. Dr. Jayme Pinto Ortiz

Sao Paulo

2009



Este exemplar foi revisado e alterado em relacéo a versao original,
sob responsabilidade Gnica do autor e com a anuéncia de seu
orientador.

Séo Paulo, 06 de mar¢o de 2009.

Assinatura do autor:

Assinatura do orientador:

FICHA CATALOGRAFICA

Legendre, Daniel Formariz
Estudo de comportamento de fluxo através de modelo fisico
e computacional de aneurisma de aorta infra-renal obtido por
tomografia/D. F. Legendre. — Edicdo Revisada, Sdo Paulo, 2009.
p. 182

Tese (Doutorado) - Escola Politécnica da Universidade de
Sao Paulo. Departamento de Engenharia Mecanica.

1.Aneurisma 2.Simulac¢&o 3.Dinamica dos fluidos 4. Tomogra-
fia l.Universidade de S&o Paulo. Escola Politécnica.
Departamento de Engenharia Mecéanica Il.t.




DEDICATORIA

Aos meus pais com amor ¢ gratidao por todo apoio e

incentivo ao longo deste trabalho e da minha vida.

il



AGRADECIMENTOS

Este trabalho foi um dos maiores desafios de minha vida e sua realizagdo s6 foi possivel
devido a contribui¢do de pessoas diretamente ou indiretamente envolvidas na pesquisa.
Gostaria de agradecer ao professor e amigo Dr. Jayme Pinto Ortiz da Universidade de Sao
Paulo pela sua excepcional orientacdo e dedicacdo na realizacdo desse trabalho.

Gostaria de agradecer ao professor e amigo Dr. Aron José Pazin de Andrade por sua brilhante
contribui¢do e apoio no desenvolvimento deste trabalho.

Gostaria de agradecer aos amigos e companheiros do Instituto “Dante Pazzanese” de
Cardiologia Dr. Ricardo Manrique, Dr. Domingos Guerino, Dr. Akash Prakasan, Eng. Jeison
Fonseca, Jos¢ Carlos de S& e Pérsio Anibal pela contribuicdo no desenvolvimento desse
trabalho.

Gostaria de agradecer ao amigo e companheiro de laboratério Kleiber Lima de Bessa por toda
a sua ajuda durante esse meu caminho.

Gostaria de agradecer a Renata Simonetti Lefévre por toda a sua compreensao e apoio durante
essa etapa de minha vida.

Gostaria de agradecer a equipe do CenPRA - Divisdo de Desenvolvimento de Produto pela
colaboragdo no desenvolvimento deste trabalho.

Gostaria de agradecer aos meus colegas ¢ amigos do Instituto “Dante Pazzanese” de
Cardiologia.

Também agradeco a Fundagao Adib Jatene pelo suporte financeiro ao projeto.

v



DEDICATORIA ..o ettt e et e e e et e e et et e e et e e es e e e e s e e et e e s es e e es e eee et e e ereeesanes iii

AGRADECIMENTOS . ...t v
LISTADE FIGURAS ...t iX
LISTA DE SIMBOLOS ...ttt sttt esssssssessesssssssssns Xiv
RESUMO ...ttt b e bt bt et e et e e e nbe e sne e nbeenneas Xviii
AB ST R A CT L.ttt ettt et e be e kbt e bt e nRb e e be e Rb e e bt nar e aeesnnas XX
L INTRODUGAOD ..ottt ettt sttt ettt en et en e 1
2. OBIETIVOS E MOTIVAGAD.........oieeeeeeteeeee et sesis s sees s senas s, 2
2.1, ODJEUIVO GEIAL ...t bbb 2
2.2. ODJEtiVOS ESPECITICOS. ... viviuietiitiieisie ittt sttt 3
3. REVISAO BIBLIOGRAFICA ........coeieeeeeesteeeeeeesees s anes st 4
3.1. Constituicdo de Um Vaso SANQUINEOD........cccuciiiieiieie e s et sre e sre e e nae s 8
3.2. ANEUIISMA 08 AOKTA ... ettt ettt 10
3.2.1. Aneurisma de Aorta ADAOMINGL..........cccoviiiiiiiiee e 11
3.2.2. HiStOFISIOPATOIOGIA ... .cviiiiieiieieee bbb 12
3.3, FALOrES 08 RISCO......c.viuiitiieitiitieie ettt b bbb 19
3.3 L FAtOr 1AAAE. ... 19
3.3.2. FAtor HEMOGINAMICO ....cviiiiiiiiiieieieie e 20
3.3.2.1. ESCOAMENTO PUISALII ........cooiiiiiiiicc e 22



3.3.3. FAtOr ATEIOSCIEIOSE ... 23

3.3.4. Fator Remodelamento Arterial............coiiiiiiiiiiii e 24
3.4. Diagnostico Clinico e Exames SUDSIAIANIOS .........cccccveviiieiecie s 25
3.5, TrAtAMENTO ... e 26
3.5.1. Tratamento CirUrQICO......cciueiuiiieiieie e seese ettt sra et sre et esneeeeenee e 27
3.5.2. Tratamento ENAOVASCUIAN ..........ccooiiiiiiiiiieeeeee e 28
4. MODELO REAL DE ANEURISMA DE AORTA ABDOMINAL ......cccoceiiiiiiieiee. 30
5. CONSTRUCAO DO MODELO EXPERIMENTAL .....ccviieieeieeeiirsseseesiesessienesnens 34
5.1. Prototipagem Rapida do MOGEI0 ..........cceeiiiiiiiiic e 34
5.2. Modelo Experimental para Bancada de TeSeS........cccuververriiiniiere e seese e 37
6. ANATOMIA E FISIOLOGIA DO CORAGCAQ.........cooieeeereeeeeeesee e serisses s, 39
7. CONSTRUCAO E CALIBRACAO DA BANCADA EXPERIMENTAL ..........c......... 43
7.1. DeSCriGA0 dO SIMUIATON .......c.eiiiiiiiies s 44
7.2. Critérios de Semelhanca para Construcdo da Bancada Experimental...................... 51
7.3. Configuracdo da Bancada Experimental ............cccccooeiieiiicie e 61
7.4. Calibracdo: Instrumentacéo, Fluido de Trabalho e Bancada Experimental ............ 66
T4 L INSTFUMENTAGED ... c.viteteitieiieiiei ettt bbbt e et bbb 66
7.4.1.1 CaliDragao 08 VAZAOD ........cccviuiiieieie et 66
7.4.1.2 CaliDragao 0 PreSSA0.......ccoueiiiiieisieitisie sttt 71
7.4.1.3 Calibracdo de TeMPEratura..........c.ccceoveiieeie i 74
7.4.2. FIUIdO de TrabalnO ..o s 77

vi



T4.2.0. ViSCOSIAAUR. ..o, 77

7.4.2.2. VISCOSTMELIO ...ttt bbbt b ettt nbe s 82
7.4.2.3. Medicao da Viscosidade, Massa e Massa ESpecifica..........ccccccoveviveveiieieciesnennn. 84
7.4.2.4. Definicdo do Fluido de Trabalno ..........ccccoviieiicii e 88
7.4.3. Calibrag@o da BanCada...........cccccueiieiiiie e 89
8. ANALISE COMPUTACIONAL ..ooivveeeieeeeeeeeteeeteeetesess et enes s sen s senes st 91
8.1. Método dos VOIUMES FINITOS ........couiiiiiiiiiiieieec e 91
8.1.1. Método de SOIUGAOD SEQIregada.........cccveiuiiieiieiieieieiesie ettt 92
ST B 1T o] ) (4= Vo= Lo SRS 93
ST TS U | o B 1 F- V- Lot [ 1SS 97
8.1.4. Acoplamento Pressao-VeloCidade. .........cccevveiiiiiiienie e 97
0. RESULTADOS ...ttt ettt ettt sbe et e e b e e be e naeeebeeseeas 105
9.1. Resultados em Bancada EXperimental...........ccccoviiiiiiiiiineniee e 105
9.1.1. CamPO dE PIreSSOES ......eeiveiieiieeiteeiesteesteeite st esteeaesbaeste e e sreesteeseesseesteaneesreesteeneeaneesneas 105
9.2. Resultados do Modelo Computacional.............ccceiveiiiiciiccecccece e 114
0.2.1. CamMPO 0B PreSSOES .....uveveereeeiieiieeieateesteeeeseesteestessaesseaseesseesseassesseesseaseesseesseansesseesses 114
9.2.2. Contornos de VeloCidade...........cooiiiiiiiiiiiieee e 122
9.2.3. Campo de Vetores de VeloCIdAde ...........ccccuviiiiieiiiiic e 129
9.2.4. TensOes de Cisalnamento Na Parede............ccoooveeiiiiiiiiniiiccee e 135
9.2.5. LINNas de TraJetOria ........ccceeviiiieiii ittt e sne s 142
10. DISCUSSAQO DOS RESULTADOS.......coeieeiveiesseeissestestess s ses s sesassssssssssnssnensens 146

vil



10.1. Resultados da Bancada EXperimental............ccocoviiiiiiniiiicecee e 146

10.2. Analise Comparativa entre Resultados Computacionais e Experimentais............ 148
10.2.1. CaMPO 0B PrESSAD ....ecvieiiiiiieiieeiesteeste et e e e et esteeste e e sreeresaeesteesesreenreenee e 148
10.3. Resultados do Modelo Computacional.............ccccceviiiiieciice e 149
10.3.1. Contornos de VeloCIdade ..........coviiiiiriiiiiieeese e 149
10.3.2. Campo de Vetores de VeloCIdAde ..........ccoveieieiiniiiiiiiseeeee e 150
10.3.3. Tensao de Cisalhamento nNa Parede.............cccooeiiiiiiiiiiiiccecee e 151
10.3.4. LiNNas de TrajetOria ......cccoceiiiiiieiiieieiesie et 152

11. Proposta de Ferramenta de Auxilio ao Médico para a Tomada de Deciséo no

DIagNOSTICO A AAA ...ttt ae e e re e e 152
12. CONCLUSODES ......oovieteeeeeeeeee et teeie sttt 153
13 TRABALHOS FUTUROS ... ..o 155
14. REFERENCIAS BIBLIOGRAFICAS .......oviiieeeceeeseeetee e, 156
ANEXO Lttt b e bt b et e b e e Rb e bt an e neenan e 162
ANEXO ettt b s ae et e e s e e b e e s ne e e n e e nnn e 182

viil



LISTA DE FIGURAS

Figura 1 Faixas de tensdo de cisalhamento na parede vascular associadas com diferentes

patologias (Malek et al, 1999).......couiii ot 7
Figura 2 Estrutura da parede da artéria abdominal (Legendre, 2003).........cccceevvieeeieeerieeenneen. 8
Figura 3 Tipos de aneurismas (Resurrection Health Care). .........c..ccceevevieiieniiinieiiicieeenee, 11

Figura 4 Estagios da cirurgia convencional para extracdo do aneurisma: “clampeamento” da
aorta abdominal e das artérias iliacas para abertura do aneurisma, remoc¢do de coagulos e
sutura do enxerto (A); apds a sutura, o aneurisma ¢ fechado sobre o enxerto (B)
(HEAITNIIDIATY ). 1..veeevteeiieeie ettt ettt e ettt e ebeestaeebeessbeenseessseenseessseesseessseenseens 28
Figura 5 Colocagdo da endoprétese com auxilio de um cateter por meio de uma incisdo na

virilha (A). A endoprotese € ancorada pela dilatagdo de um baldo sendo posicionada na aorta e

nas artérias iliacas (B) e (C) (Siteendovascular). ..........ccccevvieriieeiienienie et 30
Figura 6 Obten¢ao de imagens tomograficas de paciente (InVesalius, 2008). ..........cceeeenee. 31
Figura 7 Fluxograma da reconstru¢do de imagens médicas (InVesalius, 2008)....................... 32

Figura 8 Reconstrugdo tridimensional da aorta abdominal a partir de cortes obtidos por

tomografia (INVesalius, 2008).......cc.cooiiiiiiiiiiiieie ettt beesb e e reeesseebeeeenas 33
Figura 9 Modelo da aorta abdominal aneurismatica obtido ap6s tratamento de imagem........ 34
Figura 10 Modelo de aorta reconstruido a partir do processo de prototipagem rapida............ 36
Figura 11 Molde com vérias partigdes (camadas) em borracha. ..........cccccvevveeviencieeneenneenne. 37

Figura 12 Recipiente com o modelo de AAA em parafina para confec¢do da peca em resina.

Figura 13 Modelo experimental do AAA com alguns dos pontos utilizados para tomada de
pressdo: inicio do AAA (I), meio do AAA (1), iliaca direita (III) e iliaca esquerda (IV). ...... 38

Figura 14 Vista frontal do coragao (Netter, 1978). ....ccovviiriieiiieriieiieeieeeeeee et 39

X



Figura 15 Fotografia do simulador cardiovascular, mostrando: reservatorio (A), sensor de

temperatura (B), sistema propulsor (C), camara ventricular esquerda (D), conexao de entrada

da camara (E) e conexdo de saida da cAmara (F). ......ccccccooviieiiiiniiieciiece e 45
Figura 16 Foto da camara de cOmMplac&nCia. ........c.ceevveriiieeeiiieeiiieeciee et e 47
Figura 17 Foto do sistema de controle da resisténcia periferica. ........c.ccecveeevveercieencieeenieeens 48
Figura 18 Foto do mddulo de fixagdo para estudo com segmentos vasculares........................ 49

Figura 19 Sistema de aquisi¢do constituido de placa de aquisi¢do de dados (A), fonte de
alimentagdo (B), termémetro(C), fluxdmetro por ultra-som (D) e amplificador de sinal para
aquisicao de sinais de Pressao (). ..oooiiiiiiiiiiiiiieciececeee e 50
Figura 20 Sensores de pressao (A), temperatura (B) € vazao (C).....ccoeevvevveeieeneenciienieereenne, 50
Figura 21 Desenho esquematico do simulador com modelo experimental do aneurisma,
mostrando: Entrada - transdutor 1 (I), Inicio do aneurisma - transdutor 2 (II), Meio do

aneurisma - transdutor 3 (III), Iliaca esquerda - transdutor 4 (IV) e Iliaca direita - transdutor 5

(V) ettt bbbt h bttt ettt eae e 51
Figura 25 Diagrama de blocos desenvolvido para monitoracdo geral do sistema. .................. 63
Figura 26 Diagrama de blocos para aquisicao de temperatura...........cccceeeveerreerveenieenveenneennnns 64
Figura 27 Diagrama de blocos do alarme de temperatura...............cooceevueererieneenienieneeieneane 64
Figura 28 Painel desenvolvido em ambiente LabView™.............co.covevueveereieeeeeeeeereeeseene 65
Figura 29 Posicionamento dos transdutores a jusante € 3 montante. ............cceceeevereerueneeneenne 68
Figura 30 Bomba de fluxo continuo utilizada no levantamento da curva de calibracao. ........ 70
Figura 31 Curva de calibragdo para 0 fITuXOmELro. ........ccceeeerieiiiriiinieieeieseieeee e 70
Figura 32 ManOometro para pressao arterial..........cc.eeeeeeciierieeriienieeiiesieeieesee e sveevee e enens 72
Figura 33 Curva de calibragao para o transdutor 1. ..........cocevieiiniiniinieieneicceeeeee e 73
Figura 34 Curva de calibragao para o transdutor 2. ..........ccceveererienienieeienieieee e 73
Figura 35 Curva de calibragdo para o sistema de medi¢ao de temperatura. ...........c..ccuveeenenee. 77

X



Figura 36 Elemento fluido deformado a uma taxa % (FOX, 1998)..uiiiiiiieiieeieeeeeeeee e 78

Figura 37 Diagramas reologicos e curvas de viscosidade para liquidos Newtoniano e nao-

Newtoniano (Schramm, 2006). .........cooouiiiiiiiiiiiee ettt 80
Figura 38 Variacdo da viscosidade em funcdo do hematocrito (McDonald, 1974). ................ 82
Figura 39 Viscosimetro de Ostwald. ........c.cccoeeiiiriiniiiiiiiiceeccce e 85

Figura 40 Pulsos pressoricos de entrada com padrdo normotenso e hipertenso no modelo
experimental utilizado em bancada. ............ccoooiiiiiiiiiiiii e 90
Figura 41 Algoritmo do método de solucao segregada. ............cecueeviiriiieniieiiienieeiee e, 93

Figura 42 Volume de controle utilizado para ilustrar a discretizagdo de uma equacdo de

tTANSPOTTE ©SCALAT. ..eeueiiiitieiii ettt e et e st e et e st e et e e s abeenbeeenbeesneas 95
Figura 43 Modelo renderizado do volume da luz do vaso. .........ccceecueeiiiniiinieniiiieceee 102
Figura 44 Malha computacional do AAA. .....cooii it 103

Figura 45 Pulsos pressoricos com padrao normotenso em modelo experimental de AAA, onde
os pontos (A), (B), (C), (D), (E) e (F) foram utilizados para compara¢do com resultados
TMUITIETICOS. ..teuteutettenteeuteetteteeuteeue e bt eatesb e e bt eateeb e ebe e st e ebe e bt e st e nae e bt eateeb e e beeatesaee bt enteeseeneesanennas 107
Figura 46 Pulsos pressoricos com padrdo hipertenso em modelo experimental de AAA, onde
os pontos (A), (B), (C), (D), (E) e (F) foram utilizados para comparagdo com resultados
TMUITIETICOS. .vteuteutettenteeuteetteteeuteeue e bt eatesb e e bt eateebeebe e st e ebe e bt eatesae e bt eateeb e e beeatesaee bt enteeseeneesunenns 108
Figura 47 Velocidades médias instantaneas na entrada do modelo experimental de AAA com
padrao NOrmMOoteNSO € NIPEILENSO. ......ieuieiiieiieiie ettt ettt ettt et 109
Figura 48 Ampliagdo da regido dos picos de pressdes para ambos os padrdes. .................... 110
Figura 49 Grafico com os resultados experimentais para os padrdes normotenso e hipertenso

com as pressoes nos instantes definidos para comparag¢do com a solu¢do numérica............. 112

xi



Figura 50 Mapeamento do campo de pressdes dentro do modelo computacional de AAA com
padrao normotenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 ¢ 0,7 segundos. .........cccccveerrurennee. 117
Figura 51 Mapeamento do campo de pressdes dentro do modelo computacional de AAA com
padrao hipertenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 € 0,7 segundos. ........cceeevevreerreeenee. 120
Figura 52 Mapeamento do campo de velocidades dentro do modelo computacional de AAA
com padrao normotenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 ¢ 0,7 segundos.. .................... 125
Figura 53 Mapeamento do campo de velocidades dentro do modelo computacional de AAA
com padrao hipertenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 ¢ 0,7 segundos. ...................... 128
Figura 54 Mapeamento dos vetores de velocidades dentro do modelo computacional de AAA
com padrao normotenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 ¢ 0,7 segundos.. .................... 132
Figura 55 Mapeamento dos vetores de velocidades dentro do modelo computacional de AAA
com padrao hipertenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 ¢ 0,7 segundos. ...................... 135
Figura 56 Resultados de tensdo de cisalhamento na parede na simulagdo com padrao
normotenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 € 0,7 segundoS. .........cccveerrreereereercreennnenns 138
Figura 57 Resultados de tensdo de cisalhamento na parede na simulagdo com padrao
hipertenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 € 0,7 SeguUNdOS. .......cccvervrierrieereerreeieennnenns 141
Figura 58 Resultados de linhas de trajetoria na simulagdo com padrdo normotenso nos
instantes 0,16, 0,2, 0,3 € 0,4 SEZUNAOS. ....cuveeeriiiiiiieeiie ettt tre s e sree e s 144
Figura 59 Resultados de linhas de trajetoria na simulagdo com padrao hipertenso nos instantes
0,16, 0,2, 0,3 € 0,4 SCZUNAOS. ..ecuvieeeieeiieiieeiieeie et eeite et e eteebeesaeeseessseesaessseenseessseesaessseenns 146
Figura 60 Gradiente de pressao pulsatil k(t) consiste de uma parte constante (ks), € uma parte

puramente oscilatoria (Kd(t)) (Bessa, 2008).....cc.eeriiriiieriieiiieiieeieeeie et eieeeveereesveeneens 170

Xii



LISTA DE TABELAS

Tabela 1 Valores do nimero de Reynolds de pico encontrado para diferentes espécies e
regides do sistema vascular (Nichols e O’Rourke, 1990). .......cccccovviiiiiieiiieeieeee e 54
Tabela 2 Valores de Womersley para alguns mamiferos (Nichols e O’Rourke, 1990). .......... 55

Tabela 3 Faixas de valores experimentais encontrados por Peacock et al (1998) nos quais

ocorre a transicao € a tUrbUIENCIA. ..........oooviiiiiiiciecce e 57
Tabela 4 Resultados obtidos na calibragdo do fluXOmetro...........cceeevveeeeiieeeiieeciie e, 71
Tabela 5 Resultados obtidos na calibragao dos transdutores de pressao 1 € 2.........cceeeeveenees 74
Tabela 6 Resultados obtidos dos valores tedricos de temperatura. ..........ceeeveeeveereenveenneennnnnn 76
Tabela 7 Resultados de temperatura obtidos dos valores tedricos e experimentais.................. 76
Tabela 8 Resultados obtidos na medigado da massa. .........cc.eeeeveeeeiueieeiiieeciiee e 86
Tabela 9 Resultados obtidos no calculo da massa especifica..........ccoevvverieriieenieniiieniieeieeiens 86
Tabela 10 Resultados obtidos na medi¢ao da viscosidade..........cceeeevieeiuiiiecieeeeiieeeieeeiieee, 87
Tabela 11 Resultados obtidos no calculo da viscosidade da SOIUGAO...........cccvveeeveieciieennienn, 87

Tabela 12 Resultados experimentais para os padroes normotenso e hipertenso com as pressoes
nos instantes definidos para comparagao com a Solu¢ao NUMETICA. .......cceeeveerereerieerreeneenns 113
Tabela 13 Tabela comparativa com os resultados experimentais e numéricos para os padroes

normotenso ¢ hipertenso com as pressoes nos instantes definidos. ..........cceeveeiierieeciiennnen. 121

xiil



LISTA DE SIMBOLOS

Letras Latinas

A secdo transversal da parede
A constante arbitrarias

A)f area da face f

a fator de sub-relaxacao

ap coeficiente lineares

B constante arbitrarias

b termo fonte

c velocidade do som no fluido
C constante

CoeCl ponto central da célula

ci1 €0y constantes de integragao
Ccos cosseno

ds fun¢ao da razao da area da célula
D diametro interno do tubo

E moédulo de Young

f face f

g aceleragdo da gravidade

h espessura da parede

1 unidade imagindria

J funcdo de Bessel

Xiv



If funcao de fluxo de massa

Ji } funcdo de correcdo da pressao
k(t) gradiente de pressdo pulsatil

kg gradiente de pressao constante
ky(t) gradiente de pressao oscilatorio

L comprimento de um tubo qualquer
le comprimento de entrada

MeN coeficientes determinados

Nfaces numero de faces da célula

P pressdo transmural

p* campo de pressao

p’ pressao de correcao

p,p,p pressdo instantanea, flutuacdo e média
Q vazao volumétrica

r coordenada cilindricas

R raio do vaso

Re numero de Reynolds

Reécritico Reynolds critico

Repico Reynolds de pico

Repico (crit) Reynolds de pico critico

Rt resisténcia na temperatura T

Ry resisténcia a 0°C

s (subscrito) termo que representa escoamento permanente

S¢ termo fonte



sen

To
comprimento)
Te

u*

u

up ico

Umédio

Upscilatério

=

w,w’,

X,y Z

seno
tempo
temperatura

tensdo circunferencial ou longitudinal (for¢a por

tensao circunferencial (for¢a por unidade de area)
campo de velocidade

vetor velocidade

velocidade de pico

velocidade média

velocidade oscilatoria

velocidade instantanea, flutuacao e média

velocidade instantanea, flutuacao e média

componentes de velocidade
velocidade do fluido
volume

velocidade instantanea, flutuacao e média

freqiiéncia angular (2xf)
diregoes
fun¢ao de Bessel

coordenada cilindricas

unidade

de

Xvi



Letras Gregas

oP
OoR

oT

Urel

&

¢ (subscrito)

(o @iy ) Af
(grade),

Q

coeficiente de difusdo

vetor deslocamento

pequeno aumento da pressao

pequeno aumento do raio

pequeno aumento da tensao

viscosidade dinamica

viscosidade relativa

viscosidade cinematica

coordenada cilindricas

massa especifica

tensdo de cisalhamento

variavel complexa

parametro de freqiiéncia

propriedade transportada

valor da propriedade ¢ que sofre convecgdo através da face f
termo que representa escoamento oscilatorio
fluxo de massa através da face f

grad ¢ normal a face f

niamero de Womersley.

xvii



RESUMO

Aneurisma de Aorta Abdominal (AAA) ¢ definido como uma dilatagdo localizada e
permanente da parede arterial, geralmente com ocorréncia entre as artérias renais e as iliacas,
como conseqliéncia do enfraquecimento dessa parede ou devido a uma solicitagdo anormal
sobre sua estrutura normal. Essa afec¢cdo acomete principalmente a populagdo idosa acima de
65 anos de idade, tendo como principais fatores de risco: tabagismo, hipertensdo arterial,
historico familiar € doenga obstrutiva cronica pulmonar.

A prevaléncia estd aumentando nos ultimos anos, havendo uma duplicagdo dos casos
diagnosticados nos Estados Unidos (Bonamigo e Von Ristow, 1999). Hoje 0 AAA ¢ a 13?
causa de morte nos Estados Unidos, em homens com mais de 65 anos € no caso de aneurisma
roto, ¢ a 3% causa de morte stubita nos Estados Unidos. A mortalidade global do AAA roto esté
em torno de 80% nos paises que tém verificagdo sistematica e compulsoria da causa de obitos.
Isto ocorre devido ao fato de uma hemorragia substancial intra-abdominal geralmente ser
acompanhada de atraso no transporte e diagnostico, e da necessidade de cirurgia de
emergéncia em pacientes idosos que, freqlientemente, tem uma significativa comorbidade
renal e cardiopulmonar.

Acredita-se que a formagdo e o crescimento do aneurisma de aorta abdominal sdo
acompanhados do crescimento da tensdo na parede da aorta e/ou de uma diminui¢cdo da
capacidade do tecido de suportar tal tensdo. A ruptura ocorre quando a tensdo atuante na
parede excede a tensdo que pode ser suportada pelo tecido. O risco de ruptura aumenta com o
crescimento do tamanho do aneurisma, da tensdo na parede e ¢ agravado quando associado a
hipertensao arterial.

No estudo foram obtidos dados morfoldgicos da regido toracica de um paciente com a

utilizagdo de tomografia computadorizada multi-fatias. Essas imagens DICOM (Comunicacao
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de Imagens Digitais em Medicina) foram tratadas para selecionar apenas a regiao de interesse,
obtendo-se um modelo tridimensional da aorta infra-renal e artérias iliacas. A partir dai, foi
confeccionado um modelo fisico com a utilizagao de prototipagem rapida.

Um simulador cardiovascular controlado por computador foi desenvolvido com o intuito de
replicar caracteristicas fisiologicas e patoldgicas do sistema cardiovascular humano. Esse
modelo de aneurisma foi utilizado para simulagdo em bancada experimental, onde ¢ possivel
reproduzir alguns parametros como pressdo, fluxo, temperatura, resisténcia e complacéncia
vascular.

Também foi gerado um modelo computacional onde os parametros obtidos na simulagdo “in
vitro” foram utilizados como condi¢do de contorno inicial para o estudo computacional.
Foram adotados padrdes normotenso e hipertenso, e os resultados computacionais e
experimentais foram analisados e comparados.

O trabalho propde uma metodologia que possibilite a obtencdo de dados anatomicos e
hemodinamicos relativos ao segmento arterial acometido pela afec¢do, com o objetivo de

fornecer informagdes adicionais no diagnostico do aneurisma de aorta.

Palavras-chave: Aneurisma de aorta abdominal, Dindmica dos fluidos computacional,

Experimento “in vitro”, Prototipagem rapida, Tomografia computadorizada.
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ABSTRACT

Abdominal Aortic Aneurysm (AAA) is defined as a focal and permanent dilatation of the
arterial wall, most often occurring in between the renal and iliac arteries, as consequence of
arterial wall weakness or because of an abnormal solicitation of that normal structure. This
disease primarily affects elderly population over 65 years of age, and the most important risk
factors are smoking, hypertension, family history and chronic obstructive pulmonary disease.
In the last years, the prevalence is rising up almost twice the diagnosed cases in the United
States (Bonamigo and Von Ristow, 1999). Nowadays, AAA is the thirtieth cause of death in
the United States, in the elderly masculine population over 65 years of age, and in case of
ruptured aneurysm, it is the third cause of sudden death in the United States. The overall
mortality rate is about 80% in countries with systematic and compulsory evaluation of death
cause. This is due to the fact that substantial intra-abdominal hemorrhage is often
accompanied by delays in transport and diagnoses, and the need for emergency surgery in
elderly patients that frequently have significant renal and cardiopulmonary comorbidity.

It is suggested that the formation and expansion of the AAA are accompanied by wall stress
increasing and / or decreasing in the tissue capacity to withstand this stress. The rupture
occurs when the wall stress exceed the stress the tissue can accept. The risk of rupture
increases with aneurysm expansion, wall stress increasing and it is exacerbated when
associated with arterial hypertension.

In the present work, morphological data from thoracic region of the patient was acquired by
using multi-slice CT (Computed Tomography). These DICOM images had been treated to
select only the interest region, getting a three-dimensional infra-renal aortic and iliac model.

Then, it was made a physical model by using rapid prototyping.
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This model was used for “in vitro” experimentation in a computer controlled mock system, in
which it is possible to replicate physiological and pathological characteristics of human being
cardiovascular system. Some parameters such as pressure, flow, temperature, vascular
resistance and compliance can be reproduced by the use of a mock circulatory system. These
parameters were used as initial boundary conditions in order to calibrate a computational
model. It was adopted normotensive and hypertensive patterns and computational and
experimental results were analyzed and compared.

The paper proposes a methodology which allows the acquisition of anatomical and
hemodynamic data on the vessel segment affected by the pathology, with the goal of

providing additional information in the diagnosis of aortic aneurysm.

Keywords: Abdominal aortic aneurysm, Computational fluid dynamics, “In vitro”

experiment, Rapid prototyping, Multi-slice CT
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1. INTRODUCAO

O sangue ¢ bombeado pelo coracdo para uma rede complexa de artérias que transportam
nutrientes e oxigénio para os tecidos e 6érgaos do corpo humano. Durante cada ciclo cardiaco,
o coragao ejeta aproximadamente 70 ml de sangue para a artéria aorta a uma pressao entre 80
e 120 mmHg. Este pulso de pressdo se propaga dentro da rede arterial, sendo parcialmente
refletido em cada ponto de ramifica¢do, e ¢ amortecido até que chega aos capilares que
irrigam os 6rgdos. O sangue entdo retorna ao coracdo através de uma rede de vasos venosos
que possuem um complexo sistema de valvas (Nichols e O’Rourke, 1990). Em um individuo
saudavel, normal e em repouso, o seu coragdo se contrai para ejecdo de sangue
aproximadamente 70 vezes por minuto, ou 100.000 vezes por dia, ou 3 bilhdes de vezes
durante a vida deste individuo. Em cada ejecdo de sangue através da valva adrtica para a aorta
ascendente, ¢ produzido um pulso de pressdo que se propaga através da rede eldstica de
artérias, induzindo um fluxo pulsatil com movimento anterdégrado. Cada artéria tem um
diferente grau de elasticidade dependendo de sua proximidade em relagdo ao coragdo e da
funcdo do o6rgdo que ela irriga. A aorta ¢ responsavel em transmitir eficientemente a pressao
pulsatil de sangue arterial para todos os pontos da arvore arterial. Essa fun¢do depende
primariamente de propriedades elasticas. A aorta também deve suportar um carregamento
mecanico continuo e manter sua capacidade funcional durante todo o tempo em que as
tensdes hemodinamicas forem aplicadas na sua parede. Portanto, a parede aodrtica necessita de
propriedades de resiliéncia para a deformagdo ciclica, de resisténcia a falha estrutural e
durabilidade durante toda a vida do individuo.

A elasticidade ¢ determinada pela composicdo e estrutura da parede arterial e a rigidez ¢
parcialmente controlada pela atividade regulatéria das células endoteliais que separam a

parede e a corrente sanguinea. Esse sistema de controle pelo qual a elasticidade da parede
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arterial ¢ constantemente ajustada pela fungdo regulatéria das células endoteliais ¢ estavel,
permitindo que o sistema circulatorio se acomode em curto periodo de tempo diante de
grandes mudangas no débito cardiaco regulado pela necessidade de nutrientes e oxigénio
durante o exercicio. Por outro lado, as artérias também devem se adaptar a alteragdes nas
condigdes fisioldgicas prolongadas pelo maior ou menor espessamento da camada muscular, e
alterando a composi¢ao e organizacdo relativa de varios conjuntos de proteinas estruturais,
conhecido como remodelamento. Durante toda a vida de um individuo saudavel, a parede
arterial deve se regenerar e remodelar continuamente e também resistir a esforgos repetitivos
devido as tensdes na parede. Em alguns casos, esse sistema supostamente estavel se
desestabiliza, devido a doengas ou outros processos complexos, e a por¢ao da parede arterial
se torna enfraquecida e conseqiientemente se distende permanentemente. Uma dilatagdo
permanente ¢ localizada do segmento da aorta maior do que 50% do seu tamanho normal

pode ser considerada como um aneurisma.

2. OBJETIVOS E MOTIVACAO

2.1. Objetivo Geral

Este trabalho tem como objetivo melhorar a compreensdo sobre a modelagem hidrodindmica
envolvida nos estudos de fluxo em artéria abdominal com aneurisma infra-renal de paciente
obtida por meio de tomografia computadorizada multi-fatias. Esse estudo permite fornecer
subsidios que possam contribuir para a defini¢do de critérios adicionais na avaliacdo do
desenvolvimento de aneurismas de aorta abdominal (AAAs), auxiliando o médico em sua

tomada de decisdo. Consideram-se assim os diferentes fatores de risco associados a



hidrodinamica, de maneira a estimar as regides propensas a ruptura dentro de aneurismas da

aorta abdominal (AAAs). Dessa forma, obteve-se um modelo computacional com a

possibilidade da sua utilizagdo no estabelecimento de um critério adicional para a avaliagdo da

evolucao de AAA.

2.2. Objetivos Especificos

v

Obten¢do de um modelo de aneurisma de aorta abdominal de paciente por meio da

utilizagdo de tomografia computadorizada multi-fatias;

Selecdo da regido de interesse da imagem obtida pela tomografia para elaboragao de

modelo fisico e computacional;

Construgdo de um modelo fisico com a utilizagdo de prototipagem rapida para

simulacdo em bancada experimental;

Construgdo ¢ calibragdo de uma bancada experimental para replicar condi¢des

fisioldgicas e patologicas;

Simulagdo experimental do escoamento através do modelo fisico de aneurisma de

aorta abdominal;

Constru¢do de um modelo virtual do aneurisma com a utilizacdo de software para

simulagdo computacional;



v" Simulagdo computacional do escoamento através do modelo virtual de aneurisma de
aorta abdominal comparando-se os resultados aos obtidos por meio da simulacdo

experimental;

v' Avaliagdo dos resultados de pressdes, velocidades, tensdes de cisalhamento em

padrdes normotenso e hipertenso;

v Proposta de uma ferramenta para informag¢des adicionais no diagnostico de aneurisma

de aorta.

3. REVISAO BIBLIOGRAFICA

Acredita-se que a forma¢do de um aneurisma seja um processo multifatorial e
predominantemente degenerativo, resultado de uma complexa interacdo entre processos
biologicos na parede arterial e estimulos hemodindmicos na parede do vaso (Lasheras, 2007).
Uma vez que o aneurisma esteja formado, as forcas hemodinamicas exercidas pelo fluxo
pulsatil de sangue sobre a parede arterial enfraquecida tendem a causar a expansdo gradual
deste aneurisma. Caracteristicas como composicao, forca e geometria da parede se degradam
progressivamente de acordo com o crescimento do aneurisma, que ira se romper no instante
em que a parede da artéria dilatada falhar em suportar a tensao imposta pelo fluxo sanguineo
intraluminal.

Os aneurismas da aorta abdominal (AAA), quando ndo operados, podem apresentar

complicagdes como a trombose aguda, embolia arterial, corrosdo de corpo vertebral e
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compressao de estruturas vizinhas. Porém, a complicacdo mais freqiiente e temida nos casos
de aneurismas € a sua ruptura que geralmente causa morte stubita ou debilidades severas. O
risco de ruptura do aneurisma esta relacionado ao seu didmetro. Os grandes aneurismas
rompem com maior freqiiéncia, apesar de alguns autores relatarem a ocorréncia de rotura
independente do tamanho do aneurisma. A evolucdo natural do AAA em relacdo a taxa de
crescimento ndo ¢ suficientemente conhecida (Puech-Ledo e Kauffman, 1998). Em casos
selecionados, nos quais nao houve indicagdo para a corre¢do cirurgica, o crescimento médio
observado foi de 4 a 5 mm/ano, com variagdes individuais significativas. Embora exista um
grande nimero de estudos sobre taxa de crescimento e risco de rotura do AAA, Puech-Ledo e
Kauffman afirmam que os dados sdo insuficientes para concluir em definitivo que a taxa de
crescimento seja um fator preditivo de risco. Entretanto, existe um grande interesse em
diminuir essa taxa para impedir ou retardar o aumento do diametro do aneurisma para niveis
em que a rotura € menos freqiiente.

Um estudo realizado no Reino Unido em 1994 mostrou que metade das mortes devido a
ruptura de AAA ocorreu antes de chegar ao hospital, e a outra metade dos pacientes que
chegou ao hospital com vida de 30 a 50% foi a obito devido a operacdo de emergéncia
(Baptista-Silva, 2003).

Forcas hemodinamicas geradas pelo escoamento de sangue através das artérias causam
determinado impacto na estrutura da parede do vaso. Fry (1968) sugere que regides de alta
tensdo de cisalhamento implicam em les3o mecanica da parede do vaso. Caro et al (1971)
afirmam que em locais de baixa tensdo de cisalhamento ocorre aterosclerose devido a baixa
difusdo maéssica de lipidios e dessa maneira permite-se um tempo maior de contato entre as
moléculas de lipideos e a parede da artéria. Regides de escoamento com recirculagdo em

baixa velocidade sdo fortemente susceptiveis a formagao de trombo (Legendre et al, 2006).



Wang (2001) afirma que a arteriosclerose implica no enrijecimento das artérias, ou seja, com
isso as artérias acometidas por esta patologia apresentam disturbios que tem como
conseqiiéncia o espessamento ¢ a perda de elasticidade de suas paredes.

A tensdo de cisalhamento e a pressdo na parede sdo caracteristicas importantes consideradas
nesse estudo. A distribuigdo da tensdo de cisalhamento na parede ¢ de grande valia para
entender as conseqiiéncias da caracteristica do escoamento sobre as células endoteliais. As
células endoteliais dos vasos sanguineos estdo permanentemente expostas as tensdes de
cisalhamento. De acordo com Malek et al (1999), dependendo da ordem de valores dessas
tensoes, ela pode estar dentro de uma faixa considerada prejudicial as células endoteliais
(Figura 1). A faixa destas tensdes dentro de um padrao fisioldgico normal esta entre 1,0 a 7,0
Pa. Entretanto, quando estes valores aumentam para uma faixa maior do que 10 Pa, existe
uma predisposicdo para a trombose. Para valores maiores do que 35 Pa, ocorre a lesdo e
denudacao do endotélio. Por outro lado, baixas tensdes de cisalhamento com valores da ordem
de -0,4 a +0,4 Pa estdo associados com aterogénese.

Segundo o estudo “United Kingdom Small Aneurysm Trial” UKSAT (Brown e Powell, 1999
e Chocke et al, 2005) a ruptura do aneurisma estd associada com maiores valores da pressao
sanguinea média. Especula-se que uma possivel razdo para isso seria devido ao
enfraquecimento da parede do aneurisma pela hemodindmica com maior carga de pressao
arterial média. Um estudo com autdpsia comparou 77 pacientes que faleceram devido a
ruptura de aneurisma com 220 pacientes que foram a 6bito com aneurismas intactos e revelou
que os casos de ruptura estavam presentes com maior freqiiéncia em pacientes com
hipertensao.

Baptista-Silva (2003) relata um estudo em que a hipertensdo arterial diastélica (maior que
100/150 mmHg) estava presente em 67% dos doentes com ruptura de AAA, porém, nos

doentes sem ruptura a hipertensdo estava presente em apenas 23%. A pressdo sanguinea
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diastolica seria um preditor mais eficiente da ruptura de aneurisma do que a pressdo sanguinea
sistolica. Numa revisao de 75 casos de AAA nao operados, dos doentes que evoluiram para a

morte por ruptura, 75% deles tinham hipertensado diastdlica.

Faixa de Tensédo de Cisalhamento na Parede
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Figura 1 Faixas de tensdo de cisalhamento na parede vascular associadas com diferentes

patologias (Malek et al, 1999).

Regides da artéria com geometria complexa, como bifurcacdes, tortuosidades ou estenoses,
que estdo sujeitas a estagnacdo e recirculacdo do fluxo sanguineo, podem promover
aterogénese em conseqiiéncia da presenga de baixas tensdes de cisalhamento envolvidas
nestas regides (Ortiz et al, 2007).

A simulag¢dao computacional tem sido utilizada para estudos do comportamento hemodinamico

dentro de vasos sanguineos com objetivo de identificar regides potenciais de aterogénese,



trombose, lesao endotelial ou denudagdo. Diversos estudos numéricos voltados a analise
fluidodinamica foram realizados considerando modelos idealizados de aneurisma, entretanto,
alguns centros tém utilizado modelos obtidos por meio de tomografia computadorizada,
voltados para andlise de esfor¢os na parede do aneurisma com intuito de avaliar sua

resisténcia. (Yu et al, 1999, Tummers, 2002, Valencia e Solis, 2006 ¢ Wang et al, 2002).

3.1. Constituicdo de um Vaso Sanguineo

A parede da artéria abdominal é constituida pelas camadas da tunica intima, membrana
elastica interna, tinica média (ou muscular), membrana elastica externa e tunica adventicia
(Figura 2). Os “vasa vasorum” sdo os vasos dos vasos, que tem a funcao de nutrir as camadas
adventicia e parte da média, aonde os metabolitos ndo chegariam por difusao a partir da luz do

vaso.

Endoishn
Lz do Vean

Figura 2 Estrutura da parede da artéria abdominal (Legendre, 2003).



A composigdo estrutural e a espessura de cada camada variam de acordo com a proximidade
do vaso em relacdao ao coracao e a fung¢dao do 6rgdo que esta artéria irriga (Fung, 1997). Nas
grandes artérias, a intima € constituida de uma camada tnica de células endoteliais vasculares
orientadas segundo a direcdo da corrente sangiiinea, ¢ por uma camada subendotelial de
tecido conjuntivo constituida de coladgeno, elastina e glicoproteinas. Com o envelhecimento,
esta camada aumenta sua espessura pelo acimulo progressivo de matrizes celulares de tecidos
conjuntivos, placas de colesterol, sais de calcio e outras alteragcdes patologicas. O limite
externo desta tunica estd demarcado por uma rede de fibras elasticas. Nas grandes artérias, a
tunica média (ou muscular) ¢ constituida de fibras de tecido elastico (elastina), fibras de
colageno e de células musculares lisas conectadas por tecido conjuntivo, proporcionando o
suporte da parede de uma artéria, tendo predominancia em seu comportamento mecanico. A
espessura desta tinica e a sua composi¢do variam com o diametro dos vasos. A grande
quantidade de tecido elastico nestas artérias proporciona um grande poder de recuperagdo
apos a sistole, possibilitando com isso manter o nivel da pressdo no sistema arterial. Com o
envelhecimento, as fibras elasticas deterioram-se e conseqiientemente perdem
progressivamente a sua elasticidade. A tinica externa ou adventicia ¢ formada por tecido
conjuntivo, com uma fina rede de fibras coldgenas e elasticas. O tecido elastico ¢ mais
abundante proximo a tinica média e denomina-se membrana eldstica externa. Esta tnica
contém vasos que nutrem as paredes vasculares e fibras nervosas destinadas as células
musculares lisas.

As células endoteliais vasculares formam uma barreira permeédvel que evita que algumas
substancias entrem na parede da artéria. Assim como as células do sangue (plaquetas e
eritrocitos), elas sdo sensiveis ao cisalhamento. As forcas de cisalhamento impostas pela

corrente sanguinea regulam fungdes e atividades das células endoteliais vasculares através de
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um processo de transdug¢dao mecanica (Blackman et al, 2002). Essas forcas cisalhantes afetam
a secregao endotelial de prostaciclina (um vasodilatador e inibidor de agregagao plaquetaria) e
de oxido nitrico, este tltimo acredita-se ser responsavel pela reducao da adesao de leucocitos
e também por causar alteracdo do tonus contratil das células musculares lisas na camada

média.

3.2. Aneurisma de Aorta

Um aneurisma ¢ uma dilatacdo anormal localizada de um vaso, geralmente na sua ramificagao
ou proximo dela, sendo causado por danos locais ou enfraquecimento da parede do vaso. Uma
definicdo consensual sugerida pela Sociedade de Cirurgia Vascular da América do Norte e da
Sociedade Internacional de Cirurgia Cardiovascular em 1991 ¢ descrita como uma dilatagdo
permanente ¢ localizada da parede arterial, maior que 50% do seu didmetro normal ou do
diametro do segmento proximal da dilatacdo (Vliet e Boll, 1997). De maneira geral, uma aorta
com diametro de 3 cm ou mais ¢ considerada aneurismatica, considerando que o seu didmetro
normal ¢ de aproximadamente 2 cm. Os aneurismas podem ser classificados como verdadeiro
ou falso. No aneurisma verdadeiro, o sangue permanece dentro do sistema circulatério. O
falso aneurisma ¢ um hematoma expandido proveniente de um furo na parede arterial,
portanto, neste caso ocorre a ruptura da parede arterial com extravasamento de sangue que €
contido pelos tecidos vizinhos (Cotran et al, 1994). Os aneurismas podem ser classificados de
acordo com a sua geometria e localizagdo dentro do corpo humano, podendo ser: fusiforme,
sacular ou dissecante (falso aneurisma) (Figura 3). O fusiforme ¢ comumente encontrado na
aorta abdominal ou na artéria poplitea ¢ o sacular é predominantemente encontrado nas

principais artérias da circulacao cerebral.
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Tipos de Aneurismas

Aneudrisma
Sacular

Aneurisma
Fusiforme

Falso aneurisma

Figura 3 Tipos de aneurismas (Resurrection Health Care).

3.2.1. Aneurisma de Aorta Abdominal

Aneurisma da aorta abdominal (AAA) ¢ definido como uma dilatacio permanente e
localizada da parede arterial, maior que 50% do seu didmetro normal, sendo na maioria das
vezes (80%) infra-renal (Aratjo e Rodrigues, 2003, Baptista-Silva, 2003, Choke et al, 2005 e

Orra, 2005).
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A prevaléncia do aneurisma de aorta abdominal tem aumentado nos ultimos anos devido a
trés fatores: o crescimento percentual da populagdo idosa, a melhoria dos métodos mais
recentes de diagnoéstico, € o melhor conhecimento dessa afec¢ao pelos médicos.

A 1importancia do diagnodstico dessa doenga se da pela alta taxa de mortalidade em
conseqiiéncia da sua ruptura. A potencial importancia do AAA ¢ mostrada em estudos
demograficos populacionais que indicam a sua presenga em até 9% de individuos com mais
de 65 anos de idade (Lederle et al, 1997). Estudos similares mostram que a incidéncia de
AAA tem aumentado gradativamente em nagdes mais industrializadas em relagdo as ultimas
décadas e que se tornara ainda mais comum devido ao fato da populacdo idosa continuar
aumentando.

O AAA ¢ uma afecgdo de alta incidéncia em individuos acima dos 65 anos de idade, em sua
maior parte assintomadtica, e também estd associada a presenca de hipertensdo arterial. Eles
ocorrem como conseqiiéncia de um enfraquecimento da parede arterial ou de uma solicitagao
anormal sobre um segmento da parede.

A maioria dos aneurismas fusiformes ¢ encontrada na por¢ao da artéria que esta localizada a
montante das principais bifurcacdes ou pontos de ramificagdo. Este tipo de aneurisma
geralmente ¢ formado na por¢do da aorta abdominal, abaixo das artérias renais e acima da

bifurcacdo para as iliacas.

3.2.2. Histofisiopatologia

A camada média das artérias ¢ formada de multiplas lamelas constituidas por colageno,

elastina e fibras musculares lisas que estdo dispostas de forma concéntrica.
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O colageno tem pouca distensibilidade, mas grande forca de tensdo, sendo suas fibras
espiraladas permitindo assim o alargamento do didmetro da artéria, entretanto, quando estas
fibras sdo retificadas, passam a conter este aumento de didmetro.

A elastina ¢ caracterizada pela sua elasticidade, chegando a dobrar a sua dimensdo e
retornando ao seu tamanho original. Ela ¢ responsavel pela dilatacdo e contragcdo da parede da
artéria, acompanhando os ciclos cardiacos. Com o avango da idade do individuo, a parede de
suas artérias tende a perder elasticidade e, mesmo nao havendo dilata¢do, ocorrem alteragdes
de espessamento, calcificagdo e fragmentacdo das fibras de elastina. Essa ndo ¢ sintetizada na
aorta abdominal de adultos e tem vida média de 70 anos.

A musculatura lisa ¢ uma musculatura de contragdo involuntaria e lenta, composta por células
fusiformes mononucleadas.

O musculo liso se encontra nas paredes dos vasos sanguineos, € por meio de contragdes
peristalticas controladas automaticamente pelo sistema nervoso autonomo, tem o papel
preponderante de impulsionar o sangue. As células do musculo liso também podem reagir a
estimulos vindos de células vizinhas ou a hormdnios (vasodilatadores ou vasoconstritores).
Em estudos histolégicos pode-se caracterizar em paredes de artérias dilatadas a ruptura de
fibras e também a destruicao do coldgeno. Essa destrui¢do de colageno e elastina provoca um
desarranjo na estrutura lamelar concéntrica da camada média da artéria, tornando a parede do
vaso menos resistente ao pulso de pressdo. Uma vez iniciada a dilatagdo, esta alteragdo na
geometria da aorta interfere na evolucao do aneurisma. Um processo cronico de distensdo e
retorno da parede arterial faz com que ela sofra uma lesdo lamelar e um desarranjo estrutural
da sua camada média, havendo assim uma lesdo progressiva e lenta que enfraquece essa
parede arterial (Puech-Ledo e Kauffman,1998).

Uma abordagem biomecanica para predizer a ruptura de AAA enfatiza a tensdo sobre a

parede aneurismatica como um fator direto que conduz ao rompimento da parede da aorta. A
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premissa basica dos principios biomecanicos € que a formagdo do AAA e o alargamento sao
acompanhados por um aumento na tensdo na parede ¢ / ou uma diminui¢ao na capacidade do
material da parede dessa artéria em suportar essas tensdes. A Lei de Laplace estabelece uma
relagdo entre a pressao dentro do limen e a tensdo na parede do vaso, equagdo (1), assim,
dentro do seu limite eldstico, um aumento no comprimento de um material eldstico ¢
proporcional a tensdo aplicada sobre ele. No caso da secdo transversal de um tubo cilindrico,
isso sera a tensdo circunferencial na parede devido ao alongamento causado por uma pressao

distensora. Para uma parede muito fina, considera-se:

T, = (PR)

(1)

onde, R representa o raio do vaso, P a pressdo transmural ou pressao dentro do limen e Ty a
tensdo circunferencial (também denominado de tensdo longitudinal) na parede do vaso (forga

por unidade de comprimento).

Sabe-se que as distribui¢cdes de tensdes em aneurismas ndo estdo em conformidade com as
aproximacoes da lei de Laplace, uma vez que ela fornece apenas uma estimativa das tensdes
geradas na parede fina de cilindros. Entdo, a equagdo ¢ obtida a partir de pressupostos que a

torna incompativel com a complexa estrutura geométrica de um aneurisma.
Considerando uma parede com espessura (h), entdo a tensdo circunferencial (T,) (for¢a por

unidade de area) ¢ dada por:
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()

A tensdo ndo ira variar linearmente com a pressdo de distensdo. Mesmo considerando as
propriedades elasticas da parede em acordo com a lei de Hooke, a relag@o pressdo-volume nao
sera linear. Considerando a lei de Laplace, um pequeno aumento em P, (6P), causard um

aumento na tensao (6T), de maneira que:

(T + 8T) = (P + 6P)(R + 8R) = PR + RSP + PSR + GRSP

€)

Se, 0R e OP forem pequenos, entdo:

6T = R6P + PSR

(4)

Sendo a deformagdo do comprimento circunferencial da parede (2mdR/2mR) e adaptando na

equacdo do médulo de Young, tem-se:

2m6R
2TTR

ST = EA EA%R

()

onde, E representa o modulo de Young e A representa a se¢do transversal da parede.
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Considerando um tubo de comprimento L e constituido de material isotrdpico, esse

comprimento permanecera constante ¢ a se¢do transversal da parede (A) pode ser escrita

como:
A =nhL
(6)
Substituindo as equagdes (5) e (6) na equagao (4), tem-se:
6R
R6P + PSR = (EhL) 'y
(7)
Entdo, no valor limite tem-se:
dR _ R
= 7(EhL)
ap - (Fg2-p)
(8)
Em termos de volume:
dv _ dvdR _ R _ (2mR3L)
dP dRdP (2mRL) ((ER#L)_p) ~ (ERL—PR)
)

Com isso, se 0 modulo de elasticidade (E) permanecer constante, a taxa de incremento do

volume devido a pressdo ird crescer até o ponto onde, o termo (EhL/R) se iguala a pressao (P).
16



Nessa condigdo, a equacao (9) tenderd a infinito € o tubo se romperd. No entanto, nos vasos
sanguineos o modulo de elasticidade aumenta com o avango da deformacdo circunferencial e
1Ss0 permite que artérias e veias permanegam estaveis em uma grande faixa de pressdes.

A avaliagdo da espessura da parede no segmento aneurismatico ¢ muito dificil. Existem dados
que indicam que a formagdao do AAA resulta no adelgacamento da parede da aorta, sendo o
ponto mais provavel para ruptura a regido do didmetro maximo do aneurisma. Existem
evidéncias de que uma rapida expansdo do AAA estd associada ao aumento do risco de
ruptura. Limet et al (apud Choke et al, 2005) relataram que o risco de ruptura adrtica nao foi
apenas relacionado com a dimensao do aneurisma, mas também com a taxa de expansao.

Um estudo com andlise de elementos finitos de modelos axisimétricos e fusiformes de AAA
constatou que a tensdo maxima era funcao da forma de parede do AAA, e ndo de seu didmetro
(Choke et al, 2005). Enquanto a analise de elementos finitos incorpora o efeito da forma do
AAA na determinagdo da tensdo de parede, isso ndo ¢ considerado na lei de Laplace. A
conclusdo de que a tensdo na parede ¢ fortemente dependente tanto da forma do aneurisma
como do tamanho dele foi confirmada em estudo de Vorp et al (apud Choke, 2005).

Estudo realizado por Raghavan et al (2000) utilizou anélise de elementos finitos para estimar
a distribui¢ao de tensdes na parede de AAA em modelos com geometria obtida por meio de
tomografia computadorizada de pacientes e com informagdes sobre pressdo arterial. O estudo
relatou que em todos os casos de AAA, a tensdo na parede era complexamente distribuida,
com grandes variagdes locais de tensdo. Assumindo que a resisténcia da parede ndo varia
localmente dentro de aneurismas de aorta abdominal, o local de maxima tensdo seria o mais
susceptivel a ruptura.

Estudos assumem espessura uniforme da parede da aorta e ignoram o efeito de trombo na
tensdo de parede. Alguns pesquisadores relatam que o trombo intraluminal diminui a tensdo

na parede do aneurisma, enquanto outros relatam que o trombo intraluminal aumenta a
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expansao do AAA e conseqiientemente o risco de ruptura. O trombo intraluminal ¢
encontrado em aproximadamente 75% dos casos de AAA. Alguns autores t€ém sugerido que a
ruptura estd associada com o crescimento do trombo no aneurisma. Vorp et al (apud Choke,
2005) mostraram que aneurismas com trombo intraluminal com espessura igual ou superior a
4 milimetros tinham PO, (pressdo de oxigé€nio) inferior em comparacado com aneurismas com
trombo intraluminal com espessura menor do que 4 mm, coerente com observagdes anteriores
de que o trombo intraluminal atenuou o fluxo de oxigénio do limen para a parede da aorta.
Relata-se que aneurismas com trombo intraluminal de maior espessura apresentaram quadro
de maior inflamag¢do e menor resisténcia elastica. Assim, através da criagdo de um ambiente
hipoxico, pode-se levar a uma resposta inflamatdria compensatoria, um aumento local de
atividades proteoliticas da parede, um enfraquecimento local da parede e posterior ruptura.

Embora esses estudos considerem a complexidade da forma geométrica de aneurismas, as
investigagdes ndo abordam as diferengas de propriedades elasticas da parede. Ao medir
propriedades de parede em aneurismas ¢ em tecidos de controle, Vallabhaneni et al (apud
Choke, 2005) relataram que as propriedades do material da parede de aneurismas eram
acentuadamente heterogéneas em um mesmo paciente ou entre diferentes pacientes. Esses
resultados mostraram a imprecisdo assumida em alguns estudos com métodos de elementos
finitos, que consideram incorretamente a parede de aneurismas como sendo formada por
tecido homogéneo. Pesquisadores também demonstraram diferencas claras nas propriedades
elasticas de paredes nao-aneurismaticas no sentido longitudinal e transversal, sugerindo que
tal anisotropia também existe em aneurismas. Assim, esse resultado aponta para a falacia em
estudos que assumem o tecido constituinte da parede de aneurismas como isotropico. A
heterogeneidade marcante e acentuada variacdo da resisténcia da parede de aneurismas

sugerem que existem areas focais de enfraquecimento da parede adrtica.
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3.3. Fatores de Risco

Atualmente, existe um consenso sobre a provavel causa da formagdo aneurismatica, o que
implica em uma complexa interacdo entre processo bioldgico degenerativo desencadeado por
problemas estruturais, envelhecimento, infeccdo ou doenga e fatores hemodindmicos

especificos.

3.3.1. Fator Idade

O envelhecimento ¢ um fator de grande importincia na formac¢do de aneurismas,
considerando alteracdes resultantes especificas na artéria. Essas alteracdes ocorrem devido a
modificagdes na estrutura parietal, na geometria do segmento em questdo, e pelas alteragdes
hemodinamicas causadas por essas mudangas. Sob essas condi¢des especificas, esse conjunto
de fatores pode levar a uma degradacao parcial da parede arterial com aumento gradual do seu
diametro (Orra, 2005).

A maior alteragdo causada devido ao fator idade ocorre na camada média, onde a degradacao
de fibras eléasticas ¢ acompanhada pelo aumento do coldgeno, que proporciona rigidez
estrutural. Essa diminui¢do na propor¢ao entre elastina e coldgeno causa uma progressiva
perda de elasticidade da parede arterial. Esse enrijecimento da parede provoca um aumento da
velocidade da onda do pulso, alteragcdes na forma do pulso e na magnitude da pressdo do
pulso. Existe a hipotese sobre o mecanismo de degeneracdo arterial com relagdo a idade que ¢é

baseada na falha por fadiga dos componentes da parede do vaso devido as tensdes ciclicas.
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Esse processo pode ser agravado e amplificado devido a outras alteragdes que ocorrem na

estrutura da artéria pelo fator idade.

3.3.2. Fator Hemodinamico

Fatores hemodinamicos tém sido freqiientemente associados a patogénese e progressao do
aneurisma de aorta, em particular, nos casos onde ¢ acometida a por¢ao infra-renal do vaso. O

3

segmento abdominal da aorta do homem tem uma quantidade menor de “vasa vasorum”,
quando comparado a outros segmentos. A camada média suplementa a sua nutrigdo por
absorc¢do de nutrientes vindos do sangue através do endotélio, sendo essa uma das hipdteses
para justificar a maior ocorréncia de aneurisma na por¢ao abdominal do que na porgdo
toracica, onde existe uma quantidade maior de elastina. Além desse fator, também devem ser
considerados aspectos hemodindmicos envolvendo a aorta abdominal. A aorta infra-renal esta
sujeita a padrdes unicos de fluxo sanguineo devido a sua proximidade com a bifurcagdo
aortica, resultando em uma reflexdo das ondas de pressio e padrdes turbulentos de
escoamento que ndo sdo observados na aorta toracica. Isto pode expor diferentes areas da
aorta infra-renal a variagdes entre altas e baixas tensoes de cisalhamento, sendo este um fator
reconhecido para o desenvolvimento de placas aterosclerdticas.

Na aorta, a pressao do pulso aumenta em dire¢do a sua bifurcacdo devido a forma conica do
vaso ¢ também pela maior rigidez desta por¢do da aorta devido a menor quantidade de
lamelas elasticas existentes em sua parede. A amplitude do pulso de pressdo é modificada
consideravelmente como resultado da reflexdo das ondas de pressdo em ramos da bifurcagdo

aortica (Puech-Ledo e Kauffman, 1998 e Fung, 1997). O aumento na amplitude pode iniciar

ou acelerar o processo de formagao de aneurisma. A intensidade de amplificagdo depende da
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relacdo entre a sec¢dao das areas da aorta abdominal ¢ das iliacas comuns. Com a idade, as
artérias iliacas se tornam mais tortuosas, o que pode diminuir consideravelmente a area de
secdo transversal do seu limen (Greenwald e Berry, 2000). Depositos de placas ateromatosas
nas artérias iliacas também diminuem a area do seu limen. Assim, o aumento da velocidade
do pulso de pressao somado a diminui¢ao da area de secdo transversal podem resultar em uma
elevagdo do pico de pressdo sistolica na aorta abdominal o que ird provocar um aumento da
tensdo na parede do vaso. Essas alteragdes patologicas podem ser agravadas quando
associadas a hipertensao, alcool, fumo, sedentarismo, e outros fatores ambientais ou de dietas.
A hipertensdo pode ser encarada como uma forma acelerada do fator idade, ou seja, ela pode
provocar o mesmo processo degenerativo da parede arterial que ocorre em conseqiiéncia do
seu envelhecimento, como a dilata¢do, o enrijecimento ¢ o aumento da velocidade do pulso
(Nichols e O’Rourke, 1990).

Dentro do sistema arterial existem alguns locais onde podem ocorrer regides de expansdo. Em
um segmento de artéria acometido por um aneurisma, ocorre um aumento da area de segdo
transversal ao longo do eixo. Nessas estruturas anatomicas, a alteracdo da area deve ser

incluida na equacao da continuidade, sendo:

uAd = Q(t)

(10)

onde, A ¢ a area de secdo transversal, U ¢ a velocidade média e Q(t) a vazao no tempo.

Para estimar as alteragdes de pressdes locais para um determinado alargamento da area, tem-

se: (equagao de Euler - unidimensional)
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(11)
Rearranjando a equagao:
o _ _pde  po*da
ax  Adt A3 dx

(12)

Percebe-se que existe um gradiente de pressdo (negativo) favoravel quando o escoamento ¢
acelerado (dQ/dt) e a area convergente (dA/dx). Entretanto, se essa area for divergente e o
escoamento desacelerado, existe a presenca de um gradiente de pressdo adverso. Nessa
situacdo, ¢ possivel que ocorra uma separagdao de escoamento, o que tipicamente acontece ao

longo de uma regido de aneurisma.

3.3.2.1. Escoamento Pulsétil

O desenvolvimento da modelagem matematica dos escoamentos ndo-permanentes em tubo
rigido teve como embasamento as seguintes referéncias bibliograficas: Fung (1997),
McDonald (1974) e Bessa (2008). Em um primeiro instante, optou-se pela utilizagdo de séries
de Fourier para estimar a vazao, utilizando-se a metodologia tedrica apresentada e discutida
por Bessa (2008), conforme mostrada no ANEXO 1. A idéia inicial era a utilizagdo dessa
metodologia aplicada como condi¢do inicial para um estudo computacional. Entretanto,

devido aos erros pertinentes associados a esse método analitico, considerando a evolugdo da

22



constru¢do da bancada experimental e viabilizagdo de instrumentacdo adequada, a aplicagdo
pratica do método analitico para estimativa da vazdo média em uma artéria foi substituida
pela imposicao de pulsos fisioldgicos caracteristicos como condig¢do inicial. Esses pulsos
foram obtidos com base em literatura, simulados na bancada experimental e obtendo-se a

vazao por meio de fluxdmetro.

3.3.3. Fator Aterosclerose

O aneurisma de aorta abdominal geralmente é considerado como sendo uma manifestagdo do
estagio final de aterosclerose complicada, entretanto, ainda ¢ desconhecida a causa da
degeneragdo aneurismatica e sua relacdo com a doenga aterosclerose. A maioria dos AAAs
acomete a aorta infra-renal em associacdo com degeneracao aterosclerdtica severa, sendo que
a maioria dos pacientes com a doenca aneurismatica apresenta fatores de risco para a
aterosclerose e manifestagdes de doenca oclusiva aterosclerotica nas artérias periféricas ou
coronarias. Embora estes fatores sugiram uma forte ligagdo na causa entre aneurisma de aorta
abdominal e aterosclerose, existem diferencas importantes entre pacientes com AAA e
pacientes com doenga oclusiva aorto-iliaca (DOAI), ambos com respeito as pessoas afetadas e
aos padrdes patoldgicos da doenca. Pacientes com AAA tendem a ser aproximadamente 10
anos mais velhos que pacientes com DOAI sintomaticas e tem alta prevaléncia de fatores
como fumo, hipertensdo e enfisema pulmonar. Na DOAI, a propor¢do entre homens e
mulheres acometidas é aproximadamente a mesma, entretanto, em AAA essa proporc¢ao afeta
homens em uma taxa superior a 5:1. Ao contrario da doenga ateroscleroética oclusiva, no caso
de AAA ndo existe uma associacdo com diabetes e hiperlipidemia (concentragdes elevadas de

colesterol e/ou triglicerideos no sangue). Aneurismas raramente aparecem em Vvasos
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comumente afetados pela aterosclerose oclusiva, como a cardtida e as artérias iliacas externas.
Outro ponto ¢ que a estrutura patologica de AAA envolve um processo degenerativo
transmural, em contraste com a aterosclerose que ¢ predominantemente uma doenca da
intima. Ainda ndo existe uma relacdo etiologica precisa entre aterogénese e degeneragao
aneurismatica.

O segmento abdominal da aorta humana tem menor quantidade de “vasa vasorum” em relagao
a outros segmentos, ¢ sua camada média suplementa sua nutricdo pela absor¢ao de nutrientes
do sangue através do endotélio. Sugere-se que a presenga de placas ateromatosas poderia
interferir nesse mecanismo provocando o enfraquecimento parietal (Puech-Ledo e Kauffman,

1998).

3.3.4. Fator Remodelamento Arterial

O processo de remodelamento arterial, que ¢ associado com aterogénese, ¢ um fator
hemodinamico que pode estar relacionado ao desenvolvimento de aneurisma. Estudos relatam
uma compensagdo fisioldgica com dilatagdo de artérias ateroscleroticas em resposta a
estenose do lumen, devido a presenga da placa ateromatosa. Isso sugere que o remodelamento
arterial ¢ um dos fatores que podem precipitar a degeneracdo aneurismatica (Glagov et al,

1987).

24



3.4. Diagnostico Clinico e Exames Subsidiarios

O aneurisma de aorta abdominal pode ser diagnosticado através de exame fisico, radiografias
simples de abdomen ou coluna lombar, aortografia, ultra-sonografia, tomografia
computadorizada abdominal ou ressonancia magnética.

O exame fisico de um doente com AAA pode revelar um alargamento e expansao transversal
da pulsacdo da aorta abdominal. A radiografia da coluna lombar ou do abdémen pode revelar
o esboco calcificado de um aneurisma, mas esta calcificacdo ¢ notada s6 em 60 a 70% dos
doentes com aneurisma diagnosticado. A ultra-sonografia se tornou a modalidade de escolha
para triagem diagndstica e seguimento de aneurisma abdominal, uma vez que ¢ sensivel e
altamente precisa na definicdo das dimensdes do aneurisma. Além do fato de ser um exame
ndo invasivo e relativamente barato. A tomografia computadorizada abdominal ¢ mais precisa
que a ultra-sonografia na descoberta e medida de aneurisma de aorta abdominal, mas ¢
significativamente mais cara, além da necessidade do uso de contraste que pode ser
prejudicial ao doente que tem fungdo renal alterada. Em paciente com aneurisma da aorta
abdominal sem definicdo do colo proximal a palpacdo e ao ultra-som, a tomografia
computadorizada pode defini-lo com precisdo e ajudar no planejamento operatorio.

O AAA sintomatico ¢ de indicagdo de operacdo de urgéncia. E, doente instdvel com
hipotensdo ou choque hemorragico devido a ruptura de aneurisma da aorta abdominal deve
ser submetido a tratamento cirirgico de urgéncia sem exames de imagem. Outro exame de
imagem muito bom para o diagndstico ¢ a reavaliagdo de aneurisma da aorta é a
angiorressonancia magnética, com otima resolucdo e sem risco para doentes com insuficiéncia
renal, pois ndo utiliza contraste iodado e sim agente paramagnético, mas ¢ contra-indicado
para portadores de proteses metalicas, marca-passo e claustrofobia. A aortografia na avaliagdo

pré-operatoria de um doente com AAA ¢ controversa. H4 consenso que a angiografia ¢ um
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exame pobre de triagem do AAA pela presencga freqiiente e enganosa de trombos dentro do
aneurisma. Porém, também ¢ enfatizado o beneficio da angiografia rotineira para descobrir
outras alteracdes vasculares que podem alterar o procedimento cirurgico planejado: como
artérias renais adicionais, estenose de artéria renal assintomatica, variacdes e anomalias

renais, doenca oclusiva da artéria iliaca, ou oclusdo de artéria mesentérica superior.

3.5. Tratamento

Dentre as possiveis complicagdes dos aneurismas de aorta abdominal, a mais preocupante ¢é
sem duvida a rotura e as suas complicagdes. Por essa razdo, o principal indicador que norteia
os principios do seu tratamento sdo as dimensdes da dilatagdo, uma vez que o tamanho do
aneurisma estd diretamente relacionado ao risco de rotura (Puech-Ledo e Kauffman, 1998).
Outro fator importante na condugdo do tratamento dos pacientes portadores de aneurisma € a
ocorréncia de patologias associadas que atuam como fatores complicadores dos resultados do
tratamento. Portanto, a tomada de decisdo sobre o tipo de orientagdo clinica, cirirgica ou
endovascular ird depender da analise dos riscos assumidos em cada uma dessas opgdes
terapéuticas em relacdo ao tamanho da dilatagdo ¢ a gravidade das doencas associadas que
podem interferir no resultado final. A premissa basica em relacdo a indicagdo de corregdo
cirirgica de um aneurisma adrtico é que o risco cirurgico seja menor do que o risco de rotura.

Atualmente, existem dois métodos para reparar um aneurisma da aorta abdominal, o reparo
cirargico convencional e o reparo endovascular.

De acordo com Puech-Ledo e Kauffman (1998), para a indicagdo de tratamento eletivo dos
aneurismas aodrticos, deve-se chegar a um consenso em relagdo ao didmetro da dilatagdo, os

riscos de rotura, as doengas associadas e a taxa de crescimento. Assim, aneurismas que
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tenham didmetro igual ou superior a 6 centimetros devem ser tratados, pois os riscos de rotura
sdo elevados. Aneurismas com didmetro entre 5 e 6 centimetros, devem ser consideradas as
doencas associadas para a decisao da conduta. Quando o aneurisma tem didmetro inferior a 5
cm, o paciente pode ser observado clinicamente de maneira a avaliar a sua evolugdo por meio
de exames diagnosticos como, por exemplo, ultra-som ou tomografia. Se houver ritmo
acelerado de crescimento (> 0,5 cm/semestre) ou se seu diametro atingir 6 cm, o tratamento

corretivo passa a ser prioritario.

3.5.1. Tratamento Cirargico

O método cirurgico (Figura 4) para extragdo do aneurisma da aorta abdominal foi
desenvolvido na década de 1950 (Bonamigo, T.P. ¢ Von Ristow, A., 1999 ¢ Puech-Ledo e
Kauffman, 1998) e consiste em substituir a por¢do enfraquecida da aorta dilatada por um
enxerto artificial fabricado a partir de um material de poliéster (Dacron). Este procedimento
envolve a exposicao da aorta abdominal pela abertura do abddémen, a fim de se obter acesso
ao aneurisma. A aorta ¢ entdo temporariamente “clampeada” acima e abaixo do aneurisma e,
portanto, essa artéria que sustenta o fluxo sanguineo para as pernas ¢ temporariamente
interrompida. O aneurisma ¢ entdo aberto em toda a sua extensdo e entdo sdo removidos
coagulos. O enxerto ¢ inserido e suturado na parte saudavel da aorta superior do aneurisma. A
sutura do enxerto ¢ testada em relagdo a vazamentos pela liberagdo temporaria da pinga
“clamp” superior enquanto a parte inferior do enxerto ¢ bloqueada. Em seguida, o enxerto ¢
cortado no comprimento desejado e suturado na parte inferior do aneurisma da aorta. As
pingas sdo retiradas e a parede do aneurisma ¢ fechada sobre o enxerto. Isto ¢ feito para evitar

que o enxerto fique aderido ao intestino. Entdo, o abdomen ¢ fechado.
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Esta cirurgia convencional ¢ um método amplamente utilizado para reparo de aneurisma. No
entanto, este método nao ¢ adequado em todas as situagdes. A adequagdo do paciente esta
intimamente relacionada com o risco de mortalidade durante essa cirurgia traumatica. Devido

ao alto risco durante a cirurgia, outros métodos alternativos foram desenvolvidos.

Figura 4 Estagios da cirurgia convencional para extracdo do aneurisma: “clampeamento” da
aorta abdominal e das artérias iliacas para abertura do aneurisma, remoc¢do de codgulos e
sutura do enxerto (A); apds a sutura, o aneurisma ¢ fechado sobre o enxerto (B)

(Healthlibrary).

3.5.2. Tratamento Endovascular

O método mais recente de reparo de aneurisma ¢ a coloca¢do de uma endoprotese (Figura 5).

Neste método minimamente invasivo ndo ¢ necessdria cirurgia aberta e, assim, ele ¢
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especialmente favoravel para os pacientes de alto risco. A primeira utilizacdo clinica em
humanos foi relatada em 1991 e realizada pelo Dr. Juan Parodi na Argentina (Orra, 2005).
Essa tecnologia utiliza um stent endovascular que € anexado a um enxerto de Dacron. Esse ¢ o
mesmo material que ¢ utilizado para o reparo convencional de aneurisma. Os stents sao
sistemas metalicos que permitem que a endoprotese permaneca coaptada a parede da artéria.
Durante o procedimento endovascular sdo feitas uma ou duas pequenas incisdes na virilha,
dependendo do local do aneurisma. Quando o aneurisma pode ser reparado com um enxerto
reto ou aorto-adrtico, apenas uma incisdo ¢ suficiente. Entretanto, quando uma endoprotese
bifurcada ¢é utilizada, sdo necessarias duas incisdes para liberar o sistema dentro do leito
vascular. Através dessas incisdes na artéria femoral, as endoproéteses sdo inseridas com a
utilizagdo de um sistema de cateter de entrega. Existem endoproteses expansiveis por baldo e
também auto-expansiveis. O procedimento ¢ realizado com a utilizagdo de angiografia a fim
de controlar o posicionamento e liberagdo da endoprétese para exclusdo do aneurisma. Este
método de reparo de aneurisma da aorta abdominal ¢ menos invasivo e ndo envolve incisdes
abdominais, pingamento adrtico ou dissec¢ao retro-peritoneal, € com isso, reduz-se o tempo

de permanéncia no hospital.

29



Figura 5 Colocagdo da endoprotese com auxilio de um cateter por meio de uma incisao na
virilha (A). A endoproétese € ancorada pela dilatagdo de um baldao sendo posicionada na aorta e

nas artérias iliacas (B) e (C) (Siteendovascular).

A colocagdo bem sucedida de uma endoprotese pode ser alcangada em mais de 97% dos
pacientes apresentando mortalidade de 30 dias inferior a 3%. As complicagdes que ocorrem
podem ser divididas em sistémicas relacionadas com a condigdo geral do paciente, operatorias

e devido ao dispositivo.

4. MODELO REAL DE ANEURISMA DE AORTA ABDOMINAL

Nesse trabalho foi obtida a tomografia computadorizada multi-fatias da regido toracica de um

paciente com aneurisma de aorta abdominal (Figura 6).
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Figura 6 Obtengdo de imagens tomograficas de paciente (InVesalius, 2008).

Essas fatias de imagens DICOM (Comunicacdo de Imagens Digitais em Medicina) foram
tratadas com o software InVesalius (v2.0.20 beta, Campinas, SP, BR) para selecionar apenas a
regido de interesse e gerar um arquivo de extensdo STL (estereolitografia), obtendo-se um
modelo tridimensional apenas da aorta infra-renal e artérias iliacas utilizado tanto para a
finalidade de estereolitografia como para a geracdo de um modelo computacional.

O InVesalius ¢ um software publico para area de saide que tem como objetivo auxiliar o
diagnéstico e o planejamento cirargico. A partir da sobreposi¢do de imagens em duas
dimensdes (2D) obtidas por meio de equipamentos de tomografia computadorizada ou
ressonancia magnética, o programa permite criar modelos virtuais em trés dimensdes (3D)

correspondentes as estruturas anatdmicas do paciente (Figura 7) e (Figura 8).
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Figura 7 Fluxograma da reconstru¢do de imagens médicas (InVesalius, 2008).

O programa permite criar, a partir de imagens médicas tomograficas, modelos virtuais e até
mesmo réplicas tridimensionais em tamanho natural de estruturas anatémicas como cranios,
mandibulas e sistemas vasculares, através da técnica de prototipagem rapida. Tanto o modelo
virtual gerado pelo software como o modelo real obtido através da aplicagdo de prototipagem
possibilitam simulacdes computacionais e experimentais, a fim de se modelar padrdes
hemodinamicos desenvolvidos para cada paciente, de acordo com suas caracteristicas
individuais.

Esse modelo pode ser manipulado e observado por diversos angulos, sendo também possivel
separar partes especificas da imagem macro, obtida a partir da tomografia, para uma analise
minuciosa e as diferentes densidades de ossos e tecidos sdao facilmente identificadas com a
ajuda de um mapa de cores. Esse recurso permite a utilizagdo desse software como uma
importante ferramenta para a criacdo de modelos sejam eles virtuais ou fisicos.

Para o tratamento da imagem foram utilizados dois métodos de segmentacao de volumes, a

Limiarizacdo (ou “Thresholding”) e a Conectividade, tuteis para separar adequadamente as
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regides de tecidos, 6rgaos, estruturas anatémicas etc., que possam ser interessantes ao estudo
em desenvolvimento. De maneira geral, os métodos de segmentacdo tendem a agrupar os
pixels que apresentam propriedades semelhantes, tais como intensidade, cor ou textura. As
técnicas mais simples, como a Limiarizag¢ao, excluem os niveis de cinza situados abaixo ou
acima de valores limiares, permitindo separar tecido dsseo e pele do restante da imagem.

Ja a técnica baseada em uma regido conexa ou no contorno fechado da imagem, permite
separar regides que ndo possuem conectividade. Com o auxilio de uma ferramenta de edigao
foi possivel excluir tanto regides indesejadas como artefatos gerados devido a implantes,
préteses, ou seja, materiais metalicos. Assim que foi obtido o modelo desejado da regido

arterial, ele foi exportado como um arquivo de extensdo STL (Figura 9).
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Figura 8 Reconstrugdo tridimensional da aorta abdominal a partir de cortes obtidos por

tomografia (InVesalius, 2008).
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Figura 9 Modelo da aorta abdominal aneurismatica obtido ap6s tratamento de imagem.

5. CONSTRUCAO DO MODELO EXPERIMENTAL

5.1. Prototipagem Répida do Modelo

O presente estudo foi realizado em parceria com o Centro de Pesquisa Renato Archer
(CenPRA) - Divisdao de Desenvolvimento de Produto. Na bioengenharia, a conversdo e o
processamento de imagens tomograficas e de ressondncia magnética em formato STL
possibilitam a integracdo entre estas imagens com maquinas de prototipagem rapida, abrindo
novos campos de aplicagdes. Assim, o protdtipo foi gerado com base nos dados obtidos em

exames de tomografia computadorizada.
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As imagens foram processadas pelo software, que reconstruiu computacionalmente o modelo
tridimensional da estrutura de interesse. Esse volume foi entdo transformado em um modelo
fisico preciso e detalhado por meio da prototipagem rapida.

A base para a utilizagdao de tecnologias de prototipagem rapida ¢ a modelagem do objeto de
interesse através de um sistema CAD (Desenho Auxiliado por Computador) com capacidade
de modelagem so6lida ou de superficies fechadas. O modelo gerado foi exportado em um
formato especifico para a prototipagem, cuja representagao do sélido foi feita através de uma
malha de tridngulos. Como qualquer outro padrio para representagdo geométrica, muitas
irregularidades estdo associadas a esta maneira de representar a geometria, como furos, partes
sobrepostas ou lacunas nos limites das superficies, além das imperfei¢des intrinsecas devido
ao numero limitado de tridngulos na malha de representagdo das formas geométricas. Para
tratar estas irregularidades, existem algumas ferramentas comercialmente disponiveis para
manipular arquivos STL, validando estes arquivos e reparando os problemas usualmente
encontrados. Entdo, uma vez exportado o arquivo na representacdo de tridngulos, esse foi
verificado por ferramentas que permitem a analise da consisténcia do modelo, verificando
entre outros, a presenca de imperfei¢des ou aberturas na estrutura da malha.

O Processo de prototipagem rapida (Silva et al, 2001) utilizado para a constru¢do do modelo
fisico da aorta abdominal com aneurisma (Figura 10) foi a Sinterizagao Seletiva a Laser (SLS)
com a utiliza¢do do equipamento DTM Sinterstation 2000 (3D Systems Inc., Valencia, CA,
EUA). O modelo computadorizado em trés dimensdes formado por malha triangular foi
criado no ambiente CAD e depois dividido em fatias bidimensionais, cujas caracteristicas sao
transmitidas para a maquina de prototipagem. Essa, por sua vez, sobrepde diversas camadas
de material termoplastico, de maneira que cada uma delas imprime informagdes da fatia
correspondente. A matéria-prima utilizada € o p6 de poliamida pura que ¢ depositada sobre a

superficie da maquina, com a ajuda de um rolo, em camadas que variam de 0,08mm a 0,5mm
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de espessura. Um feixe de laser de CO2 provoca a aglutinagdo do pd nas areas selecionadas
para aquela camada em particular. Deposicdes sucessivas de camadas sdo feitas até que a peca
esteja completa. O pd ndo sinterizado (fundido) pelo laser serve como uma estrutura de
suporte para o modelo e deve ser removido quando a peca estiver completa. Entdo, a pega
sofre um jateamento de areia para a remog¢ao do material p6 em locais de dificil acesso.
Assim, foi confeccionado um modelo fisico do aneurisma de aorta abdominal com a

utilizagdo do processo de prototipagem rapida.

Figura 10 Modelo de aorta reconstruido a partir do processo de prototipagem rapida.

O estudo descartou a utilizacdo de segmentos naturais da aorta abdominal com aneurisma
devido a dificuldade em se obter essas amostras em procedimentos onde ocorre a exclusdo do

aneurisma com inserc¢ao de enxertos.
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5.2. Modelo Experimental para Bancada de Testes

A construgao de um modelo experimental foi feita em um processo de quatro fases. A
primeira fase ocorreu com a obtencao de um modelo de prototipagem rapida com a geometria
do aneurisma de aorta abdominal do paciente. A segunda e a terceira fase se deram
respectivamente pela constru¢do de um molde com multiplas particdes em borracha que
serviu como base para a confec¢do do modelo de AAA em parafina (Figura 11) e (Figura 12).
Na quarta fase esse modelo em parafina serviu como molde para a constru¢ao da pega final
num processo de cera perdida. A resina acrilica foi vertida dentro de um recipiente sobre o
modelo de AAA em parafina, no qual foram adaptados conectores para a tomada de pressdo.
Durante a fase gel do processo de catalisagdo, o calor liberado derreteu o modelo de parafina,
restando somente a peca em resina. Dessa forma foi possivel a confeccdo de um modelo em

resina com adaptagdo de alguns pontos para tomada de pressao (Figura 13).

Figura 11 Molde com vérias parti¢des (camadas) em borracha.
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Figura 12 Recipiente com o modelo de AAA em parafina para confec¢ao da peca em resina.

Figura 13 Modelo experimental do AAA com alguns dos pontos utilizados para tomada de

pressdo: inicio do AAA (I), meio do AAA (1), iliaca direita (III) e iliaca esquerda (IV).
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6. ANATOMIA E FISIOLOGIA DO CORACAO

O coracao ¢ uma bomba pulsatil, de quatro camaras, sendo dois atrios e dois ventriculos
(Figura 14) (Guyton, 1977). Os éatrios servem como via de acesso aos ventriculos, porém
também contribuem na eficacia de seu enchimento, pois bombeiam fracamente o sangue para
os ventriculos. A maior for¢a que ird impulsionar o sangue para o pulmdo e sistema

circulatdrio periférico € gerada nos ventriculos.

(%

Artéria Aorta

Wela Cava Superior

Arténas PulmBe Diretto : i £ B Artérias do Pulmio Ezquerdo

Apéncice Auncular Direite

Apéndice Auncular Esquerdo

Auricula Diretta

Ventriculo Escuerde

Wentriculo Diretto

Weia Cava Infenio

Figura 14 Vista frontal do coracdo (Netter, 1978).
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O musculo cardiaco ¢ composto principalmente pelo musculo atrial, musculo ventricular e
fibras musculares condutoras e excitatorias especializadas. As fibras musculares condutoras e
excitatorias especializadas se contraem fracamente, pois tém poucas fibrilas contrateis, ao
contrario dos musculos atriais e ventriculares. Essas fibras especializadas fornecem um
sistema excitatorio e um sistema de propagacao rapida dos impulsos por todo o coragao.

As fibras musculares cardiacas sdo compostas por uma série de células miocardicas ligadas
em série umas com as outras. Essas células sdo ligadas de forma que a partir da excitacao de
uma delas, um potencial de agdo se propagard por todas as outras. Dessa forma, com a
excitagdo de uma unica fibra atrial, esse potencial se propagara para todas as fibras atriais. Da
mesma forma isso ocorre com as fibras ventriculares. Por intermédio do feixe atrioventricular
(AV), o potencial de acdo ird passar dos atrios para os ventriculos, o que levara a contragao
dos atrios antes da contracdo dos ventriculos. Conseqlientemente, os atrios irdo funcionar
como uma bomba primaria para os ventriculos.

O ciclo cardiaco ¢ o periodo entre o final de uma contragdo cardiaca até o fim da proxima.
Cada ciclo ¢ iniciado por um potencial de agdo que ¢ gerado no nédulo sinoatrial (SA), que
esta localizado na parede posterior do atrio direito, proximo a abertura da veia cava superior.
Esse ciclo consiste de um periodo de relaxamento (didstole) e de um ciclo de contragdo
(sistole).

O sangue flui de forma continua das veias cava inferior e superior para os atrios, sendo que
desse volume, 70% ira diretamente para os ventriculos mesmo antes da contra¢do dos atrios.
A contragdo atrial ird incrementar em 30% o volume ventricular. Assim, os atrios funcionam
como uma bomba primaria aos ventriculos lhes adicionando uma eficacia de 30%.

Na sistole ventricular, grandes quantidades de sangue ficam acumuladas nos atrios devido ao
fechamento das valvas atrioventriculares (AV), elevando consideravelmente as pressoes

atriais. Com o término da sistole ventricular, as pressdes intraventriculares caem a niveis
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diastolicos, entdo as altas pressdes nos atrios irdo provocar a abertura das valvas AV,
permitindo assim, que o sangue flua rapidamente para os ventriculos. Esse periodo ¢ chamado
de enchimento rapido dos ventriculos e ira durar o primeiro terco da diastole.

Na diastase, que € o ter¢o médio da diastole, apenas um pequeno volume de sangue chega aos
ventriculos.

Na sistole atrial, que € o terco final da didstole, os atrios se contraem aumentando em 30% o
volume de sangue nos ventriculos.

Logo ap6s o inicio da contragdo ventricular, a pressdo ventricular ¢ elevada rapidamente,
causando o fechamento das valvas AV. Um tempo de 0,02 a 0,03 segundo é necessario para
que a pressao ventricular seja suficiente para abrir as valvas semilunares (pulmonar e aortica).
Nesse periodo de tempo ocorre a contragdo ventricular, embora ndo ocorra nenhum fluxo
sangiiineo. Ou seja, a tensdo muscular estd aumentando sem que ocorra nenhum encurtamento
das fibras musculares. Esse periodo ¢ chamado de periodo de contracdo isométrica.

Com a elevacdo das pressdes ventriculares direita e esquerda acima de 8 ¢ 80 mmHg
respectivamente, ird ocorrer a abertura das valvas semilunares. Entdo o sangue ira fluir dos
ventriculos para as artérias. Esse ¢ chamado de periodo de eje¢ao.

Durante a protodiastole quase ndo havera fluxo de sangue entre os ventriculos e as artérias,
embora a musculatura ainda esteja contraida.

O relaxamento ventricular ocorre no fim da sistole, fazendo com que as pressdes
intraventriculares caiam rapidamente. Um regurgitamento que ocorre devido as grandes
pressoes nas artérias ird fechar as valvas pulmonar e adrtica. O musculo ventricular ira relaxar
de forma que as pressdes intraventriculares caiam rapidamente a niveis diastolicos. Esse ¢
conhecido como periodo de relaxamento isométrico.

As valvas AV (tricispide e mitral) impedem o retorno de sangue dos ventriculos para os atrios

durante a sistole. As valvas semilunares (pulmonar e aértica) impedem o retorno de sangue
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das artérias pulmonar e adrtica para os ventriculos durante a diastole. As valvas AV sao finas
e leves, ndo necessitando de quase nenhum fluxo retrégrado para fecha-las, no entanto as
valvas semilunares que sao pesadas requerem um fluxo retrogrado forte.

O volume sistolico, que ¢ a quantidade de sangue bombeada a cada batimento cardiaco, ¢ de
cerca de 70 ml para condi¢des normais. O volume diastélico final, que ¢ o volume total de
sangue dentro de cada ventriculo, ¢ de cerca de 120 a 130 ml. O volume sistélico final, que ¢
a quantidade de sangue restante apos a ejecao, ¢ de aproximadamente 50 a 60 ml. Sendo que o
volume sanguineo bombeado pelo coragcdo de uma pessoa em repouso esta entre 4 a 6 litros
por minuto. Entretanto, existem momentos em que o sistema necessita de maior fluxo, como
por exemplo, na pratica de exercicios.

O coragdo ¢ dotado de um sistema que gera impulsos ritmicos que causam a contragdo ritmica
do musculo cardiaco, e conduzem esses impulsos através do cora¢do. O impulso ritmico de
auto-excitagdo ¢ gerado no nddulo SA, sofrendo um retardo no ndédulo AV antes de passar
para os ventriculos, sendo conduzido para os ventriculos pelo feixe AV (feixe de HIS) e
conduzido para todas as partes dos ventriculos pelos feixes direito e esquerdo das fibras de
Purkinje.

Um dos fatores primordiais que estabelece a quantidade de sangue bombeada pelo coragdo € o
retorno venoso, ou seja, o volume sanguineo que retorna ao atrio direito pelas veias cavas. Por
sua vez, esse volume sanguineo ¢ bombeado novamente para a circulagdo sistémica. Dessa
forma o coragdo se adapta as diversas necessidades do sistema a cada instante, podendo
bombear desde um grande volume sanguineo, 25 litros por minuto ou mais, até um pequeno
volume como 3 a 4 litros por minuto. Essa capacidade de adaptagdo é chamada de lei de
Frank-Starling do coragdo, que estabelece que quanto maior for o volume sanguineo na
diastole, maior serd a quantidade de sangue bombeada para a aorta. O mecanismo da lei de

Frank-Starling pelo qual o coragdo se adapta ao retorno venoso ¢ que com a distensdo da fibra
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muscular cardiaca, devido a alteragdes no volume sanguineo no interior das camaras, maior
serd a for¢a na qual o coragado ird contrair-se.

A partir dos conceitos abordados, foram delineados os parametros conceituais para o
desenvolvimento de um simulador cardiovascular, que envolve o principio de retorno venoso,
Lei de Frank-Starling, onde, nesse estudo, foi considerado apenas o lado esquerdo do coragdo.
Tomando-se por base o funcionamento do coracdo como uma bomba pulsatil, partiu-se para a
constru¢do da bancada experimental de simulagdo de fluxo vascular, conforme apresentado a

seguir.

7. CONSTRUCAO E CALIBRACAO DA BANCADA EXPERIMENTAL

A construcdo de um simulador cardiovascular foi realizada a partir de um trabalho conjunto
entre a Escola Politécnica da Universidade de Sdo Paulo e Instituto Dante Pazzanese de
Cardiologia. Foi desenvolvida uma bancada experimental controlada por computador, onde ¢
possivel replicar caracteristicas fisiologicas e patologicas do sistema cardiovascular humano.
A complexidade da hemodindmica envolvida no sistema cardiovascular abrange conceitos de
mecanica dos fluidos. Alguns parametros como pressdo, fluxo, temperatura, resisténcia e
complacéncia vascular podem ser reproduzidos com a utilizagdo de uma bancada
experimental. A analise “in vitro” permite uma avaliacdo qualitativa e estatistica do objeto de
estudo e também fornece evidéncias sobre desempenho hidrodindmico, garantia e confianga

no teste experimental.
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7.1. Descricdo do Simulador

A concepcao do simulador cardiovascular envolveu o principio da Lei de Frank-Starling,
entretanto, foi considerado apenas o lado esquerdo do coragdo. No simulador (Figura 15), o
fluido armazenado no reservatdrio (atrio esquerdo) escoa, devido a pressao hidrostatica, para
dentro do ventriculo esquerdo, analogamente ao que ocorre na fase diastélica. A abertura da
valva mitral ocorre pelo fato da pressdo atrial ser superior a pressdo no interior da camara
ventricular. Neste momento a pressao sist€émica € maior que a pressao ventricular e, por esta
razdo a valva aodrtica ainda permanece fechada. Quando o volume de fluido dentro do
ventriculo atinge sua capacidade maxima, isso faz com que o diafragma esteja em sua posicao
inicial e assim, o sistema propulsor comeca a atuar. A fase de eje¢do, ou fase sistolica, ¢
iniciada a partir do instante em que a pressao intraventricular excede a magnitude da pressao
sistémica, abrindo a valva aodrtica e, portanto, permitindo que o fluido escoe para o sistema.

O modo de controle das ejecdes depende da atuagdo de dois sensores do tipo hall, que
detectam a presenga de um campo magnético. Quando a camara ventricular estd totalmente
completa pelo fluido, o primeiro sensor hall detecta a presenca do campo magnético
produzido por um ima que fica acoplado na parte traseira do diafragma. Esse sinal ira acionar
o motor do sistema de propulsdo. Com isso, um pistdo empurrard o diafragma, ¢ em se
tratando de um sistema mecanico do tipo biela-manivela, esse pistdo retornara a sua posi¢ao
inicial, onde o segundo sensor ird detectar a presenca do campo magnético produzido por um
ima que fica acoplado na lateral desse eixo. Esse sinal fara com que o motor pare e fique
aguardando por um novo sinal do primeiro sensor (de retorno do diafragma) para iniciar um

novo ciclo.
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Figura 15 Fotografia do simulador cardiovascular, mostrando: reservatorio (A), sensor de
temperatura (B), sistema propulsor (C), camara ventricular esquerda (D), conexao de entrada

da camara (E) e conexdo de saida da camara (F).

O simulador cardiovascular ¢ constituido de quatro unidades:

. Propulsor;

. Sistema de circulagao;

. Modulo de fixacao;

. Sistema de aquisi¢do, andlise e processamento de sinais.

O sistema propulsor, que representa a bomba cardiaca, compreende um motor conectado a um
sistema biela-manivela que movimenta um diafragma dentro da cimara que representa o
ventriculo esquerdo. Duas valvas mecanicas controlam a entrada e a saida do fluido dentro

dessa camara. Esse conjunto gera o fluxo pulsatil do sistema. Um reservatério externo simula
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a fun¢do do atrio esquerdo, onde a pressao de pré-carga (hidrostatica) de enchimento do
sistema propulsor ¢ determinada de acordo com a sua altura. Nesse reservatorio a temperatura
média ¢ controlada e regulada dentro dos padrdes estabelecidos para o ensaio experimental.
Para essa finalidade, um sensor de temperatura ¢ utilizado com intuito de monitorar essa
variavel e com a atuagdo de um computador realizar seu controle através do programa
LabView® (LabView®, National Instruments, Austin, TX, E.U.A.).

O sistema de circulagdo ¢ constituido por um modulo de complacéncia, o qual replica a
distensibilidade dos vasos, e um torniquete que reproduz a resisténcia periférica. Assim, o
simulador é capaz de reproduzir as duas varidveis vasculares mais importantes como no
modelo de Windkessel.

A primeira descrigdo de um modelo de Windkessel foi dada pelo fisiologista alemao Otto
Frank, em um artigo publicado em 1899 (Webster, 1988). O modelo considera o coragdo e o
sistema arterial como um circuito hidraulico fechado constituido por uma bomba d'agua
ligada a uma camara. O circuito ¢ totalmente preenchido com agua, mas permitindo o
armazenamento de uma determinada quantidade de ar dentro da camara. Conforme a agua ¢
bombeada para dentro dessa cimara, esse volume de ar serd comprimido e a dgua sera
expelida para fora da camara, retornando para a bomba. A compressdo desse volume de ar
simula a elasticidade e distensibilidade das grandes artérias, como ocorre quando o ventriculo
esquerdo bombeia certo volume de sangue para as artérias. Esse efeito ¢ comumente referido
como complacéncia arterial. A resisténcia que a 4gua encontra ao escoar através deste circuito
simula a resisténcia ao fluxo sofrida pelo sangue conforme ele percorre através da arvore
arterial a partir de grandes artérias, as pequenas artérias, arteriolas e capilares, devido a
diminui¢dao dos didmetros. Esta resisténcia ao fluxo é comumente referida como resisténcia

periférica.
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No simulador, o0 modulo de complacéncia ¢ composto por uma camara cilindrica de acrilico
com conectores de entrada e de saida de fluxo e uma bomba de ar comprimido (Figura 16). A
quantidade de ar insuflada por esta bomba manual para dentro da camara ird determinar a
maior ou menor complacéncia do sistema. O computador central faz a leitura da pressao por
meio de um transdutor e permite assim a avaliagcdo da complacéncia imposta ao sistema. Esse
sistema permite a modelagem do pulso gerado pelo sistema propulsor através da variagdo de
parametros como resisténcia, complacéncia e freqiiéncia de bombeamento, de maneira a

replicar uma onda pressorica normal ou patoldgica.

Figura 16 Foto da camara de complacéncia.

O modulo de resisténcia € constituido por um torniquete acoplado a um motor e a sensores de

posi¢do, de maneira a variar localmente a area de se¢do transversal do tubo e assim alterar de
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forma controlada a resisténcia imposta ao sistema de circulagdo (Figura 17). Todo o fluxo,
desde a saida do reservatorio de pré-carga até o seu retorno para o mesmo circula através de
mangueiras de silicone. O torniquete acionado por um motor elétrico faz a compressdao de um

segmento desta mangueira de silicone situado proximo ao retorno do reservatorio.

Figura 17 Foto do sistema de controle da resisténcia periférica.

O sistema de resisténcia periférica e a cAmara de complacéncia sao utilizados com o objetivo
de ajustar o pulso senoidal gerado pelo sistema propulsor em um pulso fisiologico.

O mecanismo de fixagdo ¢ composto por um modulo onde ¢ fixado o objeto a ser estudado
(Figura 18). Esse objeto pode ser um segmento de vaso normal, vaso com aneurisma, um
dispositivo de assisténcia ventricular, um filtro venoso ou até mesmo uma endoprotese. Esse
moédulo foi idealizado para estudos futuros onde se deseja fixar e proteger contra
traumatismos o segmento vascular. Neste modulo podem ser acoplados transdutores de

pressao para monitoracdo destes parametros.
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Figura 18 Foto do mddulo de fixagdo para estudo com segmentos vasculares.

O sistema de aquisi¢do, andlise e processamento de sinais € constituido de um moddulo de
instrumentag@o e de computador com software dedicado (Figura 19). O sistema de aquisi¢a@o ¢
composto por uma placa de aquisi¢do de dados para a qual todas as informagdes dos sensores
e transdutores sdo enviadas, uma fonte de alimentagdo que fornece energia para alguns dos
sensores utilizados, um termdémetro, um fluxdmetro e um amplificador de sinal para os
transdutores de pressdo. A instrumentacdo ¢ composta por um conjunto de transdutores de
pressdo, temperatura e fluxometro (Figura 20) posicionados em locais estratégicos do
simulador cardiovascular, com o objetivo de avaliar o modelo de estudo em questdo. O
sistema foi elaborado de maneira a permitir que o fluxdmetro seja posicionado em se¢do do
tubo onde o escoamento seja totalmente desenvolvido. Isso ¢ avaliado de acordo com as

equacoes (14), (15) e (16).
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Figura 19 Sistema de aquisi¢do constituido de placa de aquisi¢do de dados (A), fonte de
alimentagdo (B), termémetro(C), fluxdmetro por ultra-som (D) e amplificador de sinal para

aquisicao de sinais de pressao (E).

Transonic

Systems Inc

- (B) (©)

Figura 20 Sensores de pressao (A), temperatura (B) e vazao (C).
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A Figura 21 mostra um desenho esquematico do simulador com o modelo experimental de

aneurisma.
Torniquete Fluxémetro
@] = r—
Fa I.
Reservatorio = E  —

= r
Termometro  |fmge T
O+ Resisténcia

elétrica

i Transdutores T
de pressdo

I II
Sistema de = [ M
Dombeamento = e JR‘.%
QE Camara de Modals de (V)
complacéncia

aneurisma

Figura 21 Desenho esquematico do simulador com modelo experimental do aneurisma,
mostrando: Entrada - transdutor 1 (I), Inicio do aneurisma - transdutor 2 (II), Meio do
aneurisma - transdutor 3 (III), Iliaca esquerda - transdutor 4 (IV) e Iliaca direita - transdutor 5

(V).

7.2. Critérios de Semelhanga para Construcdo da Bancada Experimental

Para relacionar fluxo e pressdao de forma quantitativa, sdo estabelecidos trés elementos
hemodinamicos: resisténcia, complacéncia e inertancia (Webster, 1988). A equacao (13) de
Hagen Poiseuille fornece a resisténcia de um tubo de acordo com dados sobre a geometria do
tubo e a viscosidade do fluido (McDonald, 1974 e Bessa, 2008). A complacéncia depende da

relagdo entre a mudanca de volume e a mudanca de pressao e, portanto, depende das
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propriedades da parede do tubo. A inércia do fluido ¢ dependente da densidade do liquido e da

geometria do tubo.

av nR* (—dP
Q=2=vaR? =" (=2)
dt 8u dx

(13)
onde, Q representa a vazao de um fluido incompressivel através de um tubo circular, R o raio
. ap . . . . .
interno do tubo, =) ° gradiente de pressdo entre as duas extremidades, p a viscosidade

dinamica do fluido, V a velocidade média do fluido e x a distancia na dire¢ao do escoamento.

A bancada experimental foi construida tomando-se por base os critérios de semelhanca de
Reynolds e Womersley.
O numero de Reynolds ¢ um adimensional que relaciona forgas inerciais a forgas viscosas,

sendo dependente das propriedades do fluido de trabalho, da vazao e do didmetro do tubo.

VD orcas de inércia
Re = P (f ¢ )

u forcas viscosa

(14)

onde, D representa o didmetro interno do tubo, pu a viscosidade dindmica do fluido, p a

densidade do fluido e V a velocidade do fluido.

Um escoamento forcado em um tubo ¢ restringido pelas paredes-limite. Na entrada do tubo
existe uma regido de desenvolvimento da camada limite com transi¢do de um perfil uniforme

de velocidades para um perfil laminar ou turbulento, de acordo com o niimero de Reynolds na
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entrada do tubo. As camadas limites viscosas crescem a jusante da entrada, retardando o
escoamento axial proximo a parede e, portanto, acelerando o escoamento na regido central
para manter o requisito de continuidade incompressivel. A uma distancia finita da entrada, as
camadas limites fundem-se e o nticleo ndo viscoso desaparece.

Para determinacdo do comprimento de desenvolvimento de camada limite laminar (Re <

2300) em um tubo, a literatura (Fox ¢ McDonald, 1998) fornece a seguinte equacao:

ke _ 0.06Re
D

(15)

onde, l. ¢ o comprimento de desenvolvimento da camada limite, D ¢ o didmetro interno do

tubo e Re o numero de Reynolds.

No escoamento turbulento, o nimero de Reynolds aumenta significativamente e a camada

limite cresce mais rapidamente, resultando a seguinte equacao (Fox e McDonald, 1998):

l 1
Be = 4,4(Re)s

(16)

Nichols e O’Rourke (1990) apresentam alguns valores do nimero de Reynolds de pico para
alguns seres vivos, com base nas velocidades maximas (Tabela 1). Na aorta toracica
descendente de cdo, esse adimensional varia de 1.240 a 5.400 e na aorta abdominal humana,

no segmento proximo a bifurcacdo, esse adimensional varia de 400 a 1.100, mas em regides
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como na aorta ascendente humana, sua magnitude ¢ da ordem de 5.700 a 8.900. Em regides
de microcapilares, esse valor ¢ extremamente pequeno, o que implica na predominancia das

forcas viscosas sobre as for¢as de inércia.

Tabela 1 Valores do niimero de Reynolds de pico encontrado para diferentes espécies e

regides do sistema vascular (Nichols e O’Rourke, 1990).

Local Espécie  Vel. Maxima [cm/s] Re pico Escoamento Caracteristico
Aorta Homem 96 - 141 5.700 - 8.900 Fortemente perturbado
Ascendente Cao 75 3.230 Perturbado
Cavalo 33-78 7.130 - 9.460 Fortemente perturbado
Aorta Toracica Cao 56 -252 1.240 - 5.400 Perturbado
Descendente
Aorta Abdom. = Homem 13-52 400 - 1.100 Sem Perturbagao
(préximo a Cavalo 14 - 63 212 - 2.250 Sem Perturbagio

bifurcacgao)

lliaca Homem 14 - 48 390 - 620 Sem Perturbagio

Comum Cavalo 9-53 202 -1.181 Sem Perturbagéo

Outro adimensional que também deve ser considerado é o nimero de Womersley (£2), que

relaciona forcas de inércia transientes e forgas viscosas.

w (forcas de inércia transiente
Q=R /—( )
v

forcas viscosas

(17)
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onde, R representa o raio do vaso, w a freqiiéncia angular do escoamento pulsatil e v o termo

de viscosidade cinematica.

Nichols ¢ O’Rourke (1990) mostram alguns valores de €2 encontrados para o homem e

compara com alguns mamiferos (Tabela 2). Esses valores podem variar para o mesmo
individuo de acordo com mudancas da sua freqiiéncia cardiaca e também por alteragcdes do
didmetro dos seus vasos. Quanto maior for esse adimensional, maior sera a importancia das

forcas inerciais transientes comparadas as forgas viscosas.

Tabela 2 Valores de Womersley para alguns mamiferos (Nichols e O’Rourke, 1990).

Vaso Espécie Peso [kg] Raio [cm]  Frequéncia Cardiaca [bpm] @)
Aorta Homem 75 1,5 70 22,2
Proximal Cao 20 0,78 90 13,1
Rato 0,6 0,10 400 3,3

Artéria Homem 75 0,27 70 4,0
Femoral Cio 20 0,23 90 3,9
Rato 0,6 0,04 350 1,5

Tipicamente, a transi¢do entre escoamento laminar e turbulento ocorre quando o nimero
Reynolds excede o valor de 2300. Alguns autores estudaram a transicdo em escoamentos
pulsateis, que consiste de um fluxo médio superposto por uma componente oscilatoria
(Peacock et al, 1998).

Ao contrario do caso de transicdo em escoamentos puramente permanentes, ndo existe um
consenso entre estudos com relagcdo ao critério de transi¢do em escoamento pulsatil. Nerem e
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Seed (apud Peacock et al, 1998) publicaram a correlacio mostrada na equagao (18) para o

inicio da turbuléncia na aorta canina.

Reyico (crity = CQ

(18)

onde, €2 representa o nimero de Womersley e C o valor da constante que pode variar entre

250 e 1000.

Peacock et al (1998) definem Reynolds de pico como sendo

Repico = upi:OD

(19)
[§
Upico = Umedio T Uoscilatorio

(20)

onde, U,¢qi0 € @ velocidade média da secdo transversal € U,scijarsrio © @ Velocidade maxima

da componente oscilatoria.

Assim, o nimero de Reynolds de pico ¢ baseado na velocidade média acrescida de um termo

oscilatorio. Na Tabela 3 sdo mostradas algumas faixas de valores experimentais encontrados
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por Peacock et al (1998) nas quais ocorrem a transicdo e turbuléncia. De acordo com a

equacgao (18) e considerando que a constante C ¢ igual a 250 (na aorta ascendente), Nerem e
Seed (apud Peacock et al, 1998) sugerem que o escoamento pulsatil com valores de €2 > 10,

desde que o numero de Reynolds de pico seja superior ao valor de transi¢do do escoamento

permanente, € mais estavel que o escoamento permanente.

Tabela 3 Faixas de valores experimentais encontrados por Peacock et al (1998) nos quais

ocorre a transicao e a turbuléncia.

Umeédio upico Remédio Repico Q
cm/s cm/s
Minimo 5 10 450 1500 1,5
Maximo 100 150 4200 9500 55

McDonald (1974) relata o exemplo do escoamento através da aorta de coelho, em que ocorre
uma rapida aceleragdo que conseqiientemente pode produzir um periodo de verdadeira
instabilidade, mas de curta duracdo porque as altas velocidades sdo mantidas apenas por um
breve periodo de tempo.

No sistema vascular, durante a fase de aceleragao do fluido, o escoamento ocorre a favor do
gradiente de pressdo, e durante a fase de desaceleracao do escoamento, esse ocorre contra um
gradiente de pressdo o que conduz a instabilidade no perfil de velocidade gerando a
turbuléncia, mesmo em valores inferiores ao valor do numero de Reynolds critico (2.300).
Seed & Wood (apud Fung, 1997), investigaram o aparecimento da turbuléncia na aorta de

caes. Eles perceberam que a turbuléncia estava sempre associada a fase de desaceleracdo do
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escoamento, ou seja, no final da sistole e inicio da didstole e associaram esse fenomeno a um
perfil de velocidade instavel induzido pelo gradiente de pressao adverso.

A diferenca fundamental entre escoamento laminar e turbulento se da pelo comportamento
aleatorio dos parametros do escoamento turbulento (White, 2000). Assim, o escoamento
turbulento apresenta caracteristica de flutuagcdes nas componentes de velocidade, pressao e
temperatura.

Em 1895, Osborne Reynolds reescreveu as equagdes da continuidade, equagdo (21), ¢ da
quantidade de movimento, equagdo (22), em termos de médias temporais das varidveis
turbulentas devido & necessidade de se obter informagdes sobre os campos médios e

instantaneos de velocidade, pressdo, tensao cisalhante etc.

op _
ET +V(V)=0

21)
av 2
po=—"Vpt+pg+uvv
(22)
A média temporal 4 de uma fungao u (x, y, z, t) € definida por:
1 T
u==| udt
7,
(23)
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onde, T ¢ o periodo de calculo da média, considerado bem maior do que qualquer periodo

significativo das proprias flutuagdes.

A flutuagdo u’ é definida como o desvio de u em relagdo ao seu valor médio (i), sendo:

(24)

A flutuacgdo tem valor médio nulo:

_ 1 (T
u’=—f (u—wdt=u—-u=0
T Jy

(25)

Entretanto, a média do quadrado de uma flutuacdo ndo ¢ nula, sendo uma medida da

intensidade da turbuléncia:

(26)

A idéia de Reynolds foi decompor cada propriedade em uma média mais uma variavel

flutuante:
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27)

Substituindo os termos da equacao (27) na equagdo (21) da continuidade e na equagao (22) da
quantidade de movimento e efetuando a média temporal de cada uma delas, entdo a equagao

da continuidade se reduz a:

u 0v oJow

ax "oy "oz
(28)

que ndo ¢ diferente da equacdo para o escoamento laminar, e a equagdo da quantidade de

movimento na direcao x se reduz a:

du _ 6;§+ +a(aa ,2)+a(aa ,,)
Plac = “ax T PO Ty \Hoax TP ) Ty \Hg, TPV

(29)

Cada componente da equagdo da quantidade de movimento, apds a média temporal, ird conter

os valores médios mais trés produtos médios, ou correlagdes, das velocidades flutuantes. Os

trés termos de correlagdo —pu'?, —pu'v’' e —pu'w’ sdo chamados de tensdes turbulentas. Nos

escoamentos em dutos e em camada limite, a tensdo de Reynolds —pu'v', associada a diregio
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y normal a parede, ¢ dominante e pode ser obtida de forma aproximada para a quantidade de

movimento na dire¢ao x:

di_ _op, o
Pac ™ "ax P9 TGy

(30)

onde,

B ou ——
T—Ma_puv _Tlam+Tturb

€2))

As medicdes de velocidade realizadas na bancada experimental ndo contemplaram as
flutuagdes de velocidade para o caso de escoamento turbulento, por ndo se dispor de

instrumenta¢do adequada.

7.3. Configuracéo da Bancada Experimental

Na bancada experimental foram utilizados sensores de vazdo, temperatura e pressdo para
monitoragdo dos parametros de interesse. Os dados de fluxo foram adquiridos por meio de um
fluxometro por ultra-som (HT110, Transonic Systems, Ithaca, NI, E.U.A.) conectado a
jusante do modelo de artéria aorta abdominal tornando possivel a avaliagdo das variacdes de
velocidades e também com a obtencao de informacdes sobre a velocidade média. Sensores de
pressao (TruWave Disposable Pressure Transducer, Edwards Lifesciences, Sao Paulo, SP,

Brasil) foram instalados em cada uma das saidas do modelo da aorta abdominal e em pontos
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de interesse do modelo de aneurisma (Figura 21). Um sistema formado por uma resisténcia
elétrica e um sensor de temperatura (PT100 KN 2515, Heraeus Sensor Technology, Diadema,
SP, Brasil) ¢ conectado ao reservatério da bancada experimental com objetivo de manter a
temperatura de acordo com as condicoes de semelhanga estabelecidas nos ensaios
experimentais. E utilizada uma placa de aquisi¢do de dados e controle (PCI-6036 ¢ BNC-
2110, National Instruments, Austin, TX, E.U.A.) e um software especifico (LabView®,
National Instruments, Austin, TX, E.U.A.) para monitora¢do ¢ controle de maneira a
possibilitar a coleta das informagdes dos sensores de pressdo, vazao e temperatura. Foram
elaborados diagramas de blocos no desenvolvimento do programa de monitoragdo. A Figura
22 apresenta o programa principal, onde sdo mostrados os quatro blocos principais. No bloco
(D) “DAQ Assistant” sdo definidas todas as portas utilizadas da placa de aquisi¢ao e também
as curvas de calibracdo para cada um dos sensores/ transdutores utilizados. O bloco (II)
“Amplitude and Level Measurement” ¢ uma ferramenta matematica que permite a
determinagdo da média do sinal aquisitado, que nesse caso se refere ao sinal de pressdo. O
bloco (IIT) “Write LabView Measurement File” ¢ uma ferramenta que permite que todos os
sinais medidos na bancada experimental sejam salvos em um arquivo com uma mesma base

de tempo. O bloco (IV) € um programa elaborado para controle de temperatura.
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Figura 22 Diagrama de blocos desenvolvido para monitoracao geral do sistema.

Na Figura 23 ¢ apresentado o programa para controle de temperatura. No bloco (I)
“Temperature” sdo definidas na placa de aquisicdo as portas de entrada do sensor de
temperatura e de saida do controle de uma resisténcia elétrica. O bloco (II) ¢ uma ferramenta
com um contador utilizado para atualiza¢do do sinal de temperatura a cada periodo de tempo
previamente definido. O bloco (III) “Temperature Status” ¢ uma ferramenta comparadora,
onde sdo ajustados os valores de limite minimo e maximo da temperatura. O sinal recebido
pela placa de aquisicdo ¢ comparado com esses valores e dependendo de sua magnitude ele
podera ou ndo atuar no controle de uma resisténcia elétrica (Figura 24). Isso possibilita que
essa resisténcia elétrica seja ligada ou desligada de acordo com os parametros definidos e com

o sinal recebido.
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Figura 23 Diagrama de blocos para aquisi¢ao de temperatura.
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Figura 24 Diagrama de blocos do alarme de temperatura.
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O programa processa todas as informagdes aquisitadas e mostra os sinais medidos em um
painel desenvolvido no LabView® (Figura 25). Os sinais foram amostrados com 1 kHz e foi
utilizado um filtro passa-baixa de 60 Hz com intuito de adquirir uma amostragem razoavel de
informagdes experimentais e também remover os transitorios destes sinais. Os sinais foram
medidos € monitorados em tempo real, entretanto foram armazenados em um arquivo de
dados. As informagdes coletadas referentes a pressdo, fluxo e temperatura foram utilizadas

como condi¢do de contorno para o modelo computacional.

Mock Loop Control Panel

Temperature

- 130,61 [ SREEaE.

aM
File Save ' 51, - i . Low Limit High Limit ——
u {deg °C) 2 & |4 22 Mean Flow
m _ r {L/min)

OFF 0,00-

Pressure {mmHg
Flat (Lfmim)

0 1
15:43:33 15:43:35
Tirme Time

Figura 25 Painel desenvolvido em ambiente LabView".
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7.4. Calibracdo: Instrumentacéo, Fluido de Trabalho e Bancada Experimental

7.4.1 Instrumentacao

A utilizagao de novas tecnologias na area de instrumentagao tem proporcionado um controle
seguro com dados confidveis. De uma maneira geral, um instrumento pode ser visto
simplesmente como um aparelho que ao receber um estimulo na “entrada” produz uma
resposta de “saida”. Desta forma, existe a necessidade de construcdo de uma curva de
calibracdo para cada um dos instrumentos utilizados, com intuito de atribuir ao sinal de saida
do instrumento, seja ele em volts ou ohms, um determinado valor em uma grandeza fisica

especifica (mmHg, L/min, °C etc.).

7.4.1.1 Calibracao de Vazéao

O principio geral da medi¢ao de vazao por ultra-som baseia-se no fato de que a velocidade do
som em um fluido em movimento num determinado ponto, ¢ resultante da soma da
velocidade caracteristica do som no fluido em repouso, com a componente da velocidade do
fluido naquele ponto na direcdo e propagacdo da onda de ultra-som. A propagacdo de ondas
ultra-sdnicas em meio liquido esta entre as freqii€ncias de 150 kHz a 3 MHz.

O medidor por ultra-som é um elemento primario de vazdo volumétrica, independente da
densidade e das propriedades reologicas do fluido (newtoniano ou nao-newtoniano). O fato
deste tipo de medidor ndo ser invasivo, faz com que a perda de carga seja equivalente a de um
trecho reto de tubulagdo. Os transdutores de ultra-som consistem em cristais piezoelétricos

que s3o usados como fonte de ultra-som, para enviar sinais acusticos que passam no fluido,
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antes de atingir os sensores correspondentes. O método utilizado de maneira a determinar a
vazao através da propagagao de ondas ultra-sonicas ¢ o tempo de transito.

A técnica de tempo de transito estd caracterizada pelo tempo que determinado pulso ultra-
sonico leva para atravessar o fluido. Normalmente ¢ utilizado um par de transdutores
(emissores/receptores) que € instalado em um tubo a montante e a jusante, em lados opostos,
com determinado angulo, ¢ que emitem pulso ultra-sonico entre si. Esses pulsos saem dos
transdutores a0 mesmo tempo, mas podem chegar com certa defasagem de tempo caso o
fluido esteja em movimento. A medi¢ao de escoamento por esse método € possivel desde que
seja realizada em fluido relativamente limpo, ou seja, sem quantidades excessivas de
particulas ou bolhas.

Um pulso de tensdo ¢ aplicado ao emissor, ¢ o pulso correspondente & onda ultra-sonica se
propaga até alcangar o receptor, que ira converté-lo novamente em um pulso elétrico. Essa
onda se propaga alternadamente em sentidos opostos entre o par de transdutores. A
componente da velocidade de escoamento ao longo do caminho acustico, adiciona-se a
velocidade do som no sentido a jusante e subtrai-se no sentido a montante, obtendo-se assim

as velocidades absolutas:

Vi =c+Vsenf (jusante)
(32)
V,, = ¢ —Vsen@ (montante)

(33)
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onde, V ¢ a velocidade média do escoamento no caminho acustico, ¢ ¢ a velocidade do som
no fluido, e 6 ¢ o angulo formado pela distdncia L entre os transdutores com a normal da

parede do tubo (Figura 26).

O sinal ¢ atrasado no sentido a montante e adiantado no sentido a jusante pelo fluido,
resultando em uma diferenca de tempo de transito que permite a medi¢ao da velocidade média

V.

Figura 26 Posicionamento dos transdutores a jusante e & montante.

A calibracao do fluxometro por ultra-som (HT110, Transonic Systems, Ithaca, NI, E.U.A.) ¢

garantida pelo fabricante. No entanto, ela foi conferida utilizando-se um método de pesagem e
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montando-se, para isso, uma bancada de calibracdo composta de: um reservatério com altura
de agua pré-determinada, uma bomba de vazao permanente (Figura 27), béquer, crondmetro e
balanca. A vazao média em um determinado intervalo de tempo foi obtida pelo desvio do
fluxo para dentro do béquer, medindo-se o tempo e a massa desviada, e dessa forma,
calculando-se a vazao volumétrica. Cada valor de vazao volumétrica medido corresponde um
a valor de tensdo informado pelo fluxometro, valor esse que ¢ interpretado pelo programa de
aquisi¢ao de dados.

As especificacdes do sensor modelo HQ9XL (Transonic Systems Inc.) utilizado para medi¢ao
de vazao estdo no Anexo II. A incerteza total referente a esse sensor considera incertezas
relativas ao zero ou “offset”, a sensibilidade do sensor e a um nimero “A” (esse termo ¢
considerado para regides de fluxo lento). As incertezas de cada um desses parametros sdo: 12
mL/min, 5% da vazdo medida e 15 mL/min, respectivamente. A maior incerteza, portanto esta
associada a sensibilidade do sensor. Todavia, de acordo com o fabricante, pela calibragao
direta do sensor com a tubulagdo e fluido correspondentes a bancada experimental, esse erro
de sensibilidade pode decrescer abaixo de 2 % da vazdo medida, procedimento esse realizado
nesse trabalho. Quanto ao erro de zero ou “offset”, foi eliminado pela calibragdo direta do
sensor na bancada experimental.

A Figura 28 apresenta a curva de calibragdo do fluxdmetro relacionando vazao e tensdo e a

Tabela 4 mostra os valores numéricos obtidos nessa calibracao.
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Figura 27 Bomba de fluxo continuo utilizada no levantamento da curva de calibragao.

Fluxometro

Tensao

0 8 10 15 20
Vazdo
[Limin]

Figura 28 Curva de calibragdo para o fluxdmetro.



Tabela 4 Resultados obtidos na calibracao do fluxémetro.

Fluxdémetro
Vazao [L/min] Tensdo [V]
0 1,02
2 4,01
4 7,99
6 12,00
8 16,02
10 20,01
12 24,00
14 28,02
16 32,00

7.4.1.2 Calibracao de Pressao

A calibragdo dos transdutores de pressdo do tipo “strain gage”, em que a resisténcia elétrica
sofre alteragdo devido a deformagdo, foi feita por comparacdo com a utilizagdo de um
manometro para pressdo arterial (Figura 29), tipo cachimbo, graduado e uma bomba
insufladora utilizada em procedimento de angioplastia. Utilizou-se agua no interior dessa
bomba ¢ mercurio no interior do mandmetro. Para realizar essa calibragdo, conectou-se o
transdutor para o qual se desejava criar a curva de calibragdo em paralelo com o mandmetro
de mercurio, definindo-se alguns pontos para incremento da pressdo, de maneira a avaliar a

linearidade do instrumento (Figura 30) e (Figura 31). A Tabela 5 apresenta os resultados
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obtidos para os dois transdutores de pressao 1 e 2. Os demais transdutores foram calibrados da
mesma forma. As especificacoes do sensor modelo “TruWave Disposable Pressure
Transducer” (Edwards Lifesciences) utilizado para medicdo de pressdo na bancada
experimental estdo no Anexo II. As incertezas referentes a esse sensor no que diz respeito ao
zero ou “offset” e a sensibilidade do sensor sdo: +/- 25 mmHg e +/- 1% do valor medido,
respectivamente. O valor de zero ou “offset” foi ajustado ao inicio de cada medicdo e a

incerteza referente a sensibilidade foi considerada desprezivel para efeito de calculo.

Figura 29 Manometro para pressdo arterial
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Figura 31 Curva de calibragdo para o transdutor 2.
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Tabela 5 Resultados obtidos na calibragao dos transdutores de pressao 1 e 2.

Transdutor 1/ Canal 1 Transdutor 2 / Canal 2
Coluna de Hg [mm)] Tensao [V] Coluna de Hg [mm)] Tensao [V]

0 0,00 0 0,00
30 0,52 30 0,45
60 0,98 60 0,94
90 1,43 90 1,46
120 1,90 120 1,93
150 2,39 150 2,41
180 2,83 180 2,91
210 3,32 210 3,37
240 3,79 240 3,87

7.4.1.3 Calibracéo de Temperatura

Os termometros de resisténcia (RTD) sdo sensores que se baseiam no principio de variagao da
resisténcia 6hmica em funcdo da temperatura, ou seja, elas aumentam com o aumento da
temperatura. Seu elemento sensor consiste de um fio de platina de alta pureza encapsulado em
um bulbo ceramico. O seu principio de medigdo baseia-se na variagdo do valor da resisténcia
elétrica de seu condutor metalico em fungdo da temperatura. O sistema de medi¢do de
temperatura desenvolvido para a bancada experimental foi enviado para um laboratorio de

metrologia da rede brasileira de calibragdo para verificar as suas incertezas. O método
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utilizado foi a comparacao direta com um padrao de referéncia em meio termostatico. Os
resultados sao apresentados no Certificado de Calibragdo no Anexo II. O sistema de medig¢ao
apresenta baixa incerteza de valores de temperatura na faixa de 15 a 40°C, com valor maximo
de +/- 0,2°C.

Com o objetivo de obter os valores tedricos da temperatura em funcao da resisténcia, foi

utilizada a equacao (34) de Callendar - Van Dusen.

Ry = Ry(1 + MT + NT?)
(34)

onde, Ry representa a resisténcia na temperatura T, Ry a resisténcia a 0°C (que no caso de um
PT100 ¢ de 100 ohms), T a temperatura em °C ¢ M e N sdo coeficientes determinados (sendo,

M= 0,00390802 e N= -5,80E-07).

Assim, para a calibracao do sistema de medigao de temperatura, foram utilizados os seguintes
resistores de precisao: 103R902, 107R792, 111R671, 114R380, 115R539 e 119R395. Sendo
sua tolerancia nominal de 0,05%, onde para uma determinada resisténcia, deveria ser
encontrada a temperatura calculada de acordo com a equacdo de Callendar - Van Dusen. A
partir desta equagdo, conhecendo os valores das resisténcias (resistores de precisdo), foram

calculados os valores teoricos de temperatura (Tabela 6):
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Tabela 6 Resultados obtidos dos valores teoricos de temperatura.

Resisténcia Temperatura Calculada

[ohms] [°C]

103,902 9,999
107,792 19,997
111,671 29,996
114,380 36,996
115,539 39,995
119,395 49,993

A partir do ensaio, foram obtidos os seguintes resultados (Tabela 7):

Tabela 7 Resultados de temperatura obtidos dos valores tedricos e experimentais.

Resisténcia  Temperatura Calculada  Temperatura Medida Desvio Padrao
[ohms] [°C] [°C]
103,902 9,999 9,700 0,212
107,792 19,997 20,500 0,356
111,671 29,996 31,300 0,922
114,380 36,996 38,900 1,346
115,539 39,995 42,300 1,630

119,395 49,993 52,900 2,056



Foram definidos alguns pontos para incremento da temperatura, de maneira a avaliar a

linearidade do instrumento (Figura 32).

Sistema de Medicao de Temperatura

122
y=0,387x+ 100,0
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Temperatura
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Figura 32 Curva de calibracao para o sistema de medicao de temperatura.

7.4.2. Fluido de Trabalho

7.4.2.1. Viscosidade

A viscosidade de um liquido mede a resisténcia interna oferecida ao movimento relativo das
diferentes camadas desse liquido, ou seja, a resisténcia ao fluxo.

A reologia estuda o escoamento e deformacdo da matéria, que pode ser liquida ou gasosa, sob
influéncia de tensdes. De modo geral, os fluidos podem ser classificados de acordo com a

relacdo entre a tensdo de cisalhamento e a taxa de deformacao. Considerando um elemento de
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fluido sob a acdo de uma tensdo de cisalhamento (1), o angulo de deformacao (80) devido ao
cisalhamento cresce continuamente com o tempo, desde que a tensdo de cisalhamento seja

mantida. A placa superior move-se a uma velocidade du (Figura 33).
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Figura 33 Elemento fluido deformado a uma taxa %‘ (Fox e McDonald, 1998).

Alguns fluidos apresentam uma relagdo linear entre tensdo de cisalhamento e taxa de

deformacao.

60
ot

(35)

Nota-se que:
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tandl = 50 = dust
sy

(36)

Aplicando o limite da variagdo infinitesimal, a equagdo (37) torna-se a relagdo entre a taxa de

deformagdo e o gradiente de velocidade:

d9_du
dt  dy

(37)

Nota-se que a tensdo de cisalhamento ¢ linearmente proporcional ao gradiente de velocidade.
Fluidos distintos podem deformar-se a taxas diferentes sob a acdo de uma mesma tensdo de
cisalhamento aplicada. A constante de proporcionalidade ¢ dada pelo coeficiente de
viscosidade dinamica ().

A viscosidade ¢ uma relagdo entre tensdo de cisalhamento (t), que ¢ a quantidade de forca
tangencial aplicada em uma determinada area do fluido, e taxa de cisalhamento, que é o
gradiente de velocidade de cisalhamento por uma determinada distancia. Ela pode ser definida

matematicamente como:
h=
dy
(38)

A viscosidade ¢ chamada de newtoniana quando a tensdo de cisalhamento (t), ou seja, a forga

(F) por unidade de area (A), aplicada paralelamente a direcdo do fluxo, necessaria para iniciar
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o fluxo de uma camada molecular, for proporcional ao gradiente de velocidade entre as

camadas.
du

T=U—
dy

(39)

A equagdo (39) ¢ a lei de Newton da viscosidade para escoamento unidimensional. Os fluidos
que obedecem esta lei, ou seja, cuja viscosidade ¢ igual, independentemente da taxa de
cisalhamento, sdo chamados de fluidos newtonianos e os que ndo obedecem esta lei sdo
chamados de fluidos ndo-newtonianos. Na Figura 34 s3o mostrados os diagramas reologicos e

curvas de viscosidade para liquidos Newtoniano e ndo-Newtoniano.
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Figura 34 Diagramas reoldgicos e curvas de viscosidade para liquidos Newtoniano e ndo-

Newtoniano (Schramm, 2006).
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Os fluidos ndao-newtonianos sao descritos a seguir: Nos fluidos pseudoplasticos a viscosidade
decresce com o aumento da taxa de cisalhamento, assim, ao medir a sua viscosidade na
mudancga de baixa para alta taxa de cisalhamento, ela ira diminuir com esse aumento. Um
exemplo é o escoamento de sangue, onde ocorre o fendmeno de acimulo axial de hemacias. A
medida que a velocidade do fluxo aumenta, h4d uma tendéncia cada vez maior das hemacias se
deslocarem na dire¢do do eixo do vaso, elevando o hematdcrito local na regido central e
decrescendo nas proximidades da parede. Nos fluidos dilatantes a viscosidade aumenta com o
aumento da taxa de cisalhamento. Os fluidos plésticos se comportam como sélidos em
condicdes estaticas ou de repouso e apds aplicagdo de determinada forga, comegam a escoar.
Os fluidos plasticos de Bingham apresentam forgas internas que o impedem de escoar até que
seja atingida uma tensdo de deformagdo inicial, A partir desse momento ele ird fluir
apresentando um comportamento newtoniano.

A variacdo da viscosidade do sangue com o hematdcrito, que representa a porcentagem de
células em relagdo ao volume total de sangue, tem sido reportada na literatura (McDonald,
1974). O grafico mostrado na Figura 35 apresenta essa variacdo em termos da viscosidade
relativa, cujo valor para o plasma corresponde a 1. De acordo com essa figura, pode-se
afirmar, em termos praticos, que a viscosidade varia linearmente com a concentracdo de
células entre zero (plasma) e hematocrito da ordem de 45%, que corresponde a uma faixa

fisiologica. Para valores acima de 45% a viscosidade cresce muito mais rapidamente com a

concentragao de células.
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Viscosidade Relativa

Hematocrito

Figura 35 Variacao da viscosidade em fun¢ao do hematdcrito (McDonald, 1974).

7.4.2.2. Viscosimetro

A solugdo definida como fluido de trabalho para os ensaios experimentais foi adotada de
acordo com a literatura, de maneira a obter similaridade com as propriedades fisicas do
sangue (Berger et al, 1996). Entretanto, devido a diversidade de formulacdes relatadas para
essas solugdes, decidiu-se por realizar ensaios para a medi¢ao de suas propriedades de acordo
com as condigdes impostas no ensaio em bancada experimental.

Para a andlise de viscosidade e massa especifica da solu¢ao foram utilizados o viscosimetro
de Ostwald e o picnometro, respectivamente.

O viscosimetro de Ostwald (Figura 36) permite uma determinacgdo simples do coeficiente de
viscosidade a partir de uma substancia padrao. Nele, ¢ medido o tempo necessario para a

passagem de um volume fixo de liquido, submetido a um gradiente de pressao padrio, através
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de uma dada extensdo de tubo capilar de vidro. Neste caso, as medidas de viscosidade sdo
feitas por comparagdo entre o tempo de vazdo de um liquido de viscosidade conhecida,
geralmente agua destilada, e do liquido cuja viscosidade se deseja determinar. Assim, calibra-
se o viscosimetro cronometrando a passagem de agua por ele, e ¢ analisada a viscosidade do
outro liquido em termos de viscosidade relativa.

A partir da equacao (40) de Hagen Poiseuille aplicada ao liquido de viscosidade desconhecida
e ao liquido padrio, obtém-se a equacao (41), a qual permite determinar a viscosidade relativa

do liquido.

Assim, tem-se:

__ mR*(pgh) t
T8 LV

(40)

onde, a pressdo hidrostatica sobre o liquido ¢ dada por (P=p.g.h) em N/m?, V ¢ o volume do

liquido que flui em um tempo t através do capilar de raio R e de comprimento L.

Entdo, determina-se a viscosidade relativa:

—t_pita
Hrel Uz p2 t

(41)
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onde, U, p et sdo, respectivamente, o coeficiente de viscosidade dindmica, a massa especifica
e o tempo correspondente para que escoem volumes iguais dos liquidos 1 e 2 (sendo este

ultimo o padrio).

Esse tipo de viscosimetro ¢ projetado apenas para medir a viscosidade do fluido em analise e,

ndo o comportamento do fluido indicando se 0 mesmo ¢ newtoniano ou ndo-newtoniano.

7.4.2.3. Medigéo da Viscosidade, Massa e Massa Especifica

A precisdo na operacdo com este viscosimetro depende do controle das varidveis como a
temperatura, tempo, alinhamento vertical e volume da substincia estudada. O efeito da
temperatura sobre o coeficiente de viscosidade de um fluido difere notadamente segundo o
estado fisico (liquido ou gas). Nos liquidos, a viscosidade diminui com a elevagdo da

temperatura, portanto, deve-se utilizar um banho termostatico para a medicao de viscosidade.

Material Necessario:
Viscosimetro, crondmetro, pipeta de 20 ml, picndmetro, banho termostatico, termdmetro, péra

de borracha, agua destilada e a solucdo a ser medida.

Procedimento

Prepara-se 100 ml da solugdo.

1. Limpa-se e desengordura-se o viscosimetro.

2. Com auxilio de uma pipeta, coloca-se 10 ml do fluido a ser medido. Esta quantidade ¢

suficiente para encher até a metade o bulbo (C) do viscosimetro.
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3. Coloca-se o viscosimetro preso em uma garra num suporte universal.

4. Por succao através de uma péra, eleva-se o liquido para o bulbo (A), cuidando para que o
mesmo chegue cerca de 1 cm acima da marca (a) (reproduz-se sempre esta mesma posi¢ao em
todas as medidas) e entdo deixa-se que o liquido escoe livremente.

5. Cronometra-se o tempo necessario para que o liquido escorra entre as marcas (a) € (b)
(Figura 36).

6. As etapas 4 ¢ 5 s3o repetidas 5 vezes para cada solucdo a ser medida.

Obs. Deve-se enxaguar o viscosimetro duas vezes com a solucao a ser medida antes do inicio
do ensaio. A temperatura do liquido deve ser a mesma para as diferentes leituras. Bolhas de ar

devem ser completamente eliminadas.

Figura 36 Viscosimetro de Ostwald.
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A partir das discussdes de McDonald (1974), Nichols e O’Rouke (1990), Berger et al (1996) e
Barbosa (1996), foram realizados ensaios em cinco diferentes formulagdes de solugdes de
maneira a encontrar a que mais se aproximava dos valores definidos como média para o
sangue. Foram analisadas as seguintes solu¢des (em volume): Glicerina (40%)/H,O (60%);
1/3 Glicerina 1/3 H,O 1/3 Alcool; solugdo fisiologica NaCl (79%)/Glicerina (20%)/H,O

(1%); Glicerina (54%)/ H>O (46%); Glicerina (36%)/H,0 (64%).

Tabela 8 Resultados obtidos na medigdo da massa.

Defini¢do da Massa
(Picnémetro - volume 100ml a temp. de 25°C)

H,0 Glicerina (40%) 1/3 Glicerina Sol. Fis.NaCl (79%)  Glicerina (54%)  Glicerina (36%)

[g] H,0 (60%) 1/3 H,0 Glicerina (20%) H,0 (46%) H,0 (64%)
[g] 1/3 Alcool H,0 (1%) [g] [g]
[g] [g]
101 112 106 106 115 110

Tabela 9 Resultados obtidos no célculo da massa especifica.

Célculo da Massa Especifica (p)

H,0O Glicerina (40%) 1/3 Glicerina Sol. Fis.NaCl (79%)  Glicerina (54%)  Glicerina (36%)

[kg/m’] H,0 (60%) 1/3 H,0 Glicerina (20%) H,0 (46%) H,0 (64%)
[kg/m’] 1/3 Alcool H,0 (1%) [kg/m’] [kg/m’]
[kg/m’] [kg/m’]
1010 1120 1060 1060 1150 1100

86



Tabela 10 Resultados obtidos na medi¢ao da viscosidade

Ensaio com Viscosimetro de Ostwald (temp. 25°C)

H,0 Glicerina (40%) 1/3 Glicerina Sol. Fis. NaCl (79%)  Glicerina (54%)  Glicerina (36%)

[s] H,0 (60%) 1/3 H,0 Glicerina (20%) H,0 (46%) H,0 (64%)
[s] 1/3 Alcool H,0 (1%) [s] [s]
[s] [s]
- 5,10 8,53 2.9 8,28 3,95
- 5,10 8,56 2,89 8,27 4,01
- 5,10 8,35 2,82 8,31 3,88
- 5,03 8,50 2,85 8,3 4,01
- 5,03 8,47 2.9 8,33 3,85
Média
- 5,07 8,482 2,872 8,298 3,94

Desvio Padrao

0,034292856  0,081055537 0,031874755 0,023874673 0,073484692

Tabela 11 Resultados obtidos no calculo da viscosidade da solucao

Calculo da Viscosidade

H,O Glicerina (40%)  1/3 Glicerina Sol. Fis.NaCl (79%)  Glicerina (54%) Glicerina (36%)
[mPa.s] H,0 (60%) 1/3 H,0O Glicerina (20%) H,O (46%) H,O (64%)
[mPa.s] 1/3 Alcool H,0 (1%) [mPa.s] [mPa.s]
[mPa.s] [mPa.s]
8,998E-4  2,138E-3 3,384E-3 1,146E-3 3,591E-3 1,631E-3
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7.4.2.4. Definicio do Fluido de Trabalho

O fluido de trabalho foi preparado de acordo com o objetivo do estudo para avaliar o
comportamento do sistema em relagcdo as propriedades deste liquido. As propriedades desse
fluido tanto para a simulacdo experimental como para a simulagdo computacional devem ser
adotadas de acordo com a literatura considerando as propriedades fisicas do sangue
(McDonald, 1974, Guyton, 1977, Nichols e O’Rouke, 1990, Berger et al, 1996 e Barbosa,
1996). Foram realizados ensaios de viscosidade com as cinco diferentes solucdes tipicamente
utilizadas para simulagdes experimentais, onde se faz necessaria a similaridade dessa solug¢ao
com o sangue no que diz respeito as propriedades como massa especifica, viscosidade
dindmica e cinematica de acordo com o hematdcrito.

Bachmann et al (2000) descrevem o problema em determinar um fluido com caracteristicas
semelhantes ao sangue e apontam para a adi¢cdo de uma pequena quantidade de goma xantana
na solugdo fisioloégica NaCl (79%), Glicerina (20%) ¢ H,O (1%) tradicionalmente utilizada
como analoga ao sangue de maneira que ela se adequasse a uma viscosidade fisiologica
relativa a 45% de hematdcrito.

A utilizagdo de sangue como fluido perfusor requer a garantia de que todas as superficies em
contato sejam hemocompativeis de maneira a ndo ocorrer ativacio da coagulagdo plaquetaria.
A falta de endotélio nas superficies de contato com o sangue ¢ o maior empecilho com relagao
a sua utilizacdo como fluido de trabalho nesse modelo criado a partir de prototipagem rapida,
além da preocupag@o com o indice de hemdlise causado pela tensdo mecanica e a variagao
pressorica imposta pelo simulador sobre as hemacias (Andrade et al, 1996, Legendre et al,
2003).

Para a solugdo 1/3 Glicerina 1/3 H,O 1/3 Alcool, foram obtidos os valores de densidade de

1.060 [kg/m’], viscosidade dindmica de 3,38 [mPa.s] e viscosidade cinematica de 3,19x10®
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[m?/s], valores esses proximos daqueles indicados em literatura para um hematdcrito de
aproximadamente 40%, como pode-se observar na Figura 35, tendo-se adotado essa solucdo
como fluido de trabalho nos ensaios experimentais. Apesar dos ensaios terem sido realizados
em uma temperatura de 25°C, os valores obtidos referem-se as propriedades do sangue em
condigdes fisiologicas. Esse tipo de fluido de trabalho ¢ bastante usual em ensaios com

modelos ndo bioldgicos.

7.4.3. Calibracéo da Bancada

Ap0s a calibracdo dos instrumentos utilizados em bancada e defini¢do do fluido de trabalho,
tem-se como objetivo a calibragdo dos padrdes de pulsos fornecidos pelo simulador. De
acordo com o problema levantado em literatura e abordado na revisdo bibliografica desse
trabalho referente a condicdo de hipertensdo associada ao aneurisma de aorta abdominal,
decidiu-se por estabelecer essa condigdo como comparativa ao estado normotenso associada a
afec¢do. A definicdo da faixa de pressdo a ser adotada como padrdo normotenso recai sobre
valores considerados fisiologicos e descritos em literatura (McDonald, 1974 e Nichols e
O’Rourke, 1990). Por outro lado, a condi¢cdo de hipertenso foi definida de acordo com as
discussodes abordadas por Brown e Powell (1999) e Chocke et al (2005) relativas ao risco de
ruptura do aneurisma associado com maiores valores da pressdo sanguinea média e também
considerando o relato de Baptista-Silva (2003) sobre esse maior risco estar ligado a
hipertensao arterial diastélica (maior que 100/150 mmHg).

Estabeleceu-se a utilizagdo do critério de semelhanga a partir dos adimensionais Reynolds e
Womersley, com o intuito de garantir que as mesmas condi¢des fossem alcangadas para

ambos os ensaios, com padrio normotenso e hipertenso. Para isso, tomou-se como base 0s
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valores apresentados na Tabela 1 e na Tabela 2. Na Figura 37 sdo apresentados os pulsos de
pressdes calibrados na entrada do modelo experimental para os padrdes normotenso e

hipertenso obtidos a partir dos valores adimensionais impostos de Womersley e de Reynolds.

Pressao de Entrada no Modelo
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Figura 37 Pulsos pressoricos de entrada com padrdo normotenso e hipertenso no modelo

experimental utilizado em bancada.

A imposicdo dos pulsos apresentados na Figura 37, nos ensaios da bancada experimental,
obedeceu a um procedimento empirico de ajustes das variaveis de freqiiéncia de eje¢do do
simulador, de complacéncia e de resisténcia, varidveis essas impostas ao sistema pela

velocidade do motor, pelo médulo de complacéncia e pelo torniquete, respectivamente.
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8. ANALISE COMPUTACIONAL

8.1. Método dos Volumes Finitos

O método dos volumes finitos (MVF) ¢ uma técnica numérica para a solugao das equacdes
diferenciais parciais. Nele, o dominio em estudo ¢ subdividido em volumes de controle ou
células computacionais. Este método consiste na integragdo das equagdes que governam o
escoamento do fluido sobre cada volume de controle. As solu¢gdes numéricas obtidas por meio
de técnicas do MVF (Patankar, 1975) apresentam problemas ou erros numéricos chamados de
falsa difusdo. A difusdo numérica ocorre quando a funcdo de interpolagdo utilizada na
discretizagdo das equacdes difere da solucdo exata. Ela pode ser entendida como qualquer
efeito que tende a suavizar ou amortecer gradientes ou descontinuidades presentes na solugao
exata de um problema. Existem algumas fun¢des que foram desenvolvidas com o intuito de
minimizar os efeitos da falsa difusdo, como por exemplo, o método “upwind” de segunda
ordem que ¢ utilizado nesse trabalho.

O software Fluent resolve as equagdes integrais governantes para a conservacdo da massa e
quantidade de movimento e, quando for o caso, para outros escalares como a turbuléncia
(Fluent 6.2, 2005). A técnica baseada no volume de controle consiste:

1. Divisdao do dominio em volumes de controle discretos usando uma malha computacional,

2. Integracdo das equacdes governantes do volume de controle individual para construir as
equacdes algébricas para as variaveis dependentes discretas (desconhecidas), tais como:
velocidade, pressao, etc.

3. Linearizacdo das equagdes discretizadas e solugdo do sistema de equacdo linear resultante

para atualizar o campo de valores das varidveis dependentes.
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8.1.1. Método de Solucéo Segregada

O método utilizado nesse trabalho ¢ de solucdo segregada, em que as equagdes governantes
sao resolvidas seqiiencialmente. Assim, para a solu¢do das equagdes que governam o
fenomeno, sdo realizadas diversas interagdes até que ocorra a convergéncia da solu¢do. Cada
interagdo consiste nas seguintes etapas descritas abaixo:

1. As propriedades do fluido sdo atualizadas com base na solucdo atual. Se o calculo ja foi
iniciado, as propriedades do fluido serdo atualizadas com base na solu¢do inicializada;

2. As equagdes de quantidade de movimento em X, y e z sdo resolvidas uma de cada vez
utilizando os valores atuais de pressdo e fluxos de massa na face para atualizar o campo de
velocidade.

3. Uma vez que as velocidades obtidas na etapa 2 ndo podem satisfazer as condi¢des de
continuidade, sdo feitas corregdes na pressao de forma que a continuidade seja satisfeita.

4. Quando for o caso, solucdo para turbuléncia usando o valor previamente atualizado de
outras variaveis.

5. E feita uma verificagdo da convergéncia do conjunto de equagdes.

Essas etapas sdo realizadas até que os critérios de convergéncia sejam alcangados.
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Figura 38 Algoritmo do método de solucao segregada.

8.1.2. Discretizacéo

O Fluent utiliza a técnica baseada em volume de controle para converter as equagdes
governantes em equacdes algébricas de maneira que possam ser resolvidas numericamente.
Esta técnica de volume de controle consiste em integrar as equagdes governantes sobre cada
volume de controle, gerando equagdes discretas que conservem cada quantidade no volume de

controle.
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A equacao de transporte ¢ dada por:

9(p9)
at

+ div(p@u) = div(I'grade) + S,
(42)

onde, p a densidade, ¢ a propriedade transportada, % vetor velocidade, I' o coeficiente de
difusdo. O primeiro termo da equacao geral refere-se a taxa de variacdo de ¢ do elemento
fluido, o segundo refere-se ao fluxo liquido de ¢ para através da fronteira do elemento fluido
(termo convectivo), o terceiro refere-se a taxa de variacdo de ¢ devido a difusdo (termo
difusivo, sendo I o coeficiente de difusdo) e o ultimo refere-se a taxa de variacdo de ¢ devido

ao termo fonte.

A equacdo escrita na forma integral para um volume de controle arbitrario V, delimitada por

uma superficie e em regime permanente, ¢ dada por:

J,.div(p@u)dv — [, div(Tgradp)dv = [, SedV

(43)

Aplicando a equagdo para cada volume de controle no dominio computacional, tem-se:

Nraces — re Nfaces 1

(44)
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onde, Nsaces € 0 nimero de faces da célula, ¢ ¢ o valor da propriedade ¢ que sofre convecgao
através da face f, S¢ o termo fonte, (pr) fz_if)/ff o fluxo de massa através da face f, /Tf a area

da face f, (grad¢),, a magnitude do grad ¢ normal a face f e V o volume da célula.

Essa equacdo ¢ aplicada em cada célula computacional, onde os valores das propriedades
escalares sdo armazenados no ponto central da célula (CO e C1 da Figura 39) e interpolados
para cada face da célula. Isso ¢ alcangado com a utilizagdo do esquema de “upwind”, onde o

valor de @ ¢ tomado na célula a montante, relativa a diregdo normal da velocidade do

escoamento.

VA

Figura 39 Volume de controle utilizado para ilustrar a discretizagdo de uma equacdo de

transporte escalar.
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Quando se deseja obter uma precisao de primeira ordem, ao adotar o esquema “upwind” de
primeira ordem, as quantidades nas faces da cé€lula sao determinadas assumindo que o valor
no centro da célula de qualquer variavel representa um valor médio da célula e o mantém ao
longo dela. Assim, as quantidades da face sdo idénticas as quantidades do centro da célula.
Entdo, nesse esquema o valor da face @ € definido como sendo igual ao valor @ no centro da
célula, na célula a montante.

Para a solugdo do objeto de estudo desse trabalho foi adotado o esquema “upwind” de
segunda ordem devido a maior precisdo alcancada nos resultados. Nesse esquema de segunda
ordem, as quantidades escalares nas faces sao calculadas com a utilizacdo do método linear de
reconstru¢ao multidimensional. Nessa aproximagdo, a precisdo de maior ordem ¢ alcangada
nas faces da célula por meio da utilizagao da expansao da série de Taylor da solugdo do centro
da célula. Assim, quando o método “upwind” de segunda ordem ¢ selecionado, o valor da

face @ € calculado utilizando a seguinte expressao:

@ = @ + grad@As
(45)

onde, @ e grad® sdo os valores do centro da célula e o seu gradiente na célula a montante, ¢
AS ¢é o vetor deslocamento do centrdide da célula a montante para o centroide da face. Essa

formulagdo requer a determinacdo do gradiente de @ em cada célula. Esse gradiente ¢

calculado usando o teorema do divergente, que ¢ descrito na forma discreta como:
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1 <Nraces re
grad® = ;fo DA

(46)

Os valores da face 51: sdo calculados pela média de @ das duas células adjacentes a face. O

gradiente de @ ¢ limitado de forma que ndo produza maximos ou minimos.

8.1.3. Sub-relaxagdo

Devido a nao-linearidade do grupo de equacdes a ser resolvido pelo Fluent, ¢ necessario
controlar a mudanca de @. Isto ¢ geralmente alcangado com a utilizagdo de sub-relaxacdo, que
reduz a mudanca de @ produzida durante cada interacdo. De uma forma simples, o novo valor

da variavel @ dentro de uma célula depende do valor antigo, Dgntigo, sendo a mudanga

calculada em @, A@, e o fator de sub-relaxagdo, a, como se segue:

¢ = Qantigo + alAd

(47)

8.1.4. Acoplamento Pressédo-Velocidade

O algoritmo “Simple” (Método Semi-Implicito de Equag¢des Acopladas a Pressdo) ¢ um
algoritmo de tentativa e correg¢do para o cdlculo da pressdo nas células. O algoritmo inicia

com a utilizagdo do campo de pressdo p* para a solu¢do do campo de velocidade u*:
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Jp=Tp+de(p;y — 1)
(48)

onde, ]; ¢ a fungdo de fluxo de massa pu*através da face f, df a funcdo da razdo da drea da

célula em relagdo aos coeficientes lineares a,.

Para satisfazer a condi¢do de continuidade, a funcao de corre¢ao da pressao J f ¢ introduzida

na fungao de fluxo ];, resultando em uma fungdo de fluxo corrigida:

Jr =15 +J;

(49)
onde, a funcdo de correcao é:
Jr= df(p;0 - p,cl)

(50)

onde, p’ € a pressao de corregao.

O algoritmo “Simple” substitui as equag¢des de correcao de fluxo dentro da equacdo de

continuidade.
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app’ = Xnb Qnp p;lb +b

(51)
onde, o termo fonte b ¢ o fluxo de massa através da célula computacional.
_ Nfaces *
b=} i i Ay
(52)

A equagdo da pressdo de corregdo € resolvida através de interagdes até a convergéncia. Nesse
processo, a equacgdo de correcdo de pressdo estd sujeita a divergéncia no resultado, portanto, é

necessario um processo de sub-relaxagdo @, nas corregdes dos valores de pressdo e fluxo:

p=p +app’

(53)
Jr =J; +d(pco — per)

(54)

De uma maneira geral, a ferramenta de analise computacional pode ser vista como um
interpolador de dados no qual as incertezas dos resultados irdo depender do modelo adotado,
das condi¢des de contorno adotadas e do refinamento de malha. No estudo, o modelo
numérico adotado do segmento da aorta com aneurisma deve ser capaz de representar o
modelo real da maneira mais fidedigna possivel. As condi¢des de contorno devem ser
adequadamente empregadas, uma vez que estdo diretamente relacionadas com a consisténcia

dos resultados numéricos. O emprego do método dos volumes finitos para a solugdo do
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problema em questao requer uma discretizagdo adequada do modelo de forma a possibilitar a
convergéncia da andlise e também minimizar as incertezas nos resultados. Por outro lado,
também ¢é necessario um bom senso na adocao de um critério entre refinamento de malha e
custo computacional visando a obtengdo de uma boa qualidade dos resultados no menor
tempo possivel. A qualidade da malha tem um papel importante na precisao e estabilidade da
computagdo numérica. A convergéncia dos resultados estd intrinsecamente relacionada com o
tamanho dos elementos da malha do modelo. Assim, a sua qualidade ¢ medida pela

“assimetria”, que representa:

tamanho 6timo — tamanho da célula

Assimetria = —
tamanho 6timo

(35)

onde, o tamanho 6timo representa o tamanho do elemento cujas faces sdo compostas por

elementos triangulares eqiiilateros.

O valor da assimetria pode variar entre 0 e 1, sendo 0 o valor considerado como 6timo. A
escolha da malha ideal para a simulacdo do modelo deve considerar o desempenho e a
precisdo dos resultados. O desempenho ird depender do numero total de elementos a serem
analisados e, portanto uma malha formada por elementos maiores ira requerer um menor
custo computacional devido ao ntimero inferior de elementos necessarios para cobrir toda a
regido de interesse. Entretanto, isso poderd afetar a consisténcia dos resultados. Por outro
lado, quanto menor forem os elementos da malha, melhores serdo os resultados obtidos, mas
isso acarretard num maior custo computacional.

Uma forma de se obter mais informagdes referentes ao comportamento hidrodinamico através

do aneurisma ¢ pela utilizagdo da simulagdo computacional. Com esta ferramenta ¢ possivel

100



avaliar tensdes na parede da aorta abdominal, regides de recirculagdo, distribuicdes de
pressdes e velocidades. Para a andlise de dindmica dos fluidos computacional (DFC) foi
utilizado o modelo tridimensional da artéria aorta no segmento infra-renal e iliacas obtido por
meio do software InVesalius (Figura 40). Os parametros obtidos na simula¢ao “in vitro”
foram utilizados como condigdo de contorno para o estudo computacional. No estudo foi
adotado padrao normotenso e hipertenso e os resultados obtidos sdo mostrados comparando as
diferengas de pressoes, velocidades e tensdes de cisalhamento. Esses padroes foram definidos
considerando os fatores preditores para a ruptura de aneurismas.

O modelo computacional ¢ formado por malha triangular que representa a estrutura da parede
arterial. Entretanto, para este tipo de analise é necessario criar uma malha que represente o
volume da luz do vaso, ou seja, a regido na qual o fluido escoa. Dessa forma, com a utilizagao
de um software gerador de malha (Gambit, v2.2.30, Fluent Inc., Lebanon, NH, E.U.A.), o
modelo foi importado e foi excluida a regido que representava a parte estrutural da parede da
artéria e entdo criou-se uma malha triangular de superficie que representasse a camada mais

externa da regido do Ilumen da artéria.

101



Figura 40 Modelo renderizado do volume da luz do vaso.

Este modelo foi entdo importado para outro gerador de malha, TGrid, que ¢ um pré-
processador especializado, utilizado para criar uma malha nao estruturada tetraédrica devido a
complexidade particular do modelo em questio (Figura 41). Dessa maneira foi possivel obter

uma malha de alta qualidade para a analise computacional.
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Figura 41 Malha computacional do AAA.

A simula¢do foi realizada em um computador desktop Core 2 Quad, 4Gb de memoria Ram.
Realizou-se uma simulag@o preliminar para se obter informagdes em termos de independéncia
de malha e de incremento no tempo, o que significa que o modelo sob investigagdo era
independente de tamanho do volume de controle e do incremento no tempo. A independéncia
da malha foi alcancada com a utilizagdo de 880.000 volumes de controle e a independéncia de

incremento no tempo foi obtida utilizando um passo uniforme de 0,002 segundos. A analise
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DFC foi realizada com o software de volumes finitos FLUENT (Fluent, v6.2.16 - licenca
académica, Fluent Inc., Lebanon, NH, E.U.A.).

Este estudo assume a parede do vaso como sendo rigida e o sangue ¢ considerado como um
fluido Newtoniano, homogéneo e incompressivel (Yamane et al, 2004). A analise foi
conduzida como transiente, considerando o escoamento turbulento, calculado a partir do
nimero de Reynolds médio instantaneo, conforme discutido no item (7.2.), e também
considerando as variacdes da geometria ao longo do modelo. Foi utilizado modelo k-e de
turbuléncia com tratamento de parede (“enhanced wall treatment”) e interpolador “upwind”
de segunda ordem.

Para o modelo em questdo foi considerada condicdo de fronteira ideal de Dirichlet aplicada na
entrada. Um pulso de pressdo com caracteristica fisiologica foi aplicado na entrada do modelo
e também foram aplicados pulsos de pressdo em cada uma de suas saidas de forma a replicar a
condi¢do simulada em bancada experimental. A forma de onda foi considerada como um
pulso de pressdo na entrada, com condi¢cdes de ndo escorregamento e impermeabilidade
aplicadas na parede da artéria. Uma condicao de fronteira caracteristica de pressao pulsatil foi
imposta em cada uma das saidas. Em decorréncia da dificuldade de se estabelecer as
propriedades elasticas caracteristicas da estrutura da parede arterial acometida nessa afeccao e
tendo em vista a relagdo custo beneficio (instalacdo experimental/resultados), os efeitos de
complacéncia da parede arterial foram negligenciados nesse estudo. No entanto, a bancada
experimental contempla um modulo de complacéncia que permite calibrar os pulsos gerados,

simulando o fator elasticidade por meio de em parametro concentrado.
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9. RESULTADOS

Neste capitulo sdo apresentados os resultados obtidos para padrdes normotenso e hipertenso
tanto nas simulagdes em bancada com o modelo experimental de aneurisma de aorta
abdominal como nas simulagdes computacionais. De acordo com Barbosa (1996), para a
validagdo do modelo computacional, pode-se verificar a sua validade por meio do seu
confronto com o problema fisico em questdo. Assim, para a validagdo do modelo numérico
adotado, seus resultados foram diretamente comparados aos resultados obtidos
experimentalmente nos ensaios em bancada. Os resultados computacionais referentes ao
campo de pressdes, ao contorno de velocidades, ao campo vetorial de velocidades, as tensdes
de cisalhamento na parede e as linhas de trajetoria servem de subsidio para analise do

comportamento do modelo de AAA sob investigacao.

9.1. Resultados em Bancada Experimental

9.1.1. Campo de Pressdes

Nesse estudo, os testes foram realizados considerando padrdes de pressdo normotenso e
hipertenso, conforme apresentado no item (7.4.3.). Em tais condig¢des, os resultados de vazao
volumétrica e de pressdo foram avaliados de acordo com os estados fisioldgico e patoldgico e
eles foram correlacionados com os numeros adimensionais de Womersley e de Reynolds
(Figura 42) e (Figura 43). O adimensional Reynolds foi calculado com base nas velocidades
médias instantaneas na entrada do modelo experimental (Figura 44). As velocidades foram

calculadas a partir das informagdes obtidas pelo fluxdmetro acoplado a jusante do modelo do
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aneurisma, considerando a conservacao da massa, o didmetro da entrada do modelo (de
aproximadamente 25 mm) para o calculo da area.

Nos ensaios experimentais foi utilizada a solugdao 1/3 4gua destilada, 1/3 4lcool etilico
(99,5%) e 1/3 glicerina, com caracteristica de massa especifica de 1.060 kg/m’, viscosidade
dindmica de 3,384E-3 Pa.s e viscosidade cinematica de 3,2E-6 mz/s, de maneira a replicar as
propriedades fisiologicas estabelecidas para o sangue de acordo com a literatura (McDonald,
1974, Nichols e O’Rouke, 1990, Berger et al, 1996 e Barbosa, 1996).

Nas simulagdes, as alteragdes na pressdo foram provocadas devido a mudangas impostas na
resisténcia periférica de forma a replicar as condi¢cdes de normotenso ¢ hipertenso, mas em
ambos 0s casos a vazdo volumétrica média foi estabelecida em 4,3 litros por minuto. O
adimensional Womersley foi mantido em 20 e 20,8 (na entrada do AAA) nos experimentos
com padrdo normotenso e hipertenso respectivamente, havendo uma pequena variagdo na

curva plotada do nimero de Reynolds entre ambos os casos.
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Figura 42 Pulsos pressoricos com padrdao normotenso em modelo experimental de AAA, onde
os pontos (A), (B), (C), (D), (E) e (F) foram utilizados para comparacdo com resultados

numéricos.
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Figura 43 Pulsos pressoricos com padrdo hipertenso em modelo experimental de AAA, onde
os pontos (A), (B), (C), (D), (E) e (F) foram utilizados para comparagdo com resultados

numeéricos.
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Figura 44 Velocidades médias instantaneas na entrada do modelo experimental de AAA com

padrao normotenso e hipertenso.

De maneira geral, nos resultados para as formas de ondas pressoricas fisiologica e patologica,
¢ possivel identificar um pulso multifasico que se inicia com um rapido incremento durante a
fase sistdlica e ¢ seguido por um decremento abrupto na fase diastélica. Também € possivel
identificar que os padrdes de pulso se repetem para as condi¢des de normotenso e hipertenso,
entretanto, nota-se que a magnitude dos pulsos muda de acordo com o ponto de tomada de
pressdo dentro do modelo experimental de aneurisma. O resultado no modelo com padrio
hipertenso mostra a ocorréncia de um pulso com maior amplitude, seja na fase sistélica ou na
fase diastolica, devido ao aumento da pressao sist€émica imposta no ensaio. Também ¢ notada

uma diminui¢do no tempo entre o inicio da ejecdo e o pico sistolico, antecipando assim o
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instante de pressao maxima do pulso. No modelo com padrao normotenso ocorre uma maior
proximidade entre as magnitudes dos pulsos de entrada (na aorta) e das saidas (nas iliacas).
Fazendo uma ampliacdo nos graficos apenas da regido onde ocorrem os picos de pressdes
(Figura 45) ¢ possivel notar que durante a subida das pressdes as oscilagdes nos pulsos sao
despreziveis, entretanto, para valores de Reynolds entre 1150 e 1200 fica clara a presenca de

flutuacdes de pressao nos sinais.
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10000 1300 26000 1300

|
: m\

1200

18000

17000 /j:#’/ \\ -
16000 /l;.g ji‘:"w\i,‘l\ - 1200

A E_:' e A 8 ‘c.

24000

Pressdo [Pa)
spouiay
Pressdo [Pa)

sprousay

1150

Figura 45 Ampliagdo da regido dos picos de pressdes para ambos os padrdes.

A partir dos dados obtidos nos ensaios experimentais e mostrados nos graficos a seguir
(Figura 46), ¢ possivel notar que, tanto na condi¢cdo de normotenso quanto na condi¢do de
hipertenso, as regides de maiores pressdes estdo quase sempre localizadas no inicio do
aneurisma (denominada pela sigla InfAAA). A sigla (Entrada) refere-se a regido da entrada
que antecede o aneurisma, (InfAAA) refere-se a primeira metade do saco aneurismatico,
(Meio) refere-se a segunda metade do saco aneurismatico, (Ili_dir) refere-se a iliaca direita e
(Ili_esq) refere-se a iliaca esquerda. As informacgdes de cada uma dessas regides nos instantes
especificos sdo tabuladas (Tabela 12). A partir dessa tabela, isolando separadamente cada uma

das pressoes, ¢ possivel verificar que no aneurisma com padrdo de normotenso a diferenca

110



entre 0 maior € o menor valor obtido nos instantes de tempo selecionados tem magnitude de
aproximadamente 5.000 Pa. Entretanto, ao fazer a mesma analise para o aneurisma em
condig¢do de hipertenso, a ordem de grandeza dessa diferenca ¢ de aproximadamente 8.300 Pa.
Também ¢ possivel constatar que, em ambas as condi¢des, as maiores oscilagdes na pressao
ocorrem na regido da primeira metade do aneurisma. Outro aspecto importante a ser
considerado ¢ que no modelo com padrao hipertenso ocorre uma antecipagao do instante do

pico de maxima pressao.

111



Normotenso

18000

16000

14000

12000

M Entrada
10000
H niass

Pressdo [Pa)

8000 H MeinAAA

£000 Chili_dir

4000 Hili_e=q

2000

a.16 0,20 0,30 0,440 3,46 a,70

Tempo[s]

Hipertenso

26000
24000
22000
20000
18000
16000
14000
12000
10000
8000
6000
4000
2000

M Entrada
H Iniaaa

Pressdo [Pa]

H MeioAAA
i Hi_dir

M li_esq

|

0,16 0,20 0,30 0,40 0,46 0,70

Tempo [s]

Figura 46 Grafico com os resultados experimentais para os padrdes normotenso e hipertenso

com as pressoes nos instantes definidos para comparagao com a solugdo numérica.
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Tabela 12 Resultados experimentais para os padroes normotenso e hipertenso com as pressoes

nos instantes definidos para comparagao com a solugao numérica.

Normotenso

0,16 15.573,9 17.026,5 15.646,0 15.438,9 16.701,4

0,3 16.473,0 17.969,6 16.588,9 16.386,4 17.641,4

0,46 13.426,6 14.784,3 13.502,2 13.327,8 14.742,9

Hipertenso

0,16 23.556,7 25.273,7 23.440,3 23.208,9 24.660,1

0,3 21.312,3 22.865,2 21.423,8 21.027,6 22.044,9

0,46 19.502,8 21.033,8 19.703,9 19.447.3 20.629,1
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9.2. Resultados do Modelo Computacional

9.2.1. Campo de Pressoes

Nesse estudo, as simulagdes computacionais foram realizadas considerando os resultados em
padroes de pressdo normotenso e hipertenso obtidos no modelo experimental como condigao
de contorno inicial para os modelos computacionais. As figuras a seguir mapeiam o campo de
pressoes dentro do modelo de aneurisma para os padrdes impostos como condi¢ao inicial.

Em tais condigdes, os resultados de pressdo podem ser vistos nas figuras (Figura 47) e (Figura
48). Os resultados apresentados no caso da condi¢do de normotenso mostram que na regiao
que abrange a primeira metade do saco aneurismatico ocorre uma variagdo consideravel do
campo de pressdao. No modelo sob condigdo de hipertenso essa variagdao do campo de pressao
na regido da primeira metade do aneurisma ¢ ainda maior. Em ambos os casos, a intensidade
dessas variagdes ¢ dependente do tempo. Nota-se nos dois casos a ocorréncia de maiores
pressoes na iliaca esquerda, quando comparadas com a iliaca direita, independente do instante

de tempo, exceto pela sua magnitude.
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padrdo normotenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 e 0,7 segundos.
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Figura 48 Mapeamento do campo de pressdes dentro do modelo computacional de AAA com

padrdo hipertenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 ¢ 0,7 segundos.
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A (Tabela 13) apresenta um comparativo direto entre os resultados experimentais € numéricos
para os padrdes normotenso e hipertenso com as pressoes nos instantes definidos. Também
sao mostrados, para ambas as situacdes, o instante e o local de maior diferenca entre os
valores de pressdo obtidos no ensaio experimental e na simulagdo computacional. Essa

diferen¢a ndo ultrapassa 9%.

Tabela 13 Tabela comparativa com os resultados experimentais e numéricos para os padroes

normotenso e hipertenso com as pressdes nos instantes definidos.

Normoienso

Tempo Entrada Imicio AAA Ini. Num. Meio AAA Meio Num. lliaca direita Ili dir. Num. Iliaca esquerda Iliesq. Num.

[s] [Pa] [Pa] [Pa] [Pa] [Pa] [Pa] [Pa] [Pa] [Pa]
0,06 155739 174265 16.700 15.646,0 16.200 154389 15400 16.701,4 16.700
0.2 16.0351  17.498,7 16.800 16.201.3 16.600 15.934,6 16.000 17.221,0 17.100
03 164730  17.9696 17.100 16.588.9 16.700 16386.4 16.400 17.641.4 17.600
0.4 12,7052 14.297.3 13.400 13.068.2 13.200 12.718.8 12.700 142204 14.200
046 134266 147843 13500 B.5022 13.700 13327,8 13300 14.742,9 14300

0,7 11.339.5 | 12.732.9 _11.600 11.639,1 11.600 11.439.2 11.400 12.906.4 13.000

Hipertense

Tempo Entrada Inicio AAA Ini. Num. Meio AAA  Meio Num. Iliacadireita Ili dir. Num. Iliaca esquerda  Ili esq. Num.

[s] [Pa] [Pa] [Pa] [Pa] [Pa] [Pa] [Pa] [Pa] [Pa]
0,16 235567 252737 24.900 234403 24300 232089 23.200 24.660,1 24700
02 231478 24.779,1 24.100 23.039,9 23.600 22,6512 22.700 23.935.6 23.900
03 213123 223652 22.100 214238 21.500 210276 21.100 22,0449 22,000
0.4 17.989,1 19.476.2 18500 18.099.9 18.300 17.999.5 18.000 19.067,1 19.100
0,46 195028 2103338 20000 19.703.9 19.700 194473 19.400 20.629,1 20600
0.7 151854 | ls6042 ?5.3£| 152474 15,300 15.185,6 15.200 16.301.6 16.300

| 7,9%

121



9.2.2. Contornos de Velocidade

As simulagdes computacionais considerando os resultados em padrdoes normotenso e
hipertenso dos campos de velocidades sdao mostradas nas figuras (Figura 49) e (Figura 50). Os
resultados nos dois modelos mostram variagdes do campo de velocidade na dire¢ao radial em
cada fatia de secdo transversal na regido aneurismatica. Os resultados mostram maiores
velocidades no modelo de hipertenso. No entanto, no segmento do aneurisma para os dois
casos, as regides com variagdes mais significativas estdo na primeira metade, o que inclui
areas com velocidades consideravelmente baixas. Também ¢ possivel verificar que nas duas
condi¢des ocorrem maiores velocidades na iliaca direita, exceto no ultimo instante de tempo

analisado (0,7s).
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Figura 49 Mapeamento do campo de velocidades dentro do modelo computacional de AAA

com padrao normotenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 e 0,7 segundos.
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Figura 50 Mapeamento do campo de velocidades dentro do modelo computacional de AAA

com padrao hipertenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 ¢ 0,7 segundos.
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9.2.3. Campo de Vetores de Velocidade

Os resultados do campo de vetores de velocidade sdo mostrados nas figuras (Figura 51) e
(Figura 52). Nota-se que nos dois casos, ocorre um padrao semelhante de escoamento, mas
com magnitudes mais elevadas na condicdo de hipertenso. Entdo, ¢ possivel verificar um
alinhamento do escoamento na entrada do saco aneurismatico, mas ja na primeira metade do
aneurisma ocorre uma grande regido de turbilhonamento. Na segunda metade pode-se
constatar uma regido de perturbacdo do escoamento ¢ um realinhamento na porg¢do mais
distal, e com isso, nas iliacas os vetores de velocidade j4 se encontram realinhados. No
decorrer do tempo, percebe-se um decaimento das velocidades e, nos ultimos instantes de

tempo, nota-se um realinhamento dos vetores na segunda metade do aneurisma
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Figura 51 Mapeamento dos vetores de velocidades dentro do modelo computacional de AAA

com padrao normotenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 e 0,7 segundos.
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Figura 52 Mapeamento dos vetores de velocidades dentro do modelo computacional de AAA

com padrao hipertenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 ¢ 0,7 segundos.

9.2.4. Tensdes de Cisalhamento na Parede

Os resultados das tensdes de cisalhamento na parede para os padrdes normotenso ¢ hipertenso
sdo mostrados nas figuras (Figura 53) e (Figura 54). Em ambas as condi¢des existem um
aumento das tensdes na regido proxima ao centro do aneurisma e com grandes oscilagdes na
iliaca direita. No decorrer do tempo acontece uma diminui¢cao da magnitude dessas tensdes na

parede.

135



6.46e+01
6 14e+01
5.82¢+01
5.49¢+01
5 17e+01
4.85¢+01
4 526+01
4208401
3.88¢+01
3 56e+01
3.23e+01 @ .
2 596+01 -
2.260+01
1.946+01
1.626+01
1.298+01
9 708+00
6 46e+00 Y

3.23e+00 )\
0.00e+00 7

Pressdo de Entrada no Modelo

20000 -
18000

16000 |

Pressdo [Pa]

14000 -

12000 -

10000

Tempo [s]

Contours of Wall Shear Stress (pascal) (Time=1.6000e-01)

Sep 08, 2008
FLUENT 6.3 (3d, pbns, ske, unsteady)

5.03e+01
4.78e+01
4.52e+01
4.27e+01
4.02e+01
3.77e+01
3.52e+01
3.27e+01
3.02e+01
2.76e+01

2.51e+01

l 2.26e+01
2.01e+01 4
1.766+01 mpw

1.51e+01
1.26e+01
1.01e+01
7.54e+00

0.00e+00

5.03e+00 ¥ y
2.51e+00 )\
z

Pressio[Pa]

Pressdo de Entrada no Modelo

20000

18000

16000

14000 -

12000

10000
0.0 02 0.4 0.6 0.3

Tempo [5]

Contours of Wall Shear Stress (pascal) (Time=2.0000e-01)

Sep 02, 2008
FLUENT 6.3 (3d, pbns, ske, unsteady)

136



3.03e+01
2.88e+01
2.73e+01
257e+01
2.42e+01
2.27e+01
2.12e+01
1.97e+01
1.82e+01
1.67e+01

1.51e+01
! 1.36e+01
| 1.21e+01

1.06e+01
9.08e+00
7.57e+00
6.06e+00
4.54e+00
3.03e+00

1.561e+00 )\(
0.00e+00

o

S5

Pressio[Pa]

Pressdo de Entrada no Modelo

20000
18000 -
16000
14000 -
12000

10000
0.0 0,2 0.4 0,6 08

Tempo 5]

Contours of Wall Shear Stress (pascal) (Time=3.0000e-01)

Sep 02, 2008
FLUENT 6.3 (3d, pbhns, ske, unsteady)

2.01e+01
1.91e+01
1.81e+01
1.71e+01
1.61e+01
1.51e+01
1.41e+01
1.31e+01
1.21e+01
1.11e+01

1.00e+01
! 9.04e+00
| 8.04e+00

7036+00 (iR~

6.03e+00
5.02e+00
4.02e+00
3.01e+00
2.01e+00

1.00e+00 )\
0.00e+00

‘.

Pressio[Pa]

Pressdo de Entrada no Modelo

20000
18000 -
16000
14000 -
12000

10000
0.0 02 0.4 06 08

Tempo [5]

Contours of Wall Shear Stress (pascal) (Time=4.0000e-01)

Sep 02, 2008
FLUENT 6.3 (3d, pbns, ske, unsteady)

137



2.88e+01
2.74e+01
2.59e+01
2.45¢+01
2.31e+01
2.16e+01
2.02e+01
1.87e+01
1.73e+01
1.59e+01

1.30e+01 TSEREEE "}‘ st

1.156+01
1.010+01
8 656+00
7216+00
5 76e+00
4326+00
2 88e+00 Y

1.44e+00 )\ 0
0.00¢+00 7 ‘w

Pressdo de Entrada no Modelo

20000
18000

16000

Pressdo[Pa]

14000 -

12000

10000
0,0 02 04 0,6 08
Tempo[s]

Contours of Wall Shear Stress (pascal) (Time=4.6000e-01)

Sep 08, 2008
FLUENT 6.3 (3d, pbns, ske, unsteady)

5.37e+01
5.10e+01
4.83e+01
4.56e+01
4.29e+01
4.03e+01
3.76e+01
3.49e+01
3.22e+01
2.95e+01

.‘ 2.68e+01
| 2.42e+01
2.15e+01
1.88e+01
1.61e+01
1.34e+01
1.07e+01
8.05e+00

5.37e+00 v A

2.68e+00 )\( e
0.00e+00 7

Pressdo de Entrada no Modelo

20000

18000

16000

Pressdo(Pa]

14000

12000

10000
0.0 0.2 0,4 0.6 0.8

Tempo[s]

Contours of Wall Shear Stress (pascal) (Time=7.0000e-01)

Sep 02, 2008
FLUENT 6.3 (3d, pbns, ske, unsteady)

Figura 53 Resultados de tensdo de cisalhamento na parede na simulagdo com padrao

normotenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 ¢ 0,7 segundos.
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Figura 54 Resultados de tensdo de cisalhamento na parede na simulagdo com padrao

hipertenso nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 e 0,7 segundos.
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9.2.5. Linhas de Trajetoria

Os resultados das linhas de trajetéria sao mostrados nas figuras (Figura 55) e (Figura 56). Nas
duas condigdes simuladas ¢ possivel constatar um padrao helicoidal do escoamento dentro do
saco aneurismatico e que no decorrer do tempo ocorre a formagdo de um vortice na lateral da
regido da segunda metade do aneurisma. Nota-se que em ambos existe um alinhamento na

regido da entrada que antecede a dilatagdo e também na regido das iliacas.

Pathlines Colored by Particle ID (Time=1.6000e-01) Sep 08, 2008
FLUENT 6.3 (3d, pbns, ske, unsteady)
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Pathlines Colored by Particle ID (Time=2.0000e-01) Sep 02, 2008
FLUENT 6.3 (3d, pbns, ske, unsteady)

Pathlines Colored by Particle ID (Time=3.0000e-01) Sep 02, 2008
FLUENT 6.3 (3d, phns, ske, unsteady)
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Pathlines Colored by Particle ID (Time=4.0000e-01) Sep 02, 2008
FLUENT 6.3 (3d, pbns, ske, unsteady)

Figura 55 Resultados de linhas de trajetéria na simulagdo com padrdo normotenso nos

instantes 0,16, 0,2, 0,3 e 0,4 segundos.

Pathlines Colored by Particle ID (Time=1.6000e-01) Sep 08, 2008
FLUENT 6.3 (3d, pbns, ske, unsteady)
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Pathlines Colored by Particle ID (Time=2.0000e-01) Sep 03, 2008
FLUENT 6.3 (3d, pbns, ske, unsteady)

Pathlines Colored by Particle ID (Time=3.0000e-01) Sep 03, 2008
FLUENT 6.3 (3d, pbns, ske, unsteady)
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Pathlines Colored by Particle ID (Time=4.0000e-01) Sep 03, 2008
FLUENT 6.3 (3d, pbns, ske, unsteady)

Figura 56 Resultados de linhas de trajetdria na simulacao com padrao hipertenso nos instantes

0,16, 0,2, 0,3 ¢ 0,4 segundos.

10. DISCUSSAO DOS RESULTADOS

10.1. Resultados da Bancada Experimental

Nas simulagdes realizadas no simulador cardiovascular com o modelo de aneurisma foi
possivel replicar padrdes fisiologico e patoldgico necessarios para os experimentos. O valor
encontrado referente ao adimensional Womersley, no caso 20 para o padrdo normotenso, estd

dentro da mesma ordem de magnitude do que o descrito por Nichols e O’Rourke (1990)
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(Womersley=22,2, na aorta proximal de humano com raio de 1,5 cm e freqiiéncia cardiaca de
70bpm - vide Tabela 2). Conforme comentado anteriormente, o valor desse adimensional
pode variar para um mesmo individuo de acordo com sua freqiiéncia cardiaca e também com
a regido do segmento arterial devido a variagdo do seu calibre. No caso dos ensaios em
bancada foi possivel notar uma pequena variagdo do seu valor devido a compensacdo da
freqiiéncia de ejecdo do sistema de bombeamento para manter a mesma condi¢do de débito
em decorréncia do aumento da pressdo sistémica. Os valores descritos em literatura (Nichols e
O’Rourke, 1990) de velocidade maxima e de nimero de Reynolds de pico, na regido da aorta
ascendente proximal estdo entre 96 - 141 cm/s e Re=5.700 - 8.900 e na regido da aorta
abdominal préxima a bifurcacdo sdo da ordem de 13 - 52 cm/s com Reynolds de pico
variando de 400 - 1.100 (vide Tabela 1). Nos ensaios em bancada os valores na regido que
antecede o aneurisma (diametro arterial de 25 mm) s3o da ordem de 16,4 cm/s com Reynolds
de 1275. Lembrando que o nimero de Reynolds de pico ¢ baseado na velocidade média
acrescida do termo oscilatério e o nimero de Reynolds calculado nos ensaios em bancada ¢
baseado nas velocidades médias instantaneas. Peacock et al (1998) mostraram diferencas de 2
a 3 vezes nos valores de Reynolds de pico quando comparados com o Reynolds médio, no
instante em que ocorre a transicao (Tabela 3). Baseado nessas informacdes pode-se concluir
que se os dados obtidos em bancada considerassem as flutuagdes turbulentas de velocidade no
termo oscilatorio, os valores de nimero de Reynolds seriam bem maiores, particularmente no
interior do saco aneurismatico. Nao foi possivel, no entanto, registrar as flutua¢des do pulso
devido as limitagdes da instrumentagdo utilizada nos experimentos.

Os resultados experimentais mostram flutuagcdes que aparecem na fase de desaceleragdo do
escoamento, ou seja, no final da sistole e inicio da diéstole (Figura 45). Conforme comentado
anteriormente nesse trabalho, esse fendmeno pode ser associado a idéia de que na fase de

aceleragdo do fluido, o escoamento ocorre a favor do gradiente de pressdao, mas durante a fase
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de desaceleragdo, o escoamento se depara contra um gradiente de pressdo o que leva a
instabilidades no perfil de velocidade gerando flutuagdes, mesmo para valores inferiores ao
valor do nimero de Reynolds critico no escoamento permanente.

Na hipertensao ocorre um aumento da resisténcia periférica que tem como conseqiiéncia um
aumento da pressao arterial média. O aumento da impedancia caracteristica faz com que o
pulso pressorico aumente mais rapidamente do que no padrao normotenso, antecipando com
isso o instante do pico de pressdo. Assim, no modelo experimental é possivel notar que o
padrdo hipertenso apresenta maior amplitude do pulso, com um periodo de tempo menor entre

o inicio do pulso e o pico sistdlico, assim como uma pressdo média mais elevada.

10.2. Analise Comparativa entre Resultados Computacionais e Experimentais

10.2.1. Campo de Pressao

A comparagdo direta entre os resultados experimentais € numéricos em termos de pressao
torna possivel a avaliagdo da qualidade do modelo computacional em representar o caso
fisico. Os resultados numéricos apresentados (Figura 47) e (Figura 48) em comparagdo com
os dados experimentais (Figura 46) em ambas as condigdes, normotenso e hipertenso,
mostram uma boa aproximagdo de acordo com a Tabela 13, o que significa que o modelo
computacional apresenta boa capacidade para replicar as condi¢des do modelo fisico. Isso
pode ser avaliado observando cada informacdo sobre a pressdo, nos modelos numérico e
experimental do aneurisma nos instantes 0,16, 0,2, 0,3, 0,4, 0,46 ¢ 0,7. Por meio dessa
comparagdo direta é possivel constatar que as condi¢cdes em termos de pressdo que ocorrem

no dominio fisico se repetem no computacional.
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Os resultados numéricos permitem constatar a presenga de grandes variagdes de pressao
dentro do saco aneurismatico. Os choques causados pelos impactos alternantes de altas e
baixas pressdes podem contribuir para a deterioragdo ainda maior dessa artéria. As flutuagdes
de alta freqiiéncia dentro de um campo turbulento podem contribuir para a fadiga estrutural da

parede desse vaso, ocasionando a sua dilatacao.

10.3. Resultados do Modelo Computacional

A analise dos valores de pressao obtidos no modelo computacional para o padrdo normotenso
mostra um acréscimo de pressdo da ordem de 2.000 Pa (15 mmHg) entre a regido da aorta a
montante do aneurisma e a regido critica do saco aneurismatico. Por outro lado, o modelo
computacional mostra que a tensdo de cisalhamento na parede cresce de praticamente zero na
regido a montante do aneurisma para proximo a 38 Pa na regido dentro do saco aneurismatico.
Para o padrdo hipertenso a situacdo ¢ mais critica ja que as pressdes de entrada sdo ainda

maiores.

10.3.1. Contornos de Velocidade

As figuras (Figura 49) e (Figura 50) apresentam por meio de contornos os resultados das
velocidades, mostrados em fatias de se¢do transversal, no modelo computacional para as duas
condi¢des impostas. Em ambos os casos percebe-se a ocorréncia de maiores velocidades na
regido mais externa com baixas velocidades no centro (primeira metade do aneurisma - regiao

proximal) o que indica a presenca de um padrdo helicoidal de escoamento. A magnitude
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dessas velocidades decai com o decorrer do tempo, demonstrando as diferencas entre as
condig¢des das fases sistolica e diastdlica do pulso.

Na segunda metade do aneurisma (regido distal) existe um local onde ocorrem velocidades
mais baixas o que pode indicar a presenga de uma regido de recirculagdo, onde o tempo de
residéncia das particulas ¢ bem maior. Esse tipo de comportamento ndo ¢ favoravel na
circulacdo porque escoamento com recirculacdo ¢ fortemente susceptivel a formagdo de
trombo.

Também se pode notar que nos dois casos existe a predilecdo ou um direcionamento do fluxo
em diregdo a iliaca direita. Esse fato ocorre devido ao padrao do fluxo através desse modelo
especifico em questdo. Assim, esse direcionamento ¢ imposto devido ao padrao helicoidal do

fluxo.

10.3.2. Campo de Vetores de Velocidade

Por meio de uma analise do campo de vetores de velocidade (Figura 51) e (Figura 52) ¢
possivel perceber que apesar de haver um alinhamento do escoamento na entrada do saco
aneurismatico, na primeira metade do aneurisma existe a presenca de uma regido com fluxo
helicoidal. A suspeita sobre esse comportamento foi levantada com os resultados dos
contornos de velocidade, mas s6 pdde ser confirmado apos visualizacdo do sentido dos
vetores. Levantar experimentalmente o perfil do comportamento das velocidades através do
aneurisma ¢ uma tarefa dificil, pois se trata de um dominio tridimensional. Também se pdode
determinar a regido onde ocorre a recirculagdo na segunda metade do aneurisma e avaliar

realmente a predilecdo do fluxo em irrigar a iliaca direita.
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10.3.3. Tensao de Cisalhamento na Parede

Os resultados apresentados (Figura 53) e (Figura 54) em ambas as condi¢des mostram um
aumento das tensdes na regido proxima ao centro do aneurisma e também a ocorréncia de
grandes oscila¢des na iliaca direita.

O distarbio induzido pela subita expansdo ao longo do escoamento resulta em tensdes
adicionais atuando sobre a parede do aneurisma que podem ser responsaveis por maiores
dilatacdes da aorta. Essa dilatag¢do resulta em maior expansao radial da trajetoria do fluxo e de
maior grau de perturbagdo. Escoamentos turbulentos resultam em forgas cinéticas que atuam
diretamente na parede arterial ao invés de atuar paralelamente a essa parede, como ¢ esperado
que aconteca em condi¢des de escoamento laminar.

Na regido de maior perturbagdo, principalmente no instante de maior velocidade da fase
sistélica, o impacto dessa energia cinética na parede ¢ adicionado a tensdo de parede gerada
pela pressdo intraluminal. Como conseqiiéncia, a turbuléncia aumenta a tensdo na parede e
induz vibragdes nessa parede, contribuindo com uma maior dilatacdo desse aneurisma.
Tensoes turbulentas ciclicas podem alterar a estrutura e a integridade dessa parede arterial.
Grandes turbilhdes induzem vibragdes em freqiiéncias associadas com a dilata¢do das artérias.
Pequenos turbilhdes, que sdo uma fung¢do da viscosidade cinematica do sangue e da taxa de
dissipacdo turbulenta, podem danificar mecanicamente a células do sangue e as componentes
da parede arterial (Khanafer et al, 2007). Os vértices turbulentos na regido proéxima a parede
do aneurisma geram gradientes de velocidade, o que induz maiores tensdes de cisalhamento.
No estudo ¢ possivel verificar que as maiores tensdes de cisalhamento ocorrem durante os
picos de velocidade sistolica sob condigdes turbulentas de escoamento. Os efeitos a longo

prazo de escoamentos turbulentos podem resultar em danos ainda maiores a parede arterial e
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conseqiientemente no crescimento desse aneurisma até o instante em que sera superada a

capacidade da sua parede de suportar essas tensdes culminando na sua ruptura.

10.3.4. Linhas de Trajetoria

Os resultados apresentados sobre as linhas de trajetéria (Figura 55) e (Figura 56) permitem
entender o padrao helicoidal do escoamento presente logo na regido inicial do aneurisma e
também verificar a ocorréncia de um vortice na lateral da regido da parede na segunda metade
do aneurisma. Nota-se ainda que, apesar de toda essa perturbagdo na regido do segmento
aneurismatico, existe um alinhamento na regido da entrada que antecede a dilatagdo e também

na regido das iliacas, onde o fluxo volta a se acomodar sem grandes perturbacdes.

11. Proposta de Ferramenta de Auxilio ao Médico para a Tomada de Deciséo no

Diagnostico de AAA

A partir desse trabalho propde-se uma metodologia que possibilite a obtengdo de dados
anatomicos e hemodinamicos de paciente, com analise de modelagem computacional, com o
objetivo de fornecer ao médico informagdes adicionais no diagnostico do aneurisma de aorta
abdominal. Dessa forma, para obtengdo de informagdes relativas a geometria do segmento
arterial, deve-se seguir com rigor o protocolo para aquisi¢do de imagens médicas para o
software InVesalius. A precisdo dos modelos anatdmicos fisicos ou computacionais depende
da qualidade dos dados obtidos em exames de tomografia computadorizada ou ressonancia

magnética.
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Para a aquisi¢ao de informagdes hemodinamicas, sugere-se a utilizacdo de um sistema do tipo
cateter com micromanometro acoplado “micromanometer-tipped catheter” durante exame de
cateterismo. Assim, deve-se fazer a aquisi¢ao do pulso pressorico na regiao proximal e distal
do aneurisma, o que inclui as artérias iliacas no caso de um aneurisma infra-renal. Essas
informacdes serdo utilizadas como condi¢do de contorno do modelo computacional. O
tratamento das imagens e das informagdes hemodinamicas deve ser conduzido de acordo com
a metodologia usada nesse trabalho, no que diz respeito a segmentagdo da regido de interesse,

criacdo do um modelo computacional, simulagdo e interpretacdo dos resultados.

12. CONCLUSOES

Nesse trabalho, um simulador cardiovascular foi desenvolvido com o objetivo de replicar
condi¢cdes fisiologicas e patologicas caracteristicas do sistema cardiovascular. O sistema

llin

demonstrou ser uma ferramenta eficiente para simular diferentes condigdes em testes
vitro".

O modelo experimental do aneurisma de aorta abdominal — AAA, criado a partir de imagens
de tomografia computadorizada multi-fatias permitiu replicar a morfologia desse segmento
arterial para avaliagcdo em bancada.

Resultados similares de campos de pressdo obtidos nas simulagdes na bancada com o modelo
experimental e nas simulagdes no modelo computacional permitiram a utilizacdo da
ferramenta computacional na obten¢do dos campos de velocidade e de tensdo de cisalhamento
ao longo do AAA.

Os resultados do modelo computacional, por sua vez, permitiram avaliar padroes

hidrodinamicos caracteristicos de situagdes em estado normotenso e hipertenso que nao sio
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possiveis de serem analisados em exames clinicos tradicionais. A existéncia de maiores
pressdes em regides especificas dentro do AAA, principalmente no caso hipertenso, serve
como um indicativo relativo as regides sob condicdes mais severas, considerando a
fragilidade local dessa parede, e que deveriam ser monitoradas durante os exames clinicos
rotineiros com ultra-som.

Os resultados relativos aos campos de velocidades obtidos no modelo computacional
permitem tirar informagdes importantes no interior do saco aneurismatico, tais como,
variagOes significativas de velocidades, geracdo de turbuléncia e formagdo de vortices. As
simulagdes para a condi¢do de hipertenso amplificam essas variagdes. O mapeamento do
campo de velocidades na regido do aneurisma se torna bastante util, pois poderia apontar para
locais de altas e baixas velocidades, turbilhonamento etc, indicando regides passiveis de
remodelamento e formagao de trombos

O grande aumento da pressdo registrada ao longo da parede do aneurisma, particularmente na
passagem da aorta proximal para o saco aneurismatico, acompanhado pelo aumento
significativo nas tensdes de cisalhamento sobre a parede induzidas pelo aumento de
turbuléncia sdo fatores determinantes para o risco de ruptura do aneurisma.

Os resultados computacionais mostram a presenga de tensdes de cisalhamento entre estados
normal, susceptivel a formacdo de trombo e também regides submetidas a tensdes que
ocasionariam lesdo direta ao endotélio, de acordo com o grafico de Malek (Figura 1).

O trabalho contribui para a compreensao da mecanica de crescimento e de ruptura do
aneurisma de aorta abdominal e oferece uma ferramenta metodologica adicional de auxilio ao
médico no diagnostico e decisdo de procedimento nos casos de AAA, levando em conta o

fator hemodinamico.
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13. TRABALHOS FUTURQOS

O desenvolvimento desse trabalho, considerando a sua importancia, permite a sugestao de
alguns trabalhos futuros, conforme citados abaixo, diretamente relacionados com a pesquisa
aqui apresentada:
e A obtengdo das tensdes na parede do aneurisma a partir da medi¢do de turbuléncia em
bancada experimental e calibragdo do modelo computacional;
e O estabelecimento de um critério para a quantificagdo da propagacdo de pulsos
(celeridade de onda) no interior de aneurisma em compara¢cdo com um vaso normal;
e A utilizacdo da metodologia estabelecida nesse trabalho em um projeto piloto com
casos clinicos, de modo a validd-la como critério complementar para o diagnostico e a
tomada de decisdo pelo médico, no que se refere aos procedimentos cirtirgicos de

AAA.
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ANEXO |

ESCOAMENTO PULSATIL

162



O desenvolvimento da modelagem matematica dos escoamentos ndo-permanentes em tubo
rigido teve como embasamento as seguintes referéncias bibliograficas: Fung (1997),
McDonald (1974) e Bessa (2008). Para a solugdo analitica do escoamento em um tubo,
considera-se o escoamento completamente desenvolvido em um tubo reto e longo de se¢do
transversal circular. O escoamento em um tubo ¢ governado pela equacao de Navier-Stokes,

que aqui € representada em coordenadas cilindricas.

v, ov, . vg OV, 6vz) op [1 ) ( avz) 1 0%v, azvz]
—=4v—=+==4v,— )= - — -——|r—= —
(at+ Tar+rae+ Z 9z PY: 6z+‘ur6r or +r2692 922

(56)

Conforme ¢ mostrado a seguir, algumas hipoteses sdo assumidas para a determinagdo da
distribuicao de velocidades.

Area de secao transversal circular e escoamento simétrico:

% =0 (nenhuma alteracao de velocidade axial na dire¢do 0)

(57)
0%v, N - . o
502 0 (nenhuma alteracao de aceleragdo axial na dire¢ao 0)

(58)
vg =0 (velocidade nula na direcao 0)

(59)
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O tubo deve ser suficientemente longo de forma a permitir que o escoamento seja totalmente

desenvolvido e independente em z:

% =0 (nenhuma alteracdo de velocidade axial na direcao z)

(60)
0%v, N . ) o
92 0 (nenhuma alteracao de aceleracdo axial na direcdo z)

(61)
Velocidade radial nula:
v, =0

(62)
Escoamento horizontal:
PGz =0

(63)
Substituindo as equagdes (57) e (63) na equagao (56), tem-se:
p(5) = 5+ ulrs (n5)]

(64)
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Reescrevendo a equacao de forma mais conveniente:

6vz) _0p (azvz 1 avz)
'D(at o az+“ o0r? r or

(65)

Assumindo que o termo da pressdo ¢ composto por duas componentes, sendo uma
componente considerada uma parte constante que ¢ invariante no tempo e que produz um
escoamento anterégrado e a outra componente oscilatoria, sendo uma parte que move o
escoamento de forma anterograda e retrograda. Se a pressao possui duas componentes, entdo,
a velocidade que ¢ dirigida pela pressdo, também possui duas componentes.

Considerando os termos de pressdo e velocidade divididos em duas componentes subscritas

[1PS3)

por “s” e “¢” para escoamento permanente e oscilatorio respectivamente, tem-se entdo:

p(z,t) = ps(2) + py(z,t)

(66)
U (1, 1) = Ups(1) + v59(1, 1)

(67)

Assim, a velocidade ¢ fungdo somente de r e t, enquanto que a pressdo ¢ fungdo de z e t.

Substituindo as equagdes (66) e (67) na equagao (65):
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Ops (azvzs 16”25)] [ 0vzg , 0Py (azvz(zi 16”2(23)] _
[az 1 or? +r or +’Dat+az K or? +r or =0

(68)

onde, o primeiro grupo do termo da esquerda ¢ invariante no tempo e o segundo ¢ dependente
do tempo. Como cada componente age independentemente da outra, pode-se analisar cada

uma delas separadamente. Assim, considerando a componente permanente:

ops (azvzs lavzs) —0
0z or? ror)

(69)
. ~ OVgzs Advgs ~ . ~
Como v, ¢ fungdo somente de r, 5 = ar & cquacdo (69) pode ser integrada com relagao
ao raio:
1% =ﬁ%+c In(r) + ¢
ZS 4# 9z 1 2
(70)

Para encontrar as constantes de integracdo, as seguintes condi¢cdes de contorno sao

consideradas:

Vysly=p =0 condi¢ao de ndo escorregamento na parede do tubo

(71)
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Vyslr=0 = finito velocidade finita no centro do tubo

(72)
Aplicando essas condi¢des de contorno:
Cl == O
(73)
_ R?0ps
€2 = 4u 0z
(74)
Substituindo as equagdes (73) e (74) na equagdo (70), tem-se:
2o (12 )
Z5  4p 9z \RZ?
(75)

Esta ¢ a solugdo classica para escoamento permanente num tubo rigido, denominada como
escoamento de Poiseuille. O perfil de velocidade obtido acima se apresenta como um perfil de
velocidade parabolico no tubo, indicando que a maxima velocidade ocorre no centro do tubo
(r = 0), sendo velocidade igual a zero na parede do tubo (r = R), devido a condi¢do de ndo

escorregamento na parede, assim:
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Uzslr=Rr = 0

(76)

R? dps

vZS r=0 4u 9z

(77)

O sinal de menos na equagdo (77) indica que a velocidade ¢ positiva na dire¢do negativa do
gradiente de pressao.
A vazdo volumétrica ¢ obtida integrando a equagdo de perfil de velocidade, equagao (75),

sobre a se¢ao transversal do tubo:

R TR* 0ps
QS = fO 'UZSZT[TdT = —gg

(78)

Novamente, o sinal negativo na equacao (78) indica que a velocidade ¢ positiva na dire¢do
negativa do gradiente de pressao.

No escoamento de Poiseuille as componentes de velocidade radial e angular sdo nulas e a

Vs dvgzs ~ ~
= —=, entdo a tensdo de
or r

componente de velocidade axial ¢ fung¢do somente de r,

cisalhamento ¢ definida somente com uma componente da tensao:

Avgs _ E% _ 4pQs

dr ly—p 2 oz TR3

s =—H

(79)
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A relagdo entre gradientes de pressao (Figura 57) pode ser expressa como:

k(t) = ks + ko ()

(80)

onde:
k(t) =2

(81)
kg =22

(82)
ky(8) = %

(83)
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i

Figura 57 Gradiente de pressao pulsatil k(t) consiste de uma parte constante (ks), e uma parte

puramente oscilatéria (k¢(t)) (Bessa, 2008).

A equacdo (81) representa o gradiente de pressdo total e as equacdes (82) e (83) representam
respectivamente o gradiente de pressdo da parte permanente e da parte puramente oscilatdria.
Substituindo a equacdo (82) nas equagdes (75) e (78), pode-se expressar a velocidade e a

vazao em termos de kq:

(84)
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_ TRk
8u

(85)

Considerando o escoamento no sistema circulatorio, tem-se uma condi¢ao de fluxo nao-
permanente devido a natureza pulsatil da bomba cardiaca. Este tipo de fluxo est4 presente nas
artérias, entretanto devido a uma combinacdo entre o efeito da complacéncia das artérias,
resisténcia periférica e da dissipagdo viscosa nos pequenos vasos, ocorre 0 amortecimento
desse pulso, tornando-o essencialmente permanente no sistema venoso (Bessa, 2008).
Mediante o efeito pulsatil no escoamento vascular, sera abordada a formulacdo matematica do
escoamento pulsatil em tubos rigidos. O escoamento através de um tubo onde o gradiente de

pressao varia com o tempo ¢ dado como:

vz |, Opp (asz lavzq)) —0
ot 0z ar? ror/)

(86)

onde, neste caso, p ¢ funcdo de ze t e a velocidade ¢ funcdo deret.

Para a anélise deste tipo de escoamento ¢ considerado que o gradiente de pressao ¢ oscilatorio
no tempo, variando através de uma fungdo trigonométrica seno ou cosseno. A medida que o
gradiente de pressao varia no tempo, a vazao volumétrica o acompanha. Se essa variacao de
pressao for lenta, entdo a variacdo da vazao volumétrica estara em fase com o gradiente de
pressao. No entanto, se essa variacao de pressao for rapida, a vazao volumétrica ird sofrer um
atraso na sua resposta devido a inércia do fluido. Devido a esse atraso, o pico alcangado pela

vazao volumétrica em cada ciclo serd menor do que aquele alcangado no escoamento de
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Poiseuille submetido ao mesmo gradiente de pressao. Essa perda ocorrida no pico da vazao €
maior quanto maior for a freqiiéncia de oscilagdo do gradiente de pressao. Por outro lado, para
baixas freqiiéncias de oscilagdes, o escoamento aumentara e diminuird em fase com a pressao
e o pico alcangado pela vazao volumétrica sera praticamente igual aquele do escoamento de
Poiseuille. Assim como na vazao volumétrica, quanto menor for a freqiiéncia de oscilagdo, o
perfil de velocidade no escoamento oscilatério se aproximara do perfil de velocidade no
escoamento de Poiseuille. Por outro lado, quanto maior for a freqiiéncia de oscilagdo, mais
distante o perfil de velocidade oscilatorio estara do perfil de velocidade do escoamento de

Poiseuille (Bessa, 2008).

Substituindo a equagdo (83) na equagdo (86), entdo:

aZ‘UZQ) 1 avzq)) 0Vzg
'u( ar? +r or p at kQ(t)

(87)

Pode-se assumir que a componente da pressdo oscilatoria varia como uma fungdo de seno ou

cosseno, podendo ser representada como uma série de Fourier com diferentes harmonicas:

kg(t) = kse™t = ky(coswt + i sinwt)
(88)

onde, i = v—1.
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A solugdo para a equagao (87) tem duas partes, sendo uma delas real e a outra imaginaria,

representadas respectivamente pelas equagdes (89) e (90):
ky(t) = kg coswt
(89)

ky(t) = kgsinwt

(90)

A partir das equacdes (87) e (88), pode-se obter a equacdo diferencial governante para um

escoamento oscilatorio

621;Z® lavij _ Bavij — Eelwt
or? r or u ot u

C2))

A equacgdo (91), pode ser simplificada substituindo:

V(7. ) = Vyp(r)e™

(92)

onde, V,4 é somente fungdo de r, enquanto e™* ¢ a parte da velocidade dependente do tempo.

0%v,9 — piwt 0%V 0
or? or?

(93)
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0Vzg — eiwt 0Vzp
ar ar

94)
av (1) o ] t
a—i = iwtV,ze™"
(95)
Substituindo as equagdes (93), (94) e (95) na equagdo (91) e dividindo por e™¢:
0%V  10Vy p. ks
ar? r or /,LLWVZQ) T
(96)
Rearranjando a equagdo, tem-se:
Vi 10V i, ks
arz r or Rz 29 T
97

onde, R ¢ o raio do tubo e (2 0o nimero de Womersley, que sera discutido posteriormente neste

estudo.

A equacdo (97) tem forma similar a equag¢ao de Bessel e a solugdo geral conhecida para esse

tipo de equagdo diferencial é apresentada como:

y =K+ AJ,(x) + BY;(x)
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(98)

Tomando a solugdo geral para a equagdo de Bessel e aplicando a equacdo (97), tem-se:

iksR?
pQ?

Vg (r) = + AJo(¢) + BY,(¢)
(99)

onde, A e B sdo constantes arbitrarias e Jo e Yo sdo fun¢des de Bessel de ordem zero e de

primeiro e segundo tipo, respectivamente, satisfazendo a equacdo de Bessel padrio.

0? 1d
o i_]():()

a¢* ¢ dg
(100)
0%Y, . 14y, .
o + c dc Yo=0
(101)
A variavel ¢ ¢ uma varidvel complexa relacionada a coordenada radial r definida como:
T
¢(r) = A~
(102)

onde, A ¢ um parametro de freqiiéncia complexo relacionado com o nimero de Womersley,

definido como:
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1=
(103)

Nota-se que devido as relagcdes apresentadas acima e aos pardmetros A e ) aparecerem
implicitamente e explicitamente em todos os elementos da solugdo, o valor numérico do
numero de Womersley apresenta uma importante caracteristica na definicdo do campo do
escoamento.

Substituindo a equagdo (99) na equagdo (97), pode-se verificar que a equagdo governante ¢

ikgR?
pQ?

satisfeita. Também € possivel verificar que o termo na equagao (99) representa uma

solugdo particular da equagdo (97), desde que ele satisfaca essa equacdo e ndo contenha
qualquer constante arbitraria. As condi¢des de contorno devem ser analisadas para encontrar
os valores das constantes arbitrarias A e B e com isso obter a solugdo da equacdo (97). Deve

ser verificado que AJ,(¢) e BY,(¢) satisfagam a forma homogénea da equagdo governante

mostrada abaixo:

0%V, 10V,  i0?

=0
or? r or R?2 z0

(104)

As condigdes de contorno que a solugdo deve satisfazer para o escoamento em um tubo rigido
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V20 l,=rg =0 condi¢ao de ndo escorregamento na parede do tubo

(105)

V,0lr=0 = finito velocidade finita no centro do tubo

(106)

Das propriedades das fung¢des de Bessel, Y;(¢) — oo torna-se infinita quando ¢ — 0, a qual

ocorre no eixo do tubo quando r = 0, V,4 ndo pode ser oo. Assim, a condi¢do de contorno na

equacao:
B=0
(107)
Entdo, aplicando a condicdo de contorno de ndo escorregamento, equacao (95):
_ —ikgR?
1Q2Jo (A)
(108)

onde, ¢(R) = A da equagdo (102).
Finalmente, substituindo todas as constantes na equa¢do governante, tém-se todos os

parametros necessarios para a solugdo de V4:
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[ ksR? ]
VZ@(T) = luﬂz (1 - &>

Jo)
(109)

Entdo, substituindo a equacdo (92) na equacdo (109) ¢ obtida a solugdo cldssica para

escoamento oscilatorio em um tubo rigido:

_ ikgR? Jow \ iwt
UZQ)(T') = MQZ <1_]0(A) elW

(110)

Uma vez que o perfil de velocidade ¢ obtido, a taxa de vazdo volumétrica Qy pode ser
encontrada. A taxa de vazdo volumétrica Qg no escoamento oscilatorio através do tubo €
obtida pela integragdo do perfil de velocidade sobre a sec¢do transversal do tubo. Entdo, o

resultado para o escoamento oscilatorio €é:

Qq(t) = fOR 2mrv,(r, t)rdr

(111)
Utilizando a solugdo para a distribuicao de velocidade expressa na equagdo (110):
2miksR? piwt ( ]0(c)> d
— r
Qo = nQ? f Jow)
(112)
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Resolvendo essa integral, tem-se a taxa de escoamento oscilatorio:
mik R* 2] .
QQ) — S2 (1 _ 1(/\)) eiwt
uQ Ao
(113)

Considerando que o escoamento oscilatorio se move de forma anterégrada e retrégrada, como
resultado de um gradiente de pressdo oscilatorio, a tensdo de cisalhamento exercida pelo

fluido na parede do tubo ¢ funcao do tempo:

0V, (1t . o .
T4(t) = —u ) assumindo relagdo newtoniana
0 or r=a

(114)

Substituindo a distribuicao de velocidade oscilatoria da equacdo (110) na equacdo (114) que

expressa a tensdo de cisalhamento, tem-se:

ik.R*[ 0 .
745(t) = — = 1=—(1 —]—O(C) et =
pQ? |or Joay/1 _p

_ iksR? {i [1 _ JO(c)]} A jiwe
2
pQ2 (0¢ Jom D _g R

(115)

T (t) — _ks_R Jiw eiwt
@ A \Jow)

(116)
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Finalmente, deseja-se encontrar a velocidade, taxa de vazdo e distribuicdo de tensdo de

cisalhamento para escoamento pulsatil, assim:

Substituindo as equagdes (84) e a (110) na equacao (67):

Vzp (r,t) = v,5(r) + Vzg (r,t) =

R%kg (12 ikgR? J i
s (_2 _ 1) + % c (1 _ O(C)) ewt
44 \R ud Joa)

(117)

Considerando que a taxa de vazao pulsatil é a soma da taxa de vazao permanente e oscilatoria,

dada pelas equagoes (85) e (113) respectivamente, tem-se ento:

R2k niksR4< 211(A)) iwt
rt) =Qs+ Qg = + 1—2)e™
Qp(r,t) = Qs + Qg 811 102 Ao

(118)

A distribuicao da tensdo de cisalhamento em um escoamento pulsatil ¢ obtida pela soma das

componentes permanente e oscilatéria dadas pelas equagdes (79)e (116), com isso:

4 kR .
T,(rt) =75+ Tg = “_%_L(flﬂ) piwt

mR3 A \Jow)

(119)
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Conforme ¢ discutido por Nichols e O’Rourke (1990) tomando como exemplo a medida de
um gradiente de pressdo na artéria femoral de um cao, o primeiro passo ¢ a utilizagdo da
analise de Fourier, considerando as suas componentes harmonicas. Cada oscilagdo de pressao
tem um termo correspondente de vazao que também possui uma forma senoidal. Para derivar
a curva de vazao total a partir do gradiente de pressdo, as componentes harmonicas da curva
sdo somadas. No calculo da vazao a partir do gradiente de pressdo, o escoamento através de
uma artéria deve ter um valor médio positivo devido a sua funcdo de transportar sangue do
coragdo para os demais o6rgdos do corpo. A maneira mais simples de representar isso ¢
tomando o valor médio do gradiente de pressdo sobre o ciclo total e assumir que isso gera
uma vazao permanente que ¢ somada ao termo oscilatério. Esse método apresenta dois
problemas, sendo um pratico e o outro teorico. A dificuldade pratica é que o gradiente de
pressdo positivo médio ¢ muito pequeno, que no caso discutido para um cdo, trata-se de um
um gradiente médio de 0,13 mmHg/cm de artéria. Isso ainda poderia sofrer uma distor¢ao
considerando a incerteza do instrumento de medicdo. Ja a objecdo tedrica refere-se a nao-
linearidade do sistema, de maneira que existe uma interacdo entre o termo oscilatorio e o

termo permanente do escoamento e eles ndo poderiam ser tratados separadamente.
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ANEXO I

ESPECIFICACOES TECNICAS DA

INSTRUMENTACAO
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Livros Gratis

( http://www.livrosgratis.com.br )

Milhares de Livros para Download:

Baixar livros de Administracao

Baixar livros de Agronomia

Baixar livros de Arquitetura

Baixar livros de Artes

Baixar livros de Astronomia

Baixar livros de Biologia Geral

Baixar livros de Ciéncia da Computacao
Baixar livros de Ciéncia da Informacéo
Baixar livros de Ciéncia Politica

Baixar livros de Ciéncias da Saude
Baixar livros de Comunicacao

Baixar livros do Conselho Nacional de Educacdo - CNE
Baixar livros de Defesa civil

Baixar livros de Direito

Baixar livros de Direitos humanos
Baixar livros de Economia

Baixar livros de Economia Doméstica
Baixar livros de Educacao

Baixar livros de Educacdo - Transito
Baixar livros de Educacao Fisica

Baixar livros de Engenharia Aeroespacial
Baixar livros de Farmacia

Baixar livros de Filosofia

Baixar livros de Fisica

Baixar livros de Geociéncias

Baixar livros de Geografia

Baixar livros de Histdria

Baixar livros de Linguas
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